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“A gyógyulni akarás a gyógyulás része.” 
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1. BEVEZETÉS 

Korunk egyik fő, megoldásra váró problémája a különböző daganatok eredményes 

gyógyítása. Magyarországon évente körülbelül 33000-re tehető a rosszindulatú daganatokból 

fakadó halálozások száma, mely az egyik leggyakoribb oknak számít. Ezen belül a szájüregi 

daganatok körülbelül évi 1700 halálesetért felelősek. Ezzel az értékkel Magyarország 

kiemelkedő helyen áll az Európai Unióban.  

A szájüregi daganat kialakulás elsődleges tényezői a túlzott alkohol fogyasztás, a 

dohányzás és a rossz szájhigiéné. Felismerhetőségét tekintve a szájüregi tumorok a 

legkönnyebben felfedezhető daganatok közé tartoznak, így például a rendszeres fogászati 

ellenőrzések során rendkívül jól szűrhetőek. A korai felismerés kulcsfontosságú a 

gyógyíthatósági esélyek tekintetében. A későn felismert daganat esetében már kizárólag 

drasztikus beavatkozásokkal lehet az esetleges gyógyulás feltételeit biztosítani. Az áttétek 

tekintetében fontos megjegyezni, hogy a csontrendszer a harmadik helyen áll a tüdő és a máj 

után a primer szűrők tekintetében a rosszindulatú daganatok áttétképződése során, melynél 

nyilván az állkapocs is érintett. A csont érintettsége esetében, a tumor eltávolítását 

alkalmazzák, melyet rezekcióval biztosítanak. Ennek következménye, hogy a mandibula 

folytonossága részlegesen vagy teljesen megszakad, teherviselő szerepe csökken vagy 

megszűnik. A beteg önképe óhatatlanul megváltozik, mely komoly lelki megterhelést okoz. A 

rezekció kialakítását követően annak rekonstrukciójával lehet biztosítani az eredeti vagy 

ahhoz közeli állapot megteremtését.  

Ezen témával kapcsolatban, napjainkban egyre aktívabb biomechanikai kutatások 

folynak. A területen sokszor körülményesnek tekinthető cadaver vizsgálatok mellett, egyre 

inkább létjogosultságot nyernek a műszaki eszközök felhasználásával végzett fejlesztések és 

vizsgálatok, ahol külön kiemelt jelentősségűek a végeselemes szimulációk.  

A Budapesti Műszaki és Gazdaságtudományi Egyetemen, illetve az egyetem 

Biomechanikai Kooperációs Kutatóközpontjában (melynek én is tagja vagyok) évek óta aktív 

és eredményes biomechanikai kutatások folynak. Több neves kutató dolgozik különböző 

területeken, melyek közül néhányat megemlítenék a teljesség igénye nélkül. Kurutzné Kovács 

Márta folyamatos kutatói tevékenységet végez a lumbális gerinc numerikus modellezésében és 

osteoporózis vizsgálatában. Bojtár Imre érfalak, Kiss Rita mozgáselemzéssel kapcsolatosan, 

Borbás Lajos implantátum fejlesztési területen alkotott maradandót. A kutatási témámhoz 

rokon kísérleteket Lakatos Éva végzett, fogászati implantátumok vizsgálatával kapcsolatosan. 

A naprakész kutatási eredmények publikálására a Biomechanica Hungarica című folyóirat 

többször külön számot biztosított az egyetem részére. Az egyetem otthonául szolgált a 2013-

ban megrendezett V. Magyar Biomechanikai Konferenciának. Az aktív kutatói tevékenység 

mellett az egyetemen a Semmelweis Egyetemmel közös egészségügyi mérnök képzés folyik.   
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1.1. A kutatómunka céljai és a vizsgált főbb kérdések 
Doktori kutatásom fő célja, a jelenleg klinikai gyakorlatban általánosan alkalmazott 

tumoros mandibula rezekció teherviselő rekonstrukciójának részletes biomechanikai 

vizsgálata annak érdekében, hogy választ kapjak a következő kérdésekre: 

¶ Mely, az irodalomban fellelhető paramétereknél pontosabb anyagjellemzők 

vonatkoznak a human mandibulára, melyek segítségével valósághűbb biomechanikai 

modell építése válna lehetővé, és miként lehet ezeket a modellezésbe implementálni? 

¶ Okozhat-e eltérést biomechanikai modellépítés szempontjából a páciens részére 

előnyösebb Cone Beam Computer Tomográf használata a gold standardnek tekintet 

Multi Slice Computer Tomográfhoz képest?  

¶ Mekkora feszültségi állapot ébred a mandibula graft beültetésekor forrásnak 

tekinthető human radius osteotomizálása során? Mely megerősítési technikák és 

osteotomia kialakítások bizonyulnak a legkedvezőbbnek a csont terhelése 

szempontjából? 

¶ Mekkora feszültségi állapot alakul ki a mandibula kritikusnak tekinthető részeiben, a 

gyakorlatban sűrűbben előforduló tumoros mandibularezekcióknál alkalmazott 

általános lemezes rekonstrukciók során, figyelembe véve a lock-os és non-lock-os 

technikákat, mono- és bicorticalis csavarok felhasználása mellett? 

¶ Mely implantátum kialakítás állhat közelebb mechanikai szempontból a csonthoz, a 

jelenleg használatos orvosi implantátumokhoz képest, mely kedvezőbb lehet 

csontosodás serkentése tekintetében? 
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2. A VONATKOZÓ SZAKIRODALOM ÁTTEKINTÉSE ÉS KRITIKAI 

ELEMZÉSE 

2.1. Biológiai áttekintés 

2.1.1. Csontrendszer 

Az emberi szervezet szilárd vázát a csontvázrendszer alkotja. A mozgás létrehozásához 

szükséges izomrendszer és ezen belül az izmok a csontokon erednek és tapadnak. Az izmok 

összehúzódása segítségével a szervezet mozgása jön létre, miközben a csontok egymáshoz 

viszonyított helyzete megváltozik. A csontok egymáshoz illeszkedésénél ízületek találhatóak, 

melyeknek fontos szerepe van a sokoldalú és bonyolult mozgás kialakításában. A 

csontvázrendszer, mint tartó vázszerkezet nélkül az izomösszehúzódás kizárólag féregszerű 

mozgások biztosítására lenne elég.  

A csontvázrendszer másik igen fontos funkciója egyes szerveink (pl. agy, gerincvelő) 

mechanikai védelme a külső behatásokkal szemben és a szervek működését támogató külső 

váz képzése (pl. a tüdő és légzésfunkció során a mellkas). A csontok adnak helyet a vérképzés 

szempontjából fontos vörös csontvelő számára, továbbá részét képezik az immunrendszernek, 

továbbá ásványianyag-raktározó és vitamintermelő szerepet is játszanak [1]. 

Az emberi csontvázrendszer mintegy 206 önálló csontból épül fel, melyek egymáshoz 

különbözőféleképpen és mértékben rögzítettek. Találhatóak feszesen illeszkedő csontok (pl. 

koponyacsont) és olyan csontok is melyek között igen nagy elmozdulás jöhet létre (pl. végtagok 

csontjai) [2]. 

 

2.1.1.1. #ÓÏÎÔÏË ÃÓÏÐÏÒÔÏÓþÔÜÓÁ 

A csontokra általánosságban a rugalmasság és szilárdság a jellemző. A csontok alak 

szerinti csoportosításánál beszélhetünk lapos, köbös, csöves és labyrinthusos csontokról. A 

lapos csontok esetén a két vékony tömör csontállomány (lamina corticalis) által határolt teret 

szivacsos állomány tölti ki, melyben az élet során megmaradó vörös csontvelő van. Lapos 

csontok az arckoponya csontjai, a bordák, a lapocka és a medencecsont. A köbös csontok nagy 

részét a szivacsos állomány teszi ki, melyet igen vékony rétegben tömör állomány vesz körül. 

Alakjukat tekintve többnyire szabálytalanok, a tér különböző irányaiban hasonló méretűek. A 

csigolyákban található vörös csontvelő és a végtagok köbös csontjaiban lévő zsírvelő képezi 

vérképzőszervünk legnagyobb részét. Köbös csontok a csigolyák és a kéz- és lábtőcsontok. A 

csöves csontok főként végtagoknál megtalálható végeiken vaskosabb, soküregű szivacsos 

állományt tartalmazó csontok. A végdarabok szivacsos állományának velőüregeit fiatalkorban 

vörös csontvelő, idősebb korban zsírvelő (sárga csontvelő) tölti ki, szintén megtalálható 

felnőttkorban a csont középső részén lévő velőüregben. A femur (combcsont) a test 

legnagyobb csöves csontja. A légtartalmú (labyrintusos) csontok szerkezetüket tekintve igen 

bonyolultak, finom lemezes struktúrával épülnek fel. A hangképzés során a levegővel töltött 

üregrendszerek rezonátorként funkcionálnak. Ilyen csontok például az arckoponya csontjai. 

 

2.1.1.2. #ÓÏÎÔÓÚĘÖÅÔ 

Collagen fibrillaris elmeszesedett sejtközötti állományból és üregeiben elhelyezkedő 

sejtekből álló szövet. Megterheléseknek jól ellenáll, viszont túlterhelés esetén töréssel, 
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összeroppanással reagál. Az alapállomány biztosítja a csontszövet mechanikai funkcióját, 

melyet az ásványi anyagok egészítenek ki, ezek az alapállomány és a rostok közé rakódnak le.  

A csontszövet három saját sejtes alkotórészt tartalmaz. A csontképző sejtek 

(osteoblastok) a csont átépítődésének vagy növekedésének helyén találhatóak meg. Szerepük 

az alapállomány és a rostok termelése, továbbá kiemelt jelentőségűek az alapállomány 

elmeszesedési folyamatának beindításában. A csontfaló sejtek (osteoclastok) a 

csontfelszívódás (csontresorptio) helyén fordulnak elő (pl. átépítődés), melyben aktívan részt 

vesznek. A csontsejtek (osteocyták), melyek csontképzésből visszavonult osteoblastokból 

származnak, a csontalapállományba bezárva úgy helyezkednek el, hogy a szomszédos sejtek 

nyúlványai egymással és az őket ellátó erek falával érintkezésbe kerülnek. Ez a csontsejtek 

közti anyagforgalmat biztosítja. Alakjukat tekintve szilvamag alakúak. Fő funkciójuk a 

csontszöveti mátrixállomány fenntartása. Pusztulásuk csontleépülést és felszívódást 

eredményez, ahol a csontfaló sejtek kapnak szerepet.  

A csontszövet elrendeződését tekintve lehet tömör, mely a csontfelszínen helyezkedik 

el és kis vastagságban a csontok kérgét (corticalist) képezi vagy lehet szivacsos (spongiosa), 

mely a csont belső részében található meg (1. ábra). A szivacsos állomány a mechanikai 

terheléseknek megfelelően különféle alakú (pl. lemezes, hengeres, csöves) rendszerezett 

gerendákból épül fel, mely csontszövetből áll.  

 
1. ábra Corticalis és spongiosa állományok a femur acetabulumba való csatlakozásánál [3] 

A szövettani architektúra alapján primer és secunder csontszövetről lehet beszélni. A 

primer csont (éretlen) esetében a szövet kisebb mértékű mineralizációval rendelkezik, 

melyhez rendezetlen elhelyezkedésű kollagénrostok tartoznak. A secunder (érett, lemezes) 

csontot 3-7mm vastagságú, koncentrikusan elhelyezkedő lemezek alkotják. A csontszövet 

elsődleges lemezrendszerei a Havers-lemezek, amik elhelyezkedésüket tekintve a csont 

tengelyével párhuzamos Havers csatornák körül jönnek létre, melyek idegeket és a csont 

táplálását biztosító ereket is tartalmaznak. Ezek a csonthártya érhálózattal és egymással 

Volkmann-csatornák segítségével kapcsolódnak. A csont külső felszínén a laminae generales 

Femur 

Acetabulum 
Spongiosa állomány 

Corticalis állomány 
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externae, míg belső felszínén laminae generales internae lemezrendszer található. A 

lemezrendszerek közötti réseket a laminae intercalares vagy interstiliales tölti ki. 

A csontosodás 3 fő mechanizmusát különböztethetjük meg: az elsődleges vagy 

Krompecher – féle csontosodást, a másodlagos kötőszövetes telepen történő (desmogen) 

csontosodást, és a porcos telepen történő (chondrogen) csontosodást. A csontnövekedés 

mechanizmusai közé tartoznak a periostalis és perichondralis csontosodások. 

A csont különleges tulajdonságának tekinthető folytonos szerkezeti átépülése, mely 

egész életünk során végigkísér minket. Ez főként a test növekedése során dominál, de még 

kifejlett szervezetnél is jelen van. Ennek feltétele a csont felszívódása és azonos helyen vagy 

helyette történő új csontállomány képzése. A csontszövet az átépítés mellett regenerációra is 

képes. Eltávolított vagy teljesen elpusztult csontok is képesek az újra kifejlődésre a csonthártya 

megtartottságával, melyhez biztosítani kell továbbá az eredeti térbeli elhelyezkedését, 

megtámasztását. Hétköznapi csonttörés esetén optimális esetben repozíció és fixálást 

követően, csontheges (callusos), általánosabb esetben másodlagos callusképződéses 

gyógyulásáról beszélhetünk.  

 

2.1.2. Anatómiai áttekintés  

2.1.2.1. Mandibula 

Kutatásom középpontjában a human mandibula áll, így ennek anatómiai áttekintését 

elengedhetetlennek tartom.  

A koponyán belül két fő részt különböztethetünk meg egymástól: agykoponya (cranium 

cerebrale) és arckoponya (cranium viscerale). Az állkapocs (mandibula), az arckoponya 

csontjaként található meg az emberi csontvázban, az alsó fogívet hordozza.  A koponya 

egyetlen mozgatható csontja, így elengedhetetlen szerepe van a rágás során. Az embernél az 

állkapocscsont, mint páros csont már csecsemőkorban összenő (symphysis mandibulae). 

A mandibula erős, vaskos abroncs alakú csont, melyen két fő részt különböztetünk meg: 

egy „U” alakú hajlított testet (corpus mandibulae) és az ennek két végéről 125°-os szögben 

felfelé ívelő ágakat (ramus mandibulae).  Az állkapocscsont teste egy alsó vaskosabb részből 

(basis mandibulae) és egy felső keskenyebb (pars alveolaris), az alsó fogakat is hordozó részből 

áll. Az itt található fogmedreket (alveoli dentales) egymástól csontsövények választják el (septa 

interalveolaria). A többgyökerű fogak gyökerei között, hasonló, de kisebb csontsövények 

találhatóak (septa interradicularia). A két állkapocsfél egyesülésének helyénél található meg 

az állcsúcs (protuberentia mentalis). Kissé hátrébb a kisörlők tájékán a foramen mentale-n 

keresztül nyílik az állcsont csatornája (canalis mandibulae). Ebben a csatornában található a 

csontot ellátó ér és ideg köteg. Az állcsúcs belső felszínén izom eredési helyek vannak: spina 

mentalis, melyek tövisszerű kiemelkedések a nyelv és a nyelvcsont feletti izmoknak, alatta a 

középvonalhoz közel a musculus digastricus mandibulae tapadási helye, a fossa digastrica, és 

itt található a linae mylohyoidea, egy hátra és felfele húzódó vonal, az azonos nevű izom 

számára, mely a szájfenék legfőbb zárólemeze. Ennek két oldalán található a két nyálmirigy 

nyomata. 

Az állkapocscsont szárai egy-egy négyszögletes lemeznek tekinthetőek (ramus 

mandibulae-k), melyek haránt irányban lapítottak. Kihajlása a test síkjához képest 20-25°. Az 

állkapocs szöglete (angulus mandibulae) a test és a szár között jön létre. Ennek a szögnek a 

nagysága a kor előrehaladtával változik, míg felnőtteknél 110-125°-os, addig csecsemő és 

öregkorban ez a szög elérheti a 135-150°-ot. A szár belső felszínén található a mandibula 
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nyílása (foramen mandibulae), ahonnan a már említett ér-ideg csatorna (canalis mandibulae) 

indul. A nyílást egy felfelé húzódó csontlemez védi, a Spix-féle tövis (lingula mandibulae).  A 

felsorolt fontosabb részeket a 2-3. ábra tartalmazza.  

 

 

2. ábra Mandibula részei [3] 

 

A szárak felső végén két-két nyúlvány található, melyeket egy mély bevágás választ el 

(incisura mandibulae). Ezen az előrébb elhelyezkedő processus coronoideus, a hátsó ízületi 

nyúlványban végződik (processus condylaris). Az ízületi nyúlvány egy, a hossztengelyével 

befelé és hátrafelé tekintő, tojásdad alakú fejben (caput mandibulae) végződik, mely az 

állkapocsízület része. A fej alatt helyezkedik el a nyak (collum mandibulae) (3. ábra). Elülső 

felszínén (a fovea pterygoidea), a belső (tuberositas pterygoidea)  és külső oldalán (tuberositas 

masseterica) izomtapadási helyek találhatóak.  
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tuberculum mentale 
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3. ábra Mandibula részei [3] 

A test egyik legbonyolultabbnak tekinthető ízülete az articulatio temporomandibularis, 

mely a mandibulát és a koponya halántékcsontját kapcsolja össze. Mozgása rendkívül összetett. 

Az ízületben a discus articulationis temporomandibularis biztosítja a csontok érintkezésének 

elkerülését (4. ábra).  

 

4. ábra Állkapocsízület részei [3] 

A mandibulához tartozó izmok esetében meg kell említeni a musculus pterygoideus 

lateralist, musculus pterygoideus medialist, musculus digastricust és a raphe 

pterygomandibularist (5. ábra).  

processus coronoideus caput mandibulae 

collum mandibulae 

foramen mandibulae 

lingula mandibulae 

spina mentalis 
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articulatio temporomandibularis 
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5. ábra Mandibulához tartozó fontosabb izmok [3] 

A rágóizomzathoz a száj zárásában szerepet játszó páros izmok tartoznak: musculus 

masseter, musculus pterygoideus medialis, musculus temporalis (6. ábra). A m. temporalis a 

száj zárása mellett, hátsó rostjai miatt a már említett, száj nyitásában kiemelt jelentőségű 

musculus pterygoideus lateralis mellett igen fontos szerepet játszik a rágás során használt 

őrlőmozgás létrejötténél. Tapadása a processus coronoideuson található. Ezen izmok szerepe 

a rágás vizsgálata során felhasznált erőhatások ismerete szempontjából kulcsfontosságú [2]. 

 

  

6. ábra Mandibulához tartozó fontosabb izmok [3] 

musculus pterygoideus medialis 

raphe pterygomandibularis 

musculus digastricus 

musculus pterygoideus lateralis 

musculus masseter 

musculus temporalis 

musculus mentalis 
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 2.1.2.2. Radius 

A mandibula mellett az egyenes csontos rezekciók vizsgálatakor human radius 

(orsócsont) modelljét használom fel, így ismertetném ennek főbb anatómiai részeit is. Az 

alkarban két csont található, az ulna és a radius. A radius distalis végén vastagabb, míg 

proximális végén elkeskenyedik. Proximális oldali vége a caput radii, korongszerű fej. A fej alatt 

található a nyak (collum radii), mely keresztmetszetét tekintve vékonyabb. Ezen található előre 

és medial irányban a tuberositas radii érdesség, mely a testbe megy át. Ennek alakja 

lekerekített (metszetét tekintve csepp alakú), a distalis végen van a csontnak egyedül 

kitapintható része. A distalis vég, lateralis oldalán nyúlványszerűen csúcsosodik ki a processus 

styloideus (7. ábra) [2].  

 
7. ábra Human radius fontosabb részei [3] 

2.2. Szájüregi daganatok, rezekciójuk és rekonstrukciójuk 
Az állkapcsot, vagyis mandibulát tekintve a szájüregi daganatok 6-10%-ot tesznek ki, 

az összes tumoros megbetegedésből. Magyarországon a szájüregi daganatok által történő 

halálozás száma igen nagy. Európában mind férfiak, mind nők tekintetében első helyet 

foglalunk el [4]. Az Országos Onkológiai Intézetnél található Nemzeti Rákregiszter alapján 257 

nő és 1361 férfi halt meg 1999-ben, ez a szám a 2001-es évben már 305 nő és 1432 férfira 

változott, a szájüregben lévő rosszindulatú daganat tekintetében. A férfiak és nők aránya a 

daganatos halálozást nézve 1,27:1-hez, míg ugyanez az arány a szájüregi daganatokra lebontva 

5,3:1-hez értékű az említett években. Ezeknek a számoknak körülbelül a hatoda volt fellelhető 

1948-ban, ötöde 1970-ben. 1980-hoz viszonyítva két és félszeresére, a 90-es évekhez képest 

még mindig több, mint másfélszeres emelkedés történt jelen adatok alapján [5]. Napjainkban 

is évente 3000 embernél regisztálnak szájüregi rákot, a halálozási szám szinte változatlan. A 

daganatos betegek száma ötven éves kor felett nagymértékben megnő. A drasztikus számok 

ellenére kijelenthető, hogy a szájüregi rákok a legkönnyebben felfedezhető daganatos 

betegségek közé tartoznak. Mind a beteg, mind az orvos által felismerhetőek, akár már a 
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rákmegelőző állapotban. A betegek többsége későn kerül orvoshoz, így elkerülhetetlenné válik 

a radikális beavatkozás és csökken a gyógyulás esélye is. 

Ahogy mára bevezetőben is említettem, statisztikailag bizonyított, hogy a szájüregi 

daganatok körülbelül 80%-a összefüggésbe hozható a dohányzással, míg a másik legnagyobb 

felelős tényező az alkohol. Mindezek mellett meg kell említeni, hogy nagymértékben elősegítik 

a kialakulást a rossz száj higiéné, az egészségtelen táplálkozás, és akár az erősen csípős ételek 

is [6]. 

 

2.2.1. Daganatok típusai 

A daganatok két fő csoportja a jó- (benignus) és rosszindulatú (malignus) daganatok 

[7]. A jóindulatú daganatok kontrollálhatatlan növekedése során hártyával vannak borítva, 

nem törnek be a környező szövetekbe, általában eltávolíthatóak, ezt követően nagy a 

valószínűsége, hogy nem újulnak ki, elmondható, hogy az esetek nagy részében nem 

veszélyeztetik az életet. A rosszindulatú daganatok növekedésük során az esetek legnagyobb 

részében határoló hártya nélkül a környező szövetekbe infiltrálódnak. A rák lehet 

hámszövetben kialakuló (karcinóma) vagy kötőszövetből kifejlődő (szarkóma).  

A szájüregben meg lehet különböztetni a lágyszövetek daganatait, mely lehet jó és 

rosszindulatú, továbbá az állcsontok daganatait. Az állcsontok daganatai lehetnek fogból 

kiinduló, fogeredetű vagyis odontogen vagy nem odontogen daganatok. Az odontogen daganat 

a fog fejlődésénél szinte akármilyen szövetből kiindulhat, kóroka bizonytalan, csupán 

feltételezéseken alapul. Kizárólag az állcsontokban (mandibula, maxilla) található meg. Az 

odontogen daganatok klinikai szemszögből túlnyomó többségben jóindulatú daganatok, 

melynek három fő csoportja a kötőszövetburjánzás nélküli, a jelentős kötőszövet burjánzásos 

epithelialis és a mesenchymalis odontogen tumorok. A nem odontogen daganatokat is fel lehet 

bontani a jó-, és rosszindulatú daganatok csoportjára. A nem odontogen jóindulatú daganatok 

lehetnek csontképző, porcképző, érdaganatok vagy egyéb mesenchymalis daganatok. A nem 

odontogen rosszindulatú daganatok között szintén találhatóak csontképző, porcképző, 

érdaganatok, egyéb mesenchymalis daganatok, de előfordulhatnak csontvelődaganatok is és 

ide sorolhatóak az áttétes tumorok, melyek vagy a szájüreg lágy részeiről vagy a test más 

részéről terjednek át. A jóindulatú daganatoknál előfordulhat foglazulás, fogvándorlás, továbbá 

az arc szimmetriájának torzulása. Ezek a daganatok defektus hátrahagyásával jól 

gyógyíthatóak (8. ábra).  

 

  
 

8. ábra Pre-operatív MRI felvétel axiális síkban (bal oldali kép) és CT felvétel 3 dimenziós rekonstrukciója 
(jobb oldali kép), melyen desmoplasticus fibroma látható egy 2 éves páciensen [8] 

desmoplasticus fibroma 
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Ez viszont nem mondható el a rosszindulatú daganatoknál, ahol fontos a korai 

diagnózis. Ennél a daganatnál az előző tünetekhez képest érzészavarok, bénulások és fizikai 

fájdalom társulhatnak. Eltávolításához szinte kivétel nélkül rezekcióra van szükség [9], [10]. 

 

2.2.2. Mandibula rezekció 

Mind az odontogen, mind a nem odontogen állcsont daganat esetében, a kezelés során 

esetlegesen alkalmazandó kemo- és vagy sugárterápia mellett szinte elkerülhetetlen a sebészi 

kimetszés, az állcsont részleges vagy teljes rezekciója. A csontkimetszés során ügyelni kell az 

épp csontszegélyes eltávolításra [9]. A mandibulának a rágásban elengedhetetlen szerepe van, 

továbbá biztosítja az arc alsó részének szimmetriáját is. A daganat eltávolítása során 

létrehozott mechanikai és funkcionális gyengülést, mely a kimetszett csont hiányából fakad, 

mindenekelőtt meg kell szüntetni, ez nélkülözhetetlen a teherviselő szerep visszaállításához. A 

rezekciók típusaira nincsenek kimondottan előre lefektetett sémák, általában egyedi esetekről 

beszélhetünk, viszont a klinikai tapasztalatok alapján az irodalomban is fellelhetőek visszatérő, 

közel azonos tartományokon végzett műtétek [11], [12], [13], [14]. Az egyes 

esettanulmányokkal foglalkozó publikációk száma nagy [15], [16], [17], [18]. 

A teherviselő rekonstrukciók szinte kivétel nélkül fém implantátumok felhasználásával 

valósulnak meg, melyek pótolják a csont elvesztett funkcióit.  

 

2.2.3. Mandibula teherviselő rekonstrukciója 

A korábbiakban ismertetettek alapján, a tumoros mandibula rezekcióját követően, 

annak rekonstrukciója következik, melyekhez elengedhetetlenek az implantátumok. A főbb 

technikákat szem előtt tartva, igen sokféle megoldásról beszélhetünk, a különféle 

impantátumos-graftos és kizárólag implantátumos megoldásokkal több lehetőség áll 

rendelkezésre [19]. A kialakított rekonstrukció minden esetben függvénye a rezekció 

méretének és a rezekció környezetében megmaradt csont minőségének. Amennyiben az 

eltávolított csontot, valamilyen idegen anyaggal pótoljuk, ideiglenes, míg ha saját csonttal 

pótoljuk, végleges rekonstrukcióról beszélhetünk (graft beültetés esetében sem lehet elkerülni 

a fém implantátumok használatát). Kizárólag implantátum lemezes rekonstrukció történik a 

rosszabb állapotú csontok esetében. Ideiglenes pótlásoknál általában fémlemezeket 

használnak, bizonyos esetekben akár alumínium-oxid kerámiákat (Al2O3) is beépíthetnek.  

A mandibula rekonstrukciója során a sebészek az esetek nagy többségében 

általánosnak tekinthető rekonstrukciós lemezt szoktak felhasználni. A rekonstrukciós lemezek 

formájukat tekintve igen hasonlóak és kivétel nélkül minden gyártó termékpalettájában 

megtalálhatóak. Minimális geometriai módosítások mellett, az áthidalandó defektus méretétől 

függően különböző lemezvastagságokban érhetőek el. 

A rekonstrukciók között a legmodernebb eljárások közé tartoznak a manapság aktívan 

kutatott egyedi gyorsprototípus gyártási eljárásokkal készített (továbbiakban RPT - Rapid 

Prototyping) implantátumokkal, különböző hálós struktúrákkal és scaffoldokkal történő 

sebészi megoldások. Minden egyes műtét célja az eredeti viszonyok helyreállítása, beleértve a 

mechanikai funkciókat és az önképet. 

 

2.2.3.1. 2ÅËÏÎÓÔÒÕËÃÉĕ ȵÜÌÔÁÌÜÎÏÓȱ menete 

A rekonstrukciós műtét menetét több lépésre lehet bontani. A műtéti előkészületek 

közé lehet sorolni a napjainkban egyre általánosabban használt implantátum előkészítést. 
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Ennek alapja lehet például, egy, a páciens mandibulájának CT felvételei alapján elkészített valós 

méretű realisztikus polimer RPT mandibula, melyre megtörténhet a lemez előzetes 

implementálása, céleszközökkel való meghajlítása és méretre vágása, biztosítva ezzel a 

tökéletes illeszkedést (9. ábra). Ezzel a műtét során elkerülhető a felesleges időveszteség, mely 

az implantátum csonthoz való formálásával járna és a beteget érő trauma ezáltal nagy 

mértékben csökken [20], [21], [22].  

 

   

9. ábra Egyik gyártó által kínált implantátum hajlítása és az elkészült rekonstrukció [23] 

A műtét valós első lépéseként a páciens feltárását követően megtörténik a 

rekonstrukciós lemez pozícionálása, majd csavarok segítségével történő fixálása a még 

sértetlen mandibulára. Ezek a lépések biztosítani fogják a későbbiekben a megfelelő pozíciót 

az implantátum számára. A furatok elkészítését követően az implantátumot eltávolítják. A 

következő lépésben megtörténik a daganatos állomány kimetszése a csontból, mely a defektus 

kiterjedésétől függően lehet részleges vagy teljes rezekció.  

Adott esetben a rekonstrukció harmadik lépéseként a már említett graftos 

transzplantáció kerül alkalmazásra, mely során a kivágott szakasz helyére csontot építenek be 

[24], [25], [26]. Viszont vannak esetek, amikor kizárólag az implantátum lemez biztosítja a két 

csont áthidalását. Sok esetben ez a páciens szempontjából az önkép erős változásával, 

esztétikai problémákkal járhat. A rekonstrukciók során nem ritka, azok tönkremenetele, mely 

a páciensnek igen megterhelő és további beavatkozásokat igényel  [27], [28], [29], [30], [31]. 

Az eljárás menete egyedi implantátumok alkalmazása során változhat.  

 

2.2.3.2. 2ÅËÏÎÓÔÒÕËÃÉĕ Çraft  ÂÅİÌÔÅÔïÓÓÅÌ ɀ Prophylactic Internal Fixation 

Amennyiben a rekonstrukcióhoz csontelem kerül felhaszánlásra, graft beültetésről 

beszélhetünk. Graftként orsócsontot (radius), szárkapocs csontot (fibula), lapockát (scapula), 

bordát (costa), sípcsontot (tibia) és csípőlapátot (ala ossis ilei) vagy csípőtaréjt (crista iliaca) 

használnak a klinikai gyakorlatban. A csontdarab lehet „élő”, vaszkularizált [32], [33], [34], 

[35]. A felsorolt graftforrások közül a mandibula tumoros rezekciója esetében, viszonylag nagy 

múltra tekint vissza és nagy arányban használják fel az alkarból (radius) műtéti úton kivágott 

(osteotomia) csontgraftot. Ennek elhelyezéséről, fixálásról a műtétet végző orvos általában 

előzőlegesen dönt, az esetnek megfelelően [36], [37], [38], [39], [40]. Az ehhez felhasznált 

graftok általában szintén vaszkularizáltak. 

A graft forráshelyéről történő kivételekor - mint ahogy pl. a mandibula esetén rezekálás 

során is - megszűnik az adott csont geometriai és mechanikai folytonossága, így adott esetben 

az előzőleg mechanikailag stabil csont meggyengül. Ezt a stabilitás csökkenést a sebészek a 

radius esetében is az idők folyamán igen sokáig figyelmen kívül hagyták és bármilyen 
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megerősítés alkalmazása nélkül visszazárták a forrás helyét. Az osteotomizált human radius 

biomechanikai vizsgálatával már igazolták, hogy a kivágott rész jelentősen gyengíti a csontot, 

melynek eredménye általában annak törése [41]. Valós esetekben az érintett területen 15-

25%-os előfordulással alakult ki törés, mely során másodlagos műtét vált szükségessé [42], 

[43], [44], [45]. A meggyengült csont megerősítésére és ezáltal a graft kivágását követő törések 

megelőzésére kezdték el alkalmazni a sebészek az úgynevezett PIF-et (Prophylactic Internal 

Fixation – megelőző belső rögzítés), melyről az első publikáció 1997-ben látott napvilágot [46], 

s melynek népszerűsége azóta is növekszik [47], [48], [49], [50].  

A PIF esetében megszületett a bevált lemeztípusok tárháza. Ez napjainkban is újabb és 

újabb konstrukciókkal bővül [51], [52]. A töréskezeléshez aktívan jelenleg is felhasznált és a 

PIF-nél is legáltalánosabban alkalmazott lemez, a kissé vastag 3,5mm-es dinamikus 

ËÏÍÐÒÅÓÓÚÉĕÓ ÌÅÍÅÚ (dynamic compression plate - DCP), mely segítségével mind anterior, mind 

posterior oldalról lehet fixálni a gyengült részt. Ezen lemez óvatos adaptációt igényel, 

bicorticalis csavarok használatával. Igen nagy felülettel fedi a csontot, így a lemez alatt fekvő 

corticalis vérkeringését károsíthatja. Nagy helyigénye miatt sokszor nem praktikus az 

alkalmazása.  

A modernebb PIF lemezek konstrukciós kialakítását ennek megfelelően módosították, 

megváltoztatták továbbá a lemezen kialakított furatok geometriáját is, így nem igénylik a 

csonthoz képesti igen szoros adaptációt. [53], [54], [55] . Ennek köszönhetően a csont és a 

lemez között vonalszerű érintkezés lett biztosítva, javítva ezzel a vérkeringést és a corticalis 

vérellátását [55], és csökkentve az osteopenia kialakulásának esélyét [56]. Legtöbbjük a 

bicorticalis csavarokkal szemben monocorticalis csavarokkal kerül rögzítésre. S bár a 

felhasznált implantátumok tekintetében azok rugalmassági moduluszait (186GPa – 

rozsdamentes acél, 110GPa – titánötvözet) figyelembe véve igen messze állnak a csont 

tulajdonságitól, a titán ötvözetek jobb választásnak bizonyulnak mechanikai tulajdonságaik 

tekintetében [57]. Kutatásom során az egyenenes csontos részleges rezekciós radius vizsgálat 

során az említett lemezeket használtam fel. 

 

2.2.3.3. OsteoÔÏÍÉÜË ËÉÁÌÁËþÔÜÓÁ 

Az osteotomia elkészítése napjaink klinikai gyakorlata során általános műveletnek 

tekinthető, akár rezekció, akár graft kinyerés esetében. A kívánt csontrész eltávolításához az 

esetek nagy részében fűrészt használnak, mellyel sík mentén történő vágás valósítható meg. A 

geometriai kialakítás során adott esetben két vágósík találkozása kiemelt feszültséggyűjtő 

helyet és tönkremeneteli pontot jelenthet, mely miatt például indokolttá vált a PIF-es 

megerősítés is.  Ezen a helyzeten még ront a vágósíkok találkozó élükön való túlvágása, mely 

nem ritka eset. 

A gyakorlatban különböző technikákat lehet felhasználni a kialakított defektus 

mechanikai tulajdonságainak javításában. A fáradásos repedés terjedésének megállítására 

alkalmazott furat használatára a mérnöki gyakorlatban és kutatási szinten is több példát 

találhatunk [58], [59], [60], [61], [62]. Ezen elv felhasználása az orvoslásban nem tekinthető 

általánosnak, nemigen használt megoldás, ugyanakkor jól használható lenne műtéti esetekben. 

Wittkampf és társa is már egy 1995-ben publikált tanulmányban felismerték, hogy adott 

mandibula rezekciók kialakításainak feszültség vizsgálatánál, például a 45° letöréssel 

kialakított vágási oldalélek, és a lekerekített geometria pozitív hatással van a keletkező 

feszültségekre [63], [64]. Hasonló eredményre jutottak Ertem és társai, akik a mandibula 

részleges rezeikciójának lekerekítését vizsgálták a 90°-os vágási élekkel szemben [65]. 
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2.2.4. Implantátumok 

Általánosságban elmondható, hogy a csont folytonosságának részleges vagy teljes 

megszakadása során, annak egyesítésére az esetek nagy többségében fém implantátum kerül 

felhasználásra, a traumatológiai és ortopédia csontsebészeti műtétek alkalmával is. Ezen 

implantátumok elsődleges feladata a gyógyulás során biztosítani az ahhoz szükséges 

stabilitást, úgy, hogy alkalmazásukkal visszaállítható vagy nagyrészt visszaállítható legyen a 

korábban részben vagy teljesen elvesztett funkció. Ez alapján a cél, a minél előbbi 

mobilizálhatóság és mozgásstabil rögzítés. A felhasznált implantátumokkal szemben 

támasztott stabilitási feltételek mellett, elvárás ezek időtállósága is.   

Az implantátum anyagait tekintve elsődleges szempont mechanikai tulajdonságai 

mellett, azok biokompatibilitása, azaz az élő szervezettel való összeférhetősége. A napjainkban 

használt implantátumok ezek alapján anyagaikat tekintve a fémen kívül lehetnek különböző 

szilikon gumik, kerámiák, vagy akár felszívódó polimerek is. 

Biomechanikai vizsgálataim során kizárólag fém implantátumokkal foglalkoztam, ezért 

a továbbiakban pár gondolat erejéig ezen anyagokra térnék ki bővebben. A fém implantátumok 

három fő csoportját a saválló, a kobalt-króm és a különböző titán ötvözetek alkotják. Mindegyik 

fém implantátum esetében elmondható, hogy felületükön passzív oxid réteg található, ezáltal 

szövetbarát implantátumoknak tekinthetőek [66]. Kedvező tulajdonságai miatt a titán 

ötvözetek talán a legszélesebb körben felhasznált implantátum alapanyagok. A fém 

implantátumokon belül kialakításuk szerint beszélhetünk például lemezekről, csavarokról, 

alátétekről, anyákról, kapcsokról, szegekről és protézisekről. Fontos szempont, hogy korrózió, 

ionizáció ne alakulhasson ki, ne allergizáljanak (pl. Ni), ne alakuljon ki galváneffektus. Az egyes 

gyártók felelősséget vállalnak az általuk gyártott implantátumokért, műbizonylattal igazolják 

a szigorú szabványok betartását [67]. 

Az implantátumok csoportjába sorolhatóak ugyancsak az eddig ismertetteken kívül az 

egyre népszerűbb, általában páciens specifikus additív RPT, szintén valamilyen 

biokompatibilis anyagból készült implantátumok is. Az implantátum lemezek rögzítésére 

használt csavarok tekintetében több verziót különböztethetünk meg. A csavarok hossza, attól 

függően, hogy a csont mekkora szakaszán és hol halad át, lehet monocorticalis (egy corticalis 

állományon halad át) vagy bicorticalis (két corticalis állományon halad át). Az általam végzett 

vizsgálati területen az alkalmazott technikák tekintetében a csavarok között 

megkülönböztethetünk továbbá lock-os és non-lock-os csavarozási rendszereket. A lock-os 

rendszer esetében a csavar feje menettel van ellátva és ez által kapcsolódik a lemezben 

kialakított szintén menetesen kialakított süllyesztett furathoz (10. ábra). Így ez esetben 

alakzáró kapcsolatról, míg non-lock-os esetben, az egyszerű süllyesztéses megoldással, a 

csavarok előfeszítésével biztosított, erőzáró kapcsolatról beszélhetünk.  
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10. ábra Lock-os csavar és rekonsturkciós lemez [23] 

Kutatásom során a human radiushoz és a mandibula rezekciókhoz a fent ismertetett 

anyagoknak megfelelő implantátumok kerültek alkalmazásra. Dolgozatom utolsó fejezetében 

RPT implantátum struktúrák vizsálatával foglalkozom. 

 

2.2.4.1. 'ÙÏÒÓ ÐÒÏÔÏÔþÐÕÓÇÙÜÒÔÜÓÓÁÌ ËïÓÚİÌÔ ÉÍÐÌÁÎÔÜÔÕÍÏËȟ ÓÃÁÆÆÏÌÄÏË 

Általánosságban kijelenthető, akár részleges vagy akár teljes rezekciót veszek 

figyelembe, hogy a rekonstrukciók során használt lemezes implantátumok merevségüknek 

köszönhetően nem tekinthetőek előnyös megoldásnak a csontnövekedés serkentésének 

biztosításában. Igaz ez a mandibula rezekciója során is. Napjainkban az implantátum fejlesztés 

területén ezen általánosságban használt lemezes rekonstrukciós megoldások helyett, az ún. 

scaffold vagy csont pótlásra alkalmas vázak, tartó vázak kerültek előtérbe. A scaffoldok az 

esetek túlnyomó többségében porózus implantátum szerkezeteknek tekinthetőek, melyek 

lehetnek akár teljesen önálló implantátumok vagy akár azok integrációjának elősegítésére 

létrehozott porózus felületi rétegek is. Ezen szerkezetek alkalmazásának célja, hogy a porózus 

kialakításának köszönhetően mechanikai tulajdonságai a lehető legjobban megközelítsék a 

csontét, a benne létrehozott pórusok pedig segítségével elősegítsék a vaszkularizációt és 

csontképzést. Ezáltal egy, a csonttal jobban együtt dolgozó, jobb integrációval rendelkező 

implantátum elkészítésére van lehetőség. S bár a porózus struktúrák kialakítására habosítási 

eljárásokkal is készülnek vizsgálatok [68], [69], [70], a kutatások nagyobb hányadát, ezen 

implantátumok elkészítési oldalát figyelembe véve, a gyorsprototípus gyártás teszi ki [71], 

[72]. A gyors prototípusgyártás segítésével előre megtervezett egyedi cellastruktúra alakítható 

ki, mellyel irányíthatóbbak a létrehozott darab mechanikai tulajdonságai, javítható az 

implantátum szerkezeti terhelhetősége és stabilitása. A gyakorlatban, az eljárás határait 

figyelembe vevő, könnyebben reprodukálható struktúrákat részesítik előnyben [73], [74], [75]. 

Az előzőekben felsorolt tulajdonságok mellett nem elhanyagolható tény, hogy az eljárás 

lehetőséget biztosít a másik manapság legdinamikusabban fejlődő igény, a páciens specifikus 

kialakítás létrehozására is, mely a beteg önképének megőrzését maximálisan biztosítja, a 

rácsos szerkezet által biztosított kisebb tömeggel.  
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2.2.4.1.1. Gyorsprototípus gyártási technológiák az implantátumgyártásban 

A gyorsprototípus gyártási eljárásoknál a cél a CAD-es környezetben megalkotott 

darabok gyors fizikai megvalósítása. Az eljárás során a CAD szoftverrel megtervezett virtuális 

3 dimenziós modelleket rétegekre szeletelik, majd ezeket a szeleteket additív módszerrel 

felépítve történik a valós fizikai modell megalkotása.  

Az egyszerűbben irányítható szerkezeti kialakítás miatt, a gyorsprototípus gyártási 

lehetőségek napjainkban alapját képezik az implantátum struktúrák gyártásának. A 

biokompatibilitást figyelembe véve és ezáltal szűkítve a kört a titán és ötvözeteinek 

gyorsprototípus gyártási eljárásaira, kijelenthető, hogy additív gyártást figyelembe véve, a 

folyamat során általánosságban a fémpor megolvasztása segítségével történik a darab 

felépítése, mely általában lézer vagy elektronsugár nyaláb segítségével jön létre. A porózus, 

scaffold struktúrák és egyéb rekonstrukciók kialakítására, melyeket a csont reprodukálására 

használnak, napjainkban a Selective Laser Sintering (SLS) [76], a Direct Laser Forming (DLF) 

[77], és a két legfőképp elterjedt Selective Laser Melting (SLM) [73], [74], és az egyik legújabb 

módszernek is számító Selective Electron Beam Melting (SEBM vagy EBM) [78], [79] eljárások 

használatosak. Az eljárások során a különbség a sugárnyaláb energiájában található, mely 

nagymértékben befolyásolja a felületi érdességet és a létrehozott darabokban a maradó 

feszültséget. Emiatt például az EBM előnyének tekinthető a kevesebb maradó feszültség a 

legyártott darabokban az SLM technikához képest, holott a felületi érdessége tekintetében 

rosszabb minőséggel kell számolni [80]. 

A gyorsprototípus gyártás biztosította egyedi implantátum létrehozásának előnye, 

mind költség és mind idő oldalon megmutatkozik, jobb eredményeket produkál, mint a CNC 

által megmunkált egyedi implantátumok, mely elkészítése során rendkívül nagy mennyiségű 

hulladékot produkál [81]. Mivel dolgozatom utolsó fejezetében saját tervezésű EBM által 

készült implantátum struktúrákat vizsgálok, így ezen eljárást részletezem a következőkben. 

 

2.2.4.1.2. Electron Beam Melting technológia 

Az EBM technológia alkalmazása során, a por rétegek vákuum alatt, elektron 

sugárnyaláb segítségével kerülnek meg- és összeolvasztásra. Az eljárással különféle sűrűségű 

és cella morfológiájú szerkezetek hozhatók létre. Az EBM technológiával gyártott daraboknál 

az eljárásnak köszönhetően nincs szükség hőkezelésre a termék végső mechanikai 

paramétereinek biztosításához. Az eljárás során a meg nem olvasztott fémpor szolgál a darab 

támasztóanyagának (11. ábra) [82]. 

 
11. ábra EBM technológiával történő gyorsprototípus gyártás sematikus ábrája [82] 
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Az irodalomban található korábbi vizsgálatok során le lett fektetve, hogy a 

vaszkularizációhoz és a csont növekedéséhez a minimális pórusméret 300-350µm [79]. 

Kimutatásra került továbbá az is, hogy a human osteoblastok a 600µm átmérőjű csatornákban 

szignifikánsan gyorsabban nőnek, mint egyéb átmérők esetén (300,  400, 500 és 1000µm) [83]. 

Az RPT imlpantátumokkal legtöbbször ezen paraméterek biztosítása a cél.  

Megállapított tény, hogy az osteointegráció befolyásolható az implantátum kapcsolódó 

felületének módosításával, melyet annak kémiai és fizikai paraméterei befolyásolnak. Ennek 

elősegítésére két fő irány járatos az RPT-vel gyártott porózus implantátumstruktúrák 

esetében. Az egyik a klinikai gyakorlatban gyakrabban alkalmazott hidroxiapatitos felület 

bevonatolás (plasma-spraying). Ezen eljárásnál a létrehozott réteg egyenletessége okoz 

általában problémát. A másik lehetőség a kémiai kezelés segítségével történő módosítása, mely 

az ún. OH-csoportok kialakulását teszi lehetővé a felületen. Ezek az osteointegráció 

szempontjából előnyösek. [82] 

Az RPT-vel gyártott porózus implantátum szerkezetekhez köthető kutatások között 

izotróp és anizotróp szerkezetek vizsgálatáról egyaránt szó esik, a porozitás fok széles 

tartományában, viszonylag kis mintaszámmal. S bár a gyártásból fakadóan eleve anizotróp 

tulajdonságokkal rendelkezik az anyag, ennek mértékét egyik kutatás sem taglalja. 4 főbb 

tanulmány paramétereit és eredményeit mutatja a függelékben található 26. táblázat [78], [79], 

[80], [82].  

A publikációkban kialakított struktúrákkal a vizsgált porozitási tartomány a 49,75%-

tól a 86%-ig terjed. A feltüntetett 4 irodalomból 2 ismerteti a valós porozitási mérték alakulását 

a tervezetthez képest. Ki kell emelni, hogy 1 publikáció tünteti fel a pórus és tartóoszlop 

méretének gyártásból fakadó geometriai változását. Az értékekből jól látszik, hogy az adott 

irodalom szerint, minden esetben csökken a gyártást követően a porozitás és a pórusméret is, 

és ezzel együtt nő a tartóoszlopok vastagsága. Mindezen változások a struktúra kialakítástól 

függően igen változatos mértékűek. Parthasarathy és társai által feltüntetett tanulmányban a 

tervezett és a valós porozitás közötti csökkentés mértéke 5,51-24,25%-os. Ez a tervezett 

pórusmérethez képest 0,08-0,235mm csökkenést jelent, míg a tartóoszlopok vastagságának 

növekedése 0,016-0,141mm között változott. A rugalmassági moduluszok növekedése Cheng 

és társai tanulmányában jól követi a porozitás csökkenésével járó struktúra módosulását 

(ugyanakkor nincs feltüntetve a pórus méretváltozása), míg a többi tanulmány esetében a 

struktúrák változásának hatására igen különböző értékkel bírnak.  

Heinl és társai bebizonyították, hogy a használt gyártási paraméterek befolyásolják a 

létrehozott struktúra mind geometriai, mind mechanikai paramétereit. A másik 

publikációjukhoz hasonlóan a táblázatban is feltüntetett gyémánt struktúra használata mellett, 

3 különböző struktúra mérettel és 3 különböző gépbeállítással, méréseik során arra jutottak, 

hogy az egységnyi hosszra bevitt energia növelésével (Energy input/unit length ) és ezzel 

az elektron sugár scannelő sebességének csökkentésével (Electron beam scanning speed ) 

javíthatóak a létrejött mechanikai tulajdonságok. πȟυ -ről πȟω -re változtatva az egységnyi 

hosszra bevitt energiát, több mint 50%-os rugalmassági modulusz növekedést tapasztaltak. A 

rugalmassági modulusz mellett a maximális nyomófeszültség is szintén körülbelül 50%-al 

növekedett. Ebben közrejátszanak a paraméterek megváltoztatásából származó geometriai 

változások, mint pl. a csökkenő pórusméret és ezzel a növekvő tartó oszlop keresztmetszeti 

mérete [84]. Előre tervezett struktúrák mellett, stochasztikus hab struktúrák vizsgálatával 

foglalkozó tanulmányok is készültek [85]. 
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2.2.4.1.3. Gyorsprototípus gyártási technológiával készült implantátumok vizsgálata 

Az RPT implantátumok és főként azok mechanikai tulajdonságainak vizsgálatára több 

módszer létezik. Az irodalomban egyik leggyakrabban alkalmazott módszerként a roncsolásos 

nyomóvizsgálatot használják a kialakított struktúrák ellenőrzésére [78], [86], [87], [88][89]. 

Ugyanakkor ez nem azt jelenti, hogy ne jelent volna már meg például a darab építéséből fakadó 

strukturális variációkat statisztikai módszerrel implementáló, vagy azt figyelmen kívül hagyó 

végeselemes kutatás ezen a területen különböző anyagokkal, de nem ezen eljárások 

tekinthetőek az általános eljárásoknak [90], [91]. 

 

2.3. Biomechanika, mint kutatási terület 
Az emberi testtel kapcsolatos mozgások és következtükben kialakult belső erők 

mechanikai tulajdonságaival, továbbá a test és a szervek, szervrendszerek működésének 

mechanikai módszerekkel megvalósított elemzésével a biomechanika foglalkozik. A biológiai 

és mechanikai ismeretek megléte elengedhetetlen e kutatásoknál.  

Mozgásvizsgálatok esetén a rezgéstani, kinetikai és kinematikai összefüggésekre kell 

támaszkodni, míg stabilitásvizsgálatok során statikai és szilárdságtani ismeretek szükségesek. 

Az adott kutatásnál, ezen belül is az implantátumok és ezek összetett modellekben való 

vizsgálatánál a végeselemes módszer ismeretének hiánya nem megengedhető. Erek és 

keringési rendszerek áramlástani vizsgálata során előtérbe kerül a képlékenységtan és a nem 

lineáris anyagi tulajdonságok kezelése.  

A korábbi időkben alkalmazott biomechanikai vizsgálatok bőven megelőzték a modern 

számítógépes szimulációs környezet által biztosított lehetőségeket. Az in vivo és in vitro 

kísérletek által szolgáltatott adatok fontos és elengedhetetlen mérföldkövei a területnek, 

melyet a szakirodalom is alapul vesz.  Az in vivo, mint élő szervezetben zajló kísérletekkel 

szemben áll az in vitro vizsgálat, mely, mint neve is mutatja (latinul „az üvegben”), élettelen 

eszközöket használ fel. A kézzelfogható fizikai kísérletek mellett egyre inkább vitathatatlan 

létjogosultsággal bírnak a számításokon alapuló „virtuális”, legtöbb esetben 3 dimenziós 

modellekkel felépített vizsgálatok. A két biomechanikai vizsgálati módszer között viszont 

szoros a kapcsolat, ugyanis a tetszőleges számban és variációban felépíthető számítógépes 

vagy sok esetben végeselemes vizsgálatok eredményeit validációval tudjuk igazolni. 

Elmondható, hogy napjaink vizsgálataihoz professzionális mérőrendszerek állnak 

rendelkezésre [92], [93]. 

A kutatásomban szereplő csontok cadaver biomechanikai vizsgálatára lekorlátozva a 

kísérleti (in vitro) módszereket, már a peremfeltételek és a tapadó izmok által létrehozott 

mozgások megfelelő biztosítása is meglehetősen bonyolultan kivitelezhető. Nem lehet továbbá 

figyelmen kívül hagyni, hogy „human forrás” szükséges a kísérletek lebonyolításához, mely 

biztosítása kegyeleti okok miatt igen nehézkes. Ezek felhasználásával az esetek nagy részében 

(friss minta, fagyasztott minta) a kísérlet lebonyolítása során fennállhat a fertőzésveszély (pl. 

Hepatitis, HIV). Kiküszöbölésére szűrővizsgálatok szükségesek. A kísérletek elvégzése után 

mindenképpen gondoskodni kell a minták megfelelő elhelyezéséről, megsemmisítéséről.  

A biomechanikát tekintve a kor előrehaladtával, a sokszor nehezen kivitelezhető 

cadaver vizsgálatok helyett egyre inkább létjogosultságot nyer a végeselemes vizsgálat (Finite 

Element Analysis – FEA). A FEA segítségével napjainkban a biomechanikában is egyre 

összetettebb problémák válnak szimulálhatóvá, implementálva a valóságnak megfelelő 

szükséges anatómiai paramétereket. A megfelelő anyagtulajdonságokkal felépített geometriai 
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modelleken, a klinikai gyakorlatban is alkalmazott rögzítési módszerek vizsgálata igen 

nagymértékben hozzájárul a betegek felépülési idejének csökkentéséhez és a műtét utáni 

életkörülmények javításához is.  

 

2.3.1. Mandibula biomechanikai vizsgálata 

Jelenleg a mandibula és annak rekonstrukcióját feldolgozó biomechanikai 

vizsgálatokra több módszer létezik [94], [19]. Napjainkban a modern biomechanikai 

vizsgálatok eszköztára ezen vizsgálatokban is visszaköszön, ez alapján fizikai modelleken 

(állatkísérletek, cadaver vizsgálatok, RPT gyártott modellek) és a számítógép által biztosított 

virtuális modelleken végzett kutatásokról beszélhetünk (FEA) [95], [94]. 

A mandibula rezekciókkal kapcsolatosan az irodalomban több tanulmány található, 

mely végeselemes eszközöket alkalmaz. S bár igen nagy számban találhatóak tanulmányok 

rekonstrukciós esetekről, általános lemezes megoldásról, melyek több, gyakran előforduló 

tartományt érintenek, nem sok vizsgálat készült. Kimura és társai által publikált tanulmányban 

2 rezekciós tartomány vizsgálata található meg rekonstrukciós lemezzel, melyeket különböző 

csavar elosztások mellett vizsgáltak [96]. Knoll és társai egy adott rezekciós szakaszon, az 

általános rekonstrukciós lemezt hasonlítják össze más alternatív lemez dizájnokkal, melyben 

szintén hangsúlyt kap a csavarok kiosztásának mintázata és az ezáltal elérhető feszültség 

csökkenés [97]. Schuller-Götzburg és társai 2 rezekciós típust vizsgáltak meg, graft beültetéses 

és graft nélküli lemezeléssel. Kitértek továbbá a lemez pozíciójának elhelyezésének 

vizsgálatára (bukkális, kaudális) [98]. Nagasao és társai szintén több hasonló végeselemes 

vizsgálatot végeztek. Korábban publikált cikkeikben kizárólag fibulás rekonstrukciós eseteket 

vizsgáltak [99], [100],  majd későbbi publikációjukban a fibulával történő csontpótlás mellett 

kizárólag rekonstrukciós lemezes rögzítés szcenárióit tanulmányozták [11].  

Elszakadva az általánosabban használt rekonstrukciós lemezes tanulmányoktól R.C.W. 

Wong és társai egyedi alakzárásos implantátum megoldást vizsgáltak [101], [102], melyhez 

hasonlót Chanchareonsook és társai állatkísérletben teszteltek [103]. Narra és társai egyedi 

lemez kialakítással foglalkozó tanulmányt publikáltak [104]. Tie és társai különböző graft 

illesztéses rekonstrukciókat dolgoztak fel kutatásukban [105].  

A fentebb felsorolt tanulmányok nagyrészt erős geometriai és anyagtulajdonságokbeli 

közelítésekkel élnek, a felépített modellek kis mértékben hasonlítanak a valós mandibula 

szerkezethez. A publikációk között fellelhetőek olyan nagy elhanyagolásokkal történt 

vizsgálatok, melyek során a két csontállomány, a corticalis és spongiosa részek sincsenek 

szétválasztva [106], [107]. A vizsgálatok során elenyésző részben vagy egyáltalán nem 

fordítanak kiemelt figyelmet például az alapvetőnek számító corticalis állomány vastagságára 

és az annak tényleges mechanikai tulajdonságaira alkalmazott értékek is megosztják a 

kutatókat. 

Kijelenthető, hogy általános rekonstrukciós lemez felhasználásával, több tartomány 

vizsgálatát tartalmazó tanulmány, mely a bi/monocorticalis, lock/non-lock csavarozási 

rendszereket magában foglalná, nem található. Ahogy említett rezekciós tanulmányokra is 

kivétel nélkül igaz, hogy nem veszik figyelembe a corticalis állomány vastagságának változását, 

a kizárólag corticalis és spongiosa állományokra bontott modellekben. 

Kutatásomban, biomechnikai modelljeim végeselemes analízise során, a cadaver 

mérésekhez képest sok probléma vált áthidalhatóvá. A már említett peremfeltételek és 

terhelések precíz, anatómián alapuló elhelyezése és megfelelő számú eset vizsgálata 
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segítségével tudtam az adott területet körüljárni, úgy, hogy a validációs perióduson kívül nem 

volt szükség „human forrásra”. 

 

2.3.2. Csontok mechanikai tulajdonságai, roncsolásos vizsgálatok 

A szakirodalomban a csontok mechanikai paramétereire vonatkozó számértékek 

meglehetősen tág tartományt mutatnak [108], [109], [110], [111]. Ez természetesen rengeteg 

változó paraméternek köszönhető, mely azon alapul, hogy valójában nincs két egyforma 

ember. Ahogy nincs két egyforma ember, úgy két egyforma csont sincs, sem geometriára, sem 

szerkezetét tekintve. A csontok mechanikai tulajdonságait tekintve például nem lehet 

figyelmen kívül hagyni a vizsgált egyén nemét, korát sem [112], [113]. A csont fontos 

tulajdonsága, hogy a terheléseknek megfelelően változtatja trabecularis szerkezetét, 

viszonyulva az elviselendő feltételekhez [114].  

Ahhoz, hogy a végeselemes szimulációk megfelelőek legyenek, jól kialakított 

modellekre és az anyagtulajdonságok pontos leírására van szükség. Így van ez az elvégzett 

kutatásom során ismertetett tumoros mandibula rezekciók rekonstrukciója és a radius PIF-es 

megerősítése esetében is. Az implantátumok rögzítését általában csavarozással oldják meg. 

Ennek stabilitását nagyban befolyásolja a corticalis állomány, mely a rögzítés szempontjából 

kiemelt jelentőségű. Az implantátumot rögzítő csavarok környezetében lévő csontnak és annak 

lehető leginkább valósághoz közeli modellezésének, mindezek alapján magas prioritást kell 

tulajdonítani. A pontatlan, és a csont mechanikai tulajdonságait és vastagságát nem figyelembe 

vevő vizsgálatok nagy valószínűséggel nem nyújtanak kellően reális képet a csavarok és 

közvetve a lemezek valós rögzítési viszonyairól.  

A mandibulatumor miatt szükséges rezekció, idősebb korban, rossz száj higiénével 

rendelkező egyéneknél nagyobb százalékban fordulhat elő. Egy idősebb egyén fogatlan 

mandibulája teljesen más mechanikai paraméterekkel bírhat, mint egy átlagos mandibula, 

melyet további egyéb paraméterek módosíthatnak. Míg az in vitro kísérletek az említett 

kivitelezési problémák sorát vonultatják fel, mégis szükségszerűek a csont megfelelő 

mechanikai paramétereinek meghatározásához. A vizsgálatokhoz általánosan friss, 

fagyasztott, macerált vagy formalin fixált csontokat használnak fel. Utóbbi kettő megoldás a 

fertőzésveszély minimalizálásval egyszerűbben kivitelezhető, kutatásom során általam is ilyen 

csontminták kerültek felhasználásra. 

A macerálással preparált csontoknál, a melegvízben való áztatás során a lágyrészek 

autolyticus és bakteriális folyamatoknak köszönhetően elbomlanak. Ezt követően olyan 

gőztérben kezelik a csontot, mely során az előző lépésben el nem bomlott zsírokat kioldják. 

Ezek után a csontokat fehérítik. A macerálással preparált csontban lévő erek és csontsejtek az 

eljárás során lebomlanak, míg a csont sói és osteocollagen rostrendszerei megmaradnak. A 

macerált csontok mechanikai tulajdonságai ennek köszönhetően nem térnek el számottevően 

a friss csontétól, kizárólag a csonthártya hiánya, mely valamelyest csökkenti a csont szakítási 

és hajlítási szilárdságát. A főként rostos szerkezetű anyagok égetésével lenne biztosítható a 

csont rugalmasságának, a kalciumsók savkezelésével pedig a csont szilárdáságának 

csökkentése, eltávolítása [2]. 

A formalin fixálás során a cél az enzimatikus bomlási folyamatok megállítása. A 

formaldehid vizes oldata az egyik leggyakrabban alkalmazott rögzítőszer. A fixálás során a 

fixáló anyag behatol a szövet mélyebb részeibe is, a folyamat során károsodhat a szöveti 

struktúra. Öhman és társai femur corticalis mintákon különböző időtartamú fixálást követően 

mértek ennek megfelelő eredményeket. 4%-os formalin oldatot felhasználva, a leghosszabb 
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időtartamú, 8 hétig tartó tárolást követően 24%-os rugalmassági modulusz csökkenést 

regisztráltak [115]. Wilke és társai gerinc mintákon végzett különböző biomechanikai 

vizsgálataiból hasonló szövetroncsolásos következtetések vonhatóak le [116]. Stefan és társai 

ellentétes eredményeket kaptak kutatásukban, melyben szarvasmarha tibia elemeket  

vizsgáltak 6 hónapos időtartamú formalinban fixálást követően. A mérések alapján nem volt 

szignifikáns rugalmassági modulusz csökkenés [117]. A kapott eredményeik validságát 

korábbi publikációkban is közzétett eredményekkel támasztották alá [118], [119], [120]. 

A mechanikai tulajdonságok feltárására több, különféle bevett roncsolásos eljárás 

létezik, melyek egyike a nyomóvizsgálat. Az irodalomban található csonton végzett 

nyomóvizsgálatok adatai meglehetősen nagy szórással bírnak, köszönhetően például a már 

említett egyéni adottságoknak (nem, kor, egyéb adottságok), a csontok származásának, 

tárolásának. Az ismertetett elv mentén, fogatlan mandibulára szűkítve a keresést, főként a 

corticalis állomány esetén, ezen belül is az ortotróp tulajdonságokat vizsgáló 

nyomóvizsgálatokra fókuszálva, e területeken meglehetősen kevés az adat. Odin és társai által 

publikált tanulmányban, -20°C-on tárolt, friss cadaver fogatlan mandibula részek 

nyomóvizsgálatával 2-5Gpa közötti értékeket közöltek, tangenciális és radiális irányú 

vizsgálatokkal [108]. A cikkben összegyűjtöttek különféle módszerekkel mért rugalmassági 

moduluszra vonatkozó vizsgálatokat a mandibula esetében, melyben jelölik a fogatlan 

mandibula és izotróp vizsgálat esetét. Nakajima és társai, ezen paramétereket kielégítve igen 

alacsony 1,5-15GPa értékeket publikáltak [109]. 

Seong és társai fogatlan maxilla és mandibula tekintetében 4 anatómiai régióban, friss 

human cadavereken mérve 14,5-19,7 GPa között rugalmassági modulusz értékekről számoltak 

be [110]. Schwarz-Dabney és társa különböző formájú fagyasztott mandibulákból származó 

csontmintákon végzett ultrahangos mérései során kapott 11,5-20,8GPa-os értékeit, Dechow és 

társai által publikált 11,3-20,5GPa-os rugalmassági moduluszokhoz hasonlítja [111]. 

A különböző szimulációs biomechanikai vizsgálatokban (melyeket korábbiakban is 

ismertettem) általánosságban 14GPa körüli corticalis rugalmassági modulusz értékeket 

használnak [121], [122], [123], [124], [125]. Ahogy már említettem a modellek sokszor 

homogén, vagy egyéb esetekben homogén corticalis és spongiosa állományokkal épülnek fel. 

Ez nem feltétlenül tükrözi a valós paramétereket. A megfelelő virtuális vizsgálatok 

elvégézéséhez a valóságot jól közelítő biomechanikai modellekre van szükség, melyekhez e 

pontos mechanikai tulajdonságok felhasználása elengedhetetlen. Igaz ez függetlenül a 

biomechanikai modell elkészítésének módszereitől és menetétől. 

 

2.4. Biomechanikai modellépítés lehetőségei 
A különböző csontfolytonossági hiányok rögzítésére vagy rekonstrukciójára 

alkalmazott implantátumok biomechanikai vizsgálata során egyre elfogadottabb módszer a 

végeselemes vizsgálat. A vizsgálathoz használt modellek, ezen belül is a csontok kialakítása, 

felépítése többféleképpen készülhet el. A modellezésben kiemelt szerepe van a két fő, 

spongiosa (szivacsos) és corticalis (kemény) állomány implementálásának és ezen 

tartományokban az anyagjellemzők definiálásának. A helyzet bonyolódik, ha több csontról és 

azok kapcsolódásának modellezéséről van szó. A következő alfejezetekben összefoglalást 

kívánok adni a főbb virtuális 3 dimenziós modellalkotási irányokról.  
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2.4.1. Geometriai primitívekből felépített modell 

A megalkotott modellek egyik nagy csoportját a geometriai primitívekből felépített 3 

dimenziós modellek alkotják (12. ábra). Ezen modellek méretarányaikban, formájukban 

közelítik a valóságot, viszont a pontosabb geometriai részek elhanyagolásával élnek, sematikus 

modelleknek tekinthetőek. Az időtakarékos és egyszerűbb geometriai elemekből épített 

részek, azonos geometriák (pl. fogak, csigolyák) ismételhetőek egy összetett modell esetén. 

Végeselemes vizsgálat során a háló elkészítése a geometria miatt kevesebb erőforrást emészt 

fel, a szimmetrikus felépítés előnyt jelent vizsgálatoknál. A „tökéletesebb” felületeknek 

köszönhetően a különböző részek közötti kapcsolat (kontakt) definiálása egyszerűbb (pl. 

femur – acetabulum közelítése gömbcsukló szerű egyszerűsítéssel). A csontállományok 

szétválasztása leegyszerűsíthető az egyszerűbb geometriának köszönhetően héjképzéses 

corticalis réteggel. Ekkor a belső spongiosa állomány lehet tömör állományként, ortotrópián 

alapuló csontgerenda rendszerrel, vagy akár véletlenszerű irányultsággal rendelkező 

gerendarendszerrel épített modell is.  

A geometriai elhanyagolásoknak és idealizálásoknak a hátránya, hogy sokszor a valós 

feszültséggyűjtő helyek nem kerülnek implementálásra a modellben. Az egyszerűsített és 

általában állandó vastagságú corticalis nem követi hűen a valós állományvastagságot, ezáltal 

pontatlan, megbízhatatlan a beépített implantátum csavarok kapcsolódási környezetének 

pontos leírására. Különböző egyéb tényezők is fókuszon kívülre kerülnek, mint például a 

csontritkulás, mely például idős korban kiemelten fontos paraméter. Ennek kutatásával 

kapcsolatosan Kurutz és társai több cikket publikáltak [126], [127], [128]. 

A héjképzéses állományszétválasztás mellett további modellalkotási módszerek 

ismertek: 

- egyes csontállományok elhagyásával, elhanyagolásával felépített modell, melyet 

általában implantátumot nem tartalmazó, igen kisméretű, nem számottevő spongiosa 

állománnyal rendelkező csontoknál, csontcsoportoknál alkalmaznak. Ebben az esetben 

az említett modellrészt solid corticalisnak tekintik [129].  

- egyes csontállományok anyagtulajdonságaira, állományarányaiknak megfelelően 

átlagolt paraméterek kerülnek felhasználásra, szintén az előzőleg ismertetett esetek 

során [129]. 

- egyes állományok szétválasztásával készített modell. A szivacsos állomány a solid 

állományon kívül készülhet akár más struktúrával (pl. gerendastruktúra) [130]. 

- vegyes struktúrával, egyes elhanyagolható területeken átlagolt vagy nem 

szétválasztott, míg a fontosabb részeken szétválasztott modell. 
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12. ábra Geometriai primitívekből felépített medencemodell [67] 

2.4.2. Képalkotó eszköz segítségével épített modell 

Ezen fő irányvonal esetén, a modell a lehető legközelebb áll geometriai szinten a 

valósághoz, ugyanis legtöbbször a képalkotó eszközből származó ponthalmazon alapul. A 

kialakítható geometriai hasonlóság mértéke a képalkotó eszköz felbontásán múlik. Geometriai 

egyszerűsítésekre, elhanyagolásokra az újramodellezés során van lehetőség, ennek 

felhasználásával, szabályozásával a modellező felhasználó bír. A modell forrása lehet élő vagy 

holt egyed, mely esetben adott képalkotási módszereknél csont és lágyrész szegmentációt lehet 

végezni szürkeségi érték alapján (akár spongiosa – corticalis) vagy használhatunk különféle 

tárgyakat is (műanyag csontok), melyek scannelése után kaphatjuk meg a végleges, 

vizsgálataink során felhasználni kívánt burkoló geometriát. A modellek alapos és 

egyszerűsítések nélküli felállításával, az összes ideálisnak tartott csonthoz viszonyított egyedi 

eltérést tartalmazza. Az orvosi képalkotók alkalmazásával lehetőség nyílik a különböző csontot 

befolyásoló tényezők, mint csontritkulás vagy tumorosodásból fakadó gyengült struktúra 

figyelembevételére.  

A geometria részletekbe menő modellezésének az ára a meglehetősen nagy 

erőforrásigény, vagy akár az amorf felületekhez szükséges speciális CAD ismeretek. A 

bonyolultság a végeselemes hálózásra is rányomja a bélyegét. A háló elkészítése több időt vesz 

igénybe, fokozottan ellenőrizni kell az alaki bonyolultság miatt kialakuló elemtorzulások 

szintjét és figyelni kell a megfelelő helyeken alkalmazott elemsűrítésekre. 

A kinyert pontfelhő felhasználásával a modell létrehozására több féle út is választható, 

melyben általános esetben cél a térfogati végeselemes háló alapjául szolgáló solid modell 

létrehozása. Ez a későbbiekben tetszőlegesen szétbontható az előző pontban ismertetett 

állományokra, amennyiben nem denzitás alapú modellt építünk. Ez sajnos a geometria 

összetettségével arányosan nagyobb munkával járhat. A solid modell megalkotása történhet 

például: 

- a pontfelhőn a képalkotó szoftver biztosította algoritmus alkalmazásával, 3 dimenziós, 

facetes felületi háló elkészítésére. A módszer közelítéseket alkalmaz, sokszor felesleges 

elemeket is tartalmaz, végeselemes célra történő felhasználása, a felületi kialakítását 

tekintve igen sok finomítás és javítás után valósítható meg. S míg a felületi hálóra is 

lehet építeni térfogati hálót, a gyakorlatban elterjedtebb a solid modell kialakítása 

utáni térfogati hálózás, ugyanis a háló finomítására jobb lehetőségek vannak [131].   

Corticalis réteg 

Spongiosa réteg 
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- szürkeségi kép alapján intenzitás különbség alapú élkereséssel (pl. snakes) 

megfelelően elhelyezett görbékkel (B-spline, Bezier), majd ezekre épülő felületek által 

kialakított felületmodellel, mely kitöltésre kerül [132], [133].  

- a pontfelhőn alkalmazott reverse engineering célszoftverek, vagy CAD rendszerek 

azonos moduljai alkalmazásával, felület modellt kialakítva, mely ez esetben is 

kitöltésre kerül [134], [135]. 

Megvan a lehetőségünk az ismertetett módok valamelyikén létrehozott modellt 

keresztezni geometria primitívekkel. Akár egy becsült corticalis rétegvastagság segítségével, 

pl. geometriai primitívekből felépített spongiosa réteg modellezhető az adott csontba, melyet 

kivonva, majd visszaépítve a csontba, megkapjuk a kívánt összetett szerkezetet (hibrid 

modellek).  

A végeselemes vizsgálathoz, amennyiben nem kívánunk implantátumokat elhelyezni a 

modellben vagy nem szeretnénk módosításokat alkalmazni a geometrián, élhetünk a 

szürkeségi érték alapú szegmentálás során kinyert, véges térfogatban lévő pontfelhőnkre 

generált térfogati háló felhasználásával is.  

 

2.4.3. Kutatás során felhasznált modellalkotási eljárás 

A dolgozatomban, az első lépésben roncsolásos mandibula, majd egyenes csontok 

részleges rezekciójának, azt követően mandibula rezekciók vizsgálatával foglalkozom. A 

végeselemes vizsgálatokhoz 3 dimenziós modelleket használok fel a vizsgált csontokról. A 

vizsgálataim során kiemelt szerepet kapnak az implantátumok és azok csavarokkal való 

rögzítési viszonyai, megengedhetetlennek tartottam egyszerűbb, valóságtól távolabb álló, 

közelítő modellek alkalmazását. Ez alapján az előző fejezetekben ismertetett módszerek közül 

az orvosi képalkotó (Computer Tomograph - CT) eljárás segítségével megalkotott 3 dimenziós 

modell felhasználásával készültek a csontmodellek. A CT által biztosított sűrűségalapú 

állomány átmenetet vagy szétválasztást és a vele járó különböző mechanikai tulajdonságokat 

nehézkes lenne CAD-ban modellezni, nem beszélve arról, hogy az implantátumokat rögzítő 

csavarok stabilitási vizsgálata is nagymértékben pontatlan maradna. Ezek alapján sűrűség 

alapú anyagmegfeleltetést használtam a vizsgálatok során a modellekhez. 

Anyagtulajdonságok tekintetében, míg a csont anizotróp kompozit szerkezetként is 

kezelhető, kimutatható a főként a csöves csontok corticalis állományának irányfüggése, mely 

transzverzálisan izotróp vagy ortogonális szerkezetű. Míg tengely irányban a rugalmassági 

modulusz és a szakító szilárdság (σmax) nagyobb, addig radiális és tangenciális irányban 

minimális különbség tapasztalható az irodalom szerint. Az irányfüggőségek között akár 40%-

os eltérést is tapasztaltak már [136], [137]. Mindezek ellenére, mandibula esetében, az 

irodalomban nagyrészt izotrópikus szerkezettel készített modellekkel lehet találkozni, egy-egy 

kivétellel. Liao és társai elkészítették a mandibula anizotrópikus végeselemes modelljét, 

viszont e modell is mindössze a két fő állományt különítette el egymástól (spongiosa, corticalis) 

[135], [134]. Meg kell jegyezni, hogy az izotrópikus szerkezet kialakításával alkalmazott 

egyszerűsítés valamelyest befolyásolhatja a kialakult feszültségek és ezáltal a csont 

tönkremeneteli helyét. A modell pontosításának tekintetében napjainkban, az általam is 

használni kívánt, kifinomultabb, CT adatait felhasználva sűrűségtől függő modellépítési 

technikák állnak rendelkezésre, mely modellek pontosságával és kialakításával kapcsolatosan 

több cikk látott már napvilágot, de ezek geometriailag egyszerűbb csontokkal foglalkoznak 

[138], [139], [140], [141], [142], [143], [144], [145], [146]. 
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Viszko-elasztikus modellt és anizotrópiát használó vizsgálatok igen ritkák [147], [140], 

[148]. Fontos megemlíteni, hogy a CT sűrűségadatai alapján készített tetszőlegesen sok 

állományrészre szétbontott heterogén csontmodell esetén, igen bonyolult lenne az egyes 

megkülönböztetett állományok tekintetében azok helyes anyagmodelljének vagy ortotróp 

tulajdonságainak leírása. Nem is beszélve arról mekkora nehézséget nyújtana, ha ezt egy 

bonyolult geometriájú, folyamatosan változó irányultságú csont esetében próbálnánk, mint 

például a mandibula. A problémával kapcsolatosan jelenleg nincs fellelhető irodalom. 

A vizsgálataim során ezek alapján konzekvensen, a CT alapú, sűrűségértékektől függő, 

lineárisan rugalmas, izotróp, ugyanakkor heterogén szerkezettel felépített csontmodell 

kialakítást használom fel. Az általam használt vizsgálati eljárást a 13. ábra szemlélteti. 

 

2.5. Orvosi képalkotás - Computer Tomograph 
Kutatásom jelentős része a Multi-Slice Computer Tomograph (továbbiakban MSCT) és 

Cone Beam Computer Tomograph (továbbiakban CBCT) által biztosított adatokra épül, így 

kihagyhatatlannak érzem ezen eszközök rövid ismertetését.  

 

2.5.1. Computer Tomograph működése 

A CT a klinikai gyakorlatban alkalmazott egyik legfőbb orvosi képalkotó eszköz. Első 

klinikai alkalmazása 1972-ben történt meg. A képalkotáshoz röntgensugárzást használ fel, 

mint az általános röntgentechnika, melynek érzékelése viszont itt detektorokkal történik. A 

sugárkibocsátó és detektor egység a páciens körül forog. Mindkét technika a sugárgyengítési 

törvényen alapul, viszont a CT sokkal nagyobb megbízhatósággal mutatja meg egy 

térfogatelem átlagos sugárgyengítését. A sugár elnyelődése mindig a vizsgált szövet 

sűrűségének függvénye. A 3 dimenziós objektum leírása akár több, mint 1000 projekción 

alapul. Minden egyes projekciónál sok száz detektorból álló mérőrendszer végzi a sugár 

érzékelését, melyből a nyersadat készül. Képrekonstrukció során az információk mátrixokba 

rendeződnek melynek pontjai a pixelek, az ezekhez tartozó térfogategység a voxel. Már az 

adatgyűjtés során megkezdődik a kép feldolgozása. A pixelek az adott térfogatelem relatív 

sugárgyengítési tényezőjét mutatják, melyeket az algoritmus a Hounsfield unit skálához [HU] 

Csont sűrűség validáció Human csont kiválasztása 

CBCT szövetszegmentálás 

STL output CAD tervezés 

FEA 

Anyagmegfeleltetés 
-Regresszió  HU skálára 

-Egyedi rugalmassági modulusz 

minden elemnek 

IGES modell 

13. ábra Vizsgálati eljárás 
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rendel. A skálában fixen helyezkedik el a víz (0 HU) és a levegő (-1000HU). A felső határ 

3000HU-ban van definiálva, melynek kiterjesztésére van lehetőség. Az egyes szövetek 

Hounsfield tartományai jól elhelyezhetőek a skálán. Az emberi szem nem képes az összesen 

4000HU-nyi szürkeségi érték átfogásra, ezért a kívánt szövettartományok ún. ablakolással 

(szűkebb tartomány definiálásával) kerülnek megjelenítésre, melyet 256 árnyalatra oszt fel. Az 

ablakolás alkalmazásával jól leszűkíthetőek a vizsgálni kívánt szövettartományok, ahol az 

ablak szélein kívülre eső részek magasabb értékeknél fehérek, alacsonyabb érték esetén 

feketék. A spongiosa és corticalis állományok szürkeségi értékei 100-3000 között mozognak 

[149]. 

 

2.5.2. Cone Beam Computer Tomograph működése  

A CBCT-t kifejezetten a fej-nyak régió vizsgálatára fejlesztették ki. Mind klinikai, mind 

kutatási területen történő alkalmazása egyre gyakoribb [150]. Ebben igen nagy szerepe van a 

fogászatban használt implantátumok fejlődésének és sima vagy panoráma röntgenhez képest 

jobban használható, 3 dimenzióban megjelenített vizualizálás lehetőségének. A páciens feje 

körüli sugárforrás – detektor körbeforgása során, adott szögérték állásokban történő 

exponálás mellett, kúpos sugárnyalábbal hozza létre a képsorozatot, mely két dimenziós. Ezt 

követően ebből állítja elő a 3 dimenziós képet. A létrehozott kép minden irányban azonos 

felbontással bír.  

CBCT előnyei a hagyományos CT-hez képest: 

- kisebb berendezés, melynek költsége akár 5x alacsonyabb a hagyományos CT-nél. 

Üzemeltetése és az elvégzett vizsgálat tényleges ára is kisebb, 

- nincs szükség speciális hűtésre és talapzat megerősítésre, nincsenek elektromos 

kiépítettségre különleges feltételek, 

- sok esetben jobb felbontás, 

- mivel nyitott, csökken a páciens esetleges klausztrofóbia érzése, 

- a pácienst terhelő sugárdózis számottevően alacsonyabb (akár 100-szor kisebb), 

- rövidebb a felvétel elkészülésének ideje. 

 

2.5.3. Képalkotás Multi-Slice Computer Tomograph/Cone Beam Computer 

Tomograph 

A CT-k felhasználása napjainkban már túlmutat az orvos számára kiemelten fontos 

vizualizáláson. A sugárgyengítésből származó adatok több kutatási területen is igen jól 

hasznosíthatóak. Jelen kutatási témára fókuszálva elmondható, hogy az irodalomban 

megjelennek azon modellépítési és biomechanikai végeselemes vizsgálatok, melyek a CT által 

biztosított adatokra épülnek. Ezekben megjelennek a CBCT-k is a modellalkotás során [151]. 

Meg kell azonban említeni, hogy a CBCT felhasználása esetében a dentoalveoláris és 

maxillofaciális területeken nincs általánosan elfogadott standard a sűrűség mérésre. Ezen 

okból kifolyólag a gyártók által készített készülékek, működési paramétereiket tekintve, és az 

ezt követő adatfeldolgozás vagy vizualizálás esetében is különbözőek lehetnek [152], [153].  

A két CT összehasonlítására, korrelációjára hasonló területen fellelhető tanulmány az 

irodalomban   [154], [155], [156]. Ezekben ugyanakkor alátámasztást nyert, hogy a CBCT által 

produkált szürkeségi érték skála nem felel meg a Hounsfiled Unit skála összes kritériumának. 

Ez alapján az MSCT és CBCT közvetlen összehasonlítása több ponton is vitatható. További 

tanulmányok az összehasonlítást, a scannelések vagy az azokból építhető modell 
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pontosságával vagy épp képminőségével  méri, melyekben a CBCT kis pontatlanságokkal 

ugyan, de közel azonos vagy azonos eredményeket produkál az MSCT-hez képest [153], [157], 

[158], [159]. Sem az előbbi, sem az utóbbi kutatások nem veszik figyelembe azt a tényt, hogy a 

különböző gépeken, a különböző anyagokra mért sugárgyengítési tényezők csak azonos 

effektív energia mellett hasonlíthatóak össze. Erre nem készült még tanulmány. Ugyanakkor a 

problémára az effektív energia elméletén alapuló, Mah és társai által bemutatott igen pontos 

módszer jól használható [160].  

Ennek fényében az MSCT és CBCT kimenetén alapuló geometriai modellalkotási és ezen 

keresztül végeselemes modellépítési feladatok naprakész kutatási területet jelentenek, az 

ebből születő eredmények maximálisan értékesek a valid vizsgálatok tekintetében. A CBCT 

szimulációs modellhez való felhasználásával, a már említett talán két legfontosabb előny a 

költségek csökkentése és a pácienst érő sugárterhelés igen nagymértékű csökkenése az MSCT-

hez képest [161], [162], [163], [164]. 
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3. CADAVER MINTÁK RONCSOLÁSOS VIZSGÁLATAI 

A valóságot legjobban közelítő biomechanikai, ezen belül is az általam is felhasznált 

végeselemes vizsgálatokhoz kiemelten fontos a megfelelő anyagjellemzők alkalmazása. Bár 

egyre több tanulmány jelent meg az ultrahangos anyagvizsgálatok témakörében, a mechanikai 

paraméterek felállításához legtöbbször cadaver méréseket alkalmaznak.  

Az idősebb csont anyagjellemzői a már taglaltak szerint merőben eltérhetnek az 

átlagosnak tekintett értékektől. A mandibula tumor elsősorban az idősebb korosztályt érinti, 

így szükségesnek láttam az irodalomban található adatok pontosabb meghatározását, ez 

alapját képezheti új implantátumok fejlesztésének is. Az irodalmi értékek pontosítása végett 

human csontokból származó nyomóvizsgálati tervet készítettem a mandibula rugalmassági 

moduluszának meghatározásához. Az elvégzett kutatás során, a halottakból származó 

csontminták, preparált, részben formalinban fixált, részben macerált (maceratio) fogatlan 

human mandibulákból származtak. A minták kivételének helyei, az általánosan felhasznált 

rekonstrukciós lemez lecsavarozása során nagy eséllyel érintett terültek alapján kerültek 

kiválasztásra. A területeken vett mintákat roncsolásos vizsgálatnak vetettem alá. A 

csavarhelyek és ezáltal a mintavételi helyek a klinikai gyakorlatnak megfelelően mind a 

corpust és mind a ramust érintették (2. ábra). Az eredmények segítségével pontosabb modell 

felépítése válik lehetővé például végeselemes szimulációkhoz, mely aktívan hozzájárul a 

tervezett és elkészített rekonstrukciók stabilitásának növeléséhez. A mérésekhez kötődően 

elkészített végeselemes modelljeimet a CT által biztosított adatok alapján validáltam. 

 

3.1. Mintavételezés 
A human mintákhoz kivételéhez Dr. Fejér Zsolt biztosította orvosi oldalról a szükséges 

támogatást, a mintavétel a Semmelweis Egyetem Humánmorfológiai és Fejlődésbiológiai 

Intézetben történt. Összesen 3 formalin fixált és 6 macerált fogatlan, idős emberektől (női és 

férfi vegyesen) származó mandibulából történt meg a csontelemek eltávolítása. A csontminták 

kivétele 6mm-es belső átmérőjű 10mm-es magasságú csonttrepánnal lett elvégezve. A 

mintavételi helyek igazodnak a tumoros defektusok rekonstrukciójára használt lemezek 

csavarozási tartományaihoz, ezzel biztosítva a lemez stabil rögzítéséhez szükséges 

csontállományok vizsgálatát (ramus felső és alsó tartománya, corpus állcsúcs és ahhoz 

közelebbi tartományok) (14. ábra).  
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14. ábra Macerált és formalin fixált human mandibulákból történő mintavételezés 

Az állcsont részletek eltávolítása során két fogorvostan-hallgató volt segítségemre. A 

minták kivétele során a trepán és az érintett csonttartomány károsodásának elkerülésére 

vízzel történő hűtést alkalmaztam. A mandibula alakját tekintve bonyolult csont, melynek 

szerkezete, szerkezetének struktúrája, annak geometriájával megfelelően változik. Míg a 

hosszú csöves csontoknál, például femurnál, az ortotrópia kitüntetett irányai egyszerűbben 

definiálhatóak, a mandibula patkószerű formája miatt ez nehezékesebb, az irányultság 

folyamatosan módosul a csont mentén (15. ábra) [165]. Ez akár bukkális és linguális oldalon is 

eltérő lehet.  Ezért egyes területeken kivett hengereken feljelölésre került, azok állkapocsban 

lévő irányultsága, megalapozva ezzel a különböző irányokban elvégzett nyomóvizsgálatok 

szempontjából fontos orientáció felismerhetőségét.  
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15. ábra Ortotrópia alapján axiálisnak tekinthető irányok, orientációs szögek a mandibulában [166]  

A kivétel 3 időpontban (2 esetben macerált, utolsó lépés formalin fixált mandibulából) 

történt. A ramus szakaszokból a mintavétel során kivágott cilinderek több esetben is már a 

kivételnél mérésre felhasználhatatlannak lettek minősítve a corticalis rétegének vékonysága 

miatt. A mintavételezés ezáltal a corpuson található helyekre korlátozódott. A kivétel során 

sajnos több henger is megsérült, melyek ezáltal „selejtté” váltak mérés szempontjából. A 

formalin fixált mandibulák esetében a szöveti károsodás egyes részeken oly mértékű volt, hogy 

a későbbi csiszoló eljárásnál a mintát ért erő behatására egyes darabok szétmállottak.  

A cilinder darabok kivételét követően, a spongiosa állományt el kellett távolítani a 

hengeres mintáról. Ennek eszközölésére a darabok csiszolása következett a kifejezetten erre a 

célra kialakított egyedi csiszoló készülék segítségével, mellyel így 4mm x 4mm x corticalis 

vastagságú kockák elkészítése vált lehetővé. Az utómunkálatokat követően a mintákat 

strukturáltan tároltam el és készítettem elő a CT vizsgálatokra. A formalin fixált mintákat a 

korábbi fixálással azonos formalint tartalmazó fixáló közegben tároltam. A CT vizsgálat, az 

elvégzendő nyomóvizsgálatok validálásához készített végeselemes modellek megalkotása 

miatt volt szükséges. 

 

3.2. Computer Tomograph vizsgálat 
A human minták MSCT vizsgálatának elvégzéséhez egy speciális validálósablon került 

felhasználásra, mely ismert anyagú és sűrűségű etalon hengereket tartalmazott (1. táblázat). 

Erre a későbbi anyagtulajdonság meghatározása végett volt szükség. Az etalonok, egymás utáni 

sorrendjüket megtartva, minden körön ismétlődnek. A belső körön a hely hiánya miatt csak az 

1-6-ig számozott hengerek találhatóak meg.  

 
1. táblázat Validáló sablonon lévő etalon elemek 

 Anyag neve 
Sűrűség  

ρ  

1 Bórszilikát üveg (SiO2, 81%; B2O3, 13%; Na2O + K2O, 4%; Al2O3 = 2%.) 2,21 

2 Polietilén (PE) 0,93 

3 Alumínium (Al) 2,70 

4 Polioximetilén (POM) 1,415 

5 Szén (~ C + kötőanyag) 1,45 

6 
Agyagkerámia (~ Alumínium-oxid (Al2O3) 39,56, Kovasav (SiO2,) 46,50, 

Viz (H2O) 13,94, + egyéb összetevők %) 
1,71 

7 Kréta (~ CaSO4·2H2O + egyéb összetevők %) 0,62 

8 Grafit 1,80 

Faciális Linguális 
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A különböző csontminták az etalon elemek struktúrájának megfelelően lettek elosztva 

és felragasztva a polimerlapon. A felragasztott formalin fixált minták száma 39db, míg a 

macerált minták száma 57db volt. A minták felragasztása és ezáltal a nyomóvizsgálat sorrendje 

is független volt a kivétel pontos helyétől és a forrás mandibulától, így egy véletlenszerű mérési 

sorrend került létrehozásra. A mérési tervhez tartozó sorrend nem veszi figyelembe a mérés 

előtt, geometriájukból fakadóan kieső mintákat. Ezen kieső darabokat a mérési 

jegyzőkönyvben a mérés során rögzítettem. A mintákat 16. ábra szemlélteti.   

 

 
 

16. ábra Validálósablon, a macerált (piros színnel) és formalin fixált (zöld színnel) mintákkal, etalon 

hengerekkel (számozott mutató vonalak) (1. táblázat) 

 

A csontminták felragasztását követően a CT vizsgálatok következtek. Az MSCT 

felvételek elkészítésében Dr. Forrai Gábor és Bell Barbara volt segítségemre a Magyar 

Honvédség Egészségügyi Központjában. 

A felvételek készítése során a polimer lap a rajta rögzített hengerekkel, egy vízzel teli 

tartályban lett elhelyezve, úgy, hogy a mintákat teljes mértékben ellepte a víz. A polimer lap 

felúszását és annak pozícionálását szivacs elemekkel biztosítottam.  A szervezet több, mint 

50%-a víz (csecsemőknél 70%, nőknél 50%, míg férfiaknál 60%), ezáltal a közeg hivatott 

7 
6 

5 4 

3 

2 

1 

8 

Formalin fixált minta Macerált minta 

Etalon henger 
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biztosítani a megfelelő környezetet a felvételeknél. A felvételekhez használt beállításokat a 2. 

táblázat szemlélteti. 

 
2. táblázat A csontminták vizsgálata során felhasznált MSCT beállítási paraméterek 

CT 
Felbontás 

[mm] 

Feszültség 

[KeV] 

Áram 

[mAs] 

Scannelési idő 

[s] 

Ismétlések 

száma 
Egyéb 

MSCT 0,625 120 35 159 3 

1:1 pitch. Helicalis detector: 

1,25 . 

Keményszövet – lágyszövet 

rekonstrukcióban 

MSCT 0,625 120 160 151 3 

1:1 pitch. Helicalis detector: 

1,25 . 

Csontablak 

 

Az elkészített felvételek között az általam végzett vizsgálat szempontjából nem volt 

számottevő különbség. A további lépésekhez egy 160mAs-os felvételt használtam fel. 

 

3.3. Nyomóvizsgálat 
A macerált és formalin fixált mandibulákból eltávolított csontminták CT vizsgálatait 

követően, a minták a BME Biomechanikai Kooperációs Kutatóközpontba lettek átszállítva, ahol 

roncsolásos nyomóvizsgálatokat végeztem el rajtuk. A laboratóriumi feltételeket Dr. Kiss Rita 

és Dr. Borbás Lajos biztosította számomra, szakmai segítséget Dr. Szebényi Gábortól kaptam. 

A roncsolásos vizsgálathoz a mintákat a csont eredeti pozíciójához képest axiális, radiális és 

tangenciális irányoknak megfelelően végzett kísérletek szerint osztottam fel. Axiális irányban 

várható a csont legnagyobb rugalmassági modulusz értéke, így ennek az iránynak a 

mintaszámát megnöveltem, a formalin fixált darabokhoz képest fontosabbnak tekinthető 

macerált minták esetén. A mérések előtt a csiszolt kockák méreteit lemértem és 

dokumentáltam, feljegyeztem a kísérlet során alkalmazott megnyomás irányát. A 

nyomóvizsgálat során erő-elmozdulás görbéket regisztráltam, melyek alapján a rugalmassági 

moduluszokra lehet következtetni. A méréseket szobahőmérsékleten általános körülmények 

között végeztem el. A nyomóvizsgálathoz egy Instron (8872) gépet használtam (17. ábra), 25 

kN-os méréshatárú erőmérőcellával. A terhelési sebességet 0,5 -re választottam, a 

méréseket az erő-elmozdulás görbéből ítélt minta-tönkremenetelig folytattam.  

Csiszolás következtében több minta mérésre alkalmatlanná vált. A ténylegesen lemért 

formalin fixált és macerált mandibulából származó csontkocka 80 darab minta volt, ebben a 

számban itt már nem szerepelnek a mérés során értékelhetetlenné vált darabok sem. A mérési 

irányok összetételét a 3. táblázat mutatja. 

 
3. táblázat Roncsolásos vizsgálatnak ténylegesen alávetett minták száma irányonként 

Ténylegesen mért 

minták 
Axiális Radiális Tangenciális Szumma 

Formalin fixált 12 9 11 32 

Macerált 26 10 12 48 
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17. ábra Nyomóvizsgálat 

A méréseket követően a mintákat visszaszállítottam a Semmelweis Egyetem 

Anatómiai, Szövet- és Fejlődéstani Intézetébe, ahol azok megsemmisítésre kerültek.  

 

3.4. Nyomóvizsgálat eredményei 
A jelen tanulmányban elvégzett nyomóvizsgálatokból kiderül, hogy a mért értékek az 

irodalomban publikált eredmények átlagai alatt maradnak, mind a formalin fixált, mind a 

macerált csontok esetében [109], [110], [111]. A kapott értékek figyelembe vétele 

kulcsfontosságú lehet adott esetben egy valósághoz közelebb álló modell megépítésekor, 

például egy idősebb személy mandibula rekonstrukciója esetén. Mindezek mellett továbbá 

kiemelten fontos a csontállományok megfelelő szétválasztása, anyagtulajdonságainak 

definiálása mechanikai szemszögből. 

A 18. ábra jellegzetes erő - elmozdulás görbéket tartalmaz a különböző irányokban 

vizsgálat csontkockák esetén. A rugalmassági modulusz a görbe kezdeti lineáris szakaszára 

fektetett érintő meredeksége alapján lett számítva automatikusan az adatrögzítő szoftver 

segítségével. A kapott értékeket manuálisan ellenőriztem. Kutatásom további méréseinél is ezt 

az elvet követtem. 

 
18. ábra Egyes csontminták σ-ε görbéi formalin fixált és macerált minta esetében, különböző irányokban 
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A mért értékek a következő diagramokon láthatóak, a jobb átláthatóság érdekében az 

egyes irányok és csont típusok külön kerültek ábrázolásra (19. ábra). 

  

  

 
 

19. ábra Rugalmassági moduluszok a különböző irányokban formalin fixált és macerált human minták 
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A különböző irányokban vett értékeket box-plot diagramban ábrázolva jól láthatóak az 

irányok közötti rugalmassági modulusz eltérések, az átlag értékek és szórások, mind a formalin 

fixált, mind a macerált minták esetében (20. ábra). A diagramon az 50%-os medián érték 

mellett az alsó és felső percentiliseket 25 és 75%-ban definiáltam (kvartilisként), szigorítva az 

általánosságban 2,5-97,5%, valamint 5-95%-os, normálisnak tekinthető tartományokat. (Ezen 

értékeket használtam dolgozatom további box-plot diagramjai esetében is). Az axiális mintákat 

tekintve megállapítható, hogy a formalinban fixált csontelemek alacsonyabb rugalmassági 

moduluszal rendelkeztek. Ezen változás a radiális és tangenciális irányokban a macerált 

mintákkal összevetve kisebb mértékű.  

 

20. ábra Rugalmassági moduluszok értékei különböző esetekben 

A diagram értékei számszerűsítve az 4. táblázatban olvashatóak. 

 
4. táblázat Roncsolásos nyomóvizsgálatokból származó rugalmassági modulusz értékek táblázatos 
formában 

 Macerált rug. moduluszok Formalin fixált rug. moduluszok 

 Axiális Radiális Tangenciális Axiális Radiális Tangenciális 

Átlag érték [MPa] 3690,24 1114,38 1440,81 1622,68 987,60 779,65 

Szórás [MPa] 1832,71 352,90 392,67 506,33 264,23 189,84 

Minimum [MPa] 948,82 487,70 656,25 717,39 472,46 464,40 

Maximum [MPa] 7421,15 1493,06 2105,26 2631,58 1403,74 1068,38 

Biomechanikai szimulációban a 
csontra felhasznált értékek, 
Corpus/Ramus [167] [MPa] 

R 
17000 

C 
22900 
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C 
14200 

R 
10600 

C 
10500 

R 
17000 

C 
22900 

R 
13800 

C 
14200 

R 
10600 

C 
10500 

Eltérés a közelebbi 
határértékhez képest [%] 

78,29 91,92 86,28 90,45 92,84 92,57 

 

Az axiális irány az elvárásoknak eleget téve, a tangenciálisnál és radiálisnál kedvezőbb 

értékeket produkált mindkét mintatípus esetén. A tangenciális irány az adott mérések 

esetében a macerált mintáknál némileg jobb tulajdonságokat mutat a rugalmassági modulusz 

értékére fókuszálva, mint a radiális. Az axiális mintákat alapul véve, a radiális irányban mért 

rugalmassági modulusz érték csökkenése 69,8%, tangenciális irányban ez a szám 61%-ot 

jelent. A formalin fixált minták esetén fordított a helyzet, a radiális irányú nyomóvizsgálat 

értékei mutatnak magasabb rugalmassági modulusz értékeket. Ez esetben a formalin fixált 
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axiális irányú méréshez viszonyítva így a radiális irányban 39,1%-os, míg tangenciális 

irányban 52%-os rugalmassági modulusz csökkenés tapasztalható. 

A 4. táblázat utolsó sorában jól látható egy referenciaként tekinthető publikációban 

szereplő értékekkel való összevetés százalékos eltérése a rugalmassági moduluszok 

tekintetében. Ezen összevetés során minden esetben 78% feletti eltérésről van szó. Az 

eltérések tekintetében figyelembe kell venni, hogy a mérés során felhasznált minták idős 

egyedek mandibuláiból származnak, ahol számottevő tényező lehet az osteoporózis. A mért 

értékek különbözőségét azok tárolási módja is befolyásolhatta.  Az általánosságban lefektetett, 

korábban ismertetett csontra vonatkozó irodalmi (friss vagy fagyasztott friss minták esetén 

11-21GPa) vagy a 4. táblázatban ismertett biomechanikai vizsgálatban felhasznált (az egyes 

irányokat megkülönböztető) értékektől szignifikánsan eltérő mechanikai tulajdonságokkal 

bíró minták eredményei kulcsfontosságúak lehetnek további biomechanikai vizsgálatok 

esetén, mivel bizonyítják, hogy az egyénenként változó mechanikai paramétereknek 

köszönhetően, azokat nem lehet figyelmen kívül hagyni a realisztikusabb modellalkotás 

területén [110], [111], [167]. Ezen pontosítások segítségével a jövőbeni vizsgálatokkal 

esetlegesen nagyobb stabilitás és gyorsabb gyógyulás biztosítható a beteg számára. 

 

3.5. Végeselemes modellek validálása 
A biomechanikai vizsgálatok számát és bonyolultságát tekintve, ahogy már említettem 

a végeleselemes szimulációk egyre inkább alapértelmezett tárházát képezik a kutatási 

eszközöknek. A szimulációkhoz felhasznált megfelelő rugalmassági modulusz értékek 

felhasználásával pontosabb becslést lehet adni egy-egy rekonstrukció stabilitására. Az általam 

használt modellépítési eljárás (2.4.3.-as fejezet) validálására a nyomóvizsgálatok végeselemes 

modellezésével és vizsgálatával biztosítottam lehetőséget. A vizsgálat során az irodalomban 

modellezéshez általánosságban felhasznált homogén szerkezet helyett a CT által biztosított 

sűrűség értékekre épített anyagmegfeleltetést alkalmaztam  [65], [100], [135], [168], [167]. A 

validálási metódus blokkdiagramját a 21. ábra tartalmazza.  

 



BME Gép- és Terméktervezés Tanszék 
Simonovics János – Doktorjelölt 

 

45 
 

 

 

3.5.1. Sűrűség függvény meghatározása  

A modellek anyagtulajdonságainak definiálása két köztes lépéssel került 

meghatározásra. Első lépésben az ismert sűrűségű fantom anyagok által meghatároztam a 

sűrűség és a CT által szolgáltatott HU közötti összefüggést, melyhez elégségesnek találtam a 

kísérletben alkalmazott fantom elemek közül 4 féle hengertípus használatát. Mivel egy típusú 

fantom hengerből több is el lett helyezve a sablonon, így több különböző helyről is mintát 

vettem, ezek értékét átlagoltam. A mintavételezés során, a fantom hengerek átmérőjénél 

kisebb, 3,06άά  átmérőjű kör geometriát alkalmaztam, biztosítva a mintavétel pontosságát. 

A számított szürkeségi értékhez a Hounsfield unit definíciója lett felhasználva,  

 

ὌὟ
‘ Ü þ ‘þ

‘þ
Ͻρπππ (1) 

 

 

ahol:  ὌὟ– Hounsfield unit, 

 ‘ Ü þ – számított lineáris sugárgyengítési együtthatója, 

 ‘þ – víz lineáris sugárgyengítési együtthatója. 

 

        A és B tagok a 

 Ὁ ὃϽ”  egyenletre 

   Ellenőrzés 

Szövetszegmentálás/modellkésztés 

Szürkeségi érték – sűrűség egyenlet 

felállítása 

A és B lehetséges megoldásmátrix 

felállítása,  Ὁ ὃϽ”  egyenlet alaján 

Végeselemes vizsgálatok, 

megoldáshalmaz keresés 1-1 kockára 

Csontok előkészítése 

CT szkennelés 

Nyomóvizsgálat 

Rugalmassági modulusz 

Anyagmegfeleltetés A és B 

megoldásmátrix alapján  
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Ὁ ὃϽ”  egyenletre 

21. ábra Validálás menete 
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A képletben szereplő lineáris sugárgyengítési tényező, a referencia elemeken mért 

szürkeségi értékből korrelációval került meghatározásra, a mért értékek alapján felhasznált 

62,52KeV számított effektív sugárnyaláb energia érték alapján (5. táblázat) [160], [169], [170]. 

 
5. táblázat Fantom hengereken mért HU értékek 

 Anyag neve 
Sűrűség 

ρ  

Lineáris 

gyengítési 

együttható  

μ ὧά  

Számított 

szürkeségi 

érték (ref.) 

Mért átlag 

szürkeségi 

érték 

Mért 

szürkeségi 

érték szórása 

1 

Bórszilikát üveg 

(SiO2, 81%; B2O3, 13%; Na2O + 

K2O, 4%; Al2O3 = 2%) 

2,21 0,5372 1594,49 1455,607 25,4 

2 Polietilén (PE) 0,93 0,1836 -113,44 -108,18 21,1166 

3 Alumínium (Al) 2,70 0,7134 2445,28 2226,023 29,66 

4 Polioximetilén (POM) 1,415 0,2747 326,62 319,6367 17,2333 

5 Víz 1 0,207 0   

 

A számított és a mért értékek összevetésére a 22. ábra tartalmazza azok korrelációját. 

Mint látható az R2= 0,9999 érték a négy pont esetén jó lineáris illeszkedést mutat. 

 
22. ábra Számított és mért szürkeségi érték korrelációja 

A kigyűjtött szürkeségi értékeket a sűrűség függvényében a 23. ábra szemlélteti. A 

diagramon ábrázoltam a fantom hengerek sűrűségértékéhez tartozó elméleti és a CT-vel mért 

szürkeségi értékeket.  
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23. ábra Sűrűségi egyenlet meghatározása a szürkeségi érték alapján 

A 23. ábra szemlélteti ugyancsak, az ismert MSCT mérési pontokra fektetett regressziós 

egyenest, melynek egyenletét használtam fel a továbbiakban a validációs folyamatban a 

szürkeségi értékek alapján számított sűrűség meghatározására.   

 

3.5.2. Modellalkotás 

A validációs folyamathoz a macerált mintákat használtam. Az egyes szimulációk között 

a csont modellt minden esetben exportálni kell az orvosi képalkotó adatai alapján történő 

anyagmegfeleltetéshez, majd ezt visszaimportálni a végeselemes modell újraépítéséhez. 

Mindezek és a számítási kapacitás figyelembevételével a validáláshoz felhasznált minták 

számát 6 elemben határoztam meg, melyeket véletlenszerűen választottam ki a macerált 

minták axiálisan vizsgált kockái közül.   

A minták, sablonon elhelyezett CT-ből származó szkenn adatain, a szürkeségi értékek 

alapján szövetszegmentációt alkalmaztam. Ezt követően létrehoztam a vizsgálandó macerált 

minták CAD modelljét (jelen modellezésnél és a kutatás további szakaszaiban is ProEngineer 

Wildfire 5 (Parametric Technology Corporation, Needham, MA, US) CAD szoftvert használtam). 

A felvételek felbontásának és a modellalkotási folyamat során a szoftverek által alkalmazott 

iterációs eljárásnak köszönhetően megfigyelhető volt, hogy a befogókészülékkel kialakított 

kocka vagy a corticalis vastagság miatti téglatest geometria kissé amorfabb formát vett fel. 

Ezen „közelítő” geometria a nyomóvizsgálat modellezésekor a vizsgálat során téves 

eredményekre vezethet. Ennek kiküszöbölésére a képalkotásból nyert geometriát idealizáltam 

és a csiszolás során létrehozott, valóságos geometriához közelebb álló modellt hoztam létre. 

Az idealizált geometriát a nyomóvizsgálatokat megelőző befoglaló méretek lemérésének 

eredményére alapoztam. A 9-es macerált csontminta idealizálási lépései a következő ábrán 

láthatóak (24. ábra). 
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24. ábra 9-es macerált csontminta geometriai javítása/idealizálása 

A létrehozott modellek során fontos szempont volt, azok eredeti koordináta 

rendszerükben való pozíciójának megtartása az anyagmegfeleltés miatt. A létrehozott 

végeselemes modellt az orvosi képalkotó kimeneteként szolgáló, HU értékek alapján ruháztam 

fel anyagtulajdonságokkal.  

 

3.5.3. Lehetséges megoldásmátrix, anyagmegfeleltetés 

Az irodalomban általánosan elfogadott, hogy a rugalmassági moduluszt 

hatványfüggvényként adják meg a sűrűség függvényében [141], [146].  A rugalmassági 

moduluszra felírható, a következő egyenlet: 

 

Ὁ Ü þ ὃϽ”  (2) 

 

ahol  E – rugalmassági modulusz [MPa], 

 A – szorzó tag, 

 B – hatvány tag, 

 ρ – szürkeségi értékekből kalkulált sűrűség. 

 

Az egyes kockák rugalmassági moduluszának meghatározására, minden mintához 

készítettem egy megoldásmátrixot. A felállított lehetséges megoldásmátrixban az A értékeit 

100-2000 értékig, a hatványkitevőben lévő B értékét 1-6-ig vizsgáltam. Az A értékeket a nagy 

számítási igény miatt felosztottam ténylegesen szimulált (100, 500, 1000, 1500, 2000) 

értékekre, B esetén egész számokat használtam a vizsgálatok futtátásához (1, 2, 3, 4, 5, 6).  

A végeselemes számítások előtt a mintákat anyagmegfeleltetésnek vetettem alá, az orvosi 

képalkotó adatai alapján. A CT felvétel felbontása és a minták mm-ben mérete nem állt 

egymással olyan arányban, hogy értelme lett volna inhomogén szerkezetet alkalmazni az egyes 

csontkockákban. Ennek köszönhetően kockánként 1 rugalmassági modulusz került 

meghatározásra, mely az egyes minták szürkeségi értékeinek átlagán alapult. Ez szolgált 

anyagtulajdonságként a szimulációkhoz a megoldásmátrix egy-egy eleméhez. A végeselemes 

számításokat jelen szimulációknál és a kutatás további részeinél is az MSC MARC 2007 

szoftvercsomag használatával végeztem. 

3.5.4. Szimulációk és eredményének feldolgozása 

A szimulációkhoz, mint már említettem, a csontkockák pontos méreteikkel és 

orientációjukkal kerültek modellezésre. A vizsgálat során a nyomóvizsgálatnak megfelelő 

viszonyokat biztosítottam. A terhelést a kockára egy segéd nyomófej modellrésszel végeztem 

el. A nyomófej és a csontkocka modellek között bonded kapcsolatot alkalmaztam. Terhelésnek 
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minden vizsgálat során, egységen 1000N-ot választottam. A szimulációk eredményeként a 

terhelés hatására keletkező elmozdulást regisztráltam. Hálóként 0,225mm-es 10 csomópontos 

tetra elemeket használtam fel. A nyomóvizsgálat alátámasztását és terhelését sematikusan a 

25. ábra szemlélteti. 

 

 

25. ábra A csontkockák nyomóvizsgálata 

A megoldásmátrix alapján csontmintánként 30 számítást futtattam le, vagyis 6 

mintával számolva 180 volt az elvégzett szimulációk száma. Az egyes A és B értékeket és a tőlük 

függő elmozdulás értékeket felületként ábrázoltam. Az illesztés során RationalTaylor 

felületelemet használtam, mely minden egyes megoldásmátrix esetén R2=0,99-nél pontosabb 

illesztést bizotsított (26. ábra). A csontminták megoldásmátrixára illesztett felület egyenlete: 

 

ᾀ
ὤ  ! Ø  " Ù  ὄ Ù  ὅ ØÙ

ρ  ! ϽØ  ὄÙ  !Ø  "Ù  #ØÙ
 

(3) 

 

ahol  x – hatványtag, 

 y – szorzótag, 

 z – elmozdulás érték [mm], 

 minden más tag konstans. 

 
 

 26. ábra 25-ös macerált minta megoldásmátrixa alapján illesztett felület 
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Miután az elérni kívánt z értékem a nyomóvizsgálatokból adott, így az előző egyenlet 

átrendezésével meghatároztam y függvényében x értékét, a következő egyenlet alapján:  

 

ὼ
ρ

ςὃᾀ
ὃ ὅ ώ ὃᾀ ὅώᾀ ὃ ὅ ώ ὃᾀ ὅώᾀ τὃᾀ ὄ ώ ὄ ώ ᾀ ὄώᾀὄώᾀ ὤ  (4) 

 

 

A két megoldás közül csak a plusz gyöktagos megoldás biztosította a megfelelő 

eredményt. Ez alapján megkaptam a felületeken azon metszékeket (szorzó és hatványtag 

párok), melyek reprezentálják a roncsolásos nyomóvizsgálaton mért elmozdulás értékeket. 

Ezen metszékeket egy diagramban ábrázoltam és görbét illesztettem rá. Jellegéből fakadóan 4-

ed fokú polinomiális illesztéssel R2=0,986 értéket lehetett elérni (27. ábra). 

 

 
27. ábra A hatvány- és szorzótagok ábrázolása az egyes megoldásmetszékekben, illesztett függvénnyel 

Az illesztett egyenlet hatvány és szorzat tagjaival az egyes csontkockák 

megoldásmátrixaira felírt felületek egyenletébe visszahelyettesítve, megkaptam azt a 

metszéket, melyet ezen görbe reprezentál. Az egyes mintáknál kapott görbék eltérésének 

kumulált minimuma az eredeti roncsolásos vizsgálatokon alapuló görbemetszékektől 

megmutatja, hogy hol található a hatvány és szorzat tagra vetített, mind a 6 mintát figyelembe 

vevő optimumpont az illesztett görbén.  

Többszöri iterációval meghatároztam, hogy ezen optimumpontot az A=1441,6 szorzó 

és B=2,0487 hatványtag képviseli. Az optimumpont értékeivel ismételten elvégeztem az 

anyagmegfeleltetést, majd ezt követően a végeselemes vizsgálatokat, az egyes csontkocka 

modellekre. A szimulációból származó elmozdulás értékekből rugalmassági moduluszt 

számoltam, melyet összehasonlítottam a roncsolásos mérésekből származó referencia 

értékekkel (6. táblázat). A hiba százalékos értéke a nyomóvizsgálatból származó referencia 

rugalmassági moduluszhoz van mérve. 

y = 6E-13x4 - 4E-09x3 + 9E-06x2 - 0,011x + 8,152
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6. táblázat A mért és számított rugalmassági moduluszok összehasonlítása 

 Mért rug. mod.  
Számított rug. 

mod.  
Hiba 

 [MPa] [MPa] [MPa] % 

M25 3861,11 3731,34 129,77 3,36 

M40 3843,31 3747,91 95,40 2,48 

M37 4678,36 4535,15 143,22 3,06 

M27 4423,08 4566,21 143,13 3,24 

M32 4166,67 4032,26 134,41 3,23 

M23 4573,90 4257,62 316,28 6,91 

 

A hiba értékek egy eset kivételével 3,36%-os érték alatt maradnak. A 6 minta közül 

legkritikusabb hiba 6,91%-os. Az összehasonlítást diagramban korrelációs egyenessel is 

ábrázoltam (28. ábra).  

 
28. ábra Roncsolásos vizsgálatok és a validálási eljárásból származó rugalmassági modulusz értékek 

összehasonlítása 

 

A 28. ábra szemlélteti a  

 

ώ πȟωτψρὼ ρπψȟτω (5) 

egyenletű egyenest is, mely R2=0,8433-as értékkel illeszkedik a kísérletben szereplő 

pontokra. S bár minden esetben axiális irányultságot feltételeztünk a csontnál, nem szabad 

szem elől téveszteni, hogy az egyes minták nem egy pácienstől származnak, továbbá azt sem, 

hogy anatómiailag más és más helyről lettek kivéve. Természetesen a validálás során kapott 

részértékek és a végső korrelációt leíró egyenlet a mintaszámok módosításával változhatnak. 

Az eredményeket a vizsgálat elején ismertetett geometriai idealizálás is befolyásolhatja. 

Pusztán szemléltetésként összeállítottam még egy hiba táblázatot, melyben a 

nyomóvizsgálatok során mért értékek nem az általam készített validálással, hanem egyszerűen 

első esetben a mért macerált axiális vizsgálatok átlagát, második esetben egy irodalmi 

y = 0,9481x + 108,49
R² = 0,8433
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alsóértéknek számító 14GPa-os értéket, míg harmadik esetben egy irodalmi felső értéknek 

számító 20GPa-os érték veszi összehasonlítási alapnak (7. táblázat). 

 
7. táblázat A mért értékek összehasonlítása egyéb szimulációhoz általánosan felhasználható értékekkel 

 Mért rug. mod.  

Hiba - 3690,24MPa-os 
átlagos axiális 
rugalmassági 
modulusszal 

Hiba - 14GPa-os 
rugalmassági 
modulusszal 

Hiba - 20GPa-os 
rugalmassági 
modulusszal 

 [MPa] [MPa] % [MPa] % [MPa] % 

M25 3861,11 170,87 4,43 10138,89 262,59 16138,89 417,99 

M40 3843,31 153,07 3,98 10156,69 264,27 16156,69 420,38 

M37 4678,36 988,12 21,12 9321,64 199,25 15321,64 327,50 

M27 4423,08 732,84 16,57 9576,92 216,52 15576,92 352,17 

M32 4166,67 476,42 11,43 9833,33 236,00 15833,33 380,00 

M23 4573,90 883,66 19,32 9426,10 206,08 15426,10 337,26 

 

Jól látszik, hogy már a mérések átlagát felhasználó összehasonlítás esetén is mindegyik 

elemnél emelkedik a hiba mértéke, a maximum értéke 21,12% értékű. Az irodalomban 

általánosan felhasznált 14-20GPa-os rugalmassági modulusz értékek adott esetben körülbelül 

200-420%-ot tévednek [110].  S míg jelen validálási eljárás csak a corticalis állomány 

vizsgálatára terjedt ki, hasonló pontatlanságok jelentkezhetnek a spongiosa irodalomban 

általánosan használt mechanikai paramétereinél is. Egy idősebb páciens esetében, ahol a csont 

minősége rosszabbnak tekinthető, ez megfelelő alapot szolgáltathat pontatlan szimulációs 

eredmények kiszámítására.  
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4. CONE BEAM COMPUTER TOMOGRAPH (CBCT) ÉS MULTI-

SLICE COMPUTER TOMOGRAPH (MSCT) 

ÖSSZEHASONLÍTÁSA FORMALIN FIXÁLT HUMAN CADAVER FEJ 

ESETÉN 

A roncsolásos vizsgálat validálását követően, e tanulmány célja egy validálás és 

megerősítés abban a tekintetben, hogy egy nagy térfogatú CBCT megbízható adatokat 

szolgáltat egy orvosi minőségű MSCT-hez, mint gold standardnak tekintett technikához képest, 

kifejezetten számítógépes geometriai modellépítés és későbbi virtuális mechanikai 

szimulációkhoz való bemenő információforrásként. A CBCT előnyei közül kiemelt jelentősségű 

a pácienst érő sokszorosan alacsonyabb sugárterhelés, mely igen fontos a beteg szempontjából. 

Jelen tanulmányban az MSCT kizárólag egy CBCT típussal lett összehasonlítva. Mivel az 

in vivo kísérlet ez esetben is több okból kifolyólag akadályokba ütközik (például páciens által 

elszenvedett sugárterhelés), a valósághoz lehető legközelebb álló in vitro megoldás, egy 

maxillofaciális cadaver fejen történő vizsgálat lett végrehajtva. Megjegyzendő, hogy az adott 

kísérlet során felhasznált cadaver, sugárterhelés szempontjából nem ekvivalens egy teljes 

fejjel. A szeleteken létrejövő szórt sugárzás okozhatja a mért szürkeségi értékek 

pontatlanságát. A vizsgálat kifejezetten a mandibula corpus részére és annak környezetére 

koncentrál, nem terjed ki a ramus és condylus területekre.  

 

4.1. Cadaver előkészítése 
A vizsgálathoz egy fogatlan mandibulát tartalmazó, formalin fixált, 4 egymásra 

helyezett, megközelítőleg 20mm vastag szeletekből álló, idős női cadaver fej lett felhasználva, 

melyet a Semmelweis Egyetem Humánmorfológiai és Fejlődésbiológiai Intézet biztosított. A 

cadaver fej előkészítése a mérésekre szintén az említett intézményben zajlott, melyben Dr. 

Fejér Zsolt volt segítségemre. Az előkészületek során a fej szeletek előre meghatározott 

kitüntetett pontjain, a szeletek között, a már előző vizsgálatban validáláshoz is felhasznált 

ismert sűrűségű elemek (0,93-2,70 g/cm3 tartományban) lettek elhelyezve (5. táblázat). 

Fantom elemek kerültek „koncentrikusan” elhelyezésre, a szájüregen belül és azon kívülre. 

Ezen elemek a kiértékelés könnyebb elvégzését tették lehetővé. Jelen vizsgálatnál az 

elhelyezett referencia pontok geometriájukat tekintve 5mm átmérőjű gömbökből (alumínium 

és üveg) és 5mm magasságú és átmérőjű hengerekből (POM és PE) álltak. A cadaverfej 

szeletekben elhelyezett mintastruktúrát a 29. ábra szemlélteti. 
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29. ábra Macerált cadaver fej, a referencia elemekkel 

4.2. Elvégzett Computer Tomograph vizsgálatok 
A CBCT-nél és az MSCT-nél ugyanazon minta került scannelésre, annak megbontása 

nélkül, azonos állapotban. A CBCT-k esetén a Hounsfield unit skála tekintetében a gépek 

pontossága nem kielégítően definiált, mint azt már a korábbiakban említettem. A vizsgálat 

során felhasznált referenciaként egy kalibrált, 8 szeletes MSCT (General Electric, LightSpeed 

Ultra 8, GE Medical Systems, Waukesha, Wis) szolgált, mely CBCT-vel (i-CAT, Imaging Science 

International, Hatfield, PA, USA) került összehasonlításra. A 8. táblázat tartalmazza a 

tomográfok általános felhasználási paramétereit, felhasználói kézikönyvük alapján. A 

szkennerek, azok kézikönyvének megfelelően kalibráltak. A fantom hengerekkel való 

kalibráció nem része egyik szkenner napi protokolljának sem. Az MSCT felvételek a Magyar 

Honvédség Egészségügyi Központjában, Dr. Forrai Gábor és Bell Barbara, míg a CBCT felvételek 

a Semmelweis Egyetem Arc- Állcsont- Szájsebészeti és Fogászati Klinikán Dr. Szűcs Attila és 

Bády Katalin segítségével kerültek scannelésre.  

 
8. táblázat Vizsgálathoz felhasznált CT-k beállításai a vizsgálat folyamán  
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Classic  

i-CAT 

standard 

300 36 120 >13 0,25mmx0,25mmx0,25mm NA 62 

Lightspeed 

Ultra 8** 

spirális 

szeletek 
160-230 120 4,75 0,488x0,488,1,25mm 0,625 62 

*Az effektív energia irodalom alapján került kiszámításra [160], [169], [170] 

**Boneplus rekonstukciós algoritmussal 

 

Referencia elem 

Mandibula Kiértékeléshez felhasznált lineáris szakasz 
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Esetemben a vizsgálat során kizárólagosan klinikai gyakorlatban alkalmazott 

paraméterek mellett végeztem el az összehasonlítást. Más paraméter beállításokkal vagy más 

készülékekkel eltérő eredmények születhetnek, így e készülékekre, beállításokra a pontos 

összehasonlításhoz, ugyancsak el kellene végezni a méréseket. A gyakorlatban alkalmazott 

paraméterek alapján történt a vizsgálat. A szeletvastagság a hétköznapi gyakorlatban a 1,25-

2,5mm értéket képvisel, mely kiemelten fontos a sugárhigiénia és a páciensek alacsony dózisú 

terhelése végett az MSCT-k esetén. Ez alapján a szeletvastagság 1,25mm-re lett megválasztva, 

0,488x0,488mm pixellel axiális szeletenként, 0,625-ös menetemelkedés mellett. A CBCT 

120KeV mellett 36mAs-os paraméterekkel lett ellátva 0,25x0,25x0,25mm-es térbeli felbontás 

mellett.   A vizsgálatokat a 30. ábra szemlélteti. 

 

 

 

30. ábra MSCT és CBCT scan elkészítése 

A definiált paraméterekkel a klinikai gyakorlatban alkalmazott scannelési idők (40-

60s) és paraméterek lettek reprezentálva, mindkét berendezés esetében. Ezen értékek fontos 

paraméterek a páciens tekintetében. A cadaver minta a scanneléseket követően 

visszaszállításra került a Semmelweis Egyetem Humánmorfológiai és Fejlődésbiológiai 

Intézetbe. 

 

4.3. Kiértékelési módszerek 

4.3.1. Fantom elemek összehasonlítása 

A felvételek elvégzése után első lépésben a felhasznált fantom elemek kerültek 

összehasonlításra szürkeségi értékük alapján, a két különböző készülék esetében. Minden 

referencia típus esetén, azok összes pozíciójában (9 helyen), kigyűjtésre és ellenőrzésre 

kerültek az elemek szürkeségi értékei, mind CBCT, mind MSCT esetében. Az ellenőrzés során a 

referencia minták térfogati középpontján áthaladó szeletet használtam fel, ahol egy 4mm2-es 

kör átmérővel végeztem el szürkeségi érték vizsgálatát, majd a terület átlag értékét használtam 

fel a kiértékelésnél. Megjegyzendő, hogy a 4mm2-es kör átmérő a használt felbontási értékek 

tekintetében a CBCT esetén 64 voxelt (egy pixel mérete 0,25x0,25mm), míg az MSCT esetén 

csupán 7 voxelt (egy pixel mérete 0,488x1,25mm) takar.  
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4ȢχȢυȢυȢ 0ÏÚþÃÉĕÆİÇÇÅÔÌÅÎ ĘÓÓÚÅÈÁÓÏÎÌþÔÜÓ 

Az elemek szürkeségi értékei összehasonlításra kerültek, azok geometriai 

elhelyezkedésüktől függetlenül, hogy reális képet lehessen alkotni a pozíciófüggetlenül mért 

értékek tekintetében vett szórásról. A CBCT eredményei az MSCT eredményeihez lettek 

hasonlítva.  

 

4ȢχȢυȢφȢ 0ÏÚþÃÉĕÆİÇÇě ĘÓÓÚÅÈÁÓÏÎÌþÔÜÓ 

A pozíciófüggetlen összehasonlítást követően, a 9 különböző területen elhelyezett 4-4 

referencia elem alkotta egységek értékei is összehasonlításra kerültek. Segítségével a 9 fő 

területen vett különböző sűrűségű elemekkel lehet megbecsülni az egyes szövetek szürkeségi 

értékeihez vett tévedést, azok standard értékeihez képest. Referenciaként ebben az esetben, 

nem az MSCT, hanem a 3.5.1-es fejezetben is ismertetett effektív sugárnyaláb energia érték 

alapján számított szürkeségi érték került felhasználásra, melyből a Hounsfield unit került 

kiszámításra.  

 

4.3.2. Kiértékelés adott fantom elemek között mért lineáris szakaszon, cadaveren 

történő mintavételezéssel 

A kiértékelés második lépéseként az elhelyezett referencia elemek, mint kitüntetett 

pontokban elhelyezett elemek közötti lineáris szakaszokban regisztrálásra kerültek a cadaver 

szürkeségi értékei a távolság függvényében, mindkét tomográf esetében, majd ezek 

összevetésre kerültek. A profil alapú mérések azonos szeleten található referencia elemek 

között történtek. A vizsgálati profilok a mandibula külső és belső corticalisához elhelyezett 

elemek között történt. Ez összesen 12 megvizsgált szakaszt jelentett. A vizsgálat során 

0,25mm-es lépésközökben történt mintavételezés. A mérések kezdőpontja minden esetben a 

külső referencia elem középpontja volt, végpontja a belső félen lévő azonos típusú elem 

középpontja. A különböző felvételek orientációjuk és struktúrájuk alapján illesztve lettek. A 

felbontásbeli különbségek végett, az MSCT voxeljei között az adott lépésközt lefedő adatokhoz 

interpoláció lett alkalmazva. Ezen módosított DICOM kizárólag az egyes szakaszokon történő 

összehasonlítás során lett felhasználva.  

A vizsgálati mód megmutatja, hogy a két készülék ugyanazon anatómiai tartomány 

esetében, hogy írja le azokat. Az összehasonlítás a biomechanikai, mint például végeselemes 

modell építése során kiemelt jelentőségű. Az egyes megvizsgált szakaszokat a 29. ábra 

szemlélteti.  

 

4.4. Eredmények 

4.4.1. Fantom elemek összehasonlítása  

4ȢψȢυȢυȢ 0ÏÚþÃÉĕÆİÇÇÅÔÌÅÎ #"#4 ïÓ -3#4 ÅÓÅÔïÎ 

Az egyes, ismert sűrűségű fantomok, típusonként 9 különböző részen elhelyezett 

méréséből fakadó szürkeségi értékeire vonatkozó adatokat az 9. táblázat és a 31. ábra 

szemlélteti. A kiértékelés során az egyes populációk normál eloszlás vizsgálatára Anderson-

Darling tesztet végeztem (0,05-ös szignifikancia szinten). A vizsgálat P értékei alapján a minták 

normál eloszlásúak. A CBCT és MSCT összevetésére az egyes elemek tekintetében ellenőriztem 

a szürkeségi értékek szórásnégyzeteit F próbával (0,05-ös szignifikancia szinten). Az F-próba 

P értékeiből látszik, hogy mindegyik szórásnégyzete szignifikánsan különbözik egymástól. 

Ezen eredmények alapján heteroszcedasztikus t-próbának (Welch féle T-próba) vetettem őket 
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alá (0,05-ös szignifikancia szinten), mivel e t-próba abból indul ki, hogy a két adathalmaz nem 

azonos varianciájú eloszlásból származik (9. táblázat).  

 
9. táblázat Egyes fantom elemek szürkeségi értékeinek összevetése 

 PE POM Üveg Al 
 CBCT MSCT CBCT MSCT CBCT MSCT CBCT MSCT 

Min. -119 -137 225 281 1335 1555 2073 2359 
Átlag -24,8 -95,6 381,2 344,0 1493,6 1591,6 2288,0 2453,2 
Max. 74 -60 485 386 1624 1627 2561 2557 
Szórás 69,8 26,6 71,1 37,7 91,6 23,2 135,2 57,8 

A.-D. normalitás vizsgálat P 
értékei 

0,463 0,753 0,1999 0,282 0,929 0,979 0,41 0,664 

F próba P értékei 0,0065 0,0456 0,0004 0,0135 
Heteroszcedasztikus t-

próba P értékei 
0,0175 0,1906 0,0125 0,0063 

 

A Welch féle t-próba eredményeiből látszik, hogy a CBCT és MSCT értékei a POM 

anyagon kívül minden esetben szignifikánsan különböznek egymástól. A kitüntetett pontokban 

mért szürkeségi értékeit box-plot diagramban ábrázoltam (31. ábra). Az egyes 

szövetelemeknél lévő különbségek mértékéről és előfordulási gyakoriságáról az egyes lineáris 

szakaszokon elvégzett vizsgálatok biztosítanak több információt. 

 

31. ábra Egyes fantom elemek szürkeségi értékei pozíciófüggetlen mintavételezés esetén 

4ȢψȢυȢφȢ 0ÏÚþÃÉĕÆİÇÇě ĘÓÓÚÅÈÁÓÏÎÌþÔÜÓ #"#4 ÍïÒÔ ïÓ ÓÚÜÍþÔÏÔÔ ïÒÔïËÅÉ ÁÌÁÐÊÜÎ 

A vizsgált cadaveren elhelyezett elemeket fel lehet osztani azok pozíciói alapján, így 

megkülönböztethetőek baloldalra, középre és jobb oldalra helyezett elemek. Az egyes 
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irányokban az elemek 3 különböző íven kerültek kiosztásra (29. ábra), így meg lehet 

különböztetni a bőr külső felületéhez illesztett elemeket, a mandibulához a külső íven illesztett 

és a mandibulához a belső íven illesztett elemeket (linguális). A különböző területeken mért 

értékek pozíciónként kerültek összehasonlításra az elemek standard értékeivel, így ennek 

megfelelően 9 korrelációs vizsgálat történt. A lineráis regressziós egyenlet: 
 

ὅὄὅὝİ ï  ï ï Ü þ ὃϽὅὄὅὝİ ï  ï ï ï ὄ (6) 

ahol: ὅὄὅὝİ ï  ï ï Ü þ  – a Hounsfield unit definíciója alapján számított 

érték (1. egyenlet), 

 A, B – együtthatók, 

 ὅὄὅὝİ ï  ï ï ï  – CBCT-vel mért szürkeségi érték. 

 

A 10. táblázat tartalmazza az egyenletben látható A és B együtthatókat és az általuk 

biztosított korrelációt (R2). Az utolsó oszlopban feltüntetett =B/(1-A) érték jelzi, hogy milyen 

mért szürkeségi érték esetén lenne egyenlőség a mért és a számított szürkeségi értékek között. 

A mérés pontosságából származó R2 érték négy tizedesig történő megadását kizárólag a 

szemléltetés miatt hagytam meg, a mérési pontosságból kifolyólag elégséges lenne a két 

tizedesig történő közlése. 

 
10. táblázat CBCT mért értékek korrelációja a CBCT számított értékekhez 

 Vizsgált terület Rész A B R2 =B/(1-A) 

1 

Bőr felület 

Bal 1,1374 -116,36 0,9989 847 

2 Közép 1,21 23,228 0,9956 -111 

3 Jobb 1,1708 -124,96 0,9986 732 

4 

Külső ív 

Bal 1,02 -106,37 0,9982 5292 

5 Közép 1,06 -37,83 0,9989 633 

6 Jobb 1,08 -137,70 0,999 1768 

7 

Belső ív 

Bal 1,05 -46,90 0,9995 865 

8 Közép 1,03 -110,79 0,9991 4229 

9 Jobb 1,08 -27,95 0,9991 333 

 

Az igen jó korreláció tekintetében megfigyelhető, hogy a bőr felületen (tehát legkülső 

íven) elhelyezkedő elemek mutatják a leggyengébb eredményeket. 

 

4.4.2. Adott fantom elemek között mért lineáris szakaszon, cadaveren történő 

mintavételezés összehasonlítása 

A 4.3.2. pontban ismertetett mérési eljárás szerint a szürkeségi értékeket a távolság 

függvényében ábrázoltam (32. ábra).  
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32. ábra Referencia elemek között mért szürkeségi értékek (MSCT, CBCT) 
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5. szakasz - Bórszilikát üveg
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9. szakasz - Bórszilikát üveg
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2. szakasz - POM

-1000

-500

0

500

1000

1500

0 4 8 12

S
zü

rk
e

sé
g

i 
é

rt
é

k

Távolság [mm]

6. szakasz - POM

-1000

-500

0

500

1000

1500

0 4 8 12 16 20 24

S
zü

rk
e

sé
g

i 
é

rt
é

k

Távolság [mm]

10. szakasz - POM

-1000

-500

0

500

1000

1500

0 4 8 12 16

S
zü

rk
e

sé
g

i 
é

rt
é

k

Távolság [mm]

3. szakasz - PE

-1000

-500

0

500

1000

1500

0 4 8 12

S
zü

rk
e

sé
g

i 
é

rt
é

k

Távolság [mm]

7. szakasz - PE

-1000

-500

0

500

1000

1500

0 4 8 12 16 20 24 28

S
zü

rk
e

sé
g

i 
é

rt
é

k

Távolság [mm]

11. szakasz - PE

-1000

0

1000

2000

3000

0 4 8 12 16S
zü

rk
e

sé
g

i 
é

rt
é

k

Távolság [mm]

4. szakasz - Al

-1000

0

1000

2000

3000

0 4 8 12S
zü

rk
e

sé
g

i 
é

rt
é

k

Távolság [mm]

8. szakasz - Al

-1000

0

1000

2000

3000

0 4 8 12 16 20 24 28S
zü

rk
e

sé
g

i 
é

rt
é

k

Távolság [mm]

12. szakasz - Al



BME Gép- és Terméktervezés Tanszék 
Simonovics János – Doktorjelölt 

 

60 
 

Jól látható, hogy kisebb eltérések ellenére jellegre azonos görbéket biztosított a két 

készülék. Az azonos lépésközökben található különbségek szemléltetésére elkészítettem a 

diagramok abszolútértékes különbségének ábrázolását. Az abszolút eltérések segítségével 

megvizsgáltam azok előfordulásának gyakoriságát, melyet hisztogramban ábrázoltam, a 

kummulált relatív gyakorisággal. Az első szakaszra vonatkozó abszolútértékes különbséget és 

a hozzá tartozó hisztogramot a 33. ábra és az 34. ábra szemlélteti.  

33. ábra Abszolútértékes eltérés az 1. görbe tekintetében 

 

 

34. ábra Az első görbe esetében mért tévedések hisztogramja 

A szakaszonként elkészített hisztogramnak megfelelően az összes görbét magába 

foglalóan elkészítettem egy összesített hisztogramot. Ezen diagram a 12 lineáris szakasznál az 

összes regisztrált MSCT és CBCT közötti abszolút hibákat tartalmazza (35. ábra). 
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35. ábra Összesített hisztogram az abszolút eltérésekre 

A 35. ábra alapján megállapítható, hogy a 0-160 szürkeségi értékes tévedések 

gyakrabban fordulnak elő a megvizsgált 974 lépésköz esetén. Az ezen értéknél magasabb 

eltérések egyre kevesebb számban találhatóak meg az összehasonlítások során. Ez, a 160-as 

szürkeségi értékig, 20-as rekeszértékeket vizsgálva, az egyes rekeszek előfordulását tekintve 

7-10% közötti értéket jelent. Mivel az implantátumok teherviselő állományaként a corticalis 

tekinthető, ezen tartományban vett tévedések vehetőek számottevőnek a biomechanikai 

modellépítés szempontjából. A corticalis irodalomban meghatározott 3000-es szürkeségi 

értéke esetén [149], a jelen, teljes keresztmetszetet tartalmazó vizsgálat eredményeként ez 

5,33%-os tévedést jelent. A különböző szakaszokon vett görbék esetén a CBCT, MSCT-hez való 

hasonlításához a következő korrelációs egyenlet használható fel:  

 

ὅὄὅὝİ ï  ï ï ï ὃϽὓὛὅὝİ ï  ï ï ï ὄ (7) 

 

ahol:  ὅὄὅὝİ ï  ï ï ï  – A CBCT-vel mért szürkeségi érték, 

 A, B – együtthatók, 

 ὓὛὅὝİ ï  ï ï ï  – MSCT-vel mért szürkeségi érték. 

A 11. táblázat tartalmazza az együtthatók különböző esetekben kapott értékeit. A 

mérési pontokat is tartalmazó, nehezen áttekinthető diagramban való ábrázolástól a 

dolgozatban eltekintettem. 

11. táblázat CBCT korrelációja az MSCT-hez 

Vizsgált szakasz Szakaszvégeken lévő markerek A B R2 
n 

(mintavételezések száma) 

1 Üveg 0,8977 55,572 0,9708 97 

2 POM 0,6605 134,66 0,8948 91 

3 PE 0,6111 26,323 0,8793 80 

4 Al 0,8707 15,061 0,983 67 

5 Üveg 0,9437 66,786 0,9432 54 

6 POM 1,1581 44,308 0,9596 52 

7 PE 1,0365 31,041 0,8179 50 

8 Al 1,1045 463,48 0,9085 51 

9 Üveg 0,7915 163,04 0,939 97 

10 POM 0,8421 95,996 0,8696 107 

11 PE 0,906 108,44 0,9425 114 

12 Al 0,9183 154,89 0,9418 116 
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A kapott eredmények alapján, hasonlóan a pozíció függő elem összehasonlításokhoz, itt 

is jó korrelációs értékek találhatóak (0,8179-0,9708). A két leggyengébb korrelációt mutató 

görbe az 7-es és a 10-es.   A vizsgálatok kiértékelése során természetesen nem zárható ki, hogy 

a különböző értékek kialakulásában nagy szerepe van a különböző készülék típusoknak, 

melyek más-más paraméterekkel dolgoznak, más-más felbontásokkal.  

Az eredmények alapján, a CBCT szürkeségi értékét használva, alkalmas lehet 

biomechanikai modellépítés szempontjából, hiszen egy-egy lépésközben vett hibája az MSCT-

hez képest nem befolyásolja számottevően a szürkeségi értékből becsülhető human szövetekre 

vonatkozó rugalmassági moduluszt. Az elvégzett vizsgálatok alátámasztják, hogy a pontos 

páciensen alapú modellezéshez szükséges lehet validáló elemeket használni, mely segítségével 

korrigálni lehet az esetleges hibákat, akár pozíció függvényében is. Természetesen a szürkeségi 

értékhez tartozó mechanikai paraméterek megállapításához további vizsgálatok szükségesek 

[171]. 

Mindezek mellett vitathatatlan, hogy a CBCT-nek a jövő tekintetében igen fontos 

szerepe van, mind az implantátumok tervezését, mind a műtéti tervezést, mind az utánkövetés 

esetében a human szövetekről alkotott szürkeségi értékek felhasználásával. 
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5. TIBIA VIZSGÁLAT 

Kutatásom fő célja a mandibulán kialakított teljes rezekció rekonstruciók vizsgálata. 

Előtanulmányként a bonyolult geometriájú mandibula csont helyett az első rezekciókat, ezen 

belül is részleges rezekciók vizsgálatát egy egyszerűbb, egyenes, human radius csonton 

terveztem elvégezni. Ennek vizsgálatára a mandibulával több ponton is összekapcsolódó 

esetet, mint graftforrást vettem alapul.  

A radiuson való kísérletek lefolytatásának nehezéségei miatt, a bárány tibia, mint 

megfelelő csont a human radius biomechanikai vizsgálatára, már 1992 óta validált modellként 

van elismerve [172]. Az osteotomia gyengítő hatását és PIF-vel való erősítésének lehetőségét 

cadaver bárány tibiával is bizonyították [173], [174]. Meg kell azonban jegyezni, hogy a bárány 

tibia geometriáját tekintve rövidebb és vastagabb a human radiusnál, melyre a lemezeket 

kialakítják.  

Az elvégzett végeselemes vizsgálatokkal a mandibula rekonstrukció során, a graft 

forrásként használt csont rögzítését, törés megelőző erősítését vizsgáltam meg különböző 

technikákkal (PIF). A bárány tibiából készített modellen létrehozott osteotomia és a különböző 

PIF technikákkal történő megerősítése, következtetést enged nyerni az egyes technikák által 

nyújtott előnyökre vagy hátrányokra. A vizsgálat során olyan komplex modellt hoztam létre, 

mely segítségével kisebb számítási kapacitással több osteotomiás szenáriót lehet megvizsgálni, 

az alap, vizsgálatra kijelölt PIF technikákkal 4 pontos hajlítás és csavarás esetében. A kvázi-

statikus vizsgálatok során a von Mises feszültségek szolgáltak reprezentatív értékekként a 

csont tönkremenetele szempontjából.  

Az elvégzett vizsgálatok során mindenképpen szem előtt kell tartani, hogy a valóságra 

való törekvés mellett minden esetben hiányoznak olyan klinikai vagy pácienstől függő 

faktorok, melyek módosíthatják az eredményeket (pl. sebész által alkalmazott más csavar 

szám, a páciens más anatómiája, különböző osteotomia kialakítások, stb.).  

Vizsgálatomban az általánosnak tekintett DCP lemezen kívül, három a klinikai gyakorlatban is 

használt, anatómiailag helyesebb kialakítású lemezt modelleztem.  

 

 

5.1. Modell előkészítés 
Orvosi minőségű CT (Toshiba, Aquilion) segítségével FC03 algoritmussal (single 

sequence), bidirekcionális 512 pixeles FOV-al (field of view), 0,551mm-es axiális felbontással 

és 0,801 szelet emelkedéssel (120keV, 225mAs), ezáltal az elérhető legjobb térbeli felbontással 

5 pár bárány tibia került szkennelésre, melyből véletlenszerűen lett kiválasztva a vizsgálathoz 

későbbiekben felhasznált csont. A scanneléseket Clair Robinson-nak köszönhetem (Forensic 

Department of Radiology, University Hospitals of Leicester). 

A DICOM formátumú fájlon geometriai rekonstrukció lett végezve (ScanIP - 

Simpleware, Exeter, UK), melyet követően a csont modell felülete a külső corticalisnak 

megfelelően lett kialakítva, a csontmodell szegmentálását és anatómiailag valid modellezését 

Bujtár Péter végezte el.  

A vizsgálatok elvégzéséhez 4 különböző csontimplantátum lemezt modelleztem, a 

rögzítő csavarjaival. A felhasznált implantátumok közül 3 implantátum lockos lemez-csavar 

kapcsolattal rendelkezik és monocorticalis csavarozással rögzített (T-alakú titánium radial 
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lock-os kompressziós lemez (LCP), 2,4 mm és 3,5 mm vastagsággal és egy 3,5 mm vastagságú 

rozsdamentes acél egyenes LCP lemez). A negyedik lemez, a már említett non-lock rendszerű, 

bicorticalis csavarokkal fixált implantátum (3,5 mm rozsdamentes acél egyenes dinamikus 

kompressziós lemez (DCP)) (SYNTHES, UK). A rögzítéshez használt csavarokat a vizsgálatok 

során hengeres geometriával egyszerűsítettem. 3,5mm átmérőjű csavarokat használtam a 

3,5mm vastagságú egyenes LCP és DCP lemezek rögzítéséhez. A 3,5mm vastag T-alakú lemez 

esetében a diaphysis részen szintén 3,5mm-es átmérőjű, míg az epiphysis részen 2,4mm 

átmérőjű csavarokat építettem be. Ugyancsak 2,4mm-es átmérőjű csavarokat alkalmaztam a 

2,4mm vastagságú T-alakú lemez esetében. A lemezek paramétereit a 12. táblázat tartalmazza.  

 
12. táblázat A vizsgálatok során felhasznált implantátumok és azok paraméterei 

 T- lemezek Egyenes lemezek 

Lemez típus 3,5mm T- lemez 2,4 mm T- lemez 3,5 mm DCP lemez 3,5 mm LCP lemez 

Vastagság 3,5 mm 2,4 mm 3,5 mm 3,5 mm 

Lemez anyaga TiCP TiCP 
18Cr-14Ni-2.5Mo 18Cr-14Ni-2.5 Mo 

rozsdamentes acél rozsdamentes acél 

Lemez rugalmassági 

modulusza (GPa) 
103 103 186 186 

Lemez Poisson tényező 0,3 0,3 0,3 0,3 

Csavar – csont kapcsolat monocorticalis monocorticalis bicorticalis monocorticalis 

Csavar - lemez rögzítés lock lock non-lock lock 

Csavar anyaga Ti-6Al-7Nb Ti-6Al-7Nb 
18Cr-14Ni-2.5 Mo 

rozsdamentes acél 

18Cr-14Ni-2.5Mo 

rozsdamentes acél 

Csavar rugalmassági 

modulusza (GPa) 
105 105 186 186 

Csavar Poisson tényezője 0,3 0,3 0,3 0,3 

Csavar átmérő 2,4 és 3,5 mm 2,4 mm 3,5 mm 3,5 mm 

 

A radiuson végzett graft kimetszések terjedelmére, alakjára és a PIF-es rögzítésekre 

vonatkozóan az irodalomban több klinikai tanulmány található [173]. Napjainkban már 

megjelentek a gyakorlatban a páciens csontjára tervezett vágási sablonok, melyekkel 

biztosítani lehet a pontos felhasználni kívánt graftméretet. Így csak a megfelelő méretű 

csontállományt kell kivenni a forráscsontból [175]. A csonton kialakított részleges rezekciót a 

fellelhető statisztikák alapján alakítottam ki, az osteotomizált csont szimulálására. Az 

egységesített adatok alapján, 40mm hosszú, a csont kerületének 40%-át magába foglaló, 

oldalain 45°-os letörést tartalmazó kivágást hoztam létre.  A kimetszés a csont tengelyével 

merőleges, mely a diaphysisen lett elhelyezve (36. ábra).  

  

   
36. ábra A kiindulási és rezektált modell még merőleges vágási oldalakkal 

              

40mm 
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Rezekció környezetében kialakított 
submodell zóna határai 

Rezekcióhoz legközelebb eső, 
kritikus csavarok zónája 

A létrehozott osteotomizált modellen elhelyeztem a modellezett implantátumokat a 

hozzájuk tartozó csavarokkal a klinikai gyakorlatnak megfelelően. A tanulmányban anterior 

(jelen esetben gyengítés feletti) oldali rögzítésekkel vizsgáltam az egyes eseteket (37. ábra).  

  

 
 

 
37. ábra Rezektált modell a különböző implantátumos megerősítésekkel 

A modellezést követően az összeállításokat végeselemes szoftver környezetben 

behálóztam. A hálózás során az amorf geometriának megfelelően tetra elemeket használtam, 

melyek 10 csomópontos kvadratikus elemek voltak. Az irányítottabb hálósűrítés és a további 

vizsgálatok végett, a hálózás során submodell részeket alakítottam ki, melyek alhálója adott 

sík/felület mentén leválasztható. Submodell részt alakítottam ki a rezekció megfelelően távoli 

környezetében, a lemez lefogatásához szükséges, rezekcióhoz legközelebb eső két furathely 

környezetében (38. ábra). A rezekció submodelles környezetében, annak kiterjedését tekintve 

a csont teljes keresztmetszetében történő átvágását alkalmaztam, míg csavarok esetében 

monocorticalis csavarnál a csavarhossznak megfelelően hosszabb hengeres submodell részt 

biztosítottam. A bicorticalis csavarok esetében szintén a csonton átérő csavar végett teljes 

hengeres átvágást biztosítottam a subtérfogatnak.  

 

 
  

 
38. ábra Kritikus csavarok és az osteotomia submodelljének zónái 

Az említett submodell részeket, minden egyes vizsgálati esetben kialakítottam. A háló, 

az elkészítését követően a ScanIP programba importálásra került, ahol elemenkénti 

anyagmegfeleltetés lett biztosítva a csont CT felvétele alapján biztosított sűrűségértékek 

felhasználásával. A megfeleltetés a teljes csontállományt lefedte. Ennek segítségével tetránként 

szétválasztott rugalmassági modulusz került definiálásra, kialakítva ezzel a modellben 

alkalmazott heterogén csontmodell szerkezetét. A csont sűrűsége (HU - Hounsfield unit) és a 

relatív sűrűsége közötti kapcsolat leírására egy a már korábbiakban ismertetett validáló eljárás 

lett felhasználva. A Computer Tomograph-al végzett képalkotás során a korábbi vizsgálatokhoz 

hasonlóan ismert sűrűségű hengerek kerültek felhasználásra. Az összesen 7 szettnyi henger, 
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szettenként 3-3 ismert sűrűségű elemet tartalmazott.  A scannelt kép feldolgozása az ImageJ 

1.42q szoftverrel történt (Wayne Rashband, National Institute Health, Bethesda, 

Maryland,USA). A scannelés során a hengerek által kapott HU értékek és a relatív csont sűrűség 

alapján lineáris regresszió segítségével összefüggést lehetett felállítani a korábbiakban 

ismertetettekhez hasonlóan:  

” πȟπππσχςϽὌὟ πȟρρςχρυ 
Ὣ

ὧά
 (8) 

A csont sűrűsége és annak rugalmassági modulusza között függvénykapcsolat írható fel 

[176]: 

 

Ὁ ρπυππϽ”ȟ ὓὖὥ  (9) 

A csont keresztmetszetében jól látható a szövet rugalmassági moduluszának változása 

(39. ábra). Ez alapján definiálható a corticalis réteg vastagsága is, mely a csont mentén 

folyamatosan változik.  

 

 

 
39. ábra A rugalmassági modulusz változása a közép diaphysisnél felületre merőleges irányban mérve, 

bárány tibia esetében 

  

Az anyagmegfeleltetés során a csonthoz tartozó Computer Tomograph által alkotott 

kép Hounsfield unit skálája fel lett osztva 100 egyenlő részre, mely megfelelően finom eloszlást 

biztosít a rugalmassági modulusz változások lekövetésére a végeselemes hálóban (40. ábra), 

[148].  
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40. ábra Az osteotomizált bárány tibia az anyagmegfeleltetés folyamán. A diagram jelöli a száz egyenlő 

részre osztott anyagtulajdonság eloszlását az elemek között, a szürkeségi skálán való elhelyezkedésük 

függvényében. 

A sűrűség értékeknek megfelelően elemenként különböző rugalmassági moduluszok 

lettek hozzárendelve a térfogati hálóhoz. Az anyagtulajdonságoknál a csont esetében 

egységesen 0,3-as Poisson tényezőt használtam fel [101], [104], [177], [178]. Az így létrejött 

modell izotróp, lineárisan rugalmas, szerkezetét tekintve inhomogén. Az egyes állományok 

rétegvastagsága rendkívül jól közelíti a valós csont szerkezetét és ezáltal mechanikai 

felépítésében vagy a csontba kerülő implantátumok rögzítését tekintve, az általánosabban 

használt egyszerűsített modellekhez képest nagymértékben reálisabb számítások 

végezhetőek. 

 

5.2. Definiált kontaktok 
A végeselemes modellezés során lock-os esetben bonded (ragasztott) kapcsolatot 

definiáltam a csont és csavar, továbbá az implantátumlemez és csavarjai közötti kapcsolat 

esetében. A non-lock rögzítési technika esetében súrlódó kontaktot állítottam be a csont – 

lemez és a csavar – lemez kapcsolata esetében. A lockos eset során a lemez és a csont közé 

szintén azonos súrlódási paramétereket alkalmaztam. A súrlódási együttható értékét 

szakirodalom alapján 0,3-ra választottam [179], [180], [181], [168]. A non-lockos rendszernél 

hasonlóan a lockos megoldáshoz a csont és csavar között tökéletes kapcsolatot feltételezvén 

ugyancsak bonded kapcsolatot alkalmaztam (13. táblázat). 

 
13. táblázat Rögzítési technikák a tibiánál felhasznált implantátumok vizsgálata esetében 

Rögzítési technikák / Kapcsolatok Csont - csavar Csavar - lemez Lemez - csont 

Lock rögzítési technika Bonded Bonded Súrlódó 

Non-lock rögzítési technika Bonded Súrlódó Súrlódó 
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A non-lock-os technika alkalmazásakor a csavar és a lemez között nem beszélhetünk 

alakzáró kapcsolatról. A csavar ezáltal tekinthető úgy, hogy erőzáró kapcsolattal, előfeszítéssel 

van ellátva, mely ezáltal stabil pozícióban tartja a lemezt a csonton. Ezáltal a lemez, e 

technikánál lényegesen nagyobb erővel terheli a csont felületét, mint a lockos módszer esetén. 

Az előfeszítő erő mértékét tekintve irányadó számokról beszélhetünk, a sebész mindig az adott 

esetnek megfelelően feszíti meg a lemez rögzítésére szolgáló csavarokat. A csavaronként 

alkalmazott előfeszítő erő nagyságát, két különböző esetet vizsgálva a non-lock-os technika 

esetén, 50N és 400N-ra választottam, melyeket a főterhelés előtt alkalmaztam a modelleken.  

 

5.3. Terhelések 
Több korábbi biomechanikai vizsgálat alátámasztja azt a tényt, hogy a terhelt, 

implantátumokkal erősített csontoknál, a tönkremenetel az esetek túlnyomó többségében a 

csont defektusán vagy az ahhoz legközelebb eső csavarok furatainál jelentkezik. 

Megállapították azt is, hogy az implantátumok helyett általában a csont szenved 

tönkremenetelt [174], [182], [47]. Ezek alapján jelen vizsgálatnál a kialakított rezekció és az 

ehhez közelebb eső lemezhez tartozó csavarok környezete jelentheti főként egy esetleges 

mechanikai tönkremenetel potenciális helyét.  

Az elvégzett vizsgálatok során ennek megfelelően lettek kialakítva a submodell részek, 

mint azt már korábban említettem. A vizsgálatok 3 fő részből álltak össze, melyek az ép, a 

rezektált és a rezektált-megerősített csontok modelljeit tartalmazták. Ezen fő típusokra 

épülhetnek a későbbiekben a submodelles szimulációk.  

Míg a klinikai gyakorlatban a csontot és az implantátumot érő terhelések mindig a 

pácienstől függően egyediek, hajlítással és csavarással a lehetséges esetek igen nagy része 

lefedhető. Ennek alapján két általános terhelési eljárást, a 4 pontos hajlítást és csavarást 

használtam fel a modellek vizsgálatára. A vizsgálatok típusait a 41. ábra szemlélteti. 

 

 

 

 

A vizsgálatokhoz felhasznált terhelések úgy kerültek megválasztásra, hogy azok 

egybeessenek a csont szerkezeti terhelhetőségének határaival [183].  

Radius  
modell 
(tibia) 

Submodell – 6 fe le rezekcio  kialakı ta s 

¶ csavarás 
¶ hajlítás 
 

Ø 
3,5 T‐shape 
2,5 T‐shape 
3,5 LCP 
3,5 DCP 

Rezekta lt 
radius 

Rugalmasan va ltoztathato  
csavaroza si rendszerek 

+ 
 

41. ábra Teljes és submodellek kapcsolata a tibia vizsgálata során 
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A 4 pontos hajlítás során a rezekció hosszának megfelelően került kialakításra a 

terhelési elrendezés, melyet a 42. ábra szemléltet, a csontot összesen 1000N erő terhelte.  

 

A modellek csavarásos vizsgálata során a csont a vastagabb epiphysisénél került 

befalazásra, míg a terhelést a másik oldali epiphysisen helyeztem el. A terhelés 5Nm volt. 

Ismételten megjegyezném, hogy non-lockos esetben a vizsgálatokban a terhelés két lépcsős 

volt. A fő, hajlító vagy csavaró terheléseket megelőzvén, a csavarokra kifejtett előfeszítő erővel 

a lemez felfeszítésre került a csontra.  

 

 

5.4. Eredmények 
A vizsgálatokat követően az osteotomizált csont szerkezeti gyengeségeinek 

megfelelően, a 4 legkritikusabb területen gyűjtöttem össze az ébredő von Mises feszültségeket, 

az ehhez tartozó  maximum és minimum főfeszültségeket és a legmagasabb nyúlás értékeket. 

Fő kiértékelési szempontnak dolgozatomban a keletkező von Mises feszültséget tekintettem. 

Ezek a helyek a kialakított defektus alsó felületén lévő vágási él és a rezekcióhoz legközelebb 

eső két csavarhely volt. Ez konzisztens korábbi biomechanikai vizsgálatokkal (43. ábra) [174], 

[182]. Az egyik esetben, az osteotomia részen ébredő feszültséget a 44. ábra szemlélteti. 

42. ábra 4 pontos hajlítás felhasznált peremfeltételeinek és terheléseinek sematikus ábrája 
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43. ábra Eredmények kigyűjtésének helyei 

 

 
44. ábra Osteotomia részen ébredő von Mises feszültség 

 

A vizsgálatok során legkisebb von Mises feszültséget biztosító megerősítési technika 

tekinthető a rekonstrukciós változatok legjobb megoldásának. A megerősítés nélküli 

modelleken (intakt és rezektált) elvégzett vizsgálatok megmutatták, hogy szemben az épp 

csont 35MPa-os ébredő von Mises feszültségével szemben 169 és 205MPa feszültségekről 

beszélhetünk a rezektált modellnél 4 pontos hajlítás esetén, a rezekcióban kialakított vágási él 

környékén. Ugyanezen összehasonlítás csavarás esetére nézve, 13MPa-os épp csonttal 

szemben, 249MPa és 292MPa rezektált részen ébredő feszültségekkel bír. Ezen értékek az 

irodalmi hivatkozásokat alátámasztva reprezentálják a csont mechanikai gyengülését. Az 

egyes szcenáriókhoz tartozó feszültség értékeket a 14. táblázat tartalmazza. A könnyebb 

áttekinthetőség végett az eredményeket a 45. ábra diagram formában szemlélteti. Az egyes 

terheléstípusok részletes kiértékelését a következő fejezetekben tárgyalom. 
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14. táblázat A vizsgálat eredményei 

   4 pontos hajlítás Csavarás 

 Vizsgált régió 

von 

Mises 
S1 S3 ε von Mises S1 S3 ε 

 [Mpa] [Mpa] [Mpa] [%] [Mpa] [Mpa] [Mpa] [%] 

3,5 mm-es T-

lemez 

2 csavar 112 -11 -133  56 -4 -66  

4 osteotomia 53 59 3 0,0054 158 168 -1 0,025 

1 csavar 134 -18 -163  88 110 12  

3 osteotomia 42 0 -45 0,0059 184 201 5 0,018 

2,4mm-es T-

lemez 

2 csavar 109 -19 -138  43 -2 -49  

4 osteotomia 50 0 -54 0,0052 195 -10 -217 0,022 

1 csavar 206 -72 -292  107 159 49  

3 osteotomia 34 0 -37 0,0051 220 240 6 0,03 

3,5mm-es 

egyenes LCP 

lemez 

2 csavar 119 -29 -160  82 -10 -98  

4 osteotomia 37 41 1 0,0024 134 -7 -149 0,015 

1 csavar 96 6 -101  95 92 -16  

3 osteotomia 20 21 0 0,0015 163 176 2 0,02 

3,5mm-es 

egyenes DCP 

lemez (400N-os 

előfeszítéssel) 

2 csavar 359 484 103  54 69 10  

4 osteotomia 67 0 72 0,0019 159 -9 -177 0,01 

1 csavar 199 264 49  160 215 46  

3 osteotomia 54 -1 -59 0,0017 138 151 4 0,018 

3,5mm-es 

egyenes DCP 

lemez (50N-os 

előfeszítéssel) 

2 csavar 206 298 81  76 -7 -90  

4 osteotomia 96 1 -103 0,0026 156 -9 -174 0,015 

1 csavar 111 147 28  103 136 23  

3 osteotomia 83 -1 -90 0,0027 173 187 2 0,021 

Intakt csont - 

kontrol 
    35 37 1  13 8 -7  

Osteotomizált 

csont 

4 osteotomia 169 1 -181 0,0051 249 -13 -276 0,03 

3 osteotomia 205 -3 223 0,007 293 319 8 0,04 

 

 
45. ábra Ébredő von Mises feszültség értékek oszlop diagramban ábrázolva 
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5.4.1. 4 pontos hajlítás  

5.4.1.1. 2ÅÚÅËÃÉĕÓ ÚĕÎÁ 

Az intakt és rezektált csontok összehasonlításán felül a megerősített csontok maximális 

von Mises feszültségének tekintetében 4 pontos hajlítás esetén a 3,5mm-es egyenes LCP 

lemezes rekonstrukció mutatott legkedvezőbb feszültségértékeket a rezekciós zónában, mely 

37MPa volt. 50MPa-os második legalacsonyabb feszültséget a 2,4mm-es T-lemezes megoldás 

produkált, míg a 3,5mm-es T-lemezzel 53MPa-t, a 3,5mm-es DCP lemezzel 96MPa-os 

rezekcióban kialakult feszültség mérhető 50N-os csavarelőfeszítéssel, mely 400N előfeszítést 

használva 67MPa-ra esik vissza.  

 

5.4.1.2. 2ÅÚÅËÃÉĕÈÏÚ ËĘÚÅÌÉ ÃÓÁÖÁÒÈÅÌÙÅË 

A csavarhelyeken lévő feszültségek vizsgálatakor tekintettel kell lenni a ragasztott 

kapcsolattal ellátott csavarkötés által alkalmazott egyszerűsítésre. Míg a 3,5mm-es T-lemez 

minimális értékkel rendelkezett magasabb feszültségértékkel a 2,4mm-es lemeznél (53MPa 

szemben az 50MPa-al), a csavar helyek tekintetében már 134MPa áll szemben a 206MPa-al. A 

3,5mm-es egyenes LCP lemezes technikánál a rezekcióközeli csavarhelyeknél a legmagasabb 

feszültség 119MPa volt. A 3,5mm-es egyenes DCP lemeznél számottevően emelkedett a 

feszültség az előfeszítés hatására a csavarok furatainál a fő terhelést követően. Az 50N-os 

előfeszítéssel 206MPa, míg a 400N-os előfeszítéssel 359MPa volt az ébredő legnagyobb 

feszültség.  

 

5.4.2. Csavarás 

5ȢψȢφȢυȢ 2ÅÚÅËÃÉĕÓ ÚĕÎÁ 

Csavarás esetében a terhelés alapján az ép csont 13MPa-os feszültségértékéhez képest, 

a rezekcióval ellátott tibiában, a rezekciós zónában 292MPa volt mérhető. A megerősített 

csontok esetén szinte kivétel nélkül az osteotomia-nál jelentkeztek a magasabb 

feszültségértékek, szemben a 4 pontos hajlítás esetével, ahol a csavarhelyeken ébredt 

jelentősen nagyobb feszültség. Legjobb eredményt a 400N-os előfeszítéssel vizsgált 3,5mm-es 

egyenes DCP lemez adta, ezt követve a 3,5mm-es egyenes LCP lemezes 163MPa-al és a szintén 

3,5mm-es egyenes DCP lemez, ezúttal 50N-os előfeszítéssel 173MPa-al. A két legrosszabb 

eredményt a 3,5mm-es T-lemez (184MPa) és a 2,4mm-es T-lemez mutatott a rezekciós 

környezetet vizsgálva.   

 

5ȢψȢφȢφȢ 2ÅÚÅËÃÉĕÈÏÚ ËĘÚÅÌÉ ÃÓÁÖÁÒÈÅÌÙÅË 

A csavarok tekintetében a 3,5mm-es T-lemez 88MPa ébredő legmagasabb 

feszültségével adta a legjobb eredményt. Ezt követte a 3,5mm-es egyenes LCP lemez (95MPa), 

majd az 50N-os előfeszítéssel rendelkező 3,5mm-es egyenes DCP lemez (103MPa). A két 

legrosszabb megoldás a vizsgálat alapján a csavarhelyek környezetét előtérbe helyezve a 

2,4mm-es T-lemez (107MPa) és a 400N-os előfeszítéssel rögzített 3,5mm-es egyenes DCP 

lemez (160MPa). 

Az eredményeket tekintve kijelenthető, hogy a vizsgált kritikus helyek tekintetében az 

ébredő von Mises feszültségeket alapul véve az LCP non-locking technika biztosította a 

legkedvezőbb értékeket. Ezáltal a rekonstrukció legjobb formájának is tekinthető a tanulmány 

során.  
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5.5 Az osteotomia geometriai kialakításának vizsgálata 
Az irodalmi bevezető részben szót ejtettem az osteotomiák geometriai kialakításáról. 

Az orvosi gyakorlatban a kialakított osteotomia geometriák feszültség növekedést hozhatnak 

létre, ezért kiemelt fontosságú ezek vizsgálata a pácienst érő terhelés szempontjából. Megfelelő 

osteotomia biztosításával szignifikáns mértékben csökkenthető a kivágott szakaszból történő 

repedés kiindulása. A feszültség csökkentéséhez vizsgált geometriai kialakítások alapját a 

mérnöki gyakorlatban meglévő és aktívan alkalmazott megoldások jelentették jelen 

tanulmányomban. Vizsgálatom tárgyát képezték továbbá a klinikai esetek során előforduló 

osteotomia kialakítások során keletkező hibalehetőségek okozta feszültségnövelő hatások is. 

Jelen modell, mint submodell felépítése, szervesen kötődik az előző pontokban 

ismertetett PIF technikák alapjául szolgáló tibia modellhez. A teljes tibia modell részeként 

kialakított submodellt a rezekció tekintetében megfelelően nagyobb környezetében hoztam 

létre (38. ábra). A tibia submodell alkalmazásának alapja, hogy a rezekciós zónában 

tetszőlegesen kialakított rezekciós geometria bármely globális modellen lefuttatott 

szimulációra épülhessen, mind 4 pontos hajlítás, mind csavarás esetében. Ez azt jelenti, hogy a 

submodell szélein alkalmazott globális szimulációból származó peremfeltételek 

alkalmazásával, drasztikus mértékben csökkentett számítási kapacitási igény mellett, 

tetszőlegesen vizsgálható meg tetszőleges számú osteotomia kialakítási szcenárió. Jelen 

kutatás keretein belül tehát, mind csavarási, mind 4 pontos hajlítási esetben, 4 különböző 

rögzítési technika (T-alakú LCP lemez 2,4 mm és 3,5 mm vastagsággal, egy 3,5 mm vastagságú 

egyenes LCP lemez, továbbá 3,5mm-es egyenes DCP lemez esetében 50 és 400N 

csavarelőfeszítési értékekkel alkalmazott lemez), és a megerősítés nélküli osteotomizált csont 

esetében vizsgálhatunk meg osteotomia geometriákat. 

A submodelles vizsgálatok során elvégzett kialakítási verziókat felvonultató 

szimulációkat a kutatás végső célja és terjedelmi korlátok miatt, kizárólag az osteotomizált 

globális modellekre (nem lemezzel megerősített modell) építve végeztem el. Ezzel megfelelő 

kép nyerhető, a megerősítés nélküli csontokon kialakított defektusok feszültségviszonyairól. 

Egyébként a modell természetesen átültethető bármelyik globális vizsgálatra. 

 

5.5.1. Létrehozott osteotomia kialakítások 

A vizsgálat alapját két alap osteotomia kialakítás szolgáltatta. Az egyik a globális 

modellek vizsgálata során is felhasznált 45°-os oldallapokkal kialakított forma, míg a másik 

ehhez hasonló, csak merőleges oldalfalakkal rendelkező megoldás (46. ábra – a. és b). A két 

geometria alapján alakítottam ki a többi osteotomia szerkezetét. Ennek megfelelően 

elkészítettem, a műtétek során már említett fűrésszel való túlvágás lehetőségét vizsgálván a 

46. ábra c. és d. modelljét. A túlvágások 1mm-es szélességben és 2mm-es mélységben lettek 

elkészítve. A  modellek tekintetében a túlvágások egyik esetben a csont egyik, míg a másikon 

mindkét oldalán lévő corticalis réteget érintik. A feszültségcsökkentési lehetőségek 

vizsgálatára a 46. ábra e. részén látható 5mm sugarú lekerekítéssel rendelkező 90°-os 

oldallapokkal ellátott és a szintén 90°-os oldallapokkal rendelkező, de ún. stop-hole felfúrással 

ellátott modellt hoztam létre. Utóbbi furatátmérője 2,5mm volt, a furat középpontja a vágási 

síkok metsződésében lett elhelyezve. Az ábrákon piros színnel jelöltem a geometriai 

módosítást szenvedő területeket.  
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a. 45°-os oldallapokkal b. 90°oldallapokkal 

  

c. 45°-os oldallapokkal túlvágott d. 90°-os oldallapokkal túlvágott 

 
 

e. 90°-os oldallapokkal lekerekítéssel f. 90°-os oldallapokkal stop-hole-al 
46. ábra Osteotomia kialakítások 

5.5.2. Eredmények 

A vizsgálatok eredményeként von Mises feszültségek kerültek kigyűjtésre (globális 

modell esetében 3-4 régió), S1 és S3 főfeszültségekkel. Az eredmények ismételten a kialakított 

osteotomia oldalainak metsződésében, vagyis a terhelés szempontjából legkritikusabbnak 

tekinthető területeken kerültek meghatározásra. A két metsződési területet vizsgálván, 

minden egyes esetben a 2-es számú részen (globális modellt tekintve 4-es régió) jelentkeztek 

a legmagasabb feszültség értékek. Az egyes osteotomia kialakításokban csavarás hatására 

ébredő von Mises feszültségeket a 47. ábra szemlélteti.  
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47. ábra Egyes osteotomia kialakítások csavarás során ébredő von Mises feszültségei 

Az egyes területekről kigyűjtött értékeket a következő táblázatban foglaltam össze (15. 

táblázat). 

 
15. táblázat Ébredő von Mises feszültségek a vizsgált helyeken 

 

  п Ǉƻƴǘƻǎ ƘŀƧƭƝǘłǎ /ǎŀǾŀǊłǎ 

Vizsgált régió 
von Mises  S1 S3 von Mises S1 S3 

[Mpa] [Mpa] [Mpa] [Mpa] [Mpa] [Mpa] 

45°-os 

oldallapokkal 

1 216 -24 -257 309 -51 -376 

2 272 -44 -333 382 479 75 

90°-os 

oldallapokkal 

1 268 -17 -309 442 -43 -514 

2 357 -33 -421 545 646 64 

45°-os 

oldallapokkal 

túlvágott 

1 423 -119 -566 520 -74 -634 

2 465 -85 -585 565 707 100 

90°-os 

oldallapokkal 

túlvágott 

1 275 -29 -327 277 295 7 

2 319 -60 -397 322 383 54 

90°-os 

oldallapokkal 

lekerekítéssel 

1 126 1 -130 196 -2 -203 

2 151 -2 -157 219 227 3 

90°-os 

oldallapokkal 

stop-hole-al 

1 184 -8 -198 204 209 -1 

2 221 -2 -235 239 253 8 
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A 15. táblázatban szereplő értékeket, az egyes kialakítások alapján a 48. ábra diagram 

segítségével szemlélteti.  

 
48. ábra Egyes osteotomia kialakítások von Mises feszültségei diagramban ábrázolva 

 

5ȢωȢφȢυȢ ψ ÐÏÎÔÏÓ ÈÁÊÌþÔÜÓ 

A submodellek 4 pontos hajlítása során keletkező feszültségeknél jól látszik, hogy a 

szimulált, fűrésszel való túlvágás során, mind a 45°-os (423MPa, 465MPa), mind a 90°-os 

(275MPa, 319MPa) esetben a vártnak megfelelően magasabb feszültség értékekkel kell 

számolni. A standard 45°-os letöréssel rendelkező esethez képest (216MPa, 272MPa) 

megfigyelhető, hogy a 90°-os lapszögekkel, túlvágás nélkül kialakított megoldás (268MPa, 

357MPa) ugyancsak rosszabb eredményeket produkált. Ezen lapszög használatával egyik 

régióban minimálisan alacsonyabb, másik esetben minimálisan magasabb értékeket kaptam, 

mint a vele azonos, túlvágott esetben. Megállapítható, hogy a feszültség csökkentésére 

alkalmazott nagyobb sugarú lekerekítés, és az ún. „stop-hole” furat jól funkcionált a 

szimulációk során. Mindkét régió tekintetében elmondható, hogy e két megoldás, az egyéb 

osteotomia kialakításokhoz képest kisebb feszültség értékekkel rendelkezik. Ezen két esetre 

fókuszálva elmondható, hogy a lekerekítéssel kialakított megoldás, mindkét régió tekintetében 

jobbnak bizonyult. Lekerekítéssel 126MPa és 151MPa-os értékekkel a szimulációk során a 

legjobb megoldás látható, míg ezt követi a felfúrt éllel rendelkező 184MPa és 221MPa 

feszültséggel rendelkező kialakítás. A standardnak tekinthető 45°-os letöréses esetet alapul 

véve, közte és a lekerekítéssel ellátott megoldás között 42-44%-os javulás tapasztalható a 

keletkező feszültségek tekintetében, a megvizsgált két tartomány esetében. 

 

5ȢωȢφȢφȢ #ÓÁÖÁÒÜÓ 

Csavarási esetet vizsgálva megfigyelhető, hogy a 90°-os lapokkal rendelkező túlvágott 

eset értékei (277MPa, 322MPa) a standard 45°-os lapszögekkel kialakított (309MPa, 382MPa), 

0

100

200

300

400

500

600
4
5
°‐
o
s

o
ld

al
la

p
o

k
k

al

9
0
°‐
o
s

o
ld

al
la

p
o

k
k

al

4
5
°‐
o
s

o
ld

al
la

p
o

k
k

al
tú
lv
ág
o
tt

9
0
°‐
o
s

o
ld

al
la

p
o

k
k

al
tú
lv
ág
o
tt

9
0
°‐
o
s

o
ld

al
la

p
o

k
k

al
le
k
er
ek
ít
és
se
l

9
0
°‐
o
s

o
ld

al
la

p
o

k
k

al
st

o
p

-h
o

le
-a

l

v
o

n
 M

is
e

s 
fe

sz
ü

lt
sé

g
 [

M
P

a
]

Egyes osteotomia kialakítások von Mises feszültségei

1‐es régió (4 pontos hajlítás)

2‐es régió (4 pontos hajlítás)

1‐es régió (csavarás)

2‐es régió (csavarás)



BME Gép- és Terméktervezés Tanszék 
Simonovics János – Doktorjelölt 

 

77 
 

a túlvágás nélküli 90°-os lapszöggel kialakított (442MPa, 545MPa), és a 45°-os szöggel 

elkészített túlvágott eset (520MPa, 565MPa) feszültség értékei alatt maradnak. Mindkét régió 

tekintetében elmondható, hogy a 45°-os szöggel rendelkező kialakítás, mely túlvágást is 

tartalmaz, a legrosszabb értékeket produkálta. Ezt a túlvágás nélküli 90°-os szögben kialakított 

megoldás követi. Hasonlóan a 4 pontos hajlításban kapott eredményekhez, ez esetben is jól 

látszik a lekerekítéssel (196MPa, 219MPa) és felfúrással ellátott kialakítások által produkált 

alacsonyabb feszültségérték (204MPa, 239MPa). Az előző vizsgálatnak megfelelően, bár most 

kisebb különbséggel, de a lekerekített megoldás bizonyult ismét legjobbnak.  Az előző esethez 

hasonlóan a 45°-os szöggel rendelkező esetet alapul véve a feszültségcsökkenést tekintve a 

lekerekített eset által egyik oldalon 37%-ról, míg a másik oldalon 43%-ról beszélhetünk.   
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6. MANDIBULAVIZSGÁLAT 

A kialakult mandibula tumor esetén általában elkerülhetetlenné válik a tumoros rész 

műtéti úton történő eltávolításával alkalmazott orvoslás.  A tumoros rész rezekciója során, az 

érintett tartomány kellően nagyobb környezetét távolítja el a sebész. A kialakított rezekció az 

érintett keresztmetszet tekintetében lehet részleges vagy teljes. A rezekció kialakítását 

követően a mandibula funkcióját és mechanikai teherviselő szerepét részben vagy teljes 

mértékben elveszti. A csontban létrehozott csökkentett vagy megszüntetett teherviselő 

szerepet rekonstrukció segítségével lehet visszaállítani (49. ábra).  

 

 
49. ábra Mandibula tumor lemezes rekonstrukciója fibulával [15] 

Az általam is vizsgált probléma a mandibula rezekciója és ennek valamilyen 

implantátumos rögzítési technológiával való repozíciója és fixálása. E műtéti technikák által 

biztosított stabilitási feltételekről és a csontokban kialakuló feszültség és mikromegnyúlás 

értékekről a korábbi időszakokban cadaver, laboratóriumi vizsgálatokkal, mérésekkel 

próbáltak több információt biztosítani. Ezen vizsgálatok elvégezhetősége több okból is igen 

körülményes, nem is beszélve a felmerülő kegyeleti problémákról.  

Jelen esetben a célom, hogy a vizsgálatok alapján kiderüljön a gyakorlatban alkalmazott 

legáltalánosabb rekonstrukciós lemezt és csavarozási módszereket alkalmazó technikák 

gyengepontja. Az általam létrehozott szimulációs modell nagymértékben pontosabb és jobban 

tükrözi a valóságot, mint az irodalmi publikációkban feltüntetett modellek.  

 

6.1. Globális mandibula modell vizsgálatok 

6.1.1. Mandibula modell 

A mandibula csontmodellt, annak CT scannelésből származó DICOM adatai alapján, 

anatómailag helyes szegmentálás után Bujtár Péter bocsátotta rendelkezésemre. A modell 

elkészítésekor CBCT (Cone Beam Computer Tomography) került felhasználásra (iCAT, ISI, 

120keV, 36mAs, voxel méret 0,3x0,3x0,3mm). A scan egy 67 éves női páciensről készült el.  

 

6.1.2. Rezekciós tartományok 

A tumor okozta kimetszés mindig adott esettől és pácienstől függő, nem beszélhetünk 

előre lefektetett rezekciós sémákról. A klinikai gyakorlat alapján, az esetek előfordulását 

Rekonstrukciós 

lemez 

Fibula graft 
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tekintve, mint azt az irodalmi összefoglalásban ismertettem, közelítéssel bizonyos zónákat 

lehet felállítani. A mandibula cadaver rezekció vizsgálatai mellett, több korábbi kutatás 

foglalkozott különböző rezekciós esetek végeselemes modellezésével. Az 50. ábra szemlélteti 

a kutatás során megjelölt, valószínűsíthető rezekció határokat, melyek meghatározásában 

sebész konzultáns és szájsebészek voltak segítségemre. A zónák az érintett vágási síkok közötti 

részeket reprezentálják. Az 50. ábra alsó részén láthatóak azok a rezekció tartományok, 

melyeket kialakítottam és melyek előfordulása gyakoribbnak mondható. Az A, B és 0-tól 6-ig 

terjedő számozások jelzik az egyes főbb rezekciós tartomány határokat, ezeket az ábrán 

vonalakkal is jelöltem. Ezen modellek képezték alapját az elvégzett vizsgálatomnak.  

 

 
50. ábra A klinikai gyakorlatban sűrűbben előforduló mandibula rezekciós esetek – a felső ábrarészen 

láthatóak a rezekciós határok, az alsó ábrarészeken az ennek megfelelően kialakított rezekciók 

A kialakított rezekciók során kizárólag lemezes rekonstrukció vizsgálatát végeztem el, 

nem tértem ki a csontpótlás lehetőségére. Ennek megfelelően jelen szimulációs modellekben 

nem került implementálásra csontgraft. Mindezek mellett a csontgraft sűrűség alapú 

megfeleltetése és a különböző rezekció tartományok által igényelt különböző méretű graftok 

és ezek szerkezetének kialakításai bonyolították volna a vizsgálat kimenetelét. Az eltérő 

méretek miatt, akár eltérő forrásból származó graftok lettek volna szükségesek, melyek a CT 

által biztosított különböző mechanikai tulajdonságok révén nehezen összevethetővé tették 

volna a jelenleg vizsgált rezekciós szcenáriókat.  

 

6.1.3. Vizsgálat során felhasznált implantátum 

6.1.3.1. !ÌËÁÌÍÁÚÏÔÔ ÒÅËÏÎÓÔÒÕËÃÉĕÓ ÌÅÍÅÚ 

A vizsgálat során felhasznált implantátum modell a gyakorlatban meglévő 

rekonstrukciós lemezek figyelembevételével lett kialakítva. Az áthidalandó rezekciók mérete 

végett a lemezvastagság 3mm-esre lett választva. A lemez pozícionálása teljes mértékben a 

0 - 2 
0 - 6 A - 2 2 - 4 

Rezekcióhatárt 

jelző vonal 
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műtéti gyakorlatnak megfelelően történt, minden modellezett rezekciótípus esetén. A 

mandibulához való tökéletes illeszkedést és ezáltal a műtéthez használt lemez elődeformálását 

felületmodellezési módszerek segítségével végeztem el. A gyakorlatban alkalmazott 

rezekcióoldalankénti csavarszámok megválasztása esetén vizsgálatomban minden esetben 3-

3 csavart alkalmaztam, mely irodalom alapján is a szükséges minimum csavarszámnak 

mondható hasonló rögzítéseknél [184]. Ennek figyelembevételével határoztam meg a lemez 

rezekcióhoz képesti túlnyúlását is. Az első csavar távolsága a rezekciótól számítva minden 

esetben 10mm-es távolságban került rögzítésre (51. ábra). 

 

6.1.χȢφȢ !ÌËÁÌÍÁÚÏÔÔ ÌÅÍÅÚÔ ÒĘÇÚþÔě ÃÓÁÖÁÒÏËȟ ÃÓÁÖÁÒÏÚÜÓÉ ÔÅÃÈÎÉËÜË 

A modelleket, a gyakorlatban alkalmazott technikáknak megfelelően, mind mono-, és 

mind bicorticalis csavarozással elkészítettem, minden egyes esetben. Ennek segítségével 

lehetőség nyílt annak vizsgálatára, hogy a teljes csonton átmenő, 2 corticalis rétegen fogó 

csavarozási rendszer tulajdonságait megvizsgálhassam a monocorticalis rendszerhez képest. 

A csavarozási rendszerek tekintetében megkülönböztettem non-lock-os és lock-os rendszerek 

vizsgálatát, minden szcenárió esetén. A csavarokat a globális szimulációban hengeres 

geometriával, egyszerűsített formában modelleztem, melyeket a későbbi submodelles 

vizsgálatok során valós menetgeometriával láttam el. Az egyszerűsített csavar esetében 2mm-

es átmérőt alkalmaztam, a valós menetgeometriával ellátott esetben 2mm-es átmérő mellé 

1,8mm-es magátmérő tartozik. Az implantátumok CAD-el való modellezését és a mandibula 

modellben történő implementálását az 51. ábra szemlélteti.  

  

0-2-es eset A-2-es eset 

  
0-6-os eset 2-4-es eset 

51. ábra Implantátumokkal ellátott modellek a különböző esetekben, monocorticalis csavarokkal 

6.1.4. Végeselemes analízis 

6.1.4.1. (ÜÌĕÚÜÓ ïÓ ÁÎÙÁÇÊÅÌÌÅÍÚěË 

A hálózás során 10 csomópontos kvadratikus tetra elemeket használtam fel. A 

szükséges részeken megfelelő hálósűrítést végeztem. A mandibula kritikus részeit, mint 
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például a csavarok környezetét szegmentáltam és ott submodell részeket (cellák) hoztam létre, 

ahogy már említettem a precíz hálóparaméterek eléréséhez, a későbbi vizsgálatok végett (52. 

ábra). A mandibula teljes modelljén törekedtem a közel azonos elemméretre a homogén 

anyagmegfeleltetés végett. 
 

    
52. ábra Cellázott és hálózott mandibula   

Az elemszámok tekintetében globális modellenként körülbelül 500000 elemről lehet 

beszélni. A modellezéshez és így a végeselemes szimulációkhoz felhasznált implantátumok 

tekintetében, az anyagjellemzőket a 16. táblázat tartalmazza. 

 
16. táblázat Vizsgálathoz felhasznált imlplantátumok 

Implantátumok 

Típus 
Rugalmassági modulusz σMAX Poisson tényező 

[GPa] [MPa]   

Lemez - CPTi (Titánium) 102 680 0,3 

Csavarok – Ti-6Al-7Nb 105 900 0,33 

 

A mandibula tekintetében a CT szolgáltatta adatok alapján, a korábbiaknak megfelelően 

sűrűségalapú egyedi anyagmegfeleltetést alkalmaztam. A CT-ből származó szürke értékekre, 

regresszió segítségével meghatározott egyenlet alapján, a sűrűség került kiszámolásra első 

lépésben: 

 

” ρȟρτςφτϽὌὟ σπωȟτωσυ . (10) 

 

A sűrűség alapján második lépésben a rugalmassági moduluszra felállított egyenlet 

alapján meghatározásra került annak értéke [176]: 

 

Ὁ πȟπςτϽ”ȟ  ὓὖὥ. (11) 

 
 

Az egyenletekből kapott teljes csontot lefedő spektrumot felosztottam 100 részre. Mint 

korábban kifejtettem a modellalkotási eljárásnál, a csont, sűrűség alapú tartományokra 

szétbontása esetén igen bonyolult lenne az egyes tartományok és ezáltal ott található elemek 

Cellák 
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pontos anyagmodelljeinek vagy akár ortotrópiájának biztosítása. Az elemek sűrűségtől 

függően akár változó ortotrópiája mellé az egyszerűbb geometriájú csontokkal ellentétben 

nehezítő faktor a mandibula meglehetősen bonyolult formája, mellyel az ortotróp irányok 

folyamatosan fordulnának. Ezek modellemben való implementálásától eltekintettem. A 

modellekben, az adatok alapján, minden egyes tetra elem egyedi lineárisan rugalmas izotróp 

anyagtulajdonságokat kapott, biztosítva így a heterogén szerkezetet. Az elemek Poisson értéke 

egységesen 0,3-ra lett felvéve a csont esetében [101], [104], [177], [178]. 

Megjegyzendő, hogy a CT alapú anyagmegfeleltetés elenyésző számban található meg a 

publikált kutatások során. A publikált kutatásokban elvégzett végeselemes vizsgálatokhoz, 

szinte kivétel nélkül kizárólag corticalis és spongiosa állomány szétválasztása történik meg, 

néhol még ez sem. A corticalis réteg vastagságát egységesen kezelik, a legtöbb publikáció nincs 

tekintettel a réteg vastagságváltozására különböző területenként. Az anyagmegfeleltetés során 

a lineárisan rugalmas izotróp anyagmodell használata általánosan használt az irodalomban 

[121], [122], [123], [124], [125]. Az általam felállított modell így ezek alapján nagymértékben 

pontosabbnak tekinthető az irodalomban fellelhető mandibula tanulmányoknál. A HU 

eloszlását az egyik mandibula modellben az 53. ábra szemlélteti. 

 

 

 
53. ábra Szürkeségi értékek eloszlása a mandibulában 

6.1.4.2. 0ÅÒÅÍÆÅÌÔïÔÅÌÅËȟ ÔÅÒÈÅÌïÓÅËȟ ÄÅÆÉÎÉÜÌÔ ËÁÐÃÓÏÌÁÔÏË 

A peremfeltételek és terhelések a rágást és az ahhoz tartozó rágóerőt prezentálják. A 

rágás igen bonyolult, és sokrétű izomműködésből származó mozgás. A rágáshoz tartozó 

anatómiából fakadó fő izmokat figyelembe véve lettek elhelyezve a terhelések a modelleken. A 

rágás szimulálásához korábbi biomechanikai vizsgálatokat alapul véve 3 fő izomcsoportot 

használtam fel: masseter, medial pterygoid és temporalis. A terhelések elhelyezését és az erők 
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értékeit az 54. ábra és 17. táblázat mutatja. A peremfeltételek is a rágásnak megfelelően lettek 

felvéve, ügyelve a mandibula koponyában elfoglalt helyére és az így adódó szabadságfokokra 

(54. ábra) [147], [185]. A terheléseket és a peremfeltételeket a mandibula külön 

anyagmegfeleltetése végett használt háló miatt csomópontokon kellett elhelyeznem. 

 
17. táblázat Rágásból fakadó terhelések (*mindig a középsíktól kifelé mutat) 

 Terhelések a különböző irányokban [N]  

  X  Y  Z  

Masseter  50*  50 200 

Medial Pterygoid  0 50 100 

Temporalis  0 -100 200 

 

 
54. ábra Terhelések és peremfeltételek a modellen 

A lockos rendszer esetében a csavar és a lemez között „ragasztott” kapcsolat lett 

definiálva. Igaz ez az összes esetben a csont és csavar kapcsolatára is. Non-lockos esetben 

csavaronként 50N-os előfeszítési értékeket alkalmaztam. Az előfeszítések az összes csavaron 

egyszerre hatottak (csavarmeghúzási sorrend definiálása nélkül) a szimuláció első lépésében. 

Ezt követően kapták meg az ilyen rendszerrel vizsgált modellek a második lépésben a rágási 

főterhelést. Ezen rendszer esetében a csavar és a lemez között súrlódó kapcsolat lett definiálva, 

ennek együtthatója 0,3. Ugyanez az együttható lett alkalmazva minden esetben a lemez és a 

csont között (18. táblázat) [179], [180], [181], [168]. 

 
18. táblázat Kapcsolatok a globális szimulációk során 

Rögzítési technikák / Kapcsolatok Csont - csavar Csavar - lemez Lemez - csont 

Monocorticalis lock Bonded Bonded Súrlódó 

Monocorticalis non-lock Bonded Súrlódó Súrlódó 

Bicorticalis lock Bonded Bonded Súrlódó 

Bicorticalis non-lock Bonded Súrlódó Súrlódó 

Temporalis 

Masseter 

Medial Pterygoid 

Z fix 

X, Z fix 

X, Y, Z fix 
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6ȢυȢψȢχȢ %ÒÅÄÍïÎÙÅË 

A globális rezekciós vizsgálatok keretében 16 szcenárióra tértem ki. A klinikai 

gyakorlatban a rekonstrukciók tönkremenetele igen nagy számban a lemezeket rögzítő csont-

csavar környezetében alakul ki. Az eredmények kiértékelése során ennek megfelelően 

kigyűjtésre kerültek a csont tekintetében a csavarhelyeken keletkező von Mises feszültségek 

és az alakváltozás értékek, melyek meghatározása során az orvosi szemléletben alkalmazott 

IFS (Inter-fragmentary Strain) teória került bevezetésre. Az alakváltozás (IFS) értéke és a 

csontregeneráció között kapcsolat írható fel, melyet korábbi irodalmakban bizonyítottak és 

aktívan használtak. Értéke százalékban értendő. Megállapított tény, hogy 2% alatti IFS értékek 

alatt lamelláris, azaz elsődleges, 2-10% között másodlagos, callus képződéses csontosodást 

serkentő hatásról lehet beszélni. 10-30% feletti értékek esetén csontresorptio következik be 

[186], [187], [177], [188], [189]. A kiértékeléshez felhasznált strain értéke:  

 

‐
Ўὒ

ὒ 
 

(12) 

 

ahol: ‐  – IFS, 

Ўὒ  [mm] – a terhelés során kialakuló csavarfej elmozdulása a külső 

corticalis réteghez képest, 

ὒ  [mm] - terheletlen pozícióban lévő csavarfej és külső corticalis 

távolság. 

 

A kapott elmozdulást százalékos értékben tüntettem fel. A kigyűjtött von Mises 

feszültség és az elmozdulás százalékos értéke megfelelő előrejelzője a rekonstrukció hosszú 

távú stabilitásának, ezen értékeket a 19. táblázat tartalmazza. A csavar tekintetében a kihúzási 

deformációt a „-„ jelöli, a pozitív értékek esetén a csavar benyomódásáról lehet beszélni. 

Szemléltetésként a következő ábrán egy A-2-es bicorticalis csavarozású eset látható terhelt és 

terheletlen állapotban (55. ábra).  
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55. ábra A-2-es esetben alkalmazott rekonstrukció bicorticalis csavarokkal (terhelt és terheletlen 

állapotban) 

 



BME Gép- és Terméktervezés Tanszék 
Simonovics János – PhD hallgató 

 

86 
 

19. táblázat Globális szimulációk eredményei a különböző rezekciós esetekben, különböző rekonstrukciós technikák felhasználásával  

 

  

 

B
i/

M
o

n
o

 

N
o

n
-

lo
ck

/L
o

ck
 1. csavarhely 2. csavarhely 3. csavarhely 4. csavarhely 5. csavarhely 6. csavarhely 

 vM S1 S3 εIFS vM S1 S3 εIFS vM S1 S3 εIFS vM S1 S3 εIFS vM S1 S3 εIFS vM S1 S3 εIFS 

 [Mpa] [Mpa] [Mpa] [%] [Mpa] [Mpa] [Mpa] [%] [Mpa] [Mpa] [Mpa] [%] [Mpa] [Mpa] [Mpa] [%] [Mpa] [Mpa] [Mpa] [%] [Mpa] [Mpa] [Mpa] [%] 

0
 -

 2
 

B N 115 138 12 0,49 35 40 2 0,597 110 127 8 0,181 71 80 4 -0,591 33 42 7 0,237 99 116 11 0,409 

M N 108 128 9 0,691 35 39 1 0,648 114 164 43 0,103 86 -16 -108 -0,557 20 22 1 0,18 95 112 7 0,377 

B L 24 9 -18 0,004 30 15 -20 0,015 121 134 1 0,218 60 54 -11 -0,003 103 -20 -131 0,033 67 -6 -80 0,011 

M L 20 6 -17 -0,003 28 12 -20 0,008 107 120 2 -0,022 58 50 -14 -0,03 82 -9 -98 0,011 60 6 -62 -0,003 

A
 -

 2
 

B N 61 92 29 0,39 31 40 5 0,55 67 -13 -84 0,503 301 344 17 -4,969 180 -37 -231 -1,62 93 -28 -127 0,062 

M N 97 126 20 0,383 43 41 -8 0,63 70 -17 -92 0,6 323 407 60 -4,555 155 -25 -194 -1,432 94 -26 -127 0,089 

B L 53 71 13 0,008 47 -15 -65 0,016 83 6 -87 0,065 187 221 19 -0,015 155 -7 -179 0,065 81 25 -67 0,01 

M L 52 72 16 -0,03 28 3 -28 0,001 72 -2 -81 0,002 204 237 15 -0,061 130 7 -138 0,012 81 29 -64 -0,004 

0
 -

 6
 

B N 82 102 13 -0,328 18 17 -3 -0,21 97 113 8 -0,291 136 -42 -188 -0,01 36 42 2 0,255 103 134 23 0,103 

M N 83 102 10 0,257 20 20 -3 0,264 83 -11 -100 0,061 119 141 14 -0,117 47 59 7 0,261 92 122 23 0,21 

B L 31 12 -23 -0,005 25 13 -16 0,007 84 92 0 0,032 102 117 6 0,049 27 12 -19 -0,003 26 18 -12 -0,012 

M L 29 4 -29 -0,001 22 6 -18 0,004 69 73 -3 -0,002 99 93 -18 -0,012 26 16 -14 0,003 22 7 -19 -0,001 

2
 -

 4
 

B N 53 52 -6 0,254 28 36 6 0,243 79 -7 -91 -0,178 76 87 5 -0,071 38 53 11 0,265 147 198 42 0,371 

M N 45 -14 -63 0,272 27 30 -1 0,246 75 -8 -88 -0,162 65 70 -2 -0,012 42 56 12 0,257 116 155 31 0,333 

B L 47 -6 -57 -0,013 34 -7 -44 -0,002 61 58 -9 -0,013 62 40 -32 0,009 94 138 38 0,04 87 112 21 0,026 

M L 36 -5 -44 0,007 26 0 -29 0,016 55 45 -17 -0,012 56 36 -29 -0,006 75 -4 -86 0,017 49 57 4 0,009 



BME Gép- és Terméktervezés Tanszék 
Simonovics János – PhD hallgató 

 

87 
 

A 56. ábra tartalmazza az egyes csavarhelyeken ébredő von Mises feszültségek értékét, 

melyet oszlopdiagramban ábrázoltam.  

 
56. ábra Egyes esetekben a különböző csavarhelyeken ébredő von Mises feszültségek 

Az elmozdulást (εIFS) mint másik fő tönkremeneteli jellemzőt a 57. ábra 

oszlopdiagramban ábrázolja. Az alábbi diagramban a jobb összevethetőség végett logaritmikus 

skálát választottam az értékek megjelenítéséhez, melynek Y tengelyét „1”-es értékre vettem fel.  

A kihúzási és benyomási irányok megkülönböztetésétől emiatt itt eltekintettem és 

abszolútértékben kezeltem az eredményeket. 

 
57. ábra Egyes esetekben a különböző csavarhelyeken keletkező deformáció 

0

50

100

150

200

250

300

350

1 2 3 4 5 6 1 2 3 4 5 6 1 2 3 4 5 6 1 2 3 4 5 6

0 - 2 A - 2 0 - 6 2 - 4

v
o

n
 M

is
e

s 
fe

sz
ü

lt
sé

g
 [

M
P

a
]

Különböző rezekció tartományok (csavarhelyek)

Egyes esetekben a különböző csavarhelyeken ébredő von Mises 
feszültségek

Bi/non-lock mono/non-lock bi/lock mono/lock

0,0001

0,001

0,01

0,1

1

10

1 2 3 4 5 6 1 2 3 4 5 6 1 2 3 4 5 6 1 2 3 4 5 6

0 - 2 A - 2 0 - 6 2 - 4

M
e

g
n

y
ú

lá
s 

-
ε IF

S
[%

]

Különböző rezekció tartományok (csavarhelyek)

Egyes esetekben a különböző csavarhelyeken keletkező 
deformáció

Bi/non-lock mono/non-lock bi/locklock mono/lock



BME Gép- és Terméktervezés Tanszék 
Simonovics János – Doktorjelölt 

 

88 
 

A von Mises feszültségek tekintetében elmondható, hogy általánosságban a lockos, azaz 

a csavarelőfeszítés nélküli rendszerek esetében, alacsonyabb feszültségértékek adódtak, mint 

a non-lockos, előfeszítéssel ellátott rendszerek esetében. A legalacsonyabb értéket a mono-

lockos rendszer produkálta 61,9MPa-os feszültséggel, melyet a bi-lockos rendszer követ 

70,5MPa-al. Ezen két rendszer eredményei számottevően alacsonyabbak a másik két non-lock-

os rendszeréhez képest. A mono-non-lock technikával átlagosan 85,6MPa feszültséggel 

számolhatunk, míg ez az érték a bi-non-lockos esetben 87MPa-ra növekszik.  

Az elmozdulás értékek (εIFS) tekintetében hasonló a helyzet. Szintén átlagos értékek 

figyelembevételével, a mono-lockos rendszer 0,01%-al, a bi-lockos rendszer 0,03%-al a legjobb 

eredményeket produkálta. A non-lockos rendszerek hasonlóan a feszültségértékekhez 

rosszabb értékeket mutatnak. A mono-non-lockos technikával 4,56%, míg a bi-non-lockos 

módszerrel 4,97%-os adatokról beszélhetünk. Meg kell azonban jegyezni, hogy ezen 

értékekben szerepet játszik az előfeszítés által produkált elmozdulás is, melyet a globális 

terheléslépcső fokoz.  

Mindezek alapján az általam vizsgált szcenáriók esetében, az eredmények alapján 

elsősorban a mono-lockos rendszer javasolható. Az adott tumorosodások elsősorban az 50 év 

felettieket érintik, rizikófaktornak számít a megjelenő osteoporosis, továbbá problémát 

okozhat az osteopenia is. Ilyen esetekben a két corticalis állományon fogó bicorticalis 

csavarokkal ellátott lockos rendszer használata indokolt lehet, melyet irodalomban található 

korábbi biomechanikai vizsgálat is alátámaszt [190]. Megjegyzendő, hogy a klinikai 

tapasztalatok alapján a csavarok kihúzásából fakadó stabilitás csökkenése jelentősebb 

mértékű, mint a csavarok benyomásából származó. Jelen kutatásban megfigyelhető, hogy a 

monocorticalis csavarok deformációs értékei kisebbek, mégis 24 csavarból 10-nél kihúzás 

irányú terhelést kap. Ugyanezen érték a bicorticalis lockos csavarok esetén 24-ből mindössze 

5 csavarnál tapasztalható, mely lényegesen kisebb érték. Nem hagyható figyelmen kívül 

ugyanakkor, hogy jelen vizsgálatnál a rekonstrukciós lemez a mandibula külső corticalis 

rétegéhez szorosan illesztve került modellezésre, ez a valós műtéti előkészületek során, még 

az előhajlított rekonstrukciós lemezekkel is nehezen kivitelezhető. Ezért jelen modell nem 

minden esetben ad objektív képet a vizsgált szcenáriókban.  

Az IFS értékeket figyelembe véve megállapítható, hogy a vizsgálat során kapott 

eredmények általánosságban 2%-os primer csontosodáshoz szükséges érték alatt maradnak, 

kivéve az A-2-es eset 4. csavarhelyét. Ez alapján kijelenthető, hogy mind a lock-os és non-lock-

os rendszerek megfelelőnek tekinthetőek a csavar lazulását tekintve, ugyanakkor a lock-os 

rendszerek az alacsonyabb értékeiknek köszönhetően hosszú távon stabilabb megoldást 

biztosíthatnak ez esetben is.  

A csontban ébredő feszültségeket tekintve, egy kivétellel minden csavarhelynél 

elmondható, hogy a kapott értékek 200MPa alatt maradnak, mely elfogadhatónak tekinthető. 

Az egyetlen kivétel ez alól a legnagyobb feszültségértéket produkáló, A-2-es rezekció 

kialakítású, a 4-es csavar környezete. A kiugró feszültségérték oka az egyik legnagyobb, 

ráadásul aszimmetrikus rezekciótartományban kereshető, melynek köszönhetően változik a 

kritikus, rezekcióközeli csavarhely terhelése. A rezektált ramus részen a temporalis által nincs 

terhelés sem. Az általános megállapításoknak megfelelően itt is igaz a non-lockos rendszerek 

által produkált magasabb feszültségérték. Monocorticalis csavarozás esetén ez eléri a 323MPa-

t, míg bicorticalis csavart alkalmazva 301MPa-ra esik vissza. Ezen csavarkörnyezet a lockos 

rendszerek esetében is kimagasló értékekkel bír. A mono-lockos esetben 204MPa, míg 

bicorticalis esetben 187MPa-os érték mérhető. Non-lockos esetben a vizsgált IFS érték is az 
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átlagtól jóval magasabb értékeket mutat. Ezen kritikus csavarhely kiválasztásával további 

submodelles vizsgálatok végeztem.  

 

6.2. Submodelles vizsgálatok 
A globális vizsgálatokat követően a különböző algeometriai részekkel, úgynevezet 

submodell részekkel lehetőség nyílik, a szükséges erőforrások nagymértékű csökkenésével, 

kisebb elemszámú modellek vizsgálatára. Ezen vizsgálatok koncentráltan fókuszálnak az adott 

rész terhelés során bekövetkező eredményeire. Jelen esetben az előzőekben említett A-2 eset 

4-es csavarjának környezete tekinthető a kialakított szcenáriók közül kritikusnak, így 

submodelles szimulációk során ezt a részt vizsgálom. A submodell előnye, hogy a globális 

futtatásban használt egyszerűsített hengeres csavargeometriát, menettel ellátott, a valósággal 

megegyező modellel lehet helyettesíteni. Lehetőség nyílik arra, hogy az egyes eseteknek 

megfelelően az egyes csavarpozíciókban az igénybevételeknek megfelelően lehessen különféle 

csavargeometriákat és azok rögzítési viszonyait vizsgálni. Természetesen a globális 

keretmodellben kialakított submodell részek alkalmat biztosítanak a globális modellekben 

használt összes rezekciós eset mono és bicorticalis, lock-os és non-lock-os eseteinek 

vizsgálatára, ezáltal komplex átfogó vizsgálati lehetőséget adnak tetszőleges számú 

kombináció ellenőrzésére. A submodelles vizsgálatok segítségével mélyebb információk 

birtokában lehet becsülni az implantátum stabilitási feltételeit.  

 

6.2.1. Submodell kialakítása 

A submodell kialakítása során a meglévő globális modellből a megfelelő részt 

kiválasztottam, majd az azon kívül eső geometriai részeket eltávolítottam. A submodellben a 

csavar pontos pozícióját megtartva, annak geometriáját lecseréltem, boolean műveletekkel a 

kialakított menetprofil negatívját a csontállományban is létrehoztam. A vizsgálat során egy 

tetszőlegesen kiválasztott gyártó, egyik csavarprofiljához hasonló geometriát modelleztem, 

CAD rendszer felhasználásával. A submodell méreteinek megfelelően, a kapcsolódó lemez 

esetén kizárólag a szükséges méretű szegmenst hagytam meg.  

A modellezett csavar 2,4mmes átmérővel és 1,7mm-es magátmérővel rendelkező 

csavarként modelleztem.  

 

6.2.2. Végeselemes analízis 

6ȢφȢφȢυȢ (ÜÌĕÚÜÓ ïÓ ÁÎÙÁÇÊÅÌÌÅÍÚěË 

Hálózás során a globális vizsgálatokban is használt 10 csomópontos kvadratikus tetra 

elemeket használtam. A kialakított menetgeometria miatt a háló sűrítésére kiemelt figyelmet 

fordítottam. A csontmodell anyagparamétereinek beállítását, a globális modellben alkalmazott 

CT alapú anyagmegfeleltetés eljárása szerint végeztem el. Az implantátumok anyaga 

megegyezett a globális modellben felhasznált értékekkel.  

 

6.φȢφȢφȢ 0ÅÒÅÍÆÅÌÔïÔÅÌÅË ïÓ ÔÅÒÈÅÌïÓÅË 

A lockos submodell peremfeltételei a modellhatárokon a globális modellre épülnek, a 

felhúzott elmozdulás mező biztosította ezáltal a szükséges „terheléseket”. Non-lockos esetben 

mivel a csavar az erőzáró kapcsolat miatt előfeszítést kap, így szintén két lépcsőben került 

kialakításra a terhelés. A csavar fejénél kialakított geometriai „felmetszéssel” első lépésben a 

lemezben található szakaszon történt meg a csavar előfeszítő erő alkalmazása, ennek értéke a 
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globális modell szimulációja során alkalmazott értékkel megegyező. Ezt követően a globális 

non-lockos modellen 2. lépésben alkalmazott globális rágó terhelés során kapott elmozdulás 

mező került felmappelésre az előzőekhez hasonló módon a submodell határfelületeire. A 

peremfeltételek elhelyezésére a globális modellhez hasonlóan, ez esetben is csomópontokon 

volt lehetőségem.  

A submodelles vizsgálatok során a globális modellekkel ellentétben, a valós 

menetgeometria és a csont között a ragasztott kötés helyett súrlódó kapcsolatot alkalmaztam. 

Ennek értéke a globális modellben is használt lemez és csont közötti súrlódási együtthatóval 

azonos, mely 0,3 volt. Ez alkalmazásra került a meghagyott lemezszegmens és csont között is. 

A non-lock-os technikánál az implantátumok közötti súrlódás értéke a globális vizsgálat 

alapján szintén 0,3-as értéket kapott. A lock-os technika vizsgálatánál meghagytam a ragasztott 

kapcsolatot a lemez és a csavar között, reprezentálva ezzel az alakzáró kapcsolatot.  

 

6ȢφȢφȢχȢ %ÒÅÄÍïÎÙÅË 

A submodell validálását elmozdulás kritérium alapján végeztem. A meghagyott 

lemezszegmens szélein lévő elmozdulást a globális modellben kapott azonos rész 

elmozdulásához hasonlítottam. A kapott értékek ebben a tekintetben minden esetben 10% 

különbségértéken belül maradtak. Így modellemet validnak tekintettem.  

Megvizsgáltam a csavar által végzett elmozdulást (εIFS), és a kialakult von Mises 

feszültségeket a globális modellhez képest. Ezen értékek jól követik a valós geometriával 

ellátott submodellek esetében, a globális modellben kapott értékeket. Az eredményeket a 20. 

táblázat tartalmazza, ahol feltüntettem az adott helyen ébredő von Mises feszültségek 

csúcsértékeit is.  

 
20. táblázat Az A-2-es rezekciós esetben kritikusnak tekintett 4. csavarhely deformációs és von Mises 

feszültség értékei (submodell esetben csúcsfeszültség értékekkel) 

  A – 2 / 4. csavarhely 

  Globál Sub Globál Sub Globál Sub Globál Sub 

Bi-/Monocorticalis B M B M 

Non-lock/Lock N N L L 

εIFS [%] -4,969 -4,026 -4,555 -3,786 -0,015 -0,038 -0,061 -0,066 

vM [Mpa] 301 967 323 1188 187 575 204 245 

 

Az előző táblázatban látható von Mises értékek az 58. ábra alapján értelmezhetőek. 

Mivel a monocorticalis csavarok csak egy corticalis rétegen haladnak át, így ezek tekintetében 

ez került ábrázolásra. Bicorticalis csavaroknál, mind a behajtási, mind a kifutási oldal látható. 

Az ábrán megjelenő magas feszültséggel rendelkező részeken igen nagy valószínűséggel lehet 

számítani a csont tönkremenetelére. 
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58. ábra Az A-2 eset submodell eseteiben kapott feszültségértékek a valós menetgeometria 

felhasználásával 

A von Mises feszültségek alakulását a submodell tekintetében (ábra jobb oldalán lévő 

képek), az egyszerűsített csavargeometriát tartalmazó globális modellhez képest (ábra bal 

oldalán lévő képek) az 59. ábra szemlélteti, terhelés esetében. Az ábrán az A-2-es rezekciós 

eset, bicorticalis lockos rendszere van összehasonlítva, globális és submodell tekintetében. Az 

ábra 3 részre van tagolva. A felső részén látható a két modell elmozdulásának mértéke. A 

középső képek kizárólag a feszültségértékeket szemléltetik, az elmozdult pozíció esetén. Az 

alsó részen a vizsgált terület feszültségértékei láthatóak a csont felmetszését követően. Ezen a 

részen jól látszik az egyszerűsített csavar és a menettel kialakított modell közti különbség a 

geometria tekintetében. Megfigyelhető, hogy a magasabb feszültségértékek azonos területeken 

jelentkeznek, eloszlásuk között hasonlóság van. A valid submodellt jól reprezentálja mindezek 

mellett, hogy a lemezen látható elmozdulás és a von Mises feszültség térkép közel azonos képet 

mutat.  
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59. ábra Feszültségek alakulása, globális modellt a submodellhez hasonlítva, bicorticalis, lockos A-2-es 

eset 4. csavarjánál 

A submodelles vizsgálat is igazolta a magasabb feszültégértékek meglétét az A-2-es, 4. 

csavar esetében. Ezek alapján ez indokolttá teszi, ezen rezekció kialakításánál az említett 

csavarozási rész megerősítését. Ezt a klinikai gyakorlatban más csavarméretekkel, 

geometriával ellátott vagy addícionális plusz csavarokkal lehetne biztosítani.  

Globális 

modell 

Submodell 
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7. ÚJ TEHERVISELŐ IMPLANTÁTUM STRUKTÚRA KIALAKÍTÁSA 

ÉS VIZSGÁLATA 

Napjainkban az implantátumtrend egyre inkább a páciens specifikus megoldások felé 

halad. A tumoros rekonstrukcióknál alkalmazható megoldások palettájában megjelennek a 

konfekcionált lemezek (hálók) és az RPT implantátumok is. A megfelelő kialakítási 

lehetőségeket kiaknázva a korábbiakban már ismertetett pozitív tulajdonságokkal lehet ellátni 

az implantátumot. Az irodalomban talált korábbi vizsgálatokra alapozva, egyedi, irányított 

porozitású RPT implantátum struktúrák tervezését és tesztelését hajtottam végre, majd 

elvégeztem a vizsgálatok kiértékelését [78], [79], [80], [81], [82], [83]. A létrehozott 

szerkezetekkel kapcsolatos egyik fő kitűzött cél, hogy azok rugalmassági moduluszai közelebb 

álljanak a csont rugalmassági moduluszához és szerkezeti kialakításukkal serkentsék a csont 

növekedesét, gyorsítva ezzel a felépülés idejét. A megcélzott rugalmassági modulusz 

tartományt az általam elvégzett cadaver vizsgálatokra alapoztam. A mintákat az irodalomi 

áttekintésben is említett elektronsugaras olvaszásos gyorsprototípus gyártási eljárással (EBM) 

hoztam létre. A kialakított struktúrák a jövőben alapul szolgálhatnak páciensspecifikus 

implantátumok kialakításához. 

 

7.1. Vizsgált struktúrák 
A vizsgálat során 6 különféle struktúra modelljét hoztam létre. Az irodalomban 

fellelhető vizsgálatok alapján 2 fő irányban ágaztattam el a létrehozott modelleket az építéshez 

használt és a tömör darabból eltávolított geometriák szerint [78], [79], [80]. A kialakítás során 

a tér minden irányában azonos szerkezetet hoztam létre. A tervezés során fontos szempont 

volt, hogy megfelelő pórusmérettel és porozitással rendelkezzenek az elkészített struktúrák. A 

gyártási lehetőségek miatt, 4 modell 10mm x 10mm x 20mm-es alap befoglaló mérettel 

készülhetett el, míg az utolsó két típus 10mm x 10mm x 10mm-es volt. A struktúrák kialakítása 

után STL file formátum lett felhasználva az EBM gép input file-jának konvertálásához.  A 

kialakított struktúrák a 21. táblázatban láthatóak.  
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21. táblázat Struktúrák geometriája 

Típus Struktúra Teljes darab 

1.   

2.   

3.   

4.    

5.   

6.   
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A modellek gyártásában Dr. Andrey Koptyug volt segítségemre (Mid Sweden University 

- Department of Engineering and Sustainable Development, Östersund (Swede)). A nagyobb 

modellek esetében gyártás során a 10x10mm-es felület szolgált alapfelületnek, a struktúra 

építési iránya a 20mm-es dimenzió irányában történt.  A nagyobb struktúrákból 12-12db, míg 

a kocka alakú mintákból 30-30db került legyártásra. A darabok alapanyaga Ti-6Al-4V, 

gyakorlatban sűrűn használt biokompatibilis ötvözet volt, por formában. Ennek irodalomban 

fellelhető összetétele a következő táblázatban látható (22. táblázat). 

 
22. táblázat Ti-6Al-4V por összetétele (tipikus) [191] 

Al V O H N C Fe Ti 

6% 4% 0,15% 0,003% 0,01% 0,03% 0,1% Balance 

 

A modellek a gyártást követően homokfúvatással lettek megtisztítva a struktúrában 

ragadt maradék fémportól. Az 60. ábra egy-egy elkészült mintát szemléltet. 

 

  

1-es típus 5-ös típus 

 

60. ábra Az 1-es és 5-ös típus legyártott struktúrái 

 

A mintaszámok kiegyenlítése végett, az elektronmikroszkópos vizsgálatot követően 

egy Buehler Isomet 1000-es precíziós fűrésszel minden 10mmx10mmx20mm-es típusból 10-

10 darab mintát két egyenlő részre vágtam (61. ábra). Ezáltal megkétszereztem a mintáim 

számát, a minták jó pontossággal kocka geometriájúak lettek. A további vizsgálatokat, ezáltal 

típusonként 20-20 mintával végeztem el.  

10mm 



BME Gép- és Terméktervezés Tanszék 
Simonovics János – Doktorjelölt 

 

96 
 

 

61. ábra A minták precíziós vágása 

 

7.2. Elvégzett vizsgálatok 

7.2.1. Elektronmikroszkópos vizsgálatok 

Az egyes mintákat pásztázó elektronmikroszkóp (SEM) segítségével, 50x-es és 100x-os 

nagyításban megvizsgáltam a struktúrák ellenőrzése végett. A minták felületi 

anyagösszetételének feltárására energiadiszperzív röntgen analizátort használtam fel (EDAX 

analízis). A vizsgálatok elvégézésében a Budapesti Műszaki és Gazdaságtudományi Egyetem 

Gépészmérnöki Karának Anyagtudomány és Technológia Tanszékén Dr. Berecz Tibor volt 

segítségemre (23. táblázat).  

 

7.2.2. Porozitás vizsgálat 

A rendelkezésre álló 10mmx10xmmx10mm-es kockák méreteit és tömegeit 

regisztráltam. A Ti-6Al-4V teoretikus sűrűségét felhasználva, kiszámoltam az egyes kockák 

porozitásának mértékét, minden egyes típus esetében, az alábbiak szerint [80], [192]: 
 

ɮ ρ Ͻρππ Ϸ   

 

(13) 

ahol:  ɮ  – darab valós porozitása, 

” – Ti-6Al-4V teoretikus sűrűsége, 

 ” – darab valódi sűrűsége, 

mely: 
 

”    (14) 

ahol:  m – darab mért tömege, 

 V – darab befoglaló méreteivel mért térfogata. 
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Ezen értékeket összehasonlítottam a CAD modellezés során létrehozott geometriák 

térfogatából számolt porozitási mértékkel, melyet a következő egyenlet mutat [192]: 
 

ɮ ρ
Ę Ę

Ͻρππ Ϸ   (15) 

 

ahol:  ɮ  – CAD-ben létrehozott darab porozitása, 

               ὠ  – CAD-ben létrehozott darab térfogata. 

 ὠĘ Ę  – tömör geometria esetében számolt térfogat. 

 

A porozitási értékek meghatározásán kívül, elvégeztem a sztereomikroszkóp 

segítségével a valós pórus és oszlopméretek ellenőrzését, melyet összevetettem a CAD 

modellben lefektetett értékekkel.  

 

7.2.3. Minták nyomóvizsgálata 

A darabolást és porozitásvizsgálatokat követően, elvégeztem a minták 

nyomóvizsgálatát a BME Biomechanikai Kooperációs Kutatóközpont laborjában. A vizsgálat 

során erő, elmozdulás görbék regisztrálásával, a darabok rugalmassági moduluszának 

meghatározása volt a cél. A formalin fixált és macerált minták vizsgálatához hasonlóan, jelen 

esetben is egy Instron (8872) gép ált rendelkezésemre a mérések elvégzéséhez. A korábbi 

méréssel megegyezően, egy 25kN méréshatárú erőmérőcellával dolgoztam, 0,5 -es terhelési 

sebességgel, melyet a méréshatár eléréséig vagy a darab tönkremeneteléig működtettem. A 

méréseket általános körülmények között, szobahőmérsékleten végeztem el. A szétvágott 

minták mérése előtt a szét nem vágott mintákon próbaméréseket végeztem a struktúrák 

ellenőrzésére (62. ábra).  

 

 
62. ábra Próbamérés 

Az egyes típusokon belül 20-20 mintát, a mérést megelőzően szétválasztottam 

típusonként két külön csoportra, annak céljából, hogy információt nyerjek az EBM gép által 

használt építési irány rugalmassági moduluszt befolyásoló hatásáról, melyről kevés információ 

található a szakirodalomban [78], [80], [82], [84], [85], [86]. Ez alapján megkülönböztettem az 

építési irányra merőleges és azzal párhuzamos irányokat nyomóvizsgálatok szempontjából, 

így típusonként 10-10 minta jutott a vizsgálatokra az egyes irányokban. 
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7.3. Eredmények 

7.3.1. Elektronmikroszkópos vizsgálat eredményei 

Az elektronmikroszkópos felvételekből jól látszik, hogy az EBM gép által biztosított 

méretpontosság a már korábban vártak szerint, az óhajtott geometriai kialakítást nem 

reprodukálta megbízhatóan. Ez alapján a CAD-es modellekhez képest csökkent pórusmérettel, 

vastagabb rácsszerkezettel rendelkező darabok álltak rendelkezésre. Ezt a továbbiakban 

sztereomikroszkópos mérésekkel is alátámasztom. Mindezek mellett a rácsok struktúrájának 

ellenőrzése során például több oszlopon áthaladó szakadást vagy a roncsolásos vizsgálatot 

negatív irányban befolyásolni képes geometriai hibát nem találtam. Az elkészített felvételek 

közül az 1-es és a 6-os mintákról a két nagyítási értékkel egy-egy képet a 23. táblázat tartalmaz. 

 
23. táblázat SEM felvételek az 1-es és 6-os típusú mintákról 

Típus 50x-es nagyítás 100x-os nagyítás 
1. 

  

6. 

  

 

Az EDAX analízis eredményét a 63. ábra mutatja. 

 

 

63. ábra EDAX felületi anyagösszetételének vizsgálata 
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7.3.2. Porozitásvizsgálat eredményei 

A Ti-6Al-4V teoretikus sűrűségével kiszámolt minták és a CAD modellek porozitásának 

értékeit a 24. táblázatban tüntettem fel.  

 
24. táblázat A legyártott és a tervezett porozitás mértékének alakulása 

  Típus 

  1 2 3 4 5 6 

CAD porozitás [%] 78,37 86,10 90,93 63,57 72,86 79,52 

Valós porozitásának 

átlaga 
[%] 52,48 72,75 74,12 47,73 64,98 75,21 

Valós porozitásának 

szórása 
[%] 1,60 1,00 0,88 0,88 1,17 0,77 

CAD és a valós közötti 

porozitáskülönbség 
[%] 25,89 13,35 16,81 15,84 7,88 4,31 

CAD pórusméret [mm] 0,6 0,9 1,2 0,6 0,9 1,2 

Valós pórusméretek [mm] 0,4665 0,7098 0,9712 0,3725 0,7479 1,1315 

Valós pórusméretek 

szórása 
[mm] 0,0235 0,0719 0,0640 0,0593 0,0440 0,0212 

CAD és valós 

pórusméret közti 

különbség 

[mm] 0,1335 0,1902 0,2288 0,2275 0,1521 0,0685 

CAD oszlop méret [mm] 0,3 0,3 0,3 0,3 0,3 0,3 

Valós oszlopméretek [mm] 0,4753 0,5033 0,4972 0,5485 0,4888 0,4548 

Valós oszlopméretek 

szórása 
[mm] 0,0768 0,0719 0,0457 0,0316 0,0878 0,0953 

CAD és valós 

oszlopméret közti 

különbség 

[mm] 0,1753 0,2033 0,1972 0,2485 0,1888 0,1548 

 

A táblázatból jól látszik, hogy a szakirodalom által is jelzett porozitás és pórus méret 

csökkenése és a tartó oszlopok keresztmetszetének növekedése [78], az általam elvégzett 

kísérletben is jelentkezik. A porozitás változás értéke az említett tanulmányban szereplő 5,51-

24,25%-os értékhez igen hasonlóan 4,31-25,89%-os értékig mozgott, az általam létrehozott 

struktúrák esetében is. Hasonló arányok találhatóak a pórusméret csökkenésének 

tekintetében, ahol a hivatkozott korábbi kísérlet során 0,08-0,235mm-ig terjedő értékek lettek 

publikálva. Jelen tanulmánynál 0,06-0,2288mm tartomány volt mérhető. Az oszlopok 

keresztmetszeti méretének növekedése az irodalomban található korábbi kutatás során 

tapasztalt 0,016-0,141mm-es értékek helyett 0,1548-0,2485mm között ingadozott. Tehát az 

oszlopméret vastagodása jelentősebbnek tekinthető, ezzel a jövőben a tervezés során számolni 

kell. 

A porozitási érték kiemelt jelentőségű a felsorolt adatok közül, ezért a darabokon mért 

értékeket box-plot diagramon ábrázoltam, melyen jelöltem az eredeti CAD-es geometria által 

tervezett porozitás mértékét is. Az X-tengelyen a 2 fő geometriai kialakítás került ábrázolásra, 

a 21. táblázatban található pórus struktúrát befolyásoló fő méret változásával (egyik esetben 

az oszloptáv, másikban a pórusközéppontok távolsága: 0,6; 0,9; 1,2mm). Ezen geometriai fő 

méret változás a korábbiakban ismertetettek szerint definiálja a 6 kialakított típust, melyet 

szintén jeleztem az X-tengelyen. Mivel a kialakított sturktúráknak köszönhető porozitás 
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változást csak 3 különböző esetben vizsgáltam a két geometriánál, így nem igazán mondható 

meg pontosan annak függvény szerinti változása. A valós porozitás (átlag) értékekre szagatott 

vonallal egyeneseket illesztettem, melyeknek egyenlete a diagramon látható. Ezek alapján a 

tartományon belül becsülhető a várható porozitás mértéke (64. ábra). A közelítéseket 

felhasználva a CAD és a valós porozitási függvény közé transzferfüggvényt lehetne felállítani. 

 
64. ábra A legyártott és a tervezett porozitás mértékének alakulása 

A csontnövekedés serkentésének tekintetében a megvizsgált struktúrák valós 

pórusméretének vizsgálata alapján a kisebb porozitású verziók megfelelnek az irodalomban 

lefektetett kritériumoknak [79], [83]. 

 

7.3.3. Nyomóvizsgálatok eredményei 

A kísérlet során építési irányra párhuzamos és merőleges irányban 10-10, 

10mmx10mmx10mm-es minta roncsolásos nyomóvizsgálatát végeztem el. Ez a két fő 

geometriai csoporton belül 3-3 különböző porozitású struktúrát jelentett. Az összes 

megvizsgált minta ez alapján 120 darab volt. A vizsgálat során minden minta kiértékelhető 

eredményt adott. A mérések során regisztrált erő-elmozdulás görbékből származtatott 

jellegzetes σ - ε görbék a következő ábrán láthatóak (65. ábra).  
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65. ábra Legyártott minták jellegzetes σ-ε görbéi (Vizsgált struktúra/építési irányhoz képest Párhuzamos 

vagy Merőleges vizsgálat) 

A nyomóvizsgálatokból származó rugalmassági modulusz és maximális 

nyomófeszültség értékeit a 25. táblázat tartalmazza. 

 
25. táblázat Porózus titán minták nyomóvizsgálatának eredményei 
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[MPa] [MPa] [%] [MPa] [MPa] [%] 

1. P 3120,97 274,72 
8,61 

- - 
- 

1. M 2852,28 278,35 - - 

2. P 1869,19 521,94 
35,45 

107,73 7,98 
23,78 

2. M 1206,51 101,08 82,12 4,05 

3. P 1586,44 157,08 
34,77 

73,97 3,19 
35,37 

3. M 1034,80 138,23 47,80 2,07 

4. P 3824,36 304,62 
5,60 

240,51 0,07 
0,00098 

4. M 3610,12 286,64 240,50 0,07 

5. P 2368,11 642,50 
17,21 

210,96 13,96 
29,09 

5. M 1960,60 267,16 149,60 8,04 

6. P 1759,19 298,23 
39,73 

95,62 6,15 
25,96 

6. M 1060,34 122,85 70,80 4,76 

 

A vizsgálatok eredményeként számított rugalmassági modulusz értékek jól mutatják, 

hogy a rétegenkénti struktúra felépítésének köszönhetően a darabok aniztróp anyagként 
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viselkednek, melyet az építési irány befolyásol. Minden egyes struktúratípusnál megfigyelhető, 

hogy a gyártási iránnyal párhuzamosan végzett nyomóvizsgálatok során jobb merevségi 

értékek adódtak. Ennek százalékos értéke a különböző esetekben 5,6-39,73%-ig terjedt. Az 

eredmények alapján következtetni lehet arra, hogy a magasabb porozitási fokhoz nagyobb 

anizotrópia társul a gyártásból fakadóan. A táblázatban szereplő rugalmassági modulusz 

értékeket a jobb szemléltetés végett box-plot diagramban ábrázoltam (66. ábra). 

 
66. ábra Rugalmassági moduluszok az egyes esetekben 

A vizsgálatok során a kialakított struktúrákkal átlagosan 1586-3824MPa közötti 

rugalmassági moduluszok érhetőek el, a gyártási iránnyal párhuzamos vizsgálat esetén. Az 

értékek a gyártási iránnyal merőlegesen terhelt daraboknál 1034-3610MPa közé esett. 

Megállapítható, hogy az elvártaknak megfelelően, a két fő geometriai kialakítás közül a 2., azaz 

a tömör geometriából eltávolított hengeres elemek nagyobb rugalmassági modulusz értékeket 

produkáltak.  

A rugalmassági moduluszok szórásainak átlag értékét vizsgálva 322,31MPa-ról 

beszélhetünk. Ez a megmagasabb értékeket biztosító kialakításoknál 10% környéki 

mechanikai paraméter ingadozást jelent, mely jelen technológiánál elfogadhatónak tekinthető. 

Míg az 26. táblázatban feltüntetett publikációk a kiugró alsó és felső rugalmassági modulusz 

értékeket tekintve hasonló eredményeket mutatnak, a feltüntetett irodalmak közül, 

Parthasarathy és társai által vizsgált izotróp köbös kialakítás, mely leginkább összehasonlítási 

alapként szolgálhat [78].  

A saját macerált cadaver mérési értékekkel összevetve az eredményeket jól látszik, 

hogy a csonton axiális irányban mért 3690MPa-hoz képest a két legsűrűbb struktúra alig tér 

el. Ez az első geometria esetén 15,5% rugalmasági modulusz csökkenést, míg a második 

geometria esetén mindössze 3,6% növekedést jelent a cadaver mérésekhez képest. A 

felhasznált geometriai paraméterek által biztosított mechanikai tulajdonságok az irodalomban 

14-20GPa-ban megállapított mandibula értékektől jelentősen eltérnek, de a geometriai 

struktúra változtatásával ezen különbség csökkenthető [110]. Igaz ez az állítás a test egyéb 

csontjaira is. 
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A következő két diagramban ábrázoltam a rugalmassági moduluszok átlag értékét a 

porozitás függvényében (67. ábra). Az általam kialakított geometriák esetében csupán 

szemléltetésként kirajzoltattam a lineáris regressziós egyenesek egyenletét, melyek a 3 

különböző porozitási értékhez tartozó eredményeket kötik össze. S bár a 3 pontra végzett 

regresszió erős közelítésnek tekinthető, a trend ezen értékekből is jól látszik. Mivel a minták 

kialakítása és legyártása meglehetősen drága, sajnos a korábbi irodalmak is hasonló számú 

típus és minden esetben alacsonyabb mintaszám mellett számolnak be az eredményekről [82], 

[78], [79], [80]. 

 

 
 

 

67. ábra Rugalmassági modulusz értékek a porozitás függvényében 

A 67. ábra által szemléltetett diagramokban felírt egyenes egyenletekkel közelíteni 

lehet a várható rugalmassági modulusz értékeket, az adott porozitási tartományban, az 

ismertett geometriai kialakítások mellett. A valós és CAD porozitás közötti 

függvénykapcsolattal, így már megbecsülhető, hogy milyen mechanikai paraméterekkel 

számolhatunk a két struktúra segítségével, adott porozitás tartományon.  

A megvizsgált titán struktúrákról elmondható, hogy mechanikai tulajdonságaik az 

általam elvégzett corticalisra fókuszáló cadaver mérések eredményeihez korrelálnak. 

Kijelenthető, hogy a vizsgált titán struktúrák megfelelő alapot képezhetnek egy 

páciensspecifikus teherviselő vázszerkezet kialakításához. A további kutatások során újabb 

darabok gyártását követően, vegyi úton elvégzett felület kezeléssel és a bioaktivitás 

vizsgálatával lehetne megtenni a következő lépéseket egy, a jövőben valóban felhasználható 

implantátum elérése céljából.  
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8. ÖSSZEFOGLALÁS 

Napjaink egyik komoly problémájának tekinthetőek az egyre inkább ijesztő méreteket 

öltő tumoros megbetegedések. A szájüregi régiót tekintve, Magyarország sajnos vezető helyen 

áll az Európai Unióban a probléma tekintétben. A szájüreg kóros eltérései a legkönnyebben 

felfedezhető daganatos betegségek közé tartoznak, későn diagnosztizálva már radikális 

beavatkozásra van szükség. Az alapértelmezésben rosszindulatú daganatok, harmadik helyen 

leggyakrabban a csontrendszerbe adnak áttéteket, melynél az mandibula (állkapocs) is érintett 

lehet. Tumoros csontállományok eltávolítására mandibula rezekciót alkalmaznak. Ezáltal a 

mandibula, feladatának ellátását tekintve funkcióját veszti, továbbá mechanikai terherviselő 

szerepe megszűnik.  

A korábbi biomechanikai vizsgálataim során alkalmazott egyszerűsített 

csontmodellezési módszer javítására, végeselemes csontmodellek fejlesztéséhez és pontosabb 

anyagtulajdonságok biztosítása végett, halottakból származó formalin fixált és macerált 

mandibula csontminta cilinderek kivételét, Computer Tomograph-os scannelését, majd 

nyomóvizsgálatát végeztem el. Validáltam a modellezési és szimulációs eljárást az elvégzett 

roncsolásos vizsgálatok és CT mérések segítségével. A mandibula corticalis állományaiból 

származó mintákon 1-4GPa körüli rugalmassági moduluszokat mértem. 

A doktori kutatásomban alkalmazott modellek Computer Tomograph kimeneti fájlra 

épülnek. Az orvosi gyakorlatban alkalmazott „hagyományos” Multi-Slice Computer Tomograph 

(MSCT) sugárdózisa sokszorosa a fej régióban alkalmazható Cone Beam Computer Tomograph 

(CBCT). A tomográfokkal összehasonlító méréseket végeztem, a heterogén 

anyagtulajdonságokkal bíró végeselemes modell felépítéséhez, előtérbe helyezve a kisebb 

sugárdózisú terhelés igényét. Megállapítottam, hogy a CBCT alacsony hibát okoz az etalonként 

használt MSCT-hez képest, felhasználható biomechanikai modellalkotás szempontjából. 

A műtéti technikák által biztosított stabilitási feltételekről és a csontokban kialakuló 

feszültség és mikromegnyúlás értékekről a korábbi időszakokban cadaver, csontszalagos 

laboratóriumi vizsgálatokkal, mérésekkel próbáltak több információt biztosítani. Ezen 

vizsgálatok igen körülményes elvégezhetőségével szemben, manapság már egyre inkább 

létjogosult vizsgálati módszer a végeselemes analízis a biomechanika területén. Kutatásomban 

CT alapú heterogén anyagtulajdonságokkal és valóságnak megfelelő geometriával felépített 

modelleket hoztam létre. Első lépésben a graftforrásként számontartott human radius, mint 

egyenes csont részleges rezekcióit vizsgáltam meg. Megállapítottam, mely PIF rögzítés és 

rezekciós kialakítás tekinthető optimálisabbnak.  

Az egyenes csonton végzett részleges rezekciók vizsgálatát követően, a klinikai 

gyakorlatban leggyakrabban előforduló teljes mandibula rezekciók vizsgálatát végeztem el, 

általános rekonstrukciós lemez használatával. A kritikus csavarhelyre (A-2-es rezekciós 

tartomány 4. csavarja) valós csavargeometriás submodell vizsgálatot végeztem. 

A korábbi human csontminták roncsolásos vizsgálatai alapján Ti-6Al-4V alapanyagú 

csontosodást serkentő ún. scaffold implantátum szerkezet tervezését végeztem el. A 

prototípusok legyártását követően elektronmikroszkópos és mérőmikroszkópos vizsgálatokat 

végeztem a gyártási eljárás, geometriai struktúrát befolyásoló hatásairól. A legyártott 

darabokat roncsolásos vizsgálatnak vetettem alá, mely segítségével megállapítottam 

rugalmassági moduluszukat. Megállapítottam, hogy a vizsgált eljárás gyártási iránya 

befolyásolja a mechanikai paramétereket. 
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9. SUMMARY 

One of the most serious problems of our generation is the terrifyingly increasing 

number of cancer cases. Considering the oral cavity region, unfortunately Hungary is in a 

leading position within the European Union. The abnormal deviations of the oral cavity are 

within the most easily diagnosable cancer types; however at late stage radical surgery is almost 

always necessary. Generally the malignant tumors, in the third place concerning occurrence, 

create metastasis inside the bone in which the mandible (jaw) could also be affected. To 

remove tumors in the bone mandible resectioning technique is used. As a side effect the 

mandible loses its function regarding its duty, furthermore its mechanical load carrying 

properties as well. 

As an optimization to my previous biomechanical examinations with a simplified bone 

modeling method, I carried out press examinations. To provide better finite element bone 

models and more punctual material properties, I created bone sample cylinders from formalin 

fixed and macerated cadaver human mandible. These samples than I scanned using Computer 

Tomography (CT). I validated the modeling and simulation method by the support of the 

carried out destructive examinations and CT measurements. I measured between 1-4GPa 

elastic modulus on the samples originated from mandible cortical sections. 

The models in my doctorate research are created upon output files from Computer 

Tomography. The radiation dose of the “conventional” Multi-Slice Computer Tomography used 

in medical practice is several times higher than in the Cone Beam Computer Tomography 

(CBCT) used in the head region. I carried out comparison examinations by using both 

tomography methods to build up a finite element model with heterogeneous material 

properties considering the smaller radiation dose effect. I concluded that the CBCT method 

creates lower failure rate compared to the MSCT (considered as etalon), therefore it can be 

used to create biomechanical models. 

In the past to provide more information of the stability conditions by surgical 

techniques and the values of stresses and micro strains, laboratory measurements and 

examinations were carried out on bone ligament originated from cadaver. Due to the 

complicated circumstances of these measurements, nowadays the finite element analysis is 

considered more and more as a valid method in the biomechanical field. During my research I 

created models built with realistic geometries and CT based heterogeneous material 

properties. In the first step I examined, as straight bone, partial resections of the human radius 

(considered a graft source). I concluded which PIF fixation and resection type could be optimal.  

After the straight bone partial resection examination, due to its frequent clinical 

occurrence I carried out the full mandible resection examination with regular reconstruction 

plates. To the critical screw position (4th screw of the A-2 resection domain) I used real screw 

geometry sub model. 

Based on previous destructive examinations on human bone samples I designed a so 

called scaffold implant made of Ti-6Al-4V which stimulates bone growth. Prototypes were 

created for testing purposes. I carried out electron microscope and measuring microscope 

examinations to determine the influences of the manufacturing process on the geometrical 

structure. I also used the samples to further determine the elastic modulus by applying 

destructive methods. I concluded that the manufacturing direction has an influence on the 

mechanical properties. 
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10. TÉZISEK 

1. Tézis: ! ÂÉÏÍÅÃÈÁÎÉËÁÉ ÖÉÚÓÇÜÌÁÔÁÉÍ ÓÏÒÜÎ ÁÌËÁÌÍÁÚÏÔÔ ÈÏÍÏÇïÎ ÅÇÙÓÚÅÒĴÓþÔÅÔÔ 

ÃÓÏÎÔÍÏÄÅÌÌÅÚïÓÉ ÍĕÄÓÚÅÒ ÊÁÖþÔÜÓÜÒÁȟ ÖïÇÅÓÅÌÅÍÅÓ ÃÓÏÎÔÍÏÄÅÌÌÅË ÆÅÊÌÅÓÚÔïÓïÈÅÚȟ ÖÁÌÉÄÜÌÜÓÜÈÏÚȟ 

ÍÉÎÔÁÖïÔÅÌÉ ÅÓÚËĘÚĘËËÅÌ ËÉÖÉÔÅÌÅÚÈÅÔě ÍïÒïÓÉ ÅÌÊÜÒÜÓÔ ÄÏÌÇÏÚÔÁÍ ËÉ ÈÕÍÜÎ ÃÓÏÎÔ ÍÉÎÔÜË 

ÎÙÏÍĕÖÉÚÓÇÜÌÁÔÜÒÁ. !Ú ÅÌÊÜÒÜÓ ÓÚÜÍþÔĕÇïÐÅÓ ÓÚÉÍÕÌÜÃÉĕÖÁÌ ĘÓÓÚÅËÁÐÃÓÏÌÔ ïÓ ÓÅÇþÔÓïÇïÖÅÌ 

ÍÅÇÜÌÌÁÐþÔÈÁÔĕ ÁÚ ÁÌÓĕ ÜÌÌÃÓÏÎÔ ÔÅÈÅÒÖÉÓÅÌě corticalis ÜÌÌÏÍÜÎÙÜÎÁË ÁÚ ÉÒÏÄÁÌÏÍÂÁÎ ÊÅÌÅÎÌÅÇ 

ÓÚïÌÅÓ ïÒÔïËÅË ËĘÚĘÔÔ ÉÎÇÁÄÏÚĕ ÒÕÇÁÌÍÁÓÓÜÇÉ ÍÏÄÕÌÕÓzÜÎÁË ÐÏÎÔÏÓÁÂÂȟ ÃÓÏÎÔÓĴÒĴÓïÇÇÅÌ ÅÇÙİÔÔ 

ÖÜÌÔÏÚĕȟ ÈÅÔÅÒÏÇïÎ ïÒÔïËÅȢ !Ú ÅÌÊÜÒÜÓ ÓÏÒÜÎ ÈÁÌÏÔÔÁËÂĕÌ ÓÚÜÒÍÁÚĕ ÃÓÏÎÔÍÉÎÔÜËÏÎȟ ÁÚÏË ËÉÖïÔÅÌïÔ 

ËĘÖÅÔěÅÎ #ÏÍÐÕÔÅÒ 4ÏÍÏÇÒÁÐÈ ÆÅÌÖïÔÅÌÅËÅÔ ËïÓÚþÔÅÔÔÅÍ ÖÁÌÉÄÜÌĕ ÅÌÅÍÅËËÅÌȟ ÍÁÊÄ 

ÎÙÏÍĕÖÉÚÓÇÜÌÁÔÎÁË ÖÅÔÅÔÔÅÍ ÁÌÜ ěËÅÔ. 3ÚÉÍÕÌÜÃÉĕÓ ÍÏÄÅÌÌÊÅÉÍÅÔȟ ÍÅÌÙÅËÎÅË ÍÅÃÈÁÎÉËÁÉ 

ÐÁÒÁÍïÔÅÒÅÉ Á Computer Tomograph ÓÚİÒËÅÓïÇÉ ïÒÔïËÅÉÒÅ ïÐİÌÔÅËȟ Á ÒÏÎÃÓÏÌÜÓÏÓ ÖÉÚÓÇÜÌÁÔÏË 

ÅÒÅÄÍïÎÙÅÉ ÁÌÁÐÊÜÎ ÖÁÌÉÄÜÌÔÁÍ. 

 [193], [194], [195], [196], [197], [198], [199], [200], [201]. 

 

2. Tézis: HÁÌÏÔÔÂĕÌ ÓÚÜÒÍÁÚĕ ÍÁÎÄÉÂÕÌÁ ÓÚÅÌÅÔÅËËÅÌ ïÓ ÁÚ ÅÂÂÅÎ ÅÌÈÅÌÙÅÚÅÔÔ ÉÓÍÅÒÔ 

ÓĴÒĴÓïÇĴ ÖÁÌÉÄÜÌĕ ÅÌÅÍÅËkel Computer Tomograph ÆÅÌÖïÔÅÌÅËÅÔ ÆÅÌÈÁÓÚÎÜÌĕ ÍïÒïÓÉ ÅÌÊÜÒÜÓÔ 

ËïÓÚþÔÅÔÔÅÍȢ !Ú ÅÌÊÜÒÜÓÂÁÎ aÚ ÁËÜÒ ÓÚÜÚÓÚÏÒ ËÉÓÅÂÂ ÓÕÇÜÒÔÅÒÈÅÌïÓÓÅÌ ÄÏÌÇÏÚĕ ÎÙÁËÉ ïÓ ÆÅÊ ÒïÇÉĕËÒÁ 

ÈÁÓÚÎÜÌÔ #ÏÎÅ "ÅÁÍ #ÏÍÐÕÔÅÒ 4ÏÍÏÇÒaph (CBCT) ïÓ Á ÈÁÇÙÏÍÜÎÙÏÓ ÎÁÇÙÏÂÂ ÓÕÇÜÒÔÅÒÈÅÌïÓĴ, 

ÇÏÌÄ ÓÔÁÎÄÁÒÄËïÎÔ ÁÌËÁÌÍÁÚÏÔÔ Multi -Slice Computer Tomograph (MSCT) ËÅÒİÌÔ 

ĘÓÓÚÅÈÁÓÏÎÌþÔÜÓÒÁȟ Á ÖïÇÅÓÅÌÅÍÅÓ ÍÏÄÅÌÌÅÚïÓÅË ÓÏÒÜÎ ÁÎÙÁÇÔÕÌÁÊÄÏÎÓÜÇÏË ÂÉÚÔÏÓþÔÜÓÜÈÏÚ ÉÓ 

ÁÌËÁÌÍÁÚÈÁÔĕ ÓÚİÒËÅÓïÇÉ ïÒÔïËÅË ÁÌÁÐÊÜÎȢ  

a. 3ÔÁÔÉÓÚÔÉËÁÉ ÍĕÄÓÚÅÒÅËËÅÌ ËÉÍÕÔÁÔÔÁÍȟ ÈÏÇÙ ÐÏÚþÃÉĕÆİÇÇÅÔÌÅÎ ËÉïÒÔïËÅÌïÓ ÍÅÌÌÅÔÔȟ Á ψ 

ÖÉÚÓÇÜÌÔȟ ËİÌĘÎÂĘÚěȟ ÉÓÍÅÒÔ ÓĴÒĴÓïÇĴ ÅÌÅÍ ÅÓÅÔïÎ Á #"#4 ïÓ -3#4 ïÒÔïËÅÉ Á 0/- 

ÁÎÙÁÇÏÎ ËþÖİÌ ÍÉÎÄÅÎ ÅÓÅÔÂÅÎ ÓÚÉÇÎÉÆÉËÜÎÓÁÎ ËİÌĘÎÂĘÚÎÅË ÅÇÙÍÜÓÔĕÌȢ 

b. ! ËİÌĘÎÂÓïÇÅË ÖÉÚÓÇÜÌÁÔÜÒÁȟ ÁÄÏÔÔ ÆÁÎÔÏÍ ÅÌÅÍÅË ËĘÚĘÔÔ ÍïÒÔ ÌÉÎÅÜÒÉÓ ÓÚÁËÁÓÚÏÎ Á 

ÃÁÄÁÖÅÒÅÎ ÍÉÎÔÁÖïÔÅÌÅÚÅÔÔ ÓÚİÒËÅÓïÇÉ ïÒÔïËÅË ĘÓÓÚÅÈÁÓÏÎÌþÔÜÓÜÖÁÌ ÍÅÇÈÁÔÜÒÏÚÔÁÍȟ 

hogy a 0-υϊτ ÓÚİÒËÅÓïÇÉ ïÒÔïËÅÓ ÔïÖÅÄïÓÅË ÇÙÁËÒÁÂÂÁÎ ÆÏÒÄÕÌÎÁË ÅÌě Á ÍÅÇÖÉÚÓÇÜÌÔ 

ύϋψ ÌïÐïÓËĘÚ ÅÓÅÔïÎȢ ! υϊτ-ÁÓ ÓÚİÒËÅÓïÇÉ ïÒÔïËÉÇȟ φτ-ÁÓ ÒÅËÅÓÚïÒÔïËÅËÅÔ ÖÉÚÓÇÜÌÖÁȟ ÁÚ 

ÅÇÙÅÓ ÒÅËÅÓÚÅË ÅÌěÆÏÒÄÕÌÜÓÁ ϋ-10%. Ez aÚ ÉÒÏÄÁÌÏÍÂÁÎ ÈÁÓÚÎÜÌÁÔÏÓ corticalis 

ÜÌÌÏÍÜÎÙ ÓÚİÒËÅÓïÇÉ ïÒÔïËÅ ÅÓÅÔïÎ ωȟχχϻ-ÏÓ ÈÉÂÜÔ ÏËÏÚȢ  

 [201], [202], [203], [204], [205], [206], [207], [208].  

 

3. Tézis: )ÎÔÅÇÒÜÌÔ ÍÏÄÅÌÌÅÚïÓÉ ïÓ ÅÌÅÍÚïÓÉ algoritmust dolgoztam ki a mandibula 

ÒÅÚÅËÃÉĕË ÇÒÁÆÔ ÂÅİÌÔÅÔïÓÅ ÓÏÒÜÎ ÊÜÒÕÌïËÏÓ ÅÇÙÅÎÅÓ ÃÓÏÎÔÏË 0)& ɉProphylactic Internal Fixation) 

ÒĘÇÚþÔïÓïÈÅÚ, Á ËÌÉÎÉËÁÉ ÇÙÁËÏÒÌÁÔÂÁÎ ÇÙÁËÒÁÎ ÁÌËÁÌÍÁÚÏÔÔ ÌÅÍÅÚÅÌïÓÉ ïÓ ÃÓÁÖÁÒÏÚÜÓÉ ÔÅÃÈÎÉËÜË 

ĘÓÓÚÅÔÅÔÔ ÖïÇÅÓÅÌÅÍÅÓ ÍÏÄÅÌÌÊïÎÅË ÌïÔÒÅÈÏÚÜÓÜÒÁȢ ! ÇÒÁÆÔ ËÉÍÅÔÓÚïÓÅ ÓÏÒÜÎ ÁÄÏÔÔ ÈÁÔÜÒÏË ËĘÚĘÔÔ 

ÖÜÌÔÏÚÔÁÔÈÁÔĕ ÍïÒÅÔĴ ÒïÓÚÌÅÇÅÓ ÒÅÚÅËÃÉĕ ÓÕÂÍÏÄÅÌÌ ÌÅÔÔ ËÉÁÌÁËþÔÖÁȢ !Ú ÕÎÉÖÅÒÚÜÌÉÓ ÍÏÄÅÌÌ, ÔĘÂÂ 

ÌÅÍÅÚÅÌïÓÉ ïÓ ÃÓÁÖÁÒÏÚÜÓÉ ÔÅÃÈÎÉËÁ ÍÅÌÌÅÔÔȟ ÔÅÔÓÚěÌÅÇÅÓ ÒÅÚÅËÃÉĕ ÇÅÏÍÅÔÒÉÜÖÁÌ ÐÜÒÏÓþÔÈÁÔĕ, 

ÔÜÍÏÇÁÔÖÁ ÅÚÚÅÌ Á ÍÅÃÈÁÎÉËÁÉ ÔÅÒÈÅÌÈÅÔěÓïÇ ÓÚÅÍÐÏÎÔÊÜÂĕÌ ÌÅÇÍÅÇÆÅÌÅÌěÂÂ ÒÅÚÅËÃÉĕÓ ÖÜÇÜÓÉ 

ÇÅÏÍÅÔÒÉÁ ÌïÔÒÅÈÏÚÜÓÜÔȢ !Ú ÜÌÔÁÌÁÍ ÌïÔÒÅÈÏÚÏÔÔ ËÅÒÅÔÍÏÄÅÌÌÂÅÎ ËÉÁÌÁËþÔÏÔÔ ÓÕÂÍÏÄÅÌÌel, e 

ÓÚÜÍþÔÜÓÏË ËÉÓÅÂÂ ÓÚÜÍþÔÜÓÉ ËÁÐÁÃÉÔÜÓÔ ÉÇïÎÙÅÌÎÅË ïÓ ÅÇÙÓÚÅÒĴÂÂÅÎ ÖÉÚÓÇÜÌÈÁÔĕÁk.  

a. !Ú ÁÄÏÔÔ ÖÉÚÓÇÜÌÁÔÏÎ ÂÅÌİÌ ÍÅÇÜÌÌÁÐþÔÏÔÔÁÍȟ ÈÏÇÙ Á ÇÌÏÂÜÌÉÓ ÍÏÄÅÌÌÅÎ ÁÌËÁÌÍÁÚÏÔÔ ψωЌ-os 

ÏÌÄÁÌÆÁÌĭ ÒÅÚÅËÃÉĕËËÁÌ, Á ÍÅÇÖÉÚÓÇÜÌÔ ψ ÆïÌÅ ÒÅÎÄÓÚÅÒ ËĘÚİÌȟ a ψ ÐÏÎÔÏÓ ÈÁÊÌþÔÜÓ ïÓ ÃÓÁÖÁÒÜÓÉ 
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ÔÅÒÈÅÌïÓÅË ÍÅÌÌÅÔÔ ÉÓ Á χȟωÍÍ ,#0 ÌÏÃËÏÓ ÔÅÃÈÎÉËÁ ÂÉÚÔÏÓþÔÊÁ a PIF-hez a legkisebb 

csontban ïÓ ÒÅÚÅËÃÉĕ ïÌÅËÂÅÎ ïÂÒÅÄě, ÔĘÒïÓ ÓÚÅÍÐÏÎÔÊÜÂĕÌ ËÒÉÔÉËÕÓ ÆÅÓÚİÌÔÓïÇÅËÅÔ. 

b. 4ÏÖÜÂÂÉ ÖÉÚÓÇÜÌÁÔÁÉÍÂÁÎ, a submodellen fuÔÔÁÔÏÔÔ ÖïÇÅÓÅÌÅÍÅÓ ÓÚÉÍÕÌÜÃÉĕËËÁÌ 

ÂÅÂÉÚÏÎÙþÔÏÔÔÁÍȟ ÈÏÇÙ ψτϻ-ÏÓ ÔïÒÆÏÇÁÔÅÌÔÜÖÏÌþÔÜÓ ÍÅÌÌÅÔÔȟ a ÒÅËÏÎÓÔÒÕËÃÉĕ ÎïÌËİÌÉ ïÓ a 6 

ÆïÌÅ ËÉÁÌÁËþÔÏÔÔ ÒÅÚÅËÃÉĕÓ ÇÅÏÍÅÔÒÉÁ ËĘÚİÌȟ Á ÌÅËÅÒÅËþÔÅÔÔ ÒÅÚÅËÃÉĕÓ ïÌ ïÓ Á ÆÅÌÆĭÒÜÓÓÁÌ 

ÅÌÌÜÔÏÔÔ ÒÅÚÅËÃÉĕÓ ïÌ ÒÅÎÄÅÌËÅÚÉË Á ÌÅÇËÅÄÖÅÚěÂÂ ïÂÒÅÄě ÖÏÎ -ÉÓÅÓ ÆÅÓÚİÌÔÓïÇ ïÒÔïËÅËËÅÌ. 

!Ú þÇÙ ËÉÁÌÁËþÔÏÔÔ ÇÅÏÍÅÔÒÉÜË ÁÌËÁÌÍÁÚÜÓa ÍÅÃÈÁÎÉËÁÉ ÔÕÌÁÊÄÏÎÓÜÇÁÉË ÁÌÁÐÊÜÎ indokolt 

lehet a klinikai gyakorlatban. 

[201], [207], [208], [209], [210], [211], [212], [213], [214], [215], [216]. 

 

4. Tézis: 4ÅÒÖÅÚïÓÉ-ÅÌÅÍÚïÓÉ ÁÌÇÏÒÉÔÍÕÓÔ ÄÏÌÇÏÚÔÁÍ ËÉ Á ËÌÉÎÉËÁÉ ÇÙÁËÏÒÌÁÔÂÁÎ 

ÁÌËÁÌÍÁÚÏÔÔ ÌÅÇÆÏÎÔÏÓÁÂÂ ÜÌÌËÁÐÏÃÓÃÓÏÎÔ ÒÅÚÅËÃÉĕË ÏÌÙÁÎ ËÏÍÐÌÅØ ÈÅÔÅÒÏÇïÎ ÁÎÙÁÇÔÕÌÁÊÄÏÎÓÜÇĭ 

ÖïÇÅÓÅÌÅÍÅÓ ÍÏÄÅÌÌÊïÒÅȟ ÍÅÌÙÂÅÎ Á ÇÏÌÄ ÓÔÁÎÄÁÒÄËïÎÔ ÁÌËÁÌÍÁÚÏÔÔ ÜÌÔÁÌÜÎÏÓ ÒÅËÏÎÓÔÒÕËÃÉĕÓ 

ÌÅÍÅÚÈÅÚ ÔÁÒÔÏÚĕ ÃÓÁÖÁÒÏË ËĘÒÎÙÅÚÅÔïÂÅÎ ËÉÁÌÁËþÔÏÔÔ ÓÕÂÍÏÄÅÌÌ ÒïÓÚÅË ÓÅÇþÔÓïÇïÖÅÌȟ ÔÅÔÓÚěÌÅÇÅÓ 

ÒĘÇÚþÔïÓÈÅÚ ÈÁÓÚÎÜÌÁÎÄĕ ÃÓÁÖÁÒÉÍÐÌÁÎÔÜÔÕÍ ÖÉÚÓÇÜÌÈÁÔĕȢ ! ÔÅÔÓÚěÌÅÇÅÓÅÎ ÍĕÄÏÓþÔÈÁÔĕ 

ÐÁÒÁÍïÔÅÒÅË ËĘÚĘÔÔ ÓÚÅÒÅÐÅÌ Á ÃÓÁÖÁÒ ÔÅÌÊÅÓ ÇÅÏÍÅÔÒÉÁÉ ËÉÁÌÁËþÔÜÓÁȟ ÍÉÎÄ ÍÏÎÏ-, mind bicorticalis 

ÅÓÅÔÂÅÎȟ ÌÏÃËÏÓ ïÓ ÎÏÎ ÌÏÃËÏÓ ÒÅÎÄÓÚÅÒÅËÎïÌ.   

! ËÌÉÎÉËÁÉ ÇÙÁËÏÒÌÁÔÂÁÎ ÇÙÁËÒÁÂÂÁÎ ÁÌËÁÌÍÁÚÏÔÔ ψ ÒÅÚÅËÃÉĕÓ ÔÁÒÔÏÍÜÎÙÔ ÍÏÎÏ- ïÓ 

bicorticalis, lockos ïÓ ÎÏÎ-ÌÏÃËÏÓ ÒÅÎÄÓÚÅÒÅËËÅÌ ÖÉÚÓÇÜÌÖÁ ÍÅÇÜÌÌÁÐþÔÏÔÔÁÍȟ ÈÏÇÙ Á ÃÓÏÎÔÂÁÎ Á 

ÃÓÁÖÁÒÏË ËĘÒÎÙÅÚÅÔïÂÅÎ ïÂÒÅÄě ÆÅÓÚİÌÔÓïÇÅË ÔÅËÉÎÔÅÔïÂÅÎ Á ÍÏÎÏ ÌÏÃËÏÓ ÒÅÎÄÓÚÅÒ ÂÉÚÔÏÓþÔÊÁ Á 

ÌÅÇËÅÄÖÅÚěÂÂ ÔÅÒÈÅÌïÓÜÔÁÄÜÓÉ ÜÌÌÁÐÏÔÏÔȢ 'ÙÅÎÇïÂÂ ÃÓÏÎÔÓĴÒĴÓïÇ ÅÓÅÔïÎ Á ÍÅÇÆÅÌÅÌě 

rekonstrukÃÉĕÈÏÚ Á ÌÏÃËÏÓ ÂÉÃÏÒÔÉÃÁÌÉÓ ÒÅÎÄÓÚÅÒÔ ÉÎÄÏËÏÌÔ ÁÌËÁÌÍÁÚÎÉȢ 6ÉÚÓÇÜÌÁÔÁÉÍÁÔ ÖÁÌĕÓ 

csavargeomeÔÒÉÜÖÁÌȟ ÓÕÂÍÏÄÅÌÌÅÌ ÔÜÍÁÓÚÔÏÔÔÁÍ ÁÌÜȢ 

[201], [207], [208], [217], [218], [219], [220], [221], [222], [223], [224], [225], [226], 

[227], [228], [229], [230], [231]. 

 

5. Tézis: A ÃÁÄÁÖÅÒ ÖÉÚÓÇÜÌÁÔÏË ÅÒÅÄÍïÎÙÅÉÒÅ ÁÌÁÐÏÚÖÁȟ ÏÌÙÁÎ elektronsugaras 

oÌÖÁÓÚÔÜÓÏÓ ÇÙÏÒÓÐÒÏÔÏÔþÐÕÓ ÇÙÜÒÔÜÓÉ ÅÌÊÜÒÜÓÓÁÌ (EBM) ÇÙÜÒÔÈÁÔĕ ÐÏÒĕÚÕÓ ÉÍÐÌÁÎÔÜÔÕÍ 

szerkezetet dolgoztam kiȟ ÍÅÌÙ ÍÅÃÈÁÎÉËÁÉ ÔÕÌÁÊÄÏÎÓÜÇÁÉÎÁË ÔÅËÉÎÔÅÔïÂÅÎ ËĘÚÅÌÅÂÂ ÜÌÌ az 

ÜÌÔÁÌÜÎÏÓÁÎ ÈÁÓÚÎÜÌÔ ÌÅÍÅÚ ÉÍÐÌÁÎÔÜÔÕÍÏËÈÏÚ ËïÐÅÓÔȟ ÁÚ ÜÌÔÁÌÁÍ ÖïÇÚÅÔÔ ÃÁÄÁÖÅÒÅÓ 

csonÔÖÉÚÓÇÜÌÁÔÂĕÌ ÎÙÅÒÔ ÅÒÅÄÍïÎÙÅËÈÅÚ. ! ÐĕÒÕÓ ÓÔÒÕËÔĭÒÁ ËÉÁÌÁËþÔÜÓÜÖÁÌ ÁÚ ÉÍÐÌÁÎÔÜÔÕÍ 

serkenti Á ÃÓÏÎÔÏÓÏÄÜÓt. 

a. "ÅÂÉÚÏÎÙþÔÏÔÔÁÍȟ ÈÏÇÙ ÁÚ ÅÌÅËÔÒÏÎÓÕÇÁÒÁÓ ÏÌÖÁÓÚÔÜÓ ÜÌÔÁÌȟ Á 4É-6Al-4V anyaghoz 

ÜÌÔÁÌÜÎÏÓan ÊÁÖÁÓÏÌÔ ÇïÐ ÐÁÒÁÍïÔÅÒÅËkel ÇÙÜÒÔÏÔÔȟ ÜÌÔÁÌÁÍ ÔÅÒÖÅÚÅÔÔ ÓÔÒÕËÔĭÒÜË ÅÓÅÔïÎ a 

ÔÅÒÖÅÚÅÔÔ ïÒÔïËÅËÈÅÚ ËïÐÅÓÔ mindenkor Á ÐÏÒÏÚÉÔÜÓ ÃÓĘËËÅÎïÓÅ ËĘÖÅÔËÅÚÉË ÂÅȢ %ÎÎÅË 

ÍïÒÔïËÅ ÁÚ ÜÌÔÁÌÁÍ ÖÉÚÓÇÜÌÔ ÓÔÒÕËÔĭÒÜË ÅÓÅÔïÎ 4,31-φωȟόύϻ ËĘÚĘÔÔ ÖÜÌÔÏÚÉË. A tervezett 

ÓÔÒÕËÔĭÒÜËËÁÌȟ ÏÌÙÁÎ ÍÅÇÏÌÄÜÓÔ ÄÏÌÇÏÚÔÁÍ ËÉȟ ÁÈÏÌ Á ÃÓÏÎÔÏÓÏÄÜÓȟ ÃÓÏÎÔÜÔÎĘÖïÓ 

ÌÅÇÏÐÔÉÍÜÌÉÓÁÂÂ ÆÅÌÔïÔÅÌÅÉ ÔÅÌÊÅÓİÌÎÅË. 

b. Kimutattam, hogy a ÖÉÚÓÇÜÌÔ %"- ÔÅÃÈÎÏÌĕÇÉÜÖÁÌ ÇÙÜÒÔÏÔÔ ÓÔÒÕËÔĭÒÜË ËĘÚĘÔÔȟ ÇÙÜÒÔÜÓÉ 

ÉÒÜÎÎÙÁÌ ÐÜÒÈÕÚÁÍÏÓ ïÓ ÁÒÒÁ ÍÅÒěÌÅÇÅÓ ÉÒÜÎÙÂÁÎ, ÁËÜÒ ψτϻ-ÏÓ ÒÕÇÁÌÍÁÓÓÜÇÉ ÍÏÄÕÌÕÓÚ 

ÅÌÔïÒïÓ ÉÓ ÌÅÈÅÔȢ !Ú ÜÌÔÁÌÁm tervezetÔ ÓÔÒÕËÔĭÒÜË ÒÕÇÁÌÍÁÓÓÜÇÉ ÍÏÄÕÌÕÓÚÁÉ ÅÇÙÂÅÅÓÎÅË Á 

ÃÁÄÁÖÅÒ ÍïÒïÓÅÉÍ ÅÒÅÄÍïÎÙÅÉÖÅÌȢ 

c. ! ÒÕÇÁÌÍÁÓÓÜÇÉ ÍÏÄÕÌÕÓÚ ïÓ Á ÐÏÒÏÚÉÔÜÓ ËĘÚĘÔÔ ÌÉÎÅÜÒÉÓ ÒÅÇÒÅÓÓÚÉĕÔ ÜÌÌþÔÏÔÔÁÍ ÆÅÌȟ ÍÅÌÙ 

ÁÌÁÐÊÜÎ ËÉÊÅÌÅÎÔÈÅÔěȟ ÈÏÇÙ ÁÚ ÅÌÓě ÇÅÏÍÅÔÒÉÁÉ ËÉÁÌÁËþÔÜÓÎÜÌȟ ωφȟψό-74,12%-ÏÓ ÐÏÒÏÚÉÔÜÓ 

ÔÁÒÔÏÍÜÎÙÂÁÎ ÁÚ ÁÌÜÂÂÉ ÅÇÙÅÎÌÅÔÅËËÅÌ þÒÈÁÔĕ ÌÅ Á ÒÕÇÁÌÍÁÓÓÜÇÉ ÍÏÄÕÌÕÓÚ ÖÜÌÔÏÚÜÓÁ: 
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-  ÇÙÜÒÔÜÓÉ ÉÒÜÎÙÒÁ ÍÅÒěÌÅÇÅÓ ÅÓÅÔÂÅÎȡ Ù Є -66,919x + 6639 

ɉ2ϑЄτȟύόϊφɊȠ  

- ÇÙÜÒÔÜÓÉ ÉÒÜÎÎÙÁÌ ÐÜÒÈÕÚÁÍÏÓ ÅÓÅÔÂÅÎ Ù Є -82,758x + 7197,2 

ɉ2ϑЄτȟύύύυɊȟ 

ÍþÇ Á ÍÜÓÏÄÉË ÇÅÏÍÅÔÒÉÁÉ ËÉÁÌÁËþÔÜÓÎÜÌȟ ψϋȟϋχ-75,21%-ÏÓ ÐÏÒÏÚÉÔÜÓ ÔÁÒÔÏÍÜÎÙÂÁÎȡ 

- ÇÙÜÒÔÜÓÉ ÉÒÜÎÙÒÁ ÍÅÒěÌÅÇÅÓ ÅÓÅÔÂÅÎȡ ÙЄ-76,134x+7419,6 

ɉ2ϑ Є τȟύύφϊɊȠ 

- ÇÙÜÒÔÜÓÉ ÉÒÜÎÎÙÁÌ ÐÜÒÈÕÚÁÍÏÓ ÅÓÅÔÂÅÎȡ Ù Є -93,1x + 8042,2 

ɉ2ϑ Є τȟύύύωɊȢ 

[201], [232], [233], [234], [235], [236] 
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11. AZ EREDMÉNYEK HASZNOSÍTÁSA, JÖVŐBENI TERVEK 

A kutatás során elvégzett cadaver vizsgálatok alátámasztják, hogy a mandibula 

tekintetében igen alacsony 1-4GPa körüli rugalmassági modulusz értékek is előfordulhatnak a 

corticalis állomány mechanikai paraméterei esetében. Az ismert sűrűségű etalon elemekkel 

végzett CT scannelések bizonyítják, hogy a szürkeségi értékek alapján a valósághoz közelebb 

álló mechanikai szimulációs modell építhető fel biomechanikai vizsgálatokhoz. A CBCT és 

MSCT összehasonlító vizsgálata feltárta, hogy alacsony hiba mellett, a sugárterhelés töredék 

értéke mellett juthatunk a szükséges információkhoz. Mindez azt jelenti, hogy a páciensről 

készített scan segítségével tetszőleges kimenetelű szcenárió válik modellezhetővé, mely alapja 

lehet a műtéti előtervezéseknek és az egyedileg, akár páciens specifikusan kialakított 

implantátumok vizsgálatának. További kutatásra ad lehetőséget az osteoporózis vagy annak 

előrehaladásának modellezése, ahol a szürkeségi érték alapú megfeleltető függvényben 

megjelenhet egy módosító paraméter. Ez alapján egyetlen scan segítségével becsülni lehetne a 

mandibula jövőbeni mechanikai szerkezetének változását. Ezen változást figyelembe lehet 

venni a felhasználni kívánt implantátum kiválasztásánál. A jelenlegi összehasonlító vizsgálatot 

kiterjesztve több CT-re, megfelelő transzferfüggvények állíthatóak fel az egyes tomográfok 

között. 

A tibia modell segítségével a klinikai gyakorlatban egyre általánosabban alkalmazott 

PIF rögzítéseket vizsgáltam. Az eredmények alapján a sebészek támpontot kaptak az optimális 

technika kiválasztásához. A submodellek segítségével készített osteotomia geometria 

vizsgálatok megmutatták, hogy megfelelő kialakítással csökkenthető a csontban ébredő 

feszültség. Ezek alapján csökkenthető az esély a műtétet követő csonttörésre. Az elkészített 

modellek a jövőben jó alapot szolgáltatnak a felhasznált lemezek különböző csavarozási 

mintázatának tesztelésére és az egyes PIF technikák és osteotomia kialakítások együttes 

vizsgálatára.  

A mandibula vizsgálat során tumoros teljes csontkeresztmetszetet érintő rezekciók 

nagyobb eséllyel előforduló tartományait vizsgáltam meg. A csavarozási lehetőségeket magába 

foglaló vizsgálat egy általánosan használható iránymutatást nyújt a műtéti tervezés 

kiindulásaként. A csavarhelyeken kialakított submodellek segítségével minden egyes pozíció 

külön-külön megvizsgálható. A submodellekben valós geometriával ellátott csavarok 

vizsgálhatóak, így a létrehozott keretmodell kiválló célt szolgálhat csavarimplantátum 

fejlesztésekhez. Mivel a modellrendszer szürkeségi érték alapján biztosítja a mechanikai 

paramétereket, adott esetben akár egy páciensen végzett csontsűrűség mérés alapján végzett 

anyagmegfeleltetés módosítás is elégséges lehet egy lehetséges szcenárió elővizsgálatához. 

Jövőben tervek között szerepel a modellrendszer részleges rezekciós kialakításokkal és 

csontgraftolási esetekkel történő kiegészítése.  

Az egyedi implantátum struktúra tervezésével csontosodást serkentő, a csont 

mechanikai paramétereihez közelebb álló teherviselő szerkezet került kifejlesztésre. Az eljárás 

alkalmas a páciens specifikus geometria kialakítására. A stuktúra vizsgálatok következő lépése, 

egyedi geometriával ellátott ellátott prototípus tesztelése cadaver vizsgálat keretében és 

állatkísérletek szervezése.  

A klinikai gyakorlatban is alkalmazott rögzítési módszerek és lehetséges új rekonstrukciós 

implantátumok vizsgálata igen nagymértékben hozzájárulhat a betegek felépülési idejének 

csökkentéséhez és a műtét utáni életkörülmények javításához is.  
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13. MELLÉKLET 

13.1. Magyarázat 
Acetabulum Ízvápa 

Alveoli dentales Fogmeder 

Anterior Elülső 

Articulatio 
temporomandibularis 

Alsó állcsonti ízület 

Basis mandibulae Állkapocs test alsó része 

Bukkális Orca felöli 

CAD Computer Aided Design – Számítógéppel segített tervezés 

Cadaver Holttest 

Caudális A test közepétől lefelé elhelyezkedő, alsó 

Caput mandibulae Az állkapocs tojásdad alakú feje 

Caput radii Az orsócsont feje 

Collum radii Az orsócsont fej alatt található nyak része 

CBCT Cone Beam Computer Tomograph 

Collum mandibulae Az állkapocs nyak része, az ízületi fej alatt 

Corpus Test 

Corticalis csontállomány Kemény, tömör csontállomány 

CT  Computer Tomograph 

DCP Dynamic Compression Plate 

Diaphysis Csöves csontok középrésze, szár 

Discus articulationis 
temporomandibularis 

Alsó állcsonti ízület lemez 

DLF Direct Laser Forming 

Distalis Test középvonalától távolabb eső 

EBM (SEBM) Electron Beam Melting (Selective Electron Beam Melting) 

EDAX analízis Energy Dispersive Analysis of X-Rays - Energiadiszperzív 
röntgen-analizátor 

Epiphysis Csövescsontok ízületi vége 

FEA Finite Elemenet Analysis – Végeselemes vizsgálat 

Femur Combcsont 

Foramen mandibulae Bemeneti nyílás a canalis mandibulae számára 

Foramen mentale Az állkapocs külső felszínén található canalis mandibulae 
kilépő nyílás  

Fossa digastrica Kis árok az állkapocs belső felszínén az alsó szél közelében 

Graft Csontszöveti hiány pótlása végett különböző csontokból 
vett vagy mesterségesen előállított elemek. 

HIV Human Immunodeficiency Virus 

IFS Inter-fragmentary Strain 

Incisura mandibulae Az állkapcson található ívelt bevágás 

In vitro  Az élő szervezeten kívül (pl. üvegcsében végzett kísérlet) 

In vivo Az élő szervezetben (pl. kísérlet) 

Kaudális A test hátulsó része felé irányuló 

LCP Locking Compression Plate 

Linae mylohyoidea Állkapocs-nyelvcsonti vonal 



BME Gép- és Terméktervezés Tanszék 
Simonovics János – Doktorjelölt 

 

126 
 

Linea obliqua externa Külső oldalág vonal 

Linguális Szájüreg felöli 

Lingula mandibulae Spix-féle tövis 

Mandibula Állkapocs 

Medialis Közép felé eső 

MSCT Multi-Slice Computer Tomograph 

Musculus digastricus Kéthasú izom 

Musculus masseter Rágóizom 

Musculus mentalis Állizom 

Musculus pterygoideus 
lateralis 
 

Oldalsó szárny alakú izom 

Musculus pterygoideus 
medialis 

Középső szárny alakú izom 

Musculus temporalis Halántékizom 

Osteotomia Csontvésés 

Osteointegráció Az a folyamat, amikor a beültetett implantátum vagy 
csontanyag és a befogadó csontszövet között szoros kötés 
jön létre, a csontszövetek körbeveszik az implantátumot 
vagy beültetett csontanyagot, elősegítve a beépülés 
folyamatát. Időtartama általában 3-6 hónap.  

Osteoporosis Csontritkulás 

Osteopenia  Csökkent csontállomány 

PIF Prophylactic Internal Fixation 

Posterior Hátulsó 

Processus condylaris Hátsó ízületi nyúlvány 

Processus coronoideus Az alsó állkapocs ramusának felső részén lévő hegyes 
nyúlvány, mely a musculus temporalis tapadására szolgál 

Processus styloideus Vesszőnyúlvány 

Protuberentia mentalis Állcsúcs 

Proximalis A test középvonalához közelebb eső 

Radius Orsócsont 

Ramus Ág, valaminek az ága 

Raphe 
pterygomandibularis 

Varratszerű képződmény - Pterygomandibularis  

Resorptio Felszívódás 

RPT Rapid Prototyping – Gyors prototípusgyártás 

SEM Scanning Electron Microscope (Pásztázó 
elektronmikroszkóp) 

Septa interalveolaria Csontsövény 

SLM  Selective Laser Melting 

SLS Selective Laser Sintering 

Spina mentalis Álltövis 

Spongiosa csontállomány Szivacsos csontállomány 

Tibia Sípcsont 

Trabecularis Rácsos szerkezetű 

Tuberculum mentale Az állkapocs két oldalsó szögletén kiálló dudor 

Tuberositas masseterica Az állkapocsszöglet külső felszínén található érdesség 

Tuberositas pterygoidea Az állkapocsszöglet belső felszínen található érdesség 
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Tuberositas radii Érdesség az orsócsonton 

TUKEB Tudomány és Kutatásetikai Bizottság 

Ulna Singcsont 

Vaszkularizáció Érképződés 

Vaszkularizált Érhálózattal rendelkező 

Voxel képpont, háromdimenziós 

 

13.2. Függelék 
 

26. táblázat Korábbi kutatások EBM-el gyártott porózus Ti-6Al-4V esetén 
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