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1. BEVEZETES

A tarsadalom alapvet6 pillérei kozé tartozik a betegek és sériiltek gondozasa.
Az orvosok tevékenysége, amely hosszt torténelmi multra tekint vissza, a
gyogyitasra és a fajdalom enyhitésére Osszpontosit. A nyugati kultardban a
bizonyitékokkal megalapozott (evidence-based) medicina elterjedt, ezt tartjuk
tudomadanyos alapossagunak [Sackett1996].

Felsorolni is nehéz lenne, mennyi betegséggel, sériiléssel kell nap mint nap az
orvosoknak foglalkozni, ide értve a civilizacids betegségeinket, melyek a
jelenlegi altaldnos életmddunkbdl adodnak. Az elhizds, a talsuly a
mozgasszerviinket (csontok, iziiletek, inak, porcok) is kiilondsen igénybe veszik,
az ebbdl szarmazd betegségek, mint a porckopas a tarsadalom jelentds részét
érintik [Unsworth-Smith2014], [Powell2005]. A leginkabb teherviseld iziileteken,
amelyek a testtomeg nagy részét hordozzdk, azaz az als6 végtag iziiletein
megjelend porckopdasok a leggyakoribbak. Megjegyzendd, hogy altalanosan a
porckopas (osteoarthrosis) kialakuldsdsnak pontos okai egyelére nem ismertek.
Bar a tulsuly kockazatot jelent, az aktivan erdsportoldk, versenysportolok esetén
is jelentkezhet ez, hiszen a mechanikai talterhelés esetiikben is fennall
[Milgliorini2022], [Nehrer2019].

A porckopas eldrehaladott 4llapotdban a gyogyszeres, injekcids
fajdalomcsillapitassal jard tiineti kezelés helyett implantdtum betiltetése valhat
sziikségessé [Unsworth-Smith2014]. A nagyiziilet helyettesitésére szolgald,
szervezetbe beliltetett mesterséges iziilet neve endoprotézis. A beiiltetéssel
ortopéd sebészek foglalkoznak, és Osszességében ezt nagyiziileti
endoprotetikdanak nevezik.

Az alsé végtagi nagyiziileti endoprotetika egyik kiemelten fontos teriiletébe
tartoznak a csip6 kornyéki miitétek. A stlyos csipdiziileti porckopasra az egyik
leghatékonyabb megoldas a teljes csipdimplantatum beiiltetése [Kurtz2007].
A mesterséges vapa a medence oldaldn és egy gombfejjel rendelkezd szar
egyliittese a combcsont részén helyredllitja sokak mobilitasat.

Ezek az tgynevezett primer implantatumok sokat fejlédtek az elmult években,
alaposan kutatott teriilet. Az ilyen tipust implantatumok 4altalaban 10-20 évet
birnak ki anélkiil, hogy probléma adddna. Jellemzd probléma lehet példaul az
implantatum kilazuldsa a csontleépiilés miatt. Az 1. dbra a csipdiziilet klinikai
allapotait mutatja be.
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1. dbra. A csipdziilet klinikai dllapotai: Egészséges (a), Porckopdssal rendelkezd (b), Teljes
csipdimplantitummal kezelt (c) [Howells2018]

A komplikaciok esetén reviziés mutétre van sziikség, amelynek soran az
implantatumot modositjdk, cserélik vagy kiegészitik. A novekvd élettartam és az
emelkedd életmindségi elvardsok miatt el6reldthatdlag egyre tobben és fiatalabb
korban részestilnek csipdimplantdtum betiltetésben, ezdltal a revizids miitétek
sziikségessége is gyakoribba valhat a betegek élete soran [Kurtz2007].

A csontleépiilés hatdsdra egyes esetekben kialakulhatnak nagy medencebeli
csonthidnyok. Ilyenkor az implantatum medencével kapcsolodo része (a vapa) a
jaras soran indukalt terhelés miatt a medencében befelé és felfelé vandorol,
amelynek kovetkeztében a vdpa mogott sulyos csontfelszivodast okoz. A
csipdiziileti forgdspont ennek megfeleléen egyre jobban eltolodik. Ez a kialakuld
hidny akkora is lehet, hogy a medence folytonossaga megsz{inik. Ezen problémak
kezelése klinikailag nagyon komplex kihivast jelent [Bejek2013]. Egy egészséges
csipdiziiletet és egy erésen csonthidnyos csipdiziiletet mutat be a 2. dbra.

a) b)

2. dbra. Egészséges (a) és kiterjedt csonthidnnyal rendelkezd medence (b) [Doczi2018a]



E problémdara valaszul mar kialakitottak egyedi, a pdaciens anatdmiajahoz
illeszkedd, fémporbol, 3D nyomtatassal késziilt, tgynevezett vapakosarakat
[Citak2016]. Ezek specidlis fiilekkel és csavarokkal rogzithet6k a paciens még ép
csontrészeihez  és  visszaadllitidk a  csipliziilet eredeti forgdspontjat.
Koénnyen beiiltethetdk, az esély az implantatum torésére csekély. A csont hianyanak
potlasara altalaban kiterjedt, pordzusan nyomtatott fémstruktura szolgal (3. dbra).

3. dbra. 3D nyomtatott vdpakosdr [MaterialiseNDa]

Hatranyukként fontos kiemelni, hogy nagyméretiiek, merevek, tovabba jelentds
mennyiségli fém keriil az emberi testbe, mely soha nem alakul at Gjbdl é16 csonttd,
emellett igen dragak is. Tervezésiiket neheziti a 3D nyomtatott jelleg, aminek preciz
mindségbiztositasat az Eurdpai Unié Medical Device Regulation jogszabalya nagy
felel6sségi szinthez rendeli [MDR2024]. Meg kell emliteni még azt a problémat is
veliik kapcsolatban, hogy egy esetleges fert6z6dés miatt a kivételiik soran még
nagyobb csonthidnnyal kell szembenézni. Ez utobbit célszerti lenne elkertilni. Erre
a fém augmentek helyett csontgraftok haszndlata ad lehetdséget. A csontgraftok
olyan csontdarabkdk, melyek szdrmazhatnak a paciens mas csontjaibdl (autograft),
vagy elhunyt személyek csontjaibol (allograft) [Skaliczki2013]. Ehhez viszont az
implantatumnak kell6en rugalmasnak kell lennie, ugyanis merev rendszer esetén a
csonthidny kitoltésére szolgalo graft kis hanyada épiil csak be, azaz alakul at tjra
€l6 csontta. Ennek oka, hogy a terhelések felvételében, tovabbitdsaban az
implantdtum ez esetben sokkal nagyobb részt vallal, ,feladat nélkiil hagyva” a
csontgraftokat, kornyezé csontszovetek egy részét, amik igy leépiiléssel
valaszolnak [Schreurs2001].

Dr. Sz6dy Robert és tarsai a probléma kezelését tobb pdaciens esetén is egyedi
formara hajlitott, rozsdamentes acél lemezalkatrész vapakosarral oldottdk meg
[Sz6dy2017]. Ezzel a paciensek ismét jaroképessé valtak, kevés fémanyaggal a
testiikben. Egy ilyen implantatumot a 4. dbra mutat be.



4. dbra. Egyedi formdra hajlitott lemezalkatrész vdpakosdr teritékével és elhelyezkedésével a kezelendd
medence 3D nyomtatott szemléltetd modelljén [Sz6dy2017]

Az ilyen tipusti implantdtumok kevésbé merevek, és lehetdséget biztositanak a
csonthidny graftokkal vald kitoltésre. Ezek az implantatumok a rugalmas jellegiik
miatt fejlesztési lehetdségeket rejtenek magukban. Felvetédik a kérdés, vajon a graft
atalakulds mértéke novekedhet-e ezek hasznalataval? Szintén fontos megvizsgalni,
hogy sziikséges-e hattérbe szoritaniuk Sket a 3D nyomtatott implantatumokkal
szemben, vagy egyes esetekben tovabbra is alkalmazhaté lehetdségként
maradhatnak.

1.1. A tervezo hdrmas feladata, célkitiizés

A kutatomunka tavlati célja a vapakosarak szildrdsagi és biomechanikai
fejlesztése. A probléma egy gépészeti tervezési feladatra vezethetd vissza. A
tervezdi, fejleszt6i munka modellalkotdsokat igényel. Maganak a folyamatnak is
van metamodellje, amit a tervezd hdrmas feladatdnak neveziink [T6th2013].
Ezt kifejtve  dtvezetem az olvasét a célkitlizés, a terhelési modell
fejlesztésének részére.

A tervezOmérnok tevékenysége altalanosan harom feladat megoldasat igényli.
Meg kell hatarozni a szerkezet terheléseit, az anyagra jellemz6 hatarallapotot és a
geometriat akképp kialakitani, hogy az el6bbi ketté alapjan kell biztonsaggal
ellendlljon az igénybevételeknek. Ehhez hasonléd gondolatmenet a vapakosar
tervezéséhez is illeszthet6. A vapakosarat nem lehet a kornyezetétdl, azaz a
medencecsonttd]l teljes egészében elvalasztani. A fejlesztéséhez sziikséges
kutatomunka, a tervezd hdrmas feladatdnak gondolatmenetét kovetve, tobb
megoldand¢ részfeladatra oszlik fel, amelyek koziil egyes teriiletek mér alaposan
feltartak az irodalomban.



A feladatok az alabbiak:

— a vapakosaras rogzités terheléseinek meghatarozasa,

— a vapakosaras rogzités anyagjellemzdinek, hatarallapotainak
meghatdrozasa,

— a vapakosaras rogzités geometridjanak meghatarozasa.

Fontos megemliteni, hogy az itt felsoroltak kapcsolatban allnak egymassal,
kihatassal van egyik a masikra, igy daltaldban tobbszori iterdcid sziikséges egy
design elkészitéséhez. El6zetesen, az irodalomkutatasbdl az alabbi kovetkeztetések
voltak megfogalmazhatdak, ezek késObb részletesen kifejtésre kertilnek.

A vapakosaras rogzités fejlesztéséhez sziikséges geometriai modellek eldallitasa
a kovetkezdOkre tagolodik:

— A csonthidnyos medence digitdlis modellezése a paciensek Computer
Tomografiaval (CT) eléallitott felvételei alapjan.

— Az eredeti forgaspont meghatarozra keriil:

— a még ép masik fél titkrozésével, vagy
— statisztikai medence modellek illesztésével.

— A vépakosar tervezési tere, azaz az a lehetséges haromdimenzios térfogat,
ahol a vapakosar helyet foglalhat, anatomiai és klinikai ismeretek alapjan
modellezhetd.

— A lehetséges csatlakozasi és csavarozadsi pontok meghatdrozasa a
csontdllomany mindségének elemzésével, valamint orvosi feliilbirdlattal

torténik.

Az anyagjellemzdk tekintetében a vapakosar akar fém 3D nyomtatassal, akar
lemezalkatrészként késziil, probatestek alapjan mind a rugalmassagi, mind a
hatarallapoti anyajellemzdék kisérleti tton meghatarozhaték. A csont, mint
heterogén anyag modellezése szintén a CT felvételek alapjan elvégezhetd, irodalmi
paraméterek, eljardsok vannak arra vonatkozdan, akdr a CT felvétel sziirkeségi
értékeibdl miképp lehet a rugalmassagi jellemzdéket hozzarendelni végeselemes
modellekhez [Simonovics2014]. A graftatalakulasra vonatkozo anyagjellemzdk
szintén fontosak, azonban ezek megallapitdsdhoz igen kiterjedt statisztikai és
mechanikai kisérletsokasag sziikséges [Wu2020].

A terhelések modellezésének tekintetében viszont elmaradas tapasztalhatd az
irodalomban. Maga a csipéiziiletet ér6 terhelések atlagos paciensre vonatkozdan
mérési adatokbol ismertek, Bergmann és tarsai munkdja nyoméan [Bergmann2001].
Azonban ezek rendkiviili szdmossaga miatt kiterjedt szilardsagi vizsgalat csak
nagyon eréforrasigényesen végezhetd, pedig szamos eltérd iranyu €s nagysagu
terhelés el6fordul. Az irodalomban jellemzden bizonyos kivalasztott terhelésekre
torténik ellendrzés, nem a teljes életviteli spektrumra. Ezenkiviil a graftatalakulas
szempontjabol is fontos szemléletmod, hogy milyen terhelések milyen
gyakorisaggal kertiljenek figyelembevételre, szintén alulkutatott tertilet.
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Az el6z6ek alapjan jelen értekezés a terhelési modell fejlesztésére szoritkozik.
Célkittizés, hogy mind szildrdsagi szempontbdl a vapakosarak teherbirdsnak
ellendrzésére, méretezésiikre, mind biomechanikai szempontbdl, a vapakosar mogé
helyezett csontgraftok atalakuldsanak modellezésére, algoritmikusan, matematikai
megfontolasokkal és levezetéssel aldtdmasztott modszertant nyujtsak.
Az eredmények alkalmazhatosdgdnak bemutatdsa végeselemes modellekkel és
topologia optimalizalasi eszkozokkel torténik.

1.2. A fejlesztési folyamat dttekintése

Az anatomiai és klinikai irodalomkutatds elengedhetetlen a feladat
megoldasahoz. A csontrendszer, csontok altalanos ismertetése utan a csipdiziilet
kornyékének bemutatdsa kovetkezik. Ezt kovetden ratérek a kiterjedt medencebeli
csonthidnyokra és arra, hogy jelenleg milyen lehetdségek vannak a kezelésére. Az
irodalomkutatdsban ismertetem tovabbd, miként lehet az orvosi képalkotdsbol
végeselemes vizsgalati modellt késziteni. Az irodalomkutatast végiil a csonthiany
kezeléséhez kapcsolédd biomechanikai szakirodalom ismertetésével zdrom, ide
értve a terhelési modelleket és a csont-, csontgraftatalakulds modellezését.

A vizsgdlt pacienseket egyedi, lemezalkatrész vapakosarral kezelték.
El6tanulmanyként ennek statikus terhelésre vald végeselemes vizsgalataval
kezdek, mely statikus terhelés a szakirodalombol szarmazd jarasterhelés ciklusanak
terhelésmaximuma. Ezzel feltdrhaté az aktudlis vapakosar kritikus pontjai.
A geometriai modelleket a CT felvételek alapjan allitom eld. Az altalam készitett
végeselem modell tovabbi részeinek helyességét az irodalomkutatassal tAmasztom
ala. A statikus végeselemes eredmények segitenek meghatdrozni a fesziiltséggytijtd
helyeket. Az eredmények validalasa a kontroll-CT felvételekkel tortént, ahol a
vapakosarak deformacidit, toréseit hasonlitottam Ossze.

Ezt kovetben a szilardsagi terhelésmodell fejlesztésének bemutatdsa torténik.
Megmutatom, hogy a szakirodalomban fellelhet6 mérésekkel is bizonyitottan
eléforduld terheléseket az irodalmi, kivalasztdsan alapuldé modszertan nem
hatékonyan veszi figyelembe. Ehelyett javaslok egy olyan szemléletet, mely egy
heurisztikdn alapuld determinisztikus algoritmus alapjan képes a terheléseket
meghatarozni.

A biomechanikai terhelésmodell a graftatalakulashoz kotédik. Itt mechanikai
levezetéssel mutatom be azt a modszert, amivel a relativ gyakorisdgokat is
figyelembe vev{ terheléssokasagot harom terhelés hatdsaval valtottam ki.

Ezek utdn az eredmények alkalmazhatdsdganak bemutatdsa, a kutatds
kritikdinak és korlatainak Osszegzése kovetkezik, a tovabbhaladasi iranyokkal,
angol nyelvl 0sszefoglaloval. Végiil az Gij tudomanyos eredmények bemutatdsaval
zarom a disszertaciomat.



2. SZAKIRODALMI ATTEKINTES ES ENNEK KRITIKAI ELEMZESE

2.1. Orvostudomadnyi attekintés

2.1.1. AZ EMBERI CSONTRENDSZER, A CSONTOK T{PUSAI

Az ember rendelkezik egy belsé csontvazzal, amely szdmos el6ny0s jellemzdvel
bir. Ezen keresztiil a folyamatos fejlodési novekedés biztosithato, a sériilések
gyogyuldsa belsOleg torténik, valamint a szilardsagahoz kis oOnsuly tarsul.
A kalciumsok adjdk meg a szildrdsagat, mig a foként rostos szerkezet(i szerves
anyagok a rugalmassagat garantaljak [Réthelyi2006].

A csontvazrendszer az emberi testben szamos fontos funkciét 1at el:

— biztositja a szervezet stabil vazat,

— a csontvaz passziv mozgdasszervként miikodik, az izmok (mint aktiv
mozgasszerv) pedig megvaltoztatjdk a csontok egymadshoz viszonyitott
helyzetét,

— védi a mechanikai behatasoktdl az érzékenyebb szerveket, mint példaul az
agyat és a gerincvel6t, mikozben kiilsé vazat is biztosit olyan szervek
szamadra, amelyeknek miikodése ezt igényli, mint a mellkas a tiid6 légzési
funkcioihoz,

— helyet biztosit a vérképzésért felelGs vOros csontveldnek.

Az emberi test 206 kiilonalldé csontbdl 4ll, amelyek kiilonb6z6 modon és
mértékben kapcsolddnak egymashoz. A csontok csoportosithatok formdjuk szerint:
lapos, kobos, légtartalmi és csoves csontokra [Doczi2016], [Doczi2018b],
[Réthelyi2006].

A lapos csontok két vékony, tomor csontréteg és a kozottiik 1évd teret kitoltd
szivacsos csontallomanybdl allnak, amelyben vords csontveld taldlhato. A kobos
csontok altaldban szabdlytalan alaktiak, minden irdnyban nagyjabol azonos
kiterjedéstiek, és f6ként szivacsos csontbdl allnak, vékony kéreggel. A légtartalmu
vagy labyrinthusos csontok finom, vékony csontlemezekbdl allnak, amelyek az
arckoponya tiregeit fogjak kozre, f6 funkcidjuk a hangadashoz sziikséges rezonalo
terek létesitése [D6czi2016], [Do6czi2018b], [Réthelyi2006]. A cséves csontok
felépitésének részletes ismertetésére a tovabbiakban kiilon fejezetet szanok.



2.1.2. CSOVES CSONTOK ES A COMBCSONT FELEPITESE

A csoves csontok strukturdjanak megértése lényeges a tovabbi csontokkal
kapcsolatos tudas megalapozasahoz. Az 5. dbra az emberi csoves csontok altalanos
szerkezetét szemlélteti, egy combcsont bemutatdsaval.

epifizis fugak

iziileti porc
szivacsos allomany
vords csontveldvel
toltott liregek

proximalis epitizis -

csontbelhartya
tomor allomany
veldiireg
zsirveld

diafizis4 ———— csonthartya

disztalis epifizis |

5. dbra. Csdves csontok felépitése [ AnatomybodychartsND]

A csoves csontok talnyomorészt a végtagokban helyezkednek el. Kozépsd
szegmenseik cséformajuak, beliill pedig {iiregesek. A csoves csontok kozépsd
szakaszanak elnevezése diafizis. Mindkét vége masszivabb, ezeken nem talalhatd
konzisztens {ireg, hanem sokiiregti szivacsos allomany helyezkedik el, amelyet
vords csontveld tolt ki. Ezen vaskosabb végek neve epifizis. Az epifizisek tovabbi
kategorizaldsa torténhet aszerint, hogy a torzshoz kozelebb vagy tavolabb
helyezkednek el: a kozelebbi részt proximalisnak, a tdvolabbit disztalisnak nevezik.

A novekedési idészakban az epifizis fugdk nyitva 4allnak, lehetévé téve uj
csontszovet képzddését, amely a novekedés soran zarul be. A csontok kiilsejét
iztileti porc boritja, mig a tovabbi teriileteken rostos burok, mely tele van erekkel és
érzbidegekkel, boritja a csontokat, ezt nevezik csonthartyanak. A diafizis bels6 része
felé haladva a tomor, egyenletes, kemény allomany kovetkezik, amelyet tomor
allomanynak neveznek. Ez korbeveszi a csontvel$ {liregét vagy veldiireget.
Ennek faldn taldlhat6 a csonthartyahoz hasonld, de annél vékonyabb, erekben és
idegekben szegényebb hértya, amelyet csontbelhdrtydnak hivnak. FelnSttekben a
csontveldiireget zsirvel6 tolti ki [Csoknyai2011], [Do6czi2016], [Doczi2018b],
[Réthelyi2006].



A combcsont és a medence kozosen formaljdk a csipdiziiletet. A terhelési
kortilmények atlatdsahoz fontos megemliteni ezt az iziiletet. A combcsont a testiink
legnagyobb és leghosszabb csontja. A 6. dbrin tekinthetd meg a combcsont eldl- és
hatulnézetben.

trochanter major

fossa trochentarica
fovea capitis femoris g

caput femoris
collum femoris
crista intertrochanterica

linea intertrochanterica

trochanter minor

linea pectina

corpus temoris

linea aspera

condylus medialis

condylus lateralis

elolnézet hatulnézet

6. abra. A combcsont elol- és hatulnézetben [Pabst2006]

Ahogy a kordbban Kkifejtett csoves csontokndl, itt is harom rész kiilonithetd el: a
kozéps6 diafizis, amelyet testnek is hivnak, valamint a proximalis és a disztalis
végrészek.

A proximdlis végen helyezkedik el a combcsont feje (caput femoris), amely egy
tivegporc réteggel van boritva. Ez a rész a medence vapdjaval izesiil, ezzel alkotva
a csipéiziiletet. Ez a gombiziilet, a combcsont feje pedig gomb alaku, koriilbeliil
kétharmad részben. A fej felszinén taldlhato egy feliiletén tireges mélyedés (fovea
capitis femoris), amely egy szalag tapadasi pontja. A maradék egyharmad rész
atmenetet képez a combcsont nyakaval (collum femoris). Ez a nyak a fej alatt
keskenyedik és lapitott, de a combcsont teste felé kiszélesedik.

A test és a nyak kozotti atmenetnél két csontgumo (nagy- és kistompor, trochanter
major és trochanter minor) talalhato. A nagytompor fels6-oldalso6 részen helyezkedik
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el, felsd része befelé és hatra gorbiil. A nyakkal egy mély godrot (fossa trochanterica)
képez. A kistompor a hatuls6-kozbiilsd részen helyezkedik el.

A nagy- és kistompor kozott egy csontléc, a crista intertrochanterica koti 9ssze Oket.
Eldliik egy érdes ferde vonal (linea intertrochanteria) hazdodik, amely a kistompor
alatt kozépre halad és a combcsont testének hatso felszinén (linea pectina)
folytatodik.

A combcsont teste (corpus femoris) henger alakt cs6, ami kissé eldre gorbiil. A test
hatso részén érdes €l (linea aspera) huzddik, ami disztalisan kettévalik.

A disztdlis végrész lassan, fokozatosan alakul ki a testbdl, szélesedik, és két
porccal boritott biityokben végzddik (condylus medialis és condylus lateralis). Ez a rész
is része a térd hengeres iziiletének [D6czi2018b], [Réthelyi2006].

A 7. dbrdn lathato, hogy normal dllasban a combcsontok a test kozepe felé lejtenek,
biztositva, hogy a térdiziilet fliggblegesen a combcsont feje alatt helyezkedjen el,
vagyis a konstrukcios tengely ekkor fiiggdleges [Réthelyi2006].

» )
7. abra. Egyenes dllds esetén konstrukcios tengely fiiggoleges [Réthelyi2006]

2.1.3. A COMBCSONT PROXIMALIS VEGDARABJA

A proximalis végdarabban ahol a csipdimplantdtum egyik tagja rogziil, a csont
belsé szerkezete is fontos szerepet jatszik a csont é€s az implantatum kozotti
erdatvitelben és a stabilitdsban. A proximalis rész kiilsején talalhato egy vékony
réteg tomor csontallomany, de a belseje ettdl eltérd. Itt nem egy jol definialt velSiireg
talalhatd, hanem csontgerendakbol ll6 szivacsos allomany.

Amikor a test stlya a ldbakra nehezedik, ezek a csontgerendék a terhelés irdnyaba
rendezddnek. Ez a jelenség lathat6 a 8. dbrdn is. Az dbra bemutatja, hogy a
csontokban a terhelés irdnyaba jol megkiilonboztethetd a htizas és nyomaskotegek.
Lathatok a kék vonalak, amelyek a huzd erévonalak irdnyat jelzik, és a piros
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vonalak, amelyek a nyomo er6vonalak iranyat mutatjdk. Azonban érdemes
megjegyezni, hogy a combcsont fejének és a nagytompor er6vonalszerkezete sokkal
bonyolultabb, ezért ezek nem szerepelnek ezen az abran.

8. dbra. A combcsont proximdlis részének erdvonalszerkezete [Réthelyi2006]

A proximadlis részen a combnyak altalaban mintegy 126-o0s szogben helyezkedik
el a test hossztengelyéhez képest, amennyiben frontalis nézetbdl vizsgaljuk. Ezt a
szoget caput-collum-diaphyseal szognek (CCD szdg) nevezik, amelyet a 9. dbra
mutat be.

9. dbra. A combcsont CCD szidge [Pabst2006]

Amennyiben ez a szog nagyobb az atlagosnak definialttol, azt coxa valga névvel
illetik. Ilyenkor a nyomas alatti csontgerenddk fejlettebbek. Hasonloképpen, ha a
CCD szog alacsonyabb a megszokottnal (coxa vara), akkor a huzderd alatt allo
csontgerendak fejlodottsége észrevehetd. Ezt a 10. dbra szemlélteti, ahol a valds
erévonalszerkezet is latszodik, mely jelentdsen eltér a két esetben.
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10. abra. Az eltéré CCD szdgek melletti csontgerenda struktiirdja.
1: CCD-szdg > 126°- coxa valga, 2: CCD-sz09<126°-coxa vara [Pabst2006].

Ebbdl kovetkezik, hogy a csont alkalmazkodni képes az igénybevétel
természetéhez. Tovabba érdemes megjegyezni, hogy feliilrdl nézve a combnyak
tengelye mintegy 14%-os szoget alkot a disztdlis vég tengelyével (11. dbra)
[Pabst2006], [Réthelyi2006].
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11. dbra. A combnyak tengely 14°%-kal csavarodik el a disztdlis vég tengelyéhez képest [Pabst2006]

2.1.4. A MEDENCE FELEPITESE

A medence struktardjanak megértése elengedhetetlen a geometriai modellek
kialakitasahoz, amelyek a szimulacidhoz sziikségesek, ha végeselemes kutatasi
iranyt kovetiink.

A medence a lapos csontok kategoriajaba esik, és formadja tekintetében az egyik
legOsszetettebb csont a testben. Anatomiai értelemben a medencecsont a két paros
csontot jelenti, amelyek ,8-as” format 6ltnek, ahol a 8-as felsé része teljes. Ezek a
medencecsontok hatul a keresztcsonttal egyiitt alkotjdk a medencedvet (a
keresztcsonthoz a farkcsont is csatlakozik, 12. dbra).
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keresztcsont

N
4

farkcsont

medencecsont

12. abra. A medence részei [ ThePelvicGridleND]

A medencedv csontjai iziiletes kapcsolatban dllnak egymassal. Metszeti képek a
13. dbrin tekinthetéek meg, ahol a medencedv csontjainak lapos jellege is
megfigyelhetd.

articulatio sacroiliaca symphysis pubica

13. abra. A medencedv dsszekottetései [Pabst2006]

A medence csontjait a kétoldali sacroiliaca iziilet koti 6ssze. A medencecsont és a
keresztcsont kozott rostos porc helyezkedik el, amely a csontok kozotti nyirderot
veszi fel, és ezt szalagok veszik koriil. E16] a két medencecsontot a symphysis pubica
koti 0ssze, ami egy kozel €k alaka rostporcogos lemez. Tovabba a medencének tobb
kiilonallo szalagja is van. A medencecsont maga harom részbdl all: a csipécsontbol
(os ilium), az {il6csontbdl (os ischii) és a szeméremcsontbol (os pubis), amelyek a
medence vapa részénél talalkoznak és alkotjdk a medence vapajat. Ezt a részt a
kovetkezd rész ismerteti részletesebben [Doczi2018b], [Réthelyi2006].
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2.1.5. A MEDENCE VAPA RESZE ES A CSIPOIZULET

A combcsont feje, amely a medence izvapajaban (acetabulum) helyezkedik el,
képezi a csipdiziiletet. Ebben a részben roviden ismertetésre keriil a medence ezen
szegmense. Az acetabulum oldalirdnyba kissé kinyulo félgomb alakti bemélyedés.
Hérom csont - a csipdcsont (os ilium), az tilécsont (os ischii) és a szeméremcsont
(0s pubis) - 0sszekapcsolddasa alkotja (14. dbra).

0s ilium

acetabulum

0s ischii os pubis

14. abra. A medencecsontot alkoto csontok [Netter2011]

Ezek gyermekkorban porcos kapcsolatban allnak, de 16-18 éves korra
Osszecsontosodnak. Az egyes Osszeforrt csontok mindegyike ezen teriileteken a
legmasszivabb [Ddczi2018b], [Réthelyi2006]. Az acetabulum tovabbi részeinek
ismertetése a csipdiziilet struktarajanak targyaldsakor folytatodik.

A csipdiziilet biomechanikai rekonstrukcidjanak és a mozgds szabadsaganak
visszaallitdsdnak feladatat teljesiti a teljes csipdimplantatum. Mint korabban
emlitésre keriilt, a csipdiziiletet, mint egy gombcsuklds iziiletet, a combcsont feje és
a medence izvapdja alkotja. A jobb megértés érdekében ezek kiilon-kiilon lathatok
a 15. abran.

facies lunata acetabuli .

cartilago articularis —

collum femoris

. . . e ™~ . .
linea intertrochanterica ™ lig. transversum acetabuli

\
trochanter minor

15. dbra. A csipéiziilet részei [Netter2011]

lig. capitis femoris’
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Az iziileti felszineket cartilago articularis boritja. Az acetabulum csontkeretét csak
az incisura acetabuli szakitja meg. Az acetabulum belsejében egy félhold alaku
tivegporc talalhato, amelyet facies lunata acetabuli néven ismertink. Az acetabulum
kozepén egy érdes felszinti godor talalhatd, amely az incisura acetabuli felé nyilik, és
amelyet iziileti szalag és zsir tolt ki. Az incisura acetabuli alatt hazddik a ligamentum
transversum acetabuli szalag. Az acetabulumot egy 5-6 mm hossza rostporcos
talnyalas, a labrum acetabuli veszi koriil. Mivel ez befogja a combcsont gombfejét
annak egyenlitdje utan is, a combcsont feje nem mozdul ki magatol az izvapabol.
A combcsont fejét ellatd ligamentum capitis femoris szalagnak nem mechanikai a
szerepe, hanem vérellatasi funkcioja van [Réthelyi2006]. A csipdiziiletnek erds tokja
van. Harom szalag helyezkedik el az iziiletek koriil, kiillonb6zd irdnyokban.
A ligamentum iliofemorale a test legerdsebb szalagja, amely az acetabulum felett ered
és lefelé forditott V alakban szétterjedve a linea intertrochanterican tapad.
A ligamentum pubofemorale a szeméremcsont felsé szaran ered, spirdlisan hatrafelé
csavarodik, megkeriilve a combnyak alsdé részét a trochanter minor felett.
A ligamentum ischiofemorale az iil6csont szaranak tovérdl ered, a combcsont nyaka
mogott felfelé és eldrefelé fut, és a fossa trochantericindl tapad, amelyet a 16. dbra
szemléltet [Doczi2018b], [Réthelyi2006].

_ lig. iliofemorale

lig. iliofemorale
lig. pubofemorale "/ lig. ischiofemorale

/ /
4 /
/

7 trochanter major
< D %
‘ // = Jih
— 3 il » '
Sy - ,
-~ J/
* trochanter minor " trochanter minor
' linea intertrochanterica
eldlnézet (has feldl) hatulnézet (hat feldl)

16. dbra. A csipdiziiletet burkold szalagok [Netter2011]

2.1.6. KLINIKAI ATTEKINTES

A csipdimplantatum mitéteket alapvetden két nagy csoportba sorolhatoak, a
primer €s a revizios muitétek kozé. A primer miitét azt jelenti, amikor a csipdiziiletet
els6 alkalommal allitjdk helyre, mig a revizios m{itét a mar beiiltetett implantatum
cseréjével, tj komponens hozzdaddasaval vagy eltavolitdsaval foglalkozik. A primer
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mtét két tipusu lehet: részleges vagy teljes. Részleges primer miitét esetén az
iziileti felszin egyik részét cserélik, teljes miitét esetén pedig az iziilet
mindkét részét.

A revizios mitétek csoportositdsa azon alapul, hogy mely komponenseken kellett
a reviziot elvégezni. Kis revizidos beavatkozasnak mindsiil a betét cseréje, mig
nagynak az egész combcsonti implantatum eltavolitasa és egy 0j implantatummal
valo cseréje [AOAN]JRR2016].

Az indikaciokban azok a megbetegedések és sériilések keriilnek Osszegytjtésre,
amelyek a csipéimplantatum beiiltetések kivaltod okai lehetnek. A leggyakrabban a
csip6iziilet porcfelszinének kopasos iziileti gyulladdsa, az osteoarthritis all a
beavatkozasok hatterében, ez a betegség teszi ki az indikdciok 88,1%-at
[AOANJRR2016]. Az osteoarthritis egy olyan allapot, amely nem gyogyithaté meg
gyogyszerekkel, csupdn a fadjdalom enyhitése, az iziiletek kimélése és pihentetése
lehetséges [NémethND].

A combnyaktorés a masodik leggyakoribb ok, amely a beavatkozasok 4,2%-at
teszi ki, ezt koveti a csontelhalas 3,4%-kal és a csipdficam 1,3%-kal. A fennmaradé
esetekben szadmos egyéb okrdl, mint példaul a reumas iziileti gyulladds, daganatok
vagy egyéb torések, lehet sz6 [AOAN]JRR2016].

Ezekre a megbetegedésekre a teljes csipdimplantatum kindl tartds és hosszu
élettartamti megoldast. A csipéimplantatum a medence és a combcsont részén
helyettesiti az iziiletet, ezzel visszaadva szdmos embernek a jaroképességét.
A medence részén egy mesterséges vapa, mig a combcsonti részén egy gombfejjel
rendelkezd szdr taldlhatd, amelyek egyiitt alkotjdk a teljes csipdimplantatumot.
A teljes csipSimplantatum részeit a 17. dbra mutatja be.

Vapa persely —Q
Betét \/Z
Fej “\ Vépa rész

. 4
f \ Combcsonti rész

Szar

17. dbra. A primer teljes konvenciondlis csipSimplantdtum részei [SportsmedsaND]
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A csip6implantatumok rogzitésének modjat illetéen két f6 kategoriat
kiilonboztethetiink meg: a cementes és a cement nélkiili rogzitést. A cementes
rogzités esetében egy polimetil-metakrilat (PMMA) alapt ragasztoanyag biztositja
az implantatum és a csont kozotti kapcsolatot. A cement nélkiili rogzités soran
viszont az implantatum érdes, pordzus feliilete lehet6veé teszi, hogy a csont randjon,
ezzel szekunder stabilitast biztositva [AOAN]JRR2016].

A gombfejet és a betétet ugy alakitjak ki, hogy a combcsonti rész feje mindig a
keményebb anyagbdl késziiljon. Igy biztosithaté a protézis nagyfoku tartéssaga és
az, hogy minimalizalddjanak a kopasbol eredd problémak.

A legelterjedtebb parositdsok olyanok, ahol XLPE (térhalos polietilén) vagy
UHMWPE (ultra nagy molekulatomegi polietilén) betétet alkalmaznak. Az XLPE
betétet nagydozisi gamma vagy elektronsugarzassal allitjak eld, ezzel biztositva
annak magas mindségét és kopasallosagat. A klinikai tapasztalatok azt mutatjak,
hogy ezek a betétek rendelkeznek a legkisebb revizids igénnyel, ami azt jelenti, hogy
ritkdbban sziikséges Oket cserélni vagy javitani [AOAN]JRR2016].

2.1.7. REViZIOS MUTET

A primer csipOprotézisek fejlesztése azok élettartamanak novelésére szolgal, a
revizios beavatkozdsok azonban tovadbbra is sziikségessé valnak. A revizids
beavatkozasok legf6bb oka az implantdtum lazuldsa. Ezt a jelenséget
leggyakrabban azon kopadék részecskék okozzak, amelyek a fej és a betét vagy az
implantatum és a csont kozotti kapcesolatnal keletkeznek, irritdlva ezzel a kornyezd
csontszovetet, ami csontleépiiléshez vezet. Hozzajarul ehhez az a tény is, hogy a
merev implantdtum teriiletén a csont atépiil (stress-shielding hatas)
[Abu-Amer2007], [Cluett2016b], [Simoneau2017].

A masodik leggyakrabban el6forduld indikaciéo az implantatum fej részének
kiugrasa a vapabol. Ennek megel6zése érdekében a betegnek keriilnie kell bizonyos
testhelyzeteket és mozgasokat. Javasolt nagyobb fejli, széles mozgastartomanyt
implantdtumokat alkalmazni (bipolaris implantatumok, lényegében egy plusz
koztes iziiletrész), és olyan implantatumokat is haszndlnak, ahol a fej és a betét
egymashoz van rogzitve [Cluett2016a].

A harmadik legtobbet el6forduld indikdcié a csont torése az implantatum
teriiletén, ami egy esés eredményeként vagy a stress-shielding hatds miatt is
megtorténhet, mivel a meggyengiilt csont nem képes elbirni a terhelést
[Schwarzkopf2013]. A negyedik f6 indikacio altalaban fert6zés miatti. Ebben az
esetben az implantatum ismét meglazul és fajdalmassa valik. Néha nincs konkrét
oka annak, hogy egy adott paciensnél miért alakul ki, de az immunbetegségek,
cukorbetegség,  elhizds és  reumds iziileti gyulladds novelik a
kockazatot [Cluett2019c].
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A tovabbi revizios beavatkozasok indikacioi egyiittesen sem érik el a 10%-ot, és
egyenként nem tobb mint 2% az Osszes revizids esetek kozott. Ilyen indikaciok
lehetnek példaul a fajdalom, a végtaghossz-kiilonbség, az implantdtum torése,
persely kopasa [AOAN]JRR2016].

2.1.8. ACETABULARIS CSONTDEFEKTUS BEMUTATASA

A csipéimplantadtum beavatkozasok szama novekszik, ami mellett egyre
szamottevObbek lesznek a reviziés mutétek. E miitétek soran egyre gyakrabban
fordul el jelentds acetabuldris defektus (csonthidny) [Bejek2013]. Két f6
defektustipus létezik: a kavitdlis hidnyok, amelyek {ireges jellegliek, és a
szegmentdlis hidnyok, ahol a csont egy nagyobb szakaszan megszakad a
folytonossag [Skaliczki2013]. Ezen defektusok besoroldsa tobb rendszer alapjan is
torténhet, melyek koziil a két legismertebb az AAOS (American Academy of
Orthopaedic Surgeons) [KaradshehND] és a Paprosky—féle
osztalyozas [Paprosky1994].

Ebben a részben a Paprosky — féle osztalyozasrdl lesz szé a szakirodalomra
tamaszkodva [Bejek2013]. A Paprosky I. tipus jellemzdje, hogy az acetabulum
csontos pereme szinte sértetlen, megdrizve félgombi alakjat, az eld- és hatso fal nem
sériilt. Aprd kavitdlis hidnyok figyelhetOk meg (18. dbra). A kordbban beiiltetett
vapa migrdcidja elhanyagolhato [Bejek2013].

18. dbra. Paprosky 1. tipusii csontdefektus [MusculoskeletalkeyND]

A Paprosky II. tipust csontdefektussal rendelkezé acetabulumrol altaldanosan
elmondhatd, hogy a peremnek jo stabilitdsa van.
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A Paprosky II/A tipusu csontdefektussal rendelkezé acetabulum a 19. dbrin
lathato. Ekkor a felsé vapaperem, az els6 és hatso oszlopok intaktak, a csonthiany
iranya a test kozéppontja felé, felfelé jellemzd. A komponens migracioja nem tobb
mint 3 cm. Altalaban a hidny kavitalis jellegti [Bejek2013].

19. dbra. Paprosky 11/ A tipusii csontdefektus [MusculoskeletalkeyND]

Paprosky II/B tipust csontdefektusndl a perem felsd részén lathato szegmentalis
csonthiany. Ennek kiterjedése a perem kertiletének harmadanal kisebb. Az eliils6 és
a hatso oszlop stabil (20. dbra) [Bejek2013].

20. dbra. Paprosky 11/B tipusii csontdefektus [MusculoskeletalkeyND]

Paprosky II/C csontdefektus esetén a perem stabil, de a test kozepe felé nézd fal
hidnyos. Ez a jelentds komponensvandorlds kovetkezménye. Ez a 21. dbrin
lathato [Bejek2013].
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21. dbra. Paprosky II/C tipusii csontdefektus [MusculoskeletalkeyND]

A Paprosky III tipust csontdefektusokndl a perem mdr nem nyujt megfelel$
stabilitast, a hatso fal hidnya is fennallhat.

A Paprosky III/A tipusu csontdefektusndl mar 3 cm-t is meghalado
komponensmigraci6 lehet felfelé. Bar az eliils6 és a hatsé oszlop jo, a revizid soran
betiltetett vapa csak kevesebb, mint 50%-ban érintkezne a csonttal [Bejek2013]. Errdl
a csonthidnyrol kép a 22. dbrdn 1athato.

22. dbra. Paprosky I11/A tipusii defektus [MusculoskeletalkeyND]

A Paprosky III/B tipust csonthianynal a perem hianya 50%-nal nagyobb. A nagy
komponensmigracié kovetkeztében a test kozepe felé, az itteni fal hianya miatt a
medencének akar folytonossagi hianya is lehet. A revizid sordn beiiltetett vapa
kevesebb, mint 40%-ban érintkezne csonttal (23. dbra) [Bejek2013].
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23. dbra. Paprosky III/B tipusa csontdefektus [MusculoskeletalkeyND]

A medence diszkontinuitas el6forduldsi gyakorisagara a szakirodalom kortilbeliil
1-5% -ot ir az Osszes acetabularis reviziobol. Medence diszkontinuitast mutat be a
24. dbra 1athatdé [Hasenauer2017], [PlasticsurgerykeyND].

24. dbra. Medence diszkontinuitas [PlasticsurgerykeyND]
Az el6zb6ekbdl latszik, hogy ezek az elterjedt besorolasok erésen mindségi jelleg
szerint kozelitik meg a problémat. Aktivan kutatott teriilet ezen csonthidnyok
objektiv leirasara alkalmas modszerek kifejlesztése.

2.1.9. CSONTGRAFTOK ALKALMAZASA

A graft egy olyan beiiltetett szovet vagy struktara, amit annak érdekében
helyeznek el a defektusok kornyezetében, hogy a hidnyt pdtoljak, az adott csontrész
strukturajat, funkcidjat helyreallitsak. A graftoknak tobb csoportja van,
megkiilonboztetiink csontgraftokat, ahol ténylegesen csontszoveti szinten all
rendelkezésre ez az elem, vagy szintetikus graftokat. A tovabbiakban a human
eredet(i csontgraftokat részletezem, a kutatashoz kétédéen [Skaliczki2013].

A human eredet(i csontgraftokat is tobb csoportra lehet osztani. Eredetiik szerint
vannak autograftok, amelyeknék egy adott szervezeten beliil egyik helyrdl a
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masikra torténik atiiltetés. Mas emberekbdl szarmazo csontgraftokat allograftnak
neveziink [Skaliczki2013].

A struktura szerinti felbontdsban, hogy alapvetéen milyen tipust csontbol
szarmaznak ezek a graftok, megkiilonboztetiink spongidzus, kortikalis,
kortikospongiozus és oszteokondralis (porc alatt 1év0) csontgraftot. Az eredet és a
struktira egyiittesen hatdrozza meg a beépiilés folyamatat és eredményét.
Az autograftok soran nem kell immunvalasszal szamolni, azonban korlatos az a
mennyiség, amit at lehet tiltetni a szervezeten beliil, igy nagy defektusok potlasara
alkalmazni kell allograftokat is. Ezeket fagyasztjak, szaritjak és kémiai eljarasoknak
vetik ald, méretiikben, daraboltsdgukban is nagyobb valaszték van. Az acetabuldris
csonthianyok kezeléséhez dnmagukban ezek nem elegenddek, igy a tovabbiakban
a veliik egytittm(kodd implantatumokat mutatom be [Skaliczki2013].

2.1.10. ACETABULUM CSONTDEFEKTUS HELYREALLITASA EGYEDI VAPAKOSARRAL

Ez az alfejezet azt targyalja, hogy az acetabulum csontdefektusanak milyen
kezelési lehetOségei vannak a szakirodalom alapjan [Ahmad2015]. Az angol
megnevezései az acetabulum defektusainak kezelésére szolgald eszkozoknek
sokkal differencialtabb, ezért én is ezt hasznalom.

Kis kavitdlis hidnyok alapvetéen kitolthetdk csontgrafttal [Bejek2013].
A szegmentdlis hidnyok kikiiszobolésére hasznaljak a nagy méreti ,Jumbo cup”-ot
és az ,,Oblong cup”- ot, vapakosarakat (,, Acetabular cage”), melyeknek sok valtozata
van, megerdsitd gytriiket idegen testbdl allo csontgraftokkal (,, Reinforcement ring
with allografts”), valamint a pordzus szerkezetli fém vapdkat augmentekkel
(,, Trabecular metal cups with augments”). Ezeket a 25. dbra mutatja be.

25. dbra. Kisebb csontdefektusok kezelésére szolgdld eszkozok
1: Jumbo cup, 2: Oblong cup, 3: Acetabular cage, 4: Reinforcement ring,
5: Trabecular metal cup with augments [EvertsmithND], [Abeyta2008], [Merete-medicalND],
[ArazlimedikalND], [CjthakkarND]
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Az igazan nagy problémadk a Paprosky III/A és III/B eseteknél kezd6dnek, féleg
ha a medencének diszkontinuitasa is van. Ilyenkor védpakosar betiltetése és massziv
allograft sziikséges [Bejek2013].

Mas modszer a kezelésére az egyedi implantatumok (, Custom triflange implants”)
betiltetése. A Zimmer gyartonak van ilyen terméke [ZimmerbiometNDa]. Tovabbi
lehetéség az ugynevezett ,Cup - cage construct”, ahol egy vapa és lemez talalhato,
ahol miutdn a vdpa becsontosodott, a lemezt kiveszik. Ezek a 26. dbrdn lathatok.

1 2

26. dbra. Paprosky I11. tipusii vdpadefektus kezelési lehetdségei
1: Custom Triflange implant, 2: Cup — cage construct [ZimmerbiometNDb], [Kosashvili2009]

A jelenleg legmodernebb kezelési lehetdség, mellyel a medence diszkontinuitas
is eredményesen helyreallithatd a 27. dbrdn 1athatd, fémporbol nyomtatott, paciens
specifikus implantatum. Ezzel kapcsolatban tovabbi informacidk erejéig egy
késObbi fejezetben még kitérek.

27. dbra. Paciens specifikus implantatum a kiterjedt medencebeli csonthidny kezelésére [MaterialiseNDa]
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2.2. Biomechanikai attekintés

2.2.1. BIOMECHANIKAI VEGESELEMES VIZSGALATOK ALTALANOS MENETE

A kutatas témadja legszorosabban az ugynevezett biomechanikai végeselemes
vizsgalathoz kotddik. Ennek soran a publikdcidkbol is kirajzolddik egy olyan
altalanos munkafolyamat, amit én is felhasznaltam.

A végeselemes vizsgalatok alapvet6 OsszetevOi a geometridt diszkretizaltan leird
végeselemes hald, a kapcsoldd6 anyagmodell, valamint a terhelés- és peremfeltételi
modell. A human biomechanikai végeselemes vizsgalatokban kiemelt szerepet kap
egy testrésziink, szerviink, esetleg beiiltetett implantatum, amit a modellalkotas
folyaman nem tudunk teljes egészében, minden részletgazdagsagaval egytitt
vizsgalni, a vizsgdlat céljdhoz kotédden a végeselemes modell részeit célszertien
egyszerlsiteniink kell. A kérdés az, hogy ezek az egyszerlsitések milyen
mértékiek lehetnek, mennyire illeszkednek a rendelkezésre all6 eréforrasainkhoz,
kutatasi céljainkhoz, mekkora bizonytalansdgot vagyunk képesek tolerdlni,
valamint, hogy az adott modell legalabb mindségileg helyesen validalva legyen.

A kutatasi tertiletem a csipdiziileti endoprotetika tématertiiletéhez tartozik, ennek
megfelelden a vizsgdlat is az ekdrnyéki csontrendszerben fellépd erékhoz kotédik.
Az ezzel kapcsolatos, idoben kozel allo, mas szakirodalmi publikaciokbol a
kovetkezd altalanos kép rajzolodik ki a tudomany jelenlegi allasardl, melyeket a
kovetkezd szakaszokban részletesen kifejtek.

A csontok (jelen eseten medence, combcsont) valamint az implantadtumok
geometriai modellezésének tekintetében elhagytdk a testprimitiv alapt
modellezést, ezalatt azt értem, a CT alapu, feliiletmodellezéssel eldallitott
geometridk jelennek meg. Ebben kozelitéseket nagyon mérsékelten tesznek. Ez
érthetd is, hiszen példaul a fesziiltséggyijté helyek vizsgalatdhoz ezek kritikus
jelent6séggel birnak, tovabba ezek létrehozdsa ugyan igényel szaktudast, de szdmos

esetben mar egyetemi alapképzésen beliil megszerezhetd készségekkel teljesithetd.

Az anyagmodell tekintetében kiilonitsiik el az implantdtumok és a csont
anyaganak modellezési megfontolasait. Lényeges az a koriilmény, hogy altalanosan
a fém implantatumok rugalmassagi modulusa 1-2 nagysagrenddel nagyobb, mint a
csont rugalmassagi modulusa. Ennek megfeleléen nagy fesziiltségek altaldban az
implantdtumon keletkeznek. Az implantdtumok anyagjellemzbi ezenkiviil
pontosabban megadhatok, a csont esetében kell nagyobb szdrassal,
bizonytalansaggal szdmolni.

Numerikus biomechanikai szamitdsokkal alapvetéen az implantdtumok
szervezeten beliili viselkedésére vagyunk kivancsiak, vagyis az in vivo
koriilményekhez szeretnénk minél jobban modellezni. A terhelés é€s peremfeltételi
modell esetén ezekrdl egytittesen kell beszéljiink, mert egytitt hatarozzak meg a
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szerkezet igénybevételét. Egyszer(ibb esetekben olykor ugyanazt az igénybevételi
allapotot tobbféle modell is létre tudja hozni. Manapsag az latszik, jellemzden az
iziileti felszineken mikodtetik a terhelési és peremfeltétlei modellt, aktiv terheléssel
rendelkezd az erObevezetés helynek azt valasztjdk, ahol rendelkezésre all mérési
adat. Ezenkiviil felmeriilhet az izmok hatdsanak modellezése aktiv erékkel azok
tapadasi helyein [Ravera2015], [Zaharie2018]. Ezek az aktiv erdk azonban
koriilményesen hatadrozhatok meg és bizonytalansaguk csak tovabbi hibat visz be a
szamitasokba.

Mindezekkel egytitt ezek utdn felmeriil a validalas és a verifikalds kérdése.
A validalds sordn arra a kérdésre keressitk a valaszt, hogy az alkalmazott
modszerrel alkalmas-e a modell visszaadni a valdsdgban is megjelend fizikai
jelenségeket, mig a verifikdlds sordn ezen tovabblépve azt vizsgdljuk, a kapott
értékek megfelelnek-e a valosdgnak. Mas szavakkal a validalas soran legalabb
mindségre helyes eredmények meglétét varjuk el, mig a verifikdlds sordn a
mennyiségre is helyes eredményt koveteljiik meg.

Altalanosan a biomechanikai végeselemes vizsgalatokban az
érzékenységvizsgdalat is kiemelt szerepet kap, hiszen ezzel lehet a
bizonytalansagokbol szarmazd hatasokat valamilyen forméaban becsiilni.

Nagyon fontos azt is tudomadsul venni, hogy a verifikdlhatdsag tekintetében
jelenleg a biomechanikai végeselemes vizsgalatokndl vannak hidnyossagok, egész
egyszerlien az in vivo mérési lehetdségek hidnya miatt. Ez az, ami jelentdsen
hatdrolja az alkalmazhatosagot [Anderson2007], [Henninger2010].

2.2.2. ORVOSI KEPALKOTASBOL MODELLALKOTAS

A kutatasi témahoz szorosan illeszkedik az orvosi képalkotds, ugyanis ezzel
lehet6ség nyilik mind a csont geometridjanak, mind a csont anyaganak pontosabb
modellezésére. Orvosi képalkotasi eljaras példaul a magneses rezonancia vizsgalat
(MRI) illetve a Computer Tomografia (CT). Mig az MRI felvételekkel inkdbb a
lagyszovetek vizsgalhatok jol, a CT felvétel altaldban a csontokra fokuszal, igy a
tovabbiakban ezzel foglalkozok. A tovabbiakban ezért a CT bemutatdsa kovetkezik.

A CT gép rontgenfotonokat haszndl a képalkotdshoz. A rontgen késziilékkel
ellentétben a rontgenfotonokat nem egy filmre titkoztetik, hanem detektorok
érzékelik. A felvételkészités ezutan tovabbhalad és tjabb szeletek képzddnek,
tobbiranybol. Mar az adatgytjtés soran megkezdddik az adatok feldolgozasa.
A tobbiranyu projekcidnak koszonhetéen 3D-s felvétel keletkezik, melynek térbeli
képpontjait voxeleknek nevezziik [Do6czi2018b].

Az egyes szOvetrészekre lehet definidlni egy sugargyengitési tényezd6t, mely
kifejezi, hogy a rontgennyaldb milyen konnyen halad at az adott részen.
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A CT felvétel Hounsfield Unit értéke az adott szOvetrész sugargyengitését fejezi
ki. Stribb anyagok (vagy térfogatrészek) sugargyengitése nagyobb, igy HU értéke
is nagyobb. A HU érték egy adott (X) anyagra a kovetkezdképp szamithatd
[Molteni2013]:

HU = Hx — Hviz

= -1000
Hyiz — Hievegs (1)

Ez a sziirkeségi érték a CT felvétel minden haromdimenzios képpontjahoz
(voxeléhez) hozza van rendelve. A sziirkeségi érték két anyagra allandd, a vizre és
a levegdre, melyeknél rendre 0 illetve -1000 értékrdl beszélhetiink az (1) -es egyenlet
szerint is.

Bar ezekbdl a felvételekbdl az orvosok sokféle kovetkeztetést le tudnak vonni a
mtéti elétervezésre vonatkozodan, az egyedi implantatum elkészitéséhez még ezek

ilyen formaban kevesek, 1lévén a relevans részek nincsenek elkiilonitve
[D6czi2018b].

2.2.3. GEOMETRIAI MODELLEZES

A geometriai primitivekbdl felépitett modellek, ahol a csontot egyszert
geometriai formakkal kozelitik, manapsdg a publikdciokban alig talalhatok.
Sokkal elterjedtebb, hogy valamilyen képalkoto technikdval, az adott csontot jobban
kozelité geometriai format alkalmaznak. Ha a cél egy altalanos biomechanikai
kutatds, akkor ez lehet egy lézerszkennelt, kiils6 burkoldfeliiletet leiro fajl, ami
cadaverbdl vagy miianyag csontrol szarmazik, ha pedig pdaciens specifikus megoldas
keresése a feladat, az egyenesen megkoveteli a csont CT felvételen alapu
modellezését.

A folyamat altalanos bemutatasa a 28. dbrdn lathato.

Szegmentalas

Lg\g’{
CAD geometria z
7 : DIU’O
Nty . .
Feliiletmodellezés latgs Valés geometria

28. dbra. CT felvételbél CAD modell el6allitdsdnak folyamata [Doczi2018b]
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A geometriai modell elkészitésének els6 lépése, hogy a CT felvételbdl
ugynevezett szegmentaldssal ki kell virtudlisan emelni a csontot, vagyis el kell
kiiloniteni a kornyez6 szovetektdl.

A szegmentalas soran az elkiilonités a sziirkeségi érték alapjan torténik, azaz
be lehet allitani, hogy mely HU tartomanyok (mely voxelek) keriiljenek
kijelolésre. A csont sziirkeségi érték tartomanya jellemz6en 100 és 3000 kozotti.

Mivel minden ilyen voxel kijelolésre keriil, a nem relevans részeknél ezt a
kijelolést meg kell sziintetni, vagy éppen tovabbi kimaradt voxeleket bele
venni. A relevancia eldontésére gyakran anatdmiai ismeretek is sziikségesek. A
sikeresnek itélt elkiilonités utan a térfogatrészek burkold haromszoghaloja,
akar ,,.stl” formatumban kimenthetd.

Ezt kovetéen a mérndki gyakorlatban is el6fordulo visszamodellezési (reverse
engineering) problémaval allunk szemben, hogy miként Ilehet egy
poligonhdalobdl CAD modellt elkésziteni [D6czi2018b].

2.2.4. ANYAGMODELLEK

A biomechanikai végeselemes vizsgalatok egyik legnagyobb kihivdsa a csont
anyaganak modellezése, mivel a tOmor és a szivacsos allomany eltérd
anyagjellemzOkkel rendelkezik, és ezeken beliil is inhomogének. Kiilondsen a
csoves csontok esetében figyelhetd meg anizotrdpia, és az egyes egyének
csontanyagat szamos tényezd befolydsolja, mint példdul az életkor, a nem, a
fizikai aktivitds és a betegségek. Az anyagmodellezés sordn gyakran
alkalmazzdk a geometriai modell kiilonvalasztasat tomor és szivacsos
allomanyokra, amelyeket homogén, linedris, izotrép anyagtorvénnyel
modelleznek.

A péciens-specifikus vizsgdlatok sordn elengedhetetlen a CT-felvételek
haszndlata, amelyek nemcsak a geometriai modell elkészitésében, hanem a
csont inhomogén  anyagmodelljének kidolgozdsdban is segitenek
[Helgason2008b]. A CT-felvételek alapjan a csont stirtisége és a sziirkeségi érték
kozott linedris kapcsolatot feltételeznek (2) [Austman2008]:

p=a+p-HU (2)

A HU-értékek (Hounsfield Unit) fiiggnek a CT-gép beallitasaitol, ezért
referencia vizsgalatok sziikségesek, amelyek ismert stirtiségli anyagok CT-
szkennelésébdl szarmazd sziirkeségi értékek alapjan hatdrozzdk meg a
konstansokat. Az (1)-es egyenletbdl lathatd, hogy a HU érték két anyagra
allando csak, a vizre (HU,;, = 0) és alevegdre (HU¢pegs = —1000) [Molteni2013].
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A csont rugalmassagi modulusanak értéke a str(iség alapjan tapasztalati
uton meghatdrozott az aldbbi hatvanyfiiggvény alapjan (3) [Anderson2005],
[Morgan2003], [Taddei2006].

E=a+b-p° (3)

Szamos szoftver (példaul Bonemat) képes arra, hogy a végeselemes haldval
rendelkez6 modell minden egyes eleméhez hozzarendelje az egyedi
rugalmassdgi modulus értékét a CT-felvétel alapjan. A szamitdsi terhelés
csokkentése érdekében azonban a hasonlé rugalmassdgi modulus értékeket
egyetlen értékkel helyettesitik, Iényegében kvantdlva a rugalmassdgi modulus
tartomanyt [Chen2010], [Pegg2016], [Taddei2004], [Taddei2007].

Ezaltal a végeselemes modell inhomogén, azonban tovabbra is izotrop és
linearis, bar kozelebb all a valésaghoz, mint egy teljesen homogén modell. Az
anyagi jellemzdk végeselemes csomopontonkénti megadasara is léteznek
publikacidk [Chen2015], [Helgason2008a], amelyek azonban bonyolitjdk a
modell kialakitdsat. Ha a vizsgalat fokuszaban egy vapakosar 4ll, amely anyaga
altalaban nagysagrendileg nagyobb rugalmassagi modulussal bir, akkor mind
a homogén, mind a szétvalasztott anyagmodelles példdkra talalhatok
publikaciok [Anderson2005], [Plessers2016], [Ravera2015]. Ezeknek eldnye,
hogy egyszertibben létrehozhatdk, mint a CT felvétel alapt modell, tovabba a
kortikalis részen a shell elemek haszndlatdaval hatékonyan lehet modellezni a
tomor csontallomanyt. A CT alapu anyagmegfeleltetés soran, ahol altaldban
térfogati solid elemekkel keriil modellezésre a csont, a lapos csontok tomor
részénél igen stirti végeselemes halo kell, kiilonben a szivacsos részbe atnyald
elemek csokkentett, atlagolt rugalmassagi modulust kapnak.

Az implantadtumok terén az irodalomban altaldnosan valamilyen fém 6tvozet
implantatum keriil szdba. A vapakosar anyagat nagyon gyakran linedrisan
rugalmas, homogén, izotrop anyagnak modellezik. A gyartdstechnoldgiat
figyelembe vevd modellezési megfontolasok legfeljebb a 3D nyomtatott,
makrostrukttra szintd jelenségeket veszik figyelembe [Moussa2020].

A plasztikus anyagmodellel, esetleg torésmechanikai modellekkel végzett
vizsgalatok zOmében csakis az implantdtum szintjén jelennek meg.
Megjegyzendd, az implantatumban a fesziiltségeket azért béven a folyashatar
alatt célszerli tartani, ugyanis tipikusan ismétl6dd igénybevételnek Kkitett
alkatrészek. A kifaradasi vizsgalatok soran nehézséget jelent a tobbtengely(
fesziiltségdllapot kiértékelése, amit manapsag célszoftverrel célszerii végezni.
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2.2.5. CsiPOiZULETBEN FELLEPO EROK KISERLETI VIZSGALATA

A csipéiziiletben fellép6 erdk kisérleti vizsgalatahoz Bergmann és tarsai munkaja
bir a legnagyobb jelentdséggel [Bergmann2001]. Ok  szenzorizalt
csipéimplantatumokat hasznaltak az erdk mérésére. Tobb paciens esetén is
kiilonbozd életviteli terhelésekre végeztek el kisérleti vizsgalatokat, amelyek soran
tipikus terhelésdiagrammokat mértek ki.

A csipdiziiletre hatd €16 terheléseket eddig csak kevés paciensnél tudtak pontosan
mérni, és ezek az adatok altaldban nem tartalmaztak részletes jaraselemzést.
Azilyen tipust informacidk elengedhetetlenek a csipOprotézisek kopasanak,
szilardsaganak és stabilitdsanak fejlesztéséhez. Ebben a vizsgalatban négy betegnél
mérték a csipdiziileti er6ket, mikdzben a mindennapi tevékenységeiket végezték. A
mérések soran miszeres implantdatumokat haszndltak, és a jardsmintakat a
talajreakcios erdkkel egyiitt elemezték. Az adatokat Osszesitették, és az
eredményekbdl atlagot szamitottak [Bergmann2001].

A kutatas féként a femordlis implantatumra hat6 erdket vizsgalta, de a teljes
adathalmaz kiilon is lementésre keriilt, amely a jaras- és csipékontaktus erdk teljes
kort elemzését, valamint a sétalas és 1épcsdzés kozben fellépd izommiikddéseket is
tartalmazza [OrtholoadND]. Ezen feliil a csipdbetegeknél megfigyelt napi
tevékenységek gyakorisagat is rogzitették.

Az atlagos paciens 238%-os testtomeghez viszonyitott terhelést (BW%-
Body Weight Percent) gyakorolt a csipdiziiletre koriilbeliill 4 km/h sebességgel
torténd sétalas kozben, és ennél valamivel kisebb terhelést, amikor egy labon Allt.
Lépcson felfelé haladas kozben a csip6iziileti kontakterd elérte a 251%-ot, mig lefelé
haladaskor ez 260%-ra nétt. A combcsonti implantatum befelé torténd csavarodasa
kritikusnak bizonyult a szar rogzitésében, kiillondsen 1épcsdzéskor, amikor a torzids
nyomaték atlagosan 23%-kal magasabb volt, mint sik terepen valo sétalaskor. A
személyek kozotti kiilonbségek a vizsgalt paciensek esetén jelentdsek voltak
[Bergmann2001].

Javaslatuk szerint, mivel a csipdiziilet terhelése a legtobb hétkoznapi tevékenység
soran viszonylag alacsony (kivételt képez a botlds), az implantadtumok tesztelésekor
elsGsorban a sétalas és 1épcsézés szimulaldsara kellene koncentralni, mivel ezek
jelentik a legnagyobb terhelést a csipdiziiletre [Bergmann2001].

Mivel a primer implantdtum esetében a combcsonti szar torése az egyik
legkritikusabb tonkremeneteli mdd, szabvanyos vizsgalatok ennek a kockazatnak a
minimalizaldsara kertiltek kidolgozasra [OrthoinnoND].
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2.2.6. VAPAKOSARAK VEGESELEMES VIZSGALATA A SZAKIRODALOMBAN

Létezik a szakirodalomban egy alkalmazott modszer egyedi vapakosarak
készitésére. Ennek soran analizaljak a defektust mennyiségi szempontok alapjan és
egy paciens specifikus implantatumot hoznak létre. 2011 és 2012 kozott 12 esetben
hasznaltak [Baauw2017]. CT-felvételbdl indultak ki, 1-2 mm vastag szeletekkel.
A mindségi besorolast a Paprosky-skala alapjan végezték. Egy defektusrol kép a 29.
dbrdn lathato.

29. dbra. Nagy kiterjedésti acetabuldris csontdefektus [Baauw2017]

A kovetkezd 1épés az acetabulum radialis csontdefektusanak meghatdrozasa volt.
Ezt egy mennyiségi értékeléssel végezték, amivel kiilon cikk foglalkozik
[Gelaude2011]. A csont allapotat is meghataroztdk, ahol a csont mindsége jo, féként
oda csavaroztak. Ezek alapjan késziilt el a monoblokk, titdnotvozet implantatum,
melyhez probaimplantatumot és furdsablont is készitettek (30. dbra).

30. dbra. A tervezett implantdtum és csavarozdsa [Baauw2017]

Kérdéseket tettek fel a pacienseknek elégedettségiikkel kapcsolatban az
utankovetés soran. Az eredmény igéretes, a paciensek 0sszességében elégedettek.
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Egy masik esettanulmanyrol taldlhaté orvosi jellegli cikk, melyben az eljaras
hasonlé az el6z6ekben leirtakhoz. Itt megemliti azért a hatranyait is a 3D nyomtatott
implantatumnak, hogy a gyartasaig hetek telhetnek el (tervezés miatt), ami soran a
sulyossaga a csonthidnynak valtozhat, de ez az § esetiikkben nem fordult elg,
valamint draga [Citak2016].

Arrdl, hogy ez mennyire felel meg szilardsagilag, valamint az
optimalizaltsagarol, a publikdciokban nincs informdcid. A Simulia magazinjaban
jelent meg egy ehhez a témahoz kapcsolddoé cikk, amiben lathatd, hogy végeztek
végeselemes vizsgalatot az egyik esetben (31. dbra) [Materialise2015]
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31. dbra. Végeselemes vizsgdlat megléte egy egyedi vipakosdrrol [Materialise2015]

Nyilvan ipari titokként kezelték ennek részleteit, igy a végeselemes modell
részeir6l, mint anyag, terhelés, peremfeltételek, halé nincs leirds, de még a
fesziiltségmezd skaldjat sem tették kozzé. Ezenkiviil a gyartd egy masik
esettanulmanya is megemlitendd [Materialise2017]. Osszességében ennek kedvezs
rovid tava klinikai eredményei vannak, de szildrdsagi optimalizaltsagarol,
csontbendveést segité mikromozgdasokra valo ratervezésérdl nem talalni publikaciot.

A témahoz kapcsolddd végeselemes vizsgalatok a vapakosarakrodl, lemezzel vald
kiegészitésiikrdl szolnak, illetve a vapakosarak Osszehasonlité elemzésérdl
[LaRosa2016], [Kawanabe2011], [Plessers2016].

Az egyedi implantatumrdl szoldé publikdcidban és ahol a vapakosarak
Osszevetését végezték, csak az implantatumot vizsgaltdk végeselemes modszerrel
[LaRosa2016], [Kawanabe2011].

A kiilonb6zd hianyok melletti vapakosar stabilitas vizsgalatakor a lemezeléssel
valo kiegészités soran a csontot is belevették a szimuldcidba. Itt azonban nem
alkalmaztak csavarokat, hanem ragasztott kapcsolatot definidltak az implantatum
és a csont felszine kozott [Plessers2016].

Osszességében elmondhatd, hogy egy paciens specifikus probléma végeselemes
vizsgalata illeszkedne a kutatasi trendekbe [Doczi2018b].
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2.2.7. VAPAKOSARAK TERHELESI MODELLJE AZ IRODALOMBAN

A kutatdsok szerint kiilonboz6 terhelési modelleket hasznaltak a biomechanikai
elemzésekben. Korabban emlitésre kertilt, Bergmann és munkatdrsai] azt ajanlottak,
hogy vegyiik figyelembe a normal jaras és a lépcsdn valo fel- és lejaras soran
keletkezd maximalis terheléseket [Bergmann2001]. Ezzel 6sszhangban, szamos
tanulmany a jaras ciklusdnak javasolt maximalis terhelését, vagy a lépcson felfelé
haladas soran keletkez6 maximalis terhelést alkalmazta terhelési modellként
[Costin2014], [Plessers2016], [Totoribe2018], [Vogel2020], mig masok a terhelési
adatokat botlas kozbeni terhelésekkel egészitették ki [LaRosa2016]. Kawanabe és
tarsai egy labon allas modelljét részesitették elényben, amit masok félmedence
peremfeltételeivel hasznaltak [Kawanabe2011, [Moussa2020]. Kiilonb6z6 nagysagu
fiigglleges terheléseket alkalmaztak tobb publikdcidban is [Du2020], [Fu2018],
[Igbal2017], [Maslov2019].

Ezen feliil, Ma és munkatdrsai bemutattdk a jards ciklusdnak bizonyos
szakaszaibol szarmazd kiillonalld terheléseket [Ma2013]. Hsu és tarsai valamint
Maslov és tarsai altalaban 6t terhelést modelleztek, amelyekre kiilon elemzéseket
végeztek, mig Wang és tarsai egy 32 terhelésbol allo részletes modellt alkalmaztak,
amely az acetabulum kontakt feltételeit vizsgalta tarsai [Hsu2007], [Maslov2021],
[Wang2017]. Del-Valle-Mojica és munkatdrsai az eltéré terhelési iranyok
jelentéségét vizsgaltak ot terhelési eset (egylabon allas, normal jaras, 1épcson fel- és
lejaras, botlas) maximalis értékeinek figyelembevételével [Del-Valle-Mojica2019].
Igbal és munkatarsai szintén tobb terhelési esetet hasznaltak fel a topoldgia
optimalizadlasokhoz, amelyek kozott szerepeltek a mindennapi tevékenységek
maximalis értékei, mint a normal jaras, egy labon allas, felallas, letilés, lépcson fel-
és lejaras [Igbal2019].

A leggyakoribb terhelések egyértelmiien a jarasterheléshez ¢és annak
maximumahoz kotddnek. Ezt kovetik tovabbi kiegészit6 életviteli terhelések, mint
példaul a lépcs6zés maximumai, és csak igen ritka, hogy az életviteli terhelések
maximumait is belevegyék.

A csontgraft atalakuldshoz teljesen mdas szempontbdl kell figyelembe venni a
terheléseket, ennek bemutatasara a tovabbiakban kiilon részt szanok.

2.2.8. CSONTGRAFTOK HATASAROL ES AZOK ATALAKULASAROL SZOLO KUTATASOK

A csontgraftok hatdsanak vizsgalata az elmult években kapott nagyobb szerepet.
Dr. Sz6dy Roébert és altalam is megfogalmazott célokkal egybecsengenek a friss
irodalmi eredmények. Mint kordbban emlitésre keriilt, a mechanikai ingereknek
kiemelt szerepe van a csontgraftok atalakuldsanak tekintetében. Kell6 mechanikai
inger hidnydban a csontok strtiségcsokkenéssel valaszolnak és ugyanez
elmondhatd a graftokra is, nem épiilnek be.
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Az ezekhez kot6dd kutatasok célja, hogy az implantatumokat akképp alakitsuk
ki, hogy a kornyezd csontok leépiilését megakadalyozzuk, ezzel parhuzamosan
pedig a csontgraftok atalakulasat segitstik.

A biomechanikai modellezés fejlédésével sziikségessé valt nemcsak az
implantatumok szilardsagi allapotardl informaciot szerezni, hanem figyelembe
venni a kornyezd csont és a csontatiiltetések hatasat is [Wu2020], [Wan2022].
Altalanosan elfogadott, hogy a mechanikai hatas indukalja ezeknek a szoveteknek
az atalakulasat [Barak2011], [Lanyon1984], [Rubin1987], [Liu2008]. Ezt klinikai
megfigyelések is alatdmasztjdk [Schreurs2001]. Habar az implantatumok
modellezése sok egyéni paramétertdl fligg, és nagy szordst mutat, bizonyos kozos
jellemzdket az irodalomban meghatédroztak. Az egyik legelterjedtebb modell szerint
ez az atalakulas az alakvaltozasi energia strtiségéhez (Strain Energy Density - SED)
kapcsolodik, és erre alapozva lehet egy ugynevezett stimulus értéket valaszként
hozzarendelni, amelyet a SED és a sirliség alapjan szamitanak ki [Weinans1992],
[Huiskes1987], [Mullender1994], [Li2007], [Mukherjee2017], [Levchuk2014]. Ez a
csontok 6noptimalizalo viselkedésén alapul kiilonbozd terheléseknél [Barak2011].
A Kkeletkezd csont-csontgraft stirtisége attol fligg, hogy milyen terheléseket
alkalmaznak az adott csonton vagy csontgrafton, és milyen gyakorisaggal. Erdemes
lenne ezt a jelenséget beépiteni a modellekbe, mivel az implantatum kornyezete
valtozik, és igy lehetne olyan implantatumokat tervezni, amelyek optimalisabban
kolcsonhatnak a graft atalakulasaval.

Azonban ezeknek a terhelési spektrumoknak a teljes figyelembevétele nagyon
szamitasigényes, és célszeri lenne csokkenteni ezeknek a szamitdsoknak az
erdforras-igényét, elfogadhato hibahataron beliil [Banijamali2015], [Vahdati2014],
[Philips2015], [Christen2012], [Christen2013a], [Christen2013b], [Kim2016],
[Park2003]. Bar ezek a helyettesitd terhelések empirikus megfontolasokbdl
szarmazhatnak, elméleti alapjuk hidnyzik. Ez egy ismert probléma, és ezért ki kell
emelni Chun és Jang munkadjat, akik megfeleld terhelési vektorokat prébaltak talalni
a SED eloszlas szamitasahoz [Chun2021], [Chun2022]. Megmutattadk, hogy a SED
eloszlast kevesebb terheléssel gyorsabban eld lehet allitani egy adott részen a
csipdiziiletre hato erék adatainak felhasznaldsaval. Mddszeriik az optimalizalason
alapul, amellyel sikeriilt a SED hib4jat koriilbeliil 4% ald csokkenteniiik, 2-3
terhelési vektor haszndalataval. A gyaloglas terhelési adatai kortilbeliil 200 terhelési
vektort tartalmaztak, és nekik csak 2-3 terhelésre volt sziikségiik a szamitashoz.
Ezeket a terheléseket, figyelembe véve az egyéni jellegeket a jardsciklusbol
szamitottak. Modszeriik hasonld az irodalomban kordbban kifejlesztett
modszerekhez abban, hogy kivalasztanak néhany elemet a terhelési spektrumbol,
és megprobaljak kozeliteni az eloszlast azok sulyozasaval. Modelljiik linearis volt,
€s a comb vizsgalatakor figyelembe vették az egyik f6 izom hatdsat.
Kétségtelen, hogy munkdjukat az nehezitette, hogy tobb, kiilonb6zd helyeken hato
erévektor egyenértékiisitésére torekedtek.
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2.3. Osszegzés, az irodalomkutatds dsszefoglaldsa

Az irodalomkutatds is ramutat arra a tényre, hogy orvosi-mérnoki kutatasok
olyan hatdrteriiletet képeznek, amelyek bar tudomdnyosak, mégsem adnak
mindenre egzakt valaszokat. A bemend informdacidk szamos esetben jelentds
szdrassal terheltek, vagy éppen azok hatasai az emberi test komplex felépitése miatt
feltaratlanok. Egy tudomanyos kutatasnak olyan igénytinek kell lennie, hogy a
nem-egzakt informdciokra vald tAmaszkodas, az azokkal vald tovabbhaladas biztos
talajon alljon. Eppen ezért, inkabb kis lépésekben érdemesebb haladni és olyan
eszkozoket haszndlni, amik kezelik ezeket a bizonytalansagokat, valamint akar
matematikai bizonyitdson alapulnak.

Egy idealis terhelési modell hatékony a szamitasi eréforrasok kiaknazasaban, a
hibak alacsonyan tartdsa mellett. A terhelési modell fejlesztéséhez ezért két iranyt
kell kijelolni. El kell kiiloniteni a szilardsagi ellendrzéshez és a csontgraftatalakulas
szamitasokhoz haszndlatos terhelésmodelleket.

A szilardsagi ellendrzések fejlesztéséhez szakitani kell az irodalomban eddig
elterjedt szemlélettel, miszerint a jarasterhelés maximumahoz k6t6do, vagy egyéb
terhelések maxmimumaihoz kot6dd terheléseket alkalmazzunk. Ezt bebizonyitom
azaltal, hogy a szakirodalmi terhelések nagysagat és irdnyat hasonlitom 0ssze az
életvitel soran jelentkezd terhelésekkel. Heurisztikus algoritmust javaslok olyan f6
terhelésvektorok meghatarozasara, amelyek mellett kisebb szamitdsi igény
novekedés mellett, a végeselemes szadmitdsok nagyobb megbizhatosaggal
elvégezhetdk, természetesen illeszkedve az irodalom jelenlegi allasdhoz, amit
validalt végeselemes modellen mutatok be.

A csontgraftatalakulds szamitdsainak felgyorsitasahoz is szakitok az irodalom
jelenlegi modszertandval, miszerint bizonyos terheléseket valasztanak ki
jellemzden a jarasterhelésbdl. Ez egy hosszadalmas optimalizalds problémahoz
vezet és nincs garancia arra, hogy mas terhelésspektrumra is mukodik.
Itt mechanikai-matematikai levezetéssel és bizonyitdssal mutatom be, hogy
eléallithato legfeljebb harom olyan terhelésvektor, ami numerikus pontossdgon
beliil ugyanazt az eredményt adja.
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3. EGYEDI VAPAKOSARAS ROGZITES VEGESELEMES MODELLJE

3.1. Célkitiizés

Két paciens muitét utani CT felvételeibdl kertilt eldallitasra az irodalom és sajat
megfontolasok alapjan olyan végeselemes modell, aminek hasznalataval a
vapakosaron kiszamitott szimuldcids eredmények mindségileg helyes jellege
validalhaté. Az irodalomban leggyakrabban el6forduld terhelési eset a jarasterhelés
maximuma. Az erre kiszamitott szimulacids eredményekkel tortént a validalas
akképp, hogy a paciensek egy éves kontroll CT felvételébdl szegmentalt
vapakosarak deformdcioit, toréseit elemeztem. A tonkremeneteleknek a
végeselemes modellek altal eldrevetitett, kiterjedt, nagy fesziiltségi zondjaban kell
lennie. A fofesziiltségek kiértékelésével htuzott-nyomott zonakat lehet elkiiloniteni.

A modellezéséhez kelléen pontosan kell kialakitani a geometriai modellt,
valamint a bizonytalansaggal jelentosen terhelt részeken érzékenységvizsgalatokat
kell végezni. Ezért az egyes részeken, mint:

— arogzités geometriai modellje CT felvétel alapon késziil,

— arogzitésben részt vevd anyagok irodalomkutatassal, gyartoi adatokkal és
érzékenységvizsgalat szamitasokkal alatamasztottak,

— a terhelés és peremfeltételi modellje irodalomkutatdssal valamint
érzékenységvizsgalat torténik,

— a rogzitésben fellépd interakcidkndl figyelembe vessziik a
csavarelOfeszitést és a surlddasos kapcsolatokat, melyek irodalomkutatas
alapjan kertiilnek beallitasra,

— a végeselemes haldra pedig halofliggetlenség vizsgalat késziil.

A végeselemes vizsgalat strukturdjat és a verifikdcids és validacids 1épéseket a
32. dbra mutatja be.

N Egy éves
g kontroll CT
Deformacids dllapot Fesziltsegallapot
Validacio
 EEEE—
»|  Miitét utani CT
Valos fizikai —
rendszer
(Vapakosaras v
rozités) S — ve ; Ve :
»| Geometriai modell egeselemes egeselemes
modell eredmenyek
—_—
A
Anyag IJE!EmeHétell Anyagok, terhelés és peremfeltételek Diszkretizacia
erzékenységek kontakt kapcsolatok verifikdlas

1 [
Erzékenyvizsgalat Irodalomkutatas Halofuggetlenseg
vizsgalat

32. dbra. A végeselemes vizsgdlat struktiirdja és a kozbeiktatott validdcids és verifikdcids 1épések
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3.2. Geometriai modellek elkészitése

3.2.1. CSONTHIANYOS MEDENCE GEOMETRIAI MODELLJENEK ELKESZITESE

A vizsgalatokhoz fél medence modellt hasznaltam, Osszhangban a
szakirodalommal. Az elhanyagolt részeket peremfeltételekkel helyettesitettem.
A geometriai modell a paciensek mutét el6tti CT felvételeibdl késziiltek. A CT
felvétel egy skaldrmezd, a tér kiilonb6zd pontjaiban a sziirkeségi értéknek nevezett
rontgensugar-gyengitéssel kapcsolatos érték szamithato minden egyes voxel
esetén. Ezekre a voxelekre gy raszlirve, hogy a csont sziirkeségi érték tartomanyat
adjuk meg, valamint tovabbi manudlis utomunkalatok elvégzésével a félmedence
kiilsé feliiletét leiro ,.stl” f4jl kimenthet6 volt. Az utémunkalatokra azért is volt
szitkkség, mert a kordban beiiltetett primer implantdtumok miatt szort
rontgenfotonok keletkeztek a CT felvételek készitése kozben, amik miatt az
automatikus szegmentdlds eredményeit feliil kellett birdlni. A kimentett ,,.stl”
allomanyokat az Autdesk Meshmixer 3.5 nevli programmal haldjavitdsnak és
simitdsnak vetettem ala.

Ezt kovetden ebbdl felilletmodellezési modszerekkel, feliiletillesztéssel a
csonthidnyos medencerész CAD modelljét készitettem el a SolidWorks 2018
Scanto3D moduljat haszndlva. A zart feliilletmodell késébb testmodellé alakithatd
lett. Mindkét pdciens fél medence modellje a 33. dbrdn lathatd. Az 1. paciens esetén

jobb oldali medence modellrdl beszélhetiink, mig a II. paciens esetén bal oldalirol.

-

e
a) b)
33. dbra. Az 1. pdciens jobb oldali félmedence CAD modellje (a);
a II. pdciens bal oldali félmedence CAD modellje (b)
A testmodellt ezutan kiilonb6z6 részekre osztottam fel. A csonthiany kozvetlen
kornyezetét elkiilonitettem a medence tobbi részétdl. Ennek oka, hogy kiilon
anyagjellemzoket kell itt megadni, ugyanis a CT felvételek ezen részén a szort

rontgenfotonok miatt nem lehetett egyértelmiien szepardlni a szivacsos és a tomor
csontallomanyt. Ez a végeselemes modell bemutatdsanal kifejtésre kertil.
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3.2.2. A BEULTETETT VAPAKOSAR GEOMETRIAI MODELLJE

A vapakosar geometriai modellje szintén a CT felvételen alapszik. A CT felvétel
rétegvastagsaga 0,625 mm kortiili, ez azt eredményezte, hogy a valésagban 1,5 mm
vastag lemez helyenként a CT felvételbdl kiszegmentalt ,,.st]” dllomany vastagsaga
a 2 mm-t is meghaladja. Igy a kiilsé feliiletillesztéssel készitett geometriai modell
nem lett volna kelléen pontos. Ehelyett a viszonylagos kozépfeliiletet modelleztem
be, vagyis a vapakosar feliiletmodellként kertilt bele az Osszeallitasban. A 34. dbra
mutatja be mindkét vapakosar részeit. A betétet magaba foglald rész a vapa, a nagy
kiterjedésti furatokkal rendelkezd kinyulasok a fiilek, mig az alahajtott furat nélkiili
elemek a pillér nevet kaptak.

Fiil

34. dbra. A vapakosdr CAD modellje az 1. pdciens esetén, hatulnézetben (a),
valamint a I1. pdciens esetén eldlnézetben (b)

3.2.3. A TELJES GEOMETRIAI MODELL

Rogzitési rendszer alatt a vdpakosar és csavarjainak medencéhez vald
kapcsolddasat értem. Ennek pontos beallitdsa a szimulacidhoz elengedhetetlen.
Ez szintén a betltetés utani CT felvételbOl tortént, ahol kezdetben az ,,.stl”
allomanyok regisztracidja, majd ezek alapjan a CAD modellek Osszeillesztése
tortént. A rogzitési rendszer poziciondlasdban a gombfej CT felvételbdl
szegmentalhato helyzete is sokat segitett.

A csavarok a modellben nem menetes geometriaval, hanem egyszertsitett
hengeres geometridval rendelkeztek. A csavarok menetgeometrids modelljének
eldallitasa pusztan a CT felvételbdl nem volt lehetséges és kezdetben nem is volt
sziikséges. Ismeretes volt a csavarok atmérdje (4,5 mm), a kozépvonaluk
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meghatdrozasa utdn ezek koré modelleztem be kozvetleniil az egyszertsitett,
hengergeometrids-gombfejes modelljiiket [ISO5835:1991].

A forgaspont helyének meghatdrozasa egyszeri volt a gombfej geometriai
haldjanak alapjan. Ismeretes, hogy a gombfejek szabvanyos méretliek. A beiiltetett
gombfejek 28 mm-es atmérdvel rendelkeztek. Ezek alapjan a gombfej halojahoz egy
ekkora atmérdvel rendelkezd szférikus geometriat kellett illesztenem.

A vapakosar betétét kis stirlisége miatt nem lehetett egyértelmiien elkiiloniteni a
CT felvételbdl. Ez tulajdonképpen egy félgombszer(i XLPE-bdl készitett alkatrész,
amin keresztiil a gombfejrdl atadodik a terhelés a vapakosar tobbi részére, igy
klasszikus testmodellezési eljarassal, tengely kortil forgatott geometriaként késziilt.

A gombfej sem a , valdsaggal egyezd” geometriat kapta, hanem egy olyan fiktiv
geometridt, melyen a kontakt viselkedés és a terheld6 er6k megadasa
konnyen megtorténhet.

A globalis koordindta-rendszer a szakirodalombol szdrmazé terhelésanalizis
vizsgalatok alapjan javasolt mddon keriilt beallitdsra. Az elkésziilt végleges
geometria modell a 35. dbrdn lathatd. Ezen az dbran lathatd a félmedence modell
felosztasa is a csonthidnyos kornyezet részén. A sdrga részeken a csavarok koré
modellezett cellak lathatok. Ezek abbol a célbdl késziiltek, hogy a csavar kornyéki
részeken jobb halomindség késziiljon, valamint, ha késébb submodell-es vizsgalatot
hozunk létre a halobol.

L. paciens Eldlnézet II. paciens

Oldalso nézet
|
Medence

Csavarok

Betét

35. dbra. A rogzités geometriai modellje
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3.3. Anyagmodell

3.3.1. A CSONT ANYAGMODELLJEI

A csont anyaganak modellezése az irodalomkutatas alapjan tortént. Az irodalom
alapvetOen az egyszerliség és a medencecsont jellemzdi miatt egyetért abban, hogy
linearisan rugalmas anyagmodellt hasznal. Az anatémiai irodalomkutatds soran,
valamint a geometriai modellek elkészitésénél is szoba keriilt, hogy a medencecsont
a lapos csontok kozé tartozik, vagyis szerkezete olyan, hogy a vékony tomor
csontallomany kozrefog egy lagyabb, kisebb rugalmassagi modulusa
szivacsos allomanyt.

A Kklinikai irodalomkutatds sordn, valamint a CT felvételek alapjan is nyilvanvalo,
hogy a csonthidnyos kornyezet esetében mar nem beszélhetiink ennyire
elkiiloniilten tomor és szivacsos allomanytol, a normalistol eltérd terhelésvaltozasra
korabban reagalt csont helyenként merevebb lett, helyenként pedig leépiilt.
Ennek megfeleléen a csont eltérd részein az 1. tdblizat szerinti anyagjellemzdk
kertiltek beallitasra, kozel a csonthianyhoz homogén, mig tavol attél a tomor és
szivacsos allomanyra tortént felbontds utan. Ezek értékei a szakirodalombdl is
alatdmasztasra kertiltek [Gervais2016], [Helgason2008b].

1. tdblizat. A csont alkalmazott anyagjellemzdi

. Rugalmassagi modulus Poisson tényezd
Megnevezeés (GPal ]
TOomor csontallomany 17 0,3
Szivacsos csontallomany 0,2 0,3
Homogén csontallomany 7 0,3

3.3.2. A VAPAKOSAR ANYAGANAK MODELLEZESE

A vapakosar anyaga, azon lemez miibizonylata alapjan, eurdpai jelolés szerinti
1.4441-es szamu acél, illetve AISI 316L. Ez egy rozsdamentes acél, a vason kiviili
0tvozdi a 2. tabldzatban lathatd.

2. tablazat. Az AISI 316L acél 6tvozdi a lemez miibizonylata alapjin

C% Si% Mn% S% P% Ni% Cr% Mo% Cu% N2%

0,011 041 1,93 <0,002 0,014 1473 17,61 2,71 0,08 0,04

Ehhez az anyaghoz nagyon hasonlé az AISI 316-os acél, mely tobb szenet
tartalmaz, mig az AISI 316L(N) tobb nitrogént.
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A lemez, 1,5 mme-es vastagsagura hengerelt lagyitott allapotban a folyashatar, a
szakitoszildrdsag és a szakadasi nyulds adatai hengerlési irdnytdl fliggden a
3. tabldzatban lathato.

3. tdbldzat. Az el6gydrtmdny lemez miibizonylatdn szerepld értékek

RPO,Z [MPa] Rm [MPa] A%
Hengerlési iranyban 290 556 63%
Hengerlési irdnyra merdlegesen 274 549 59%

A vapakosar egy hidegen alakitott lemezalkatrész. Mivel hidegalakitott
alkatrészrdl van sz, az alakvaltozas miatti megndvekedett diszlokaciészam miatt
egyes helyeken magasabb folyashatar is el6fordulhat [1.4441ImplantND],
[AKSteelND]. Ezt mutatja be a 36. abra.

A képlékeny hidegalakitds mértékének meghatdrozasa az egyedi alakitas és a
komplex erdsen nemlinedris szimuldcids igény miatt nem volt lehetséges, valamint
az ebbdl adodo felkeményedés mértékérdl nem volt informacio.

Szilardsagi jellemzdk [MPa]
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36. dbra. A szildrdsagi jellemz6k valtozdasa hidegalakitis hatdsdra [1.4441ImplantND]

50%-0s plasztikus nyulas esetén ez elérheti az 1000 MPa-os folyashatar és 1240
MPa-os szakitdszilardsagot is [Gervais2016]. Plasztikus alakvaltozas utdn a
folyashatar megnd, de ennek megfelelden a szakadasi nyulasa csokken, mert kezd
kimertilni az alakvaltozasi képesség az anyagban. Fontos azonban megemliteni,
hogy a rugalmassdgi modulus azonban valtozatlan marad. Az irodalomkutatdsnak
megfelel6en ez 192 GPa-nak feltételeztem és 0,3-nak a Poisson tényez6t.
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3.3.3. TOVABBI ANYAGJELLEMZOK

Az Osszeallitas tovabbi részeinek anyagjellemzdit a mutatja be a 4. tdbldzat.

4. tdbldzat. Az alkalmazott tovdbbi anyagjellemzék

Alkatrész (Anyag) E [GPa] v [-]
Csavar, gombfej (AISI 316L) 192 0,3
Betét (XLPE) 1 0,4

Ezek koziill mindegyik esetben homogén, linedrisan rugalmas, izotrop
anyagjellemzok keriiltek megadasra.

3.4. Kontakt kapcsolatok

Az Osszedllitas egyes elemei kozotti kontakt kapcsolatoknak tiikroznie kell a
valdsagot, pontosabban azt a klinikailag és szildrdsagilag kritikus helyzetet, ami az
implantatum beiiltetése utan all fenn.

A véapakosar és a csont kozott azt a szildrdsagilag kedvezdtlen esetet
feltételeztem, amikor még semmilyen csontos 0sszendvés nincs a vapakosar és a
medence kozott. Ennek modellezésére a szakirodalomban is hasznalatos 0,3 -as
surlodasi  tényezével rendelkez6 kontaktot adtam meg [Chang2014],
[Simonovics2014], [Zhang2016]. A csavarok és a vapakosar kozott fém-fém
surlddasi kapcsolat van, melyek kozott 0,23 -es sturlédasi tényezét adtam
meg [Chang2014].

A terhelés a gombfejjel adddik at a vapakosarra. A betét és a gombfej kozott
surloddsmenteshez kozeli, numerikus okokbdl csak nagyon kis surlodassal
rendelkezd kontaktot definidltam, modellezve ezzel a jo siklasi tulajdonsagokat és
magat a kontakt jelleg(i terhelésatadast.

A kiilonboz6 anyagmegfeleltetésnek alavetett medencecsont részek kozott ugy
készitettem el a halot, hogy kozds csomdpontokban csatlakozzanak egymaéssal.
Ezzel a ragasztott kapcsolatok definidldsat lehetett kikiiszobolni. A csavarok és a
medence kozotti kapcsolatok esetén is ezt haszndltam. Ezen menetes kapcsolat
egyszerusitett ~modellezése megegyezik a szakirodalomban leirtakkal
[Simonovics2014].
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3.5. Terhelések és peremfeltételek

A szakirodalomnak megfelel§ terhelés- és peremfeltételi modell elsésorban a
vapakosar szildrdsagi allapotanak feltérképezésére szolgal. A terhelések és
peremfeltételek kialakitdsa sordn figyelembe vettem az anatomiai és a klinikai
terhelésviszonyokat, a vonatkozd szakirodalmat és a gombfej kontakt
viselkedésének alkalmazasat.

Peremfeltételként a szakirodalomnak megfelelGen fix megfogast alkalmaztam a
keresztcsont becsatlakozasanal és eldl a szeméremcsont feliiletén, ahol a masik
medencecsont talalhato. Ez a peremfeltétel nem hivatott
szimmetriaperemfeltételként mutkodni, egész egyszerlien csak létrehozza a

modellhatdrokat, amin tal mar nem foglalkozunk a rogzitéssel [Plessers2016],
[Hsu2007].

A mtét utani allapot modellezéséhez a csavarelSfeszités hatdsat is figyelembe
kell venni. Ennek soran a csavarokon egyenként 100 N eré miikodik, mely a
csavarfejet a medence feliilete felé htizza, rdszoritva ezzel a vapakosarat a
medencére. Ekkor a vapakosarnak adddik egy kicsi elmozduldsa és alakvaltozasa.
Numerikus okokbdl, hogy a gombfej ne forduljon ki, minimadlis terhelést
alkalmaztam a gombfej kozéppontjdban is. Ezzel a csavarel6feszitési folyamat
végéig a helyén maradt a gombfe;j.

A kovetkezd terheléslépcsé a fGterhelés felhelyezése. Kordbban is leirtam, a
vapakosar a gombfejen keresztiil kap terhelést. A f6terhelés a jarasterhelés ered6ben
vett maximuma volt, az I. paciens esetén koriilbeliil 75 kg, a II. paciens esetén pedig
80 kg-mal szadmolva. 9,81 m/s? gravitacids gyorsulas mellett a kialakuld terhelések
pontos értékei az 5. tdbldzatban lathatok [Bergmann2001], [OrtholoadND]. A terhelés
és peremfeltételi modellt a 37. dbra mutatja be.

1. paciens II. paciens
Csavarel6feszités

foterhelés elott

(100 N/csavar)

Csavarel6feszités

foterhelés elott

(100 N/csavar)

Féterhelés (erd) Fétethelds (er6)

‘ z
| Jarasterhelés ‘

maximuma X

Jarasterhelés

maximuma

37. dbra. Terhelés- és peremfeltételi modell
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A f&terhelés nagysaganak meghatdrozasahoz a szakirodalomban rendelkezésre
allnak adatok. Ezek az értékek mérési eredményekbdl szarmaznak és atlagolt
értékekkel is szerepelnek. Az atlagolt értékek testsuly%-ban megadva allnak
rendelkezésre az adatbazisban. A 38. dbrin egy normadl sebességii jarasciklus alatt
kialakul6 terhelés lathato.

Medencet terhel6 erd a jaras soran
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Tarasciklus [25]

38. dbra. A medencét terheld erd normdl sebességii jards esetén, dtlagos pdciensre [Doczi2018b],
[OrtholoadND]

Ezek az értékek bal oldali csipdimplantdtum esetén érvényesek. Az elsd paciens
esetén viszont a vapakosdr a jobb medencefélen helyezkedett el, ezért az x iranyu
komponens ellentettjét kell venni. A f&terhelés tehdt az érvényes
koordinatarendszerben figyelembe véve a paciensek tomegét, er6ként kifejezve az
5. tdbldzatban lathatdak.

5. tablazat. A pdcienseket terheld erdk (jardsterhelések maximumai)

Erd komponens Erték I. paciens Erték II. paciens
x iranyua -213,8 N 228,1 N
y irdnyu -194,5N -207,4 N
z irdnyt 1690,8 N 1803,5 N

Az er6folyam a terheléstdl kiindulva a csavarel6feszités utan, a kovetkezoképp
alakul. A gombfejre felhelyezett eré kozel surlédasmentes kontakttal a betétre
adodik at. Az ottani ragasztott kapcsolattal a vapakosarra keriil a terhelés, ami
tovabbadja a medencére és a csavarokra surlodasos kapcsolattal.
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3.6. Végeselemes hilo

A végeselemes modellezés egyik alapvetd feladata a megfelel6 elemtipus
kivalasztasa, mely az adott feladathoz a legjobban illik.

Az elemtipus kivalasztasahoz az Onhasonlosag ad segitséget, azaz vékony
lemezszert alkatrészek vizsgalatdhoz (ha nem kimondottan a lokalis fesziiltség a
relevans szamunkra) héj (shell) elemekkel kell halézni a modellt, mig a tobbi
esetben a térfogati (solid) elemes halo a megtfeleld. A végeselemes modell
preprocesszalasara a HyperWorks 2018 csomag HyperMesh részét hasznaltam.

Shell elemekkel torténd haldzast két részen tortént. Az elsd egyértelmien a
vizsgalat kozéppontjdban all6 lemezalkatrész vapakosar. Itt kvadratikus
négyszogelemekkel késziilt el a halo. Halostritéseket elsésorban a vapakosaron
ejtettem meg, a lehetséges fesziiltséggytijtd helyeken. A shell elemek a
kozépfeliiletet modellezik, vastagsaguk a lemezalkatrésznek megteleléen 1,5 mm.

A masik shell elemekkel halézott rész az 6sszedllitdsban a csont tomor dllomanyat
modellezi. Ez a solid elemes halé megfelel6 kiilsd feliiletére felvitt shell elemeket
jelenti, melyeknek vastagsaga 1 mm [Plessers2016].

Ezen kiilon haldstirités nem volt, maga a halézas soran forditottam figyelmet
olyan beallitadsokra, amikkel az er6sen gorbiilt részekre tesz tobb elemet.

A végeselemes hald informacioi a kiilénb6z6 szimulacidokra a 6. tdblazatban
vannak kigyfijtve.

6. tabldzat. A végeselemes haldk tulajdonsdgai

Megnevezés I. modell II. modell
Ossz. csomdpontszam 273 967 294 082
Ossz. elemszam 176 428 187 473
Kvadratikus shell elemszadm (haromszogelemek) 16 362 15961
Kvadratikus shell elemszam (négyszogelemek) 14 504 11925
Kvadratikus tetraéder csomdpontszam 145 562 159 587

3.7. Processzalasi bedllitasok

A végeselemes szamitast a HyperWorks 2017.2 csomag OptiStruct megoldojaval
végeztem. A végeselemes futtatdshoz még mas paramétert is be kellett allitani. A kis
elmozduldsok elmélete alapjan tortént a linedrisan rugalmas anyagjellemzdkkel
rendelkezé probléma megoldéasa. Ekkor feltételezziik, hogy az elmozdulasok a
modell méreteihez képest kicsik, ilyen mdédon az egyensulyi egyenletek a kezdeti
alakra teljesiilnek. A surlédasos kontaktok miatti nemlinedris szamitds miatt a
terhelést 1épcsdkre kellett felosztani. A szdmitdsok egy személyi szamitdgépen
futottak. (processzor: Intel® Core™ i7-9700 CPU @3.00 GHz; RAM: 64GB; rendszer
tipusa: 64 bites operacids rendszer).
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3.8. Végeselemes eredmények statikus terhelésre

A posztprocesszalas soran a HyperWorks 2018 csomagbdl hasznaltam a
HyperView posztprocesszaldt. Az eredményeket a fGterhelés utani allapotra
mutatom be, azaz nem részletezem kiilon a csavarel6feszités utani allapotot.
A csavareldfeszités utan mar kialakul egy érintkezési allapot.

A validacios tervnek megfeleléen el6szor halofliggetlenségi vizsgalatot
végeztem. A vdpakosar haldjanak kialakitasakor emlitésre kertilt, hogy kiilonb6z6
Itt vizsgaltam meg kiilonb6zd haloméretek esetén a maximalisan kialakuld von
Mises szerinti egyenértékii fesziiltséget, miképp alakul.

Az eredmények a 39. dbrdn lathatdak. Lathatd, hogy a kialakulé maximalis von
Mises szerinti fesziiltség az utolso stiritésben mar akkora, hogy beleesik az
eredmény koré rajzolt a +/- 5% -os savba.

1500 R

1450 /“\
1400 O
1350 _J(/

1300
1250
1200
1150
1100

von Mises [MPa]

2 1,5 1 0,7 05 03
Atlagos lokalis elemmeéret [mm]

39. dbra. Haldfiiggetlenségi vizsgdlat eredménye

Ezzel a halot kell6en strlnek tekinthetjiik, vagyis a diszkretizacio mértéke
kell6en nagyfoku a tovabbi vizsgalatokhoz.

Két dimenzioban végeztem érzékenységvizsgalatot, ami a modell legkritikusabb
részének tartott anyagmodell és a peremfeltételi modell.

A vapakosaron kialakult fesziiltségeloszlasokat vizsgaltam meg akképp, hogy
abszolutértékben mekkora maximadlis és atlagos eltérések jelentkeznek a
csomoponti eredményekben, valamint ezen abszolutértékekben Kkifejezett
eltéréseknek mi a medidnja. Az eredményeket Osszefoglaléan a 7. tdblizatban
lehet latni.
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7. tablazat. Erzékenységuizsgalatok eredményei a vipakosdron
old Max. abszoliit ~ Atlagos abszolut  Abszolut eltérések

Valtoztatasok ltérés [MPa] _eltérés [MPa]  medianja [MPa]
Homogén csont 71 35 2,64 1,39
rugalmassagi modulus
+30% Z2 53,1 3 1,26
Homogén csont 71 53,5 3,07 1,5
rugalmasagi modulus
30% Z2 66,4 3,46 1,31
1 DOF szbaadsagfok 71 15,8 1,04 0,54

kényszer a szemérem-
csonti iziileten 72 29,8 1,13 0,51

Megjegyzésként irom le, hogy természetesen még lehetett volna a kontaktokra,
azok surlddasi tényezdire is, a csavareldfeszités mértékére valamint a felfekvési
viszonyokra is elvégezni ilyen érzékenységvizsgalatokat. Azonban ezeknek
varhatdan az irodaloman elterjedt tartomanyaikon beliil nincsenek nagy hatasai az
eredményekre.

3.8.1. ELMOZDULASMEZO

A végeselemes eredmények bemutatdsat az elmozduldsmezdvel kell kezdeni,
ugyanis annak elemzése segit kiszlirni az esetlegesen helytelen eredményeket. A
féterhelés utan kialakult elmozduldsmez6t mutatom itt be. A betét és a gombfej
eredményeit elhagyom, hogy a vapakosar jobban vizsgalhato legyen.

Az ered6 elmozduldsmezd vizsgalata helyett szemléletes a kiilonb6z6 irdnyokban
értelmezett elmozduldsok vizsgalata. A terhelés irdnyardl érdemes ismételten
megemliteni z irdnyban pozitiv komponensbdl all.

A rogzités z irdnyu elmozduldsmezejének abrazolasa a 40. dbrin lathatd. A z
irdnyu elmozdulasképbdl jol latszik, hogy a terhelt oldalon miképp mozdul el
felfelé a rendszer.
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1. paciens II. paciens
Z irinyu elmozdulas Z iranyi elmozdulas

]
Max =144

Min = -0.49 Ehx. 1,44 mm

40. dbra. Medence z irdnyii elmozduldsa 5x-6s nagyitisban

A medence y irdnyt elmozdulasat mutatja meg a 41. dbra. Ebbdl az latszik a terhelt
oldal rendelkezik negativ elmozduldssal.
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I pécjens 1L péaens

Y iranyt elmozdulas Y iranyti elmozdulas

41. abra. A medence y irdnyii elmozduldsa 5x-0s nagyitdsban

Az elmozduldsmez6 a vartaknak megfelel, a terhelés irdnydba mozdul el a
rendszer.

3.8.2. FESZULTSEGMEZO

A vapakosar fesziiltségmezeje linedris anyagmodell mellett a 42. dbrdn 1athato.

von Mises fesziiltség L pécj_ens von Mises fesziiltség 1L péciens
[MPa] [MPa]
1166 1409
| I w
500 500
400 400
300 300
200 200
100 100
_0 — 0
Max = 1166 Max = 1409
Min =0 Min =0

42. dbra. A rigzités és a vipakosdr von Mises fesziiltségmezeje

7

A fesziiltséggytjté helyek a korabbi haldstritési helyeknek megfeleléen a
csatlakoz¢ fiileken és behajtott pilléreken talalhato.
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A von Mises fesziiltség a modell szerint jelentdsen meghaladja az alakitatlan
anyag folyashatarat, s6t még annak a kétszeresét is. Ez természetesen a linearis
anyagmodellnek tudhato be. A magas fesziiltségeloszlas a keresztmetszetben nagy

7

kiterjedésti, elemezve a f6fesziiltségeket hajlitasbol adddik (43. dbra).

Elsd féfesziiltség Z1

[MPa]
1074
600
400
200
0
-200

Max = 1074
Min =~ 463

E o

Hammadik fofesziiltseg Z2

<1202

Max = 393
Min = -1202

el ]

Yot

I. paciens

Els fofesziltsdg Z1

II. paciens

43. dbra. Lokdlis fesziiltséggyijtd helyek a vipakosdron
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Tekintve a harmadik féfesziiltséget, lathatd, hogy ezek a fesziiltségcsticsok

nyomasbol szarmaznak (44. dbra).

Harmadik féfesziiltség Z1 L paciens
[MPs]

800
I
400
200

Max = 332
Min ~-814

b

Elsd ffesziiltség 72
[MPa]

200

8888”7

Max ~ 783
Min =~ -331

- N

Yo

Harmadik ffesziltssg Z1 II. paciens
[MPa]

g

600

RE55788

Max ~ 371
Min ~-627

<

Elsd fofesziiltség Z2
[MPa]
1174

44. dbra. Harmadik féfesziiltség eloszldsa

A linedrisan rugalmas szamitas szerint ezek a fesziiltségek meghaladjak az
alakitatlan lemez egyezményes folyashatarat, de mivel itt ezek egyértelmien
alakitott zonaban helyezkednek el, a valos folyashatar a felkeményedés miatt

magasabb is lehet.
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3.9. Validalds

A mutét utdni, valamint az egy éves kontroll CT felvételb6l szegmentalt
vapakosar haromszoghalokon a vapakosar alakvaltozasai, torései megtigyelhetok.
A deformaciok jellegiikbdl addddan a fiileken jottek létre, igy a haromszoghalok
regisztraldsa a vapa résziikon tortént, hiszen ott tapasztalhatok a legkisebb
deformaciok.

Az . paciens esetén képlékeny alakvaltozasrdl beszélhetiink. A 45. dbrin lathato
modon a fiilek jo része lehajlott, a fiileken az eredeti allashoz képest kiemelkedések
és horpadasok tapasztalhatok. Azzal, hogy a deformadciok ilyen jellegi mivolta is
elemezhetd a CT felvételek Osszehasonlitdsa soran, lehetdséget nyujt arra, hogy a
vapakosar végeselemes szimuldcidja soran azonositott htizott- és nyomott zénak
elhelyezkedésével is sszevessiik Oket.

Lehajlas Lehajlas

Kiemelkedés

Kiemelkedés

Horpadas

45. dbra. Az elsd pdciens miitét utini (kék) és egy éves kontroll (sziirke) CT felvételeibdl szegmentilt ,,.stl”
dllomdnyok 0sszehasonlitdsa

A 1II. paciens ugyanezen tipusu CT felvételeit elemezve az latszik, hogy a hatso
visszahajtott fiilon alakult ki torés (46. dbra). Itt mds részeken ennek okdn kiterjedd
deformacio-elemzésre nincs lehet6ség. A von Mises szerinti egyenérték(i
fesziiltséggel vald 0sszevetésbdl azonban az latszik, hogy ebben a zéndban valéban
széles tartomanyon, magas redukalt fesziiltség van a szimuldcio szerint.
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46. dbra. A mdsodik pdciens miitét utini (kék) (a) és egy éves kontroll (sziirke) (b)CT felvételeibdl
szegmentdlt ,,.stl” allomdnyok dsszehasonlitdsa

3.10. A vizsgalati eredmények értékelése

A végeselemes vizsgalat alapjan az aldbbi kovetkeztetéseket fogalmazom meg.
Az elmozduldsmezd a vartaknak megfelel. A fesziiltséggytijto helyek egyértelmiien
meghatarozhatok. A folyashatart (nem a felkeményedett anyag folyashatarat)
meghalado fesziiltségli tartomanyok kiterjedése lokalis. Ezek a fesziiltségek erdsen
hidegalakitott részeken alakultak ki, tehat a linedrisan rugalmas anyagmodell
varhatoan nem ad helytelen eredményt.

Erdemes azt megjegyezni az ismétl6dd igénybevétel esetén a nyomott lokalis
részi helyeken tovabbi felkeményedés, a htizott részen viszont kezd6d6 repedés
alakulhat ki.

Ezzel a modellemet validnak tekintettem, mely alapjan a kutatas tovabbhaladasi
irdnyai meghatarozhatok.
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4. FO TERHELESVEKTOROK MODSZERE

Az el8z6ekben lathattuk, hogy a jarasterhelés maximumara torténd altalanos,
statikus terheléssel torténd szimulacioja mindségileg helyes elmozduldsmezdt és
fesziiltségeloszlast hoztak létre a vapakosaras rogzitésben.

Tudomadsul kell venni azonban azt, hogy ez az ellendrzd terhelés csak igen kis
szegmensét jelenti az életviteli terheléseknek. Ertem ezalatt azt, hogy
megbizhatdsagi szempontbdl annyit tudunk nyilatkozni, hogy csak a szlik
kornyezetében 1évd, hasonld nagysagu erdk hatasat tudjuk ezzel kozeliteni.

Az életvitelhez kapcsolodd terhelések szakirodalmi mérési eredményekként
alltak rendelkezésre. Ezek a lassi-normal-gyors sebességti sétalas, fel- és letiilés, egy
labon allas, térdhajlitas, lépcsén valo fel- és lemenetel ciklusai soran ébredd erdk.

Az el6z0 fejezetben a terhelést diagramon abrazolva lehetett l1atni a jarasciklus
soran fellépd maximalis er6t. A 47. dbrdn lathaté a normal sebességii sétalas egy
ciklusara kimért terhelésgorbe, atlagos pdciensre vonatkoztatva, a terhelés
nagysaga a testsulyhoz viszonyitva szazalékosan van megadva. Ebben a
publikacidban [Bergmann2001] és az altalam is hasznalt koordindtarendszer (mint
a korabbiakban) és az er6vektor valtozasa is a 47. dbrdn lathato.

< 50 testsuly%
<100 testsuly%
<150 testsuly%
< 200 testsuly%
> 200 testsuly%
=Fmax

47. dbra. A jards lépésciklusa sordn fellépd erdvektorok a medence koordindtarendszerében [Bergmann2001],
[OrtholoadND]
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Lathatd, hogy a ciklusban el6rehaladva az x, y, z komponensek nagysaga
modosul, azaz valtozik az eredd erd nagysaga és irdnya is. Pusztan a legnagyobb
eredd terhelésre ellendrizni a szerkezetet nem elegendd, mert nincs garancia arra,
hogy egy nagysagaban kisebb, de eltérd iranyu terhelésre is megfelel a szerkezet,
vagyis a mértékado terhelések szama tobb is lehet. Az életvitel soran eléforduld
terheléseket a szakirodalom alapjan végpont reprezentacioval dbrazolva a 48. dbrin
lathato.
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48. dbra. Az eldfordulo életviteli terhelések dtlagos pdciensre vonatkozva, végpontreprezentdcioval Bergmann
és tarsai munkdja nyomdn|Bergmann2001], [Orthoload ND]

Természetesen a mérndki gyakorlatban is van olyan eset, amikor tobb, hasonlo
irdnyu terhelés van, ekkor csak a legnagyobbra ellendrziink. Ezeket mértékado
terheléseknek nevezziik. Azonban a mértékadd terhelések diagram alapjan torténd
megallapitdsa nehézkes is lehet. Latni fogjuk, pusztdn abszolutértékben a
legnagyobb értékii kivalasztdsa onmagdban nem egy jo metodika, hiszen nem
tudjuk mekkora hibaval, és egyaltalan sikertilt-e lefedni az Gsszes vizsgalando
terhelést. Ehhez jon még hozza az a tény, hogy eddig csak egy életviteli
terheléstipusrol, a jarasrol volt szd, de tovadbbiak is vannak. Azokbdl is kiilon
kivalasztani egyesével a mértékadd terheléseket mar jelentds szamu ellendrizendd
esettel van dolgunk. Osszességében egy objektivebb megkdzelités kell.
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Tegyiik fel, hogy egy szerkezetet sikban tobb azonos tdmadaspontt, zomében
hasonlo iranyt, eltérd nagysagu erd terhel. Az Gsszes erdre torténd ellendrzés
munkaigényes lenne, ezért keresendd az a kevés szamu terhelésvektor, amelyek
nagysagukat tekintve olyan nagyok, hogy ezekkel ellendrizve a szerkezetet az
Osszes terhelésvektorra megfelel, ugyanakkor nem becsiili tul a terheléseket.
Ehhez az is kell, hogy az ellendrz6 vektorok iranyukat tekintve kozel egyiranyuak
legyenek az 4altalanos terhelésvektorokkal. Ezt geometriailag két dimenzidban tgy
lehet megfogalmazni, hogyha rajzolhatd egy kis félnyildsszogii korcikk a vektorok
kezd6pontjabol tgy, hogy a vektorok mindegyike ebben megtaldlhato, és a
legkisebb teriilet(i, akkor pusztan a korcikk szimmetriatengelyében 1év$ vektorra
ha a szerkezet megfelel, akkor az 6sszes benne foglalt vektorra is meg fog jo eséllyel,
hiszen ezek iranyukban alig térnek el ettdl a f6 ellenérzd vektortol, nagysagukat
tekintve pedig biztosan kisebbek t6le. Ezt mutatja be vazlatosan a 49. dbra. Azért kell
nem sziikségteleniil nagy korcikkbe befoglalni 6ket, hanem a lehet6 legkisebbe,
mert ezzel egyrészt nem becsiiljiik tul a szerkezetet terheld erdket, valamint ha a
nyilasszog csokken, akkor kisebb hibaju kozelitésrdl tudunk nyilatkozni.

Kis nyilasszogti
kornyezet
Altalanos terhelésvektor

F6 (ellen6rzo)
terhelésvektor

49. abra. A f6 (ellendrzd) terhelésvektorok megfontoldsa [Déczi2023b]

Ugyanezt el lehet képzelni haromdimenzidban, ekkor kis félkiipszogii gombcikkrdl!
beszélhetiink. A terhelésvektorok ezen gombcikknek a térfogatan Dbeliil
helyezkednek el, amely térfogat a lehetd legkisebb (lehet6 legkisebb gombsugarral
és félkupszoggel jellemezhetd). Az ellendrzé (f6) vektor a legnagyobb mindkoziil,
és a gombcikk forgastengelyével egyiranyd. Vazlatosan ezt mutatja be az 50. dbra.

1 Gombcikk: Olyan gomb és kiip metszete altal meghatarozott térrész, ahol a gomb kozéppontja
és a kup csticspontja egybeesik.
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Kis télkapszogh

kornyezet \_?ﬁ_\

Altalanos terhelésvektor

F6 (ellendrzo)

——————,_/ terhelésvektor

50. abra. Fo (ellendrzd) terhelésvektorok 3D-ben [2023b]

Osszefoglalva az 4ltalam definialt fogalmak:

F6 (ellenérzd) terhelésvektor: Az a terhelésvektor, melynek kis kupszogh
kornyezetében nem fordul el6 nagyobb terhelés, azaz, ha erre a vektorra megfelel a
szerkezet, akkor varhatdan az 6sszes kornyezetébe esé terhelésvektorra megfelel.

Definialni kell még a kis ktiipszogii kérnyezet fogalmat:

Kis kiipszogii kérnyezet: Egyéni valasztas alapjan 10°-os félktpszogt korkapnal
nem nagyobb tér belsd része.

Ezzel a szemlélettel nézziik meg, hogy az irodalomban elterjedt ellenérzd
terhelések (amiknek a terhelés és peremfeltételi modellje hasonlit a mi
modelliinkh6z) miket hagynak ki a terhelésekbdl.

A tovabbiakban bemutatom, hogyan allitottam el6 ezeket az ellenérzd
terhelésvektorokat a targyalt életviteli terhelések szakirodalmi mérési adataibdl.

A feladat tehat, megkeresni azt a gazdasdgosan legkevesebb szamu vektort,

amelyek koré az emlitett modon gombcikkeket allitva az Osszes életviteli terhelés
lefedhetd.

4.1. Algoritmus a terhelések lefedésére

Az ilyen tipusu lefedési probléma a matematikdban egységsugartu korlapokkal
lefedés problémajaként (unit-disk-covering problem) ismert. Nehézségét jol mutatja,
hogy nincs ismert polinomialis idej(i algoritmus a garantaltan globalis optimumot
ado pontos megoldashoz Az irodalomban aktivan kutatott teriilet az extrém
pontsokasag lefedésére szolgald legkevesebb szamu korlap megtaldlasa geometriai
alapokon. Itt a random inicializalastol kezdve a sikbeli geometriai megfontoldsokig
széles korben el6fordulnak lehetdségek [Das2011].

A mi esetlinkben a gombcikkekkel vald lefedés jellege bar hasonld, mégis
adddnak kiilonbségek, a feladat dimenzidjat és geometriajat tekintve is.

56



A probléma megoldasahoz a kovetkezd algoritmust fejlesztettem ki, melynek
1épései a kovetkezOk [Ddczi2023b]:

1.

10.

11.

12.

13.

14.

15.

16.

Paramétervaltozatok definidlasa (félkupszog, bilintetdfiiggvény kitevo
értékek, felbontas);

Terheléssokasag szlirése nagysag alapjan és/vagy kordbban definialt
gombcikkek alapjan;

Sztrt vektorok egységvektorra alakitasa;

Ezen egységvektorok atlaganak kiszamitasa;

Ellendrzés, hogy az atlagban elhelyezett {6 terhelésvektor képes-e lefedni az
0sszes pontot;

Tavolsagok kiszamitdsa minden egyes pontra az atlagtdl;

A legtavolabbi pont koré kétszeres félkupszoggel kup generaldsa, kiszamolni
ezzel maximum hany darab potencidlisan lefedhet6 terhelésvektor létezik,
ezen vektorok szepardldsa a tobbitdl;

Ezen blokkba tartozo, az atlagtol legtavolabbi és az attdl legtavolabbi vektorra
alapjan kup generdldsa a megadott félkupszoggel, ha lehetséges és annak
ellendérzése, ez képes-e lokalisan a maximalis szamu vektort lefedni;

Adott Dblintetdfiiggvény kitevovel a legtavolabbi ponthoz képesti
tavolsagokhoz pontérték hozzarendelés;

Adott felosztassal inicializalni egy kupsokasagot a széls6 vektor koriil, hogy
azt mindenképp tartalmazza és kiértékelni, hogy az egyes kupok milyen
pontérték lefedést biztositanak;

A legmagasabb pontértéket biztosité kup kivalasztasa;

Az 3.1épéstdl ismétlés, mig az Osszes lefedendd vektor lefedésre nem kertil. £6
terhelésvektorok egység-iranyvektorai ezzel 1étrehozasra keriiltek;

Ezt koveti a terhelésvektorok hosszanak bedllitdsa. Minden egységvektor
kezdetben az adathalmaz legnagyobb hosszuisagat kapja;

Kiértékelésre keriil, melyik f6 terhelésvektorok kupjaban helyezkedik el az
adathalmaz lenagyobb eleme;

Ezt kovetOen az Osszes adathalmazbeli vektor, amit ez a gombcikk lefed, az
adathalmazbdl eltavolitasra keriil, valamint a gombcikk is;

A gombcikkek a fennmaradé adathalmaz legnagyobb értékét kapjak meg és a
folyamat a 12. 1épéstdl ismétlédik, mig az Osszes vektorhossz beallitasra nem
kertil. Ezzel a {6 terhelésvektorok iranyokkal és hossztisdgukkal 1étrejottek.

Az algoritmus lépéseit folyamatdbran is bemutatom az 51. dbrdin.
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51. dbra. A f0 terhelésvektorokat eldallité algoritmus lépései [Doczi2023b]
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4.2. Fo terhelések dsszehasonlitasa az irodalmi terhelésekkel

Ebben a szakaszban a terhelésvektorokat vizualizalom, mind az irodalomban
leggyakrabban  eldéfordulokat, mind az algoritmus alapjan  altalam
meghatdrozottakat. Ez az els6 lépése annak, hogy az irodalmi terhelések
alkalmazhatosagat kritika ala lehessen venni.

Bergmann  és  tarsai  altal = kozolt  életviteli  terhelésvektorok
végpontreprezentacidval szerepelnek az abrakon [Bergmann2001].

Az 52. dbra 6sszehasonlitja az irodalomban szerepl? terheléseket és az algoritmus
altal bemutatott eredményeket. Jol lathatd, hogy a mindennapi tevékenységek
terheléseinek jelentds részét, beleértve a nagy nagysagu terheléseket is, nem veszik

4

figyelembe, ez a ,b)” részen latszédik. Példaul van egy nagy vektor 252
teststilyszazalék nagysaggal (piros korrel jelolve), amely a lefelé lépcsdzés
terheléscsoportbdl szarmazik. Egy egészen mas irdnyban szintén van egy jelentds
terhelés (kék korrel jelolve). Az a megkozelités, amely a mindennapi
tevékenységekbdl szarmazo cstuicsterheléseket (azaz kilenc terhelést) hasznalja, nem
tudja lefedni az 6sszes erévektort, ahogy az 52. dbra ,,c)” részén is latszik. Azonban,
ha az altalam kozolt modszertant alkalmazzuk, akkor a tiz f6 terhelésvektor képes

az egész életviteli terhelésspektrumot lefedni a gombcikkekkel.

250
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Fz

260
100
50

Fz

50, o
Fx 5“0&9
100
00 450 <100 50 o0 50
Fy Fy

450 -100 -50

52. dbra. Az életviteli terhelések (a); Lefedés az irodalomban taldlhatd terhelésekkel [Bergmann 2001],
[Costin2014], [Plessers2016], [Totoribe2018], [Vogel2020] (b); Lefedés a napi tevékenységek
csticsterheléseivel (c); Lefedés az algoritmus dltal szamitott tiz f§ terheléssel (d)
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A 8. tdbldzatban szerepelnek a kiszdmitott f6 terhelésvektorok. Ezek a
terhelésvektorok a bal 1ab terhelésére vonatkoznak és vegytiik figyelembe, hogy az
atlagos paciensre szamitott HIP98 adatbazisbdl tortént az eldallitasuk
[OrtholoadND].

8. tdbldzat. A kiszdmitott fo terhelésvektorok [Doczi2023b]

# x komponens y komponens z komponens
[BW%] [BW%] [BW%]
ML1 66,15 66,18 243,39
ML2 42,19 -71,89 237,65
ML3 60,62 -44,67 233,17
ML4 35,41 11,99 240,21
ML5 98,18 16,14 191,44
ML6 40,90 -121,47 173,46
ML7 90,51 -128,20 108,11
MLS8 69,16 -62,23 119,74
ML9 63,56 -18,18 92,72
ML10 34,89 -38,78 23,17

4.2.1. VEGESELEMES OSSZEHASONLITO VIZSGALATOK

A validalt modellen elvégezhetiink végeselemes vizsgalatokat, amikkel meg lehet
mutatni milyen fesziiltségek keletkeznek. Nyilvanvaléan a szakirodalomban
elterjedt leggyakoribb terhelésre torténd ellendrzés varhatdéan egy olyan
tonkremenetelt eredményez, ami validaldsra is keriilt. Az altalam alkalmazott
terheléseknek ezt a tonkremeneteli fesziiltségallapotot vissza kell tudni adniuk. A
terhelésvektorok vizualizdcidja soran lathattuk, hogy az irodalomban eddig
hasznalatos terhelések mellett el6fordulnak hasonlé nagysagu, de irdnyukat
tekintve eltéré vektorok. Ha végeselemes modellel vizsgaljuk az eredményeket,
akkor egy 4j fesziiltséggytjtd helyet is detektalhatunk (53. dbra). Ez kiterjeszti az
eddigi szakirodalmi moédszertannal szdmitott eredményeket.
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Uj fesziiltség-
gytijts hely

53. dbra. Uj fesziiltséggyiijtd hely kialakuldsa a II. pdciens vipakosardn a f8 terhelésvektorokkal végzett
szdmitdsok sordn [Doczi2023b]

4.3. Kovetkeztetések, kritikak

Az eredmények azt mutatjdk, hogy a jelenleg az irodalomban eléfordulo
leggyakoribb szilardsagi ellenérzésre felhasznalt terhelésvektorok az életviteli
spektrum csak egy kis szeletét fedik le. Kivalasztasuk olyan szempontbdl nem
optimalis, hogy még egyazon tipusu terhelés esetén is talalhatd olyan, nem sokkal
kisebb, de jelentdsen eltérd iranyu terhelésvektor, amelyre ellenérzés nem torténik.
Az én moddszerem ezzel szemben arra szolgal, hogy egy bemeneti terhelésvektor
adatbazisbdl egy adott félkupszog mellett csak olyan terhelésvektorok keriilnek
kiszamitasra, amelyek mellett nem fordul el§ azon a félkiipszogon beliil nagyobb
terhelés.
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Kritikaként a kovetkezd szempontok emlithetdk meg. Az algoritmus csak azonos
kezd6ponta vektorokkal dolgozik, igy az izomterheléseket nem lehetett figyelembe
venni. Az algoritmus heurisztikus megkozelitést alkalmaz, ami nem garantdlja,
hogy a kivalasztott {6 terhelésvektorok a legkevesebb szamu terhelésvektorok is.
Az eredmények a felhasznalo beallitasaitol is fliggenek, és a bemeneti paraméterek
Osszes kombindcidjanak tesztelése gyorsan skalazédik. Mas félkupszog és
bilintetdfiiggvénykitevd esetén kevesebb vagy tobb ilyen f6 terhelésvektor tud
eldallni. Tovabba csak egy medencefél modell alkalmas az elemzésekhez, a masik
1ab terhelését, az izomerdket és a szalagokat peremfeltételek helyettesitettek itt is

Tovabbi tesztek sziikségesek az 1j fesziiltségkoncentracids tertiletek
bemutatdsdhoz. A kis mintaméret és a kiilonféle implantadtumtervek és anyagok
hidnya korlatozza a tanulmanyt. Az in vitro kisérletek sziikségesek lehetnek a
fesziiltségkoncentracids teriiletek igazoldsara nytlasmérd bélyeges mérésekkel.
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5. TERHELESI MODELL A VAPAKOSAR MOGOTTI CSONTGRAFT
ATALAKULASAHOZ

Az el6zbekben lattuk, hogy a szildrdsagi ellendrzéshez tulajdonképpen a
mértékado terhelések meghatarozasara van sziikség. A szilardsagi ellenérzés soran
azokat a terheléseket kerestiik, amik mellett nem fordul el6 nagyobb terhelés az
életviteli terheléssokasagbol.

A graftatalakulds sordn azonban mas szempontokat kell figyelembe venni,
ugyanis a feladat természete is mas. Az irodalomkutatas soran is lattuk, hogy a
pszeudoterhelés hatdsaval torténik a terheléssokasag helyettesitése, az altaluk
kivaltott alakvaltozasi energiastiriség eloszlas alapjan keriil kiszamitasra a
csontgraftok 1j strliségolszldsa, ami a leginkabb reprezentativ ilyen téren
[Chun2021], [Chun2022]. Nemcsak a terhelések nagysdga szamit, hanem annak
relativ gyakorisaga is. Elég, ha azt figyelembe vessziik, a csontgraftatalakulas
szempontjabol leginkadbb a jarasterhelés, mint leggyakoribb terhelés hatdsara
valtozik meg a csont-csontgraft szerkezete.

Azonban mi alapjan keriilnek kivalasztasra ezek a vektorok? Honnan tudjuk, a
teljes spektrumhoz képest ezek a legprecizebben kertiltek kivalasztasra? Mi van, ha
mas halo, geometria esetén madas terhelések lennének optimalisak?
A csontgraftatalakulds modellezésekor iterdcidrdl-iterdciora is megalljdk a
helyiiket? Arrdl nem is beszélve, ilyen optimalizaldssal eldallitott helyettesitd
terhelések kiszamitdsa rendkiviil eréforrasigényes ebben a formdban.

Ennek a feladatnak a megolddsdhoz tegyiik egyértelmiivé a modellhatdrokat,
modellfelépitést az irodalom és a kovetkezé megfontoldsok alapjan. Vegyiink egy
vapakosaras rogzitést, ami csavarokkal csatlakozik a medencéhez, esetleg a
pillérjein keresztiil is. Kétségteleniil linedris modellekkel kell dolgozni, ami azt
jelenti, hogy az anyagmodell linedris, ez 6sszhangban all a korabbi irodalmi
ismeretekkel. Nagy elmozduldsok nem fordulnak el a modellben, ez szintén igaz,
hiszen a vdpakosar nagy merevsége korlatozza ezt, tovabba az el6zéekben lattuk,
fél medence modell esetén nem lépnek fel nagy elmozduldsok a graft nélkiili
esetekben sem. Tételezziink fel egy kezdeti csontbenovést a vapakosar részein, igy
a ragasztott kapcsolat is megfeleld valasztas [Huiskes1987], [Mirulla2021].

A masik lényeges koriilmény, hogy aktiv erdként csakis a vdapakosar
kozéppontjaban hatd terhelés mtkodik, ami igy a terheléssokasagot nézve egy
azonos kezd&pontu vektorsokasagnak felel meg. Az izmok terhelésadd szerepe a
fél medencemodell peremfeltételeiben van modellezve [Plessers2016], [D6czi2020],
[Vogel2020], [Totoribe2018], [Moussa2020], [Fu2018]. A terheléssokasag altal
kivaltott  elemenkénti atlagos alakvaltozdsi energiastiriségeloszlas a
referenciamodellben akképp szamitodik, hogy egy terheléstipuson beliil egyszer(i
atlagként, a végeredmény pedig a terheléstipusok kozott ezen atlagok sulyozott
atlagaként kertiil kiszdmitasra. Az 4llitas az, hogy mechanikai levezetés soran a
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kiils6 er6kbdl, azok szamossagabol és a relativ gyakorisagokbol kiszamithatd
legfeljebb harom olyan helyettesitd terhelésvektor, amik hatdsara kialakulo
elemenkénti alakvaltozasi energiastirtiségek atlaga megegyezik a referencianak vett
terheléssokasag atlaggal [Ddczi2023a]. Ennek megértésében nyujt segitséget az 54.
dbra.

wi \ )

3 helyettesit6 terhelés

\ Mechanikai levezetés

54. dbra. A helyettesitd terhelésvektorok koncepcidja

Térjiink at a matematikai formalizmusra. Az 54. dbra azt mutatja, hogy a modellt
osszesen N darab terhelési vektor terheli, amelyek mindegyike n darab csoportban,
i-t futdindexnek valasztva ki darab terhelésbdl all. A terhelési vektoroknak azonos
kiindulasi pontjuk van. Egymashoz képesti relativ gyakorisdgukat w: veszi
figyelembe, ami megjelenik a stulyozott atlagositott alakvaltozasi energiastiriség
(SED) eloszlasban. Ezeket a relativ gyakorisagokat, amelyek a szakirodalombol
szarmaznak, valdjdban a hat leggyakoribb életmodbeli terhelések relativ
gyakorisagai, amelyek a 9. tdbldzatban l1athatdk [Igbal2019].

9. tabldzat. Aktivitisok ciklusszdmdnak dtlagos eloszldsa [Igbal2019]

oL Eves ciklusszam Relativ
# Aktivitas . .,
(Normal Paciens)(x1000) (Li) gyakorisag (wi)
1 Normal jaras 1369,3 0,88012598
2 Egy labon allas 63,5 0,040815015
3 Felfelé 1épcs6zés 41,4 0,026610104
4 Lefelé 1épcsozés 41,4 0,026610104
5  Felallas 20,1 0,012919398
6  Leiilés 20,1 0,012919398
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Ez a tablazat az életmodbeli tevékenységek, mint példaul normal séta, egy labon
allas, 1épcson fel- és lejaras, felallas és letilés gyakorisdgat mutatja be egy atlagos
beteg esetében évente, ezer ciklusban kifejezve. A tablazat azt is szemlélteti, hogy
ezek a tevékenységek milyen relativ gyakorisaggal fordulnak eld (wi), amely a teljes
terhelési profil egy részét képezi. Példaul, a normal séta a leggyakoribb
tevékenység, tobb mint egymillio ciklussal évente, ami a vizsgalt tevékenységek
88%-at teszi ki. Ezzel szemben az egy labon allas vagy a lépcsén vald mozgas sokkal
ritkdbb, csak egy kisebb részét képezi a teljes terhelési profilnak. A relativ
gyakorisdgokra a kovetkezd egyenletek Osszefligései érvényesek (4):

w; = Li , iw =1
I LM @

Egyértelm(, hogy a gyakrabban ciklikusan ismétl6dé dinamikus terhelések, mint
példaul a jarasbol adodo terhelések, sokkal nagyobb hatassal vannak a csontgraft
atéptilési allapotdra, és ezt figyelembe kell venni a sulyozott alakvaltozasi
energiastrlség (u ) atlagolasakor (5):

n kl

n
1
u= Zwi-ﬁi =Zwi-—-2u”.
L ki ®)

i=1 =1

Az adatok Bergmann és tarsai [Bergmann2001] munkdjan alapulnak, amit egy
atlagos beteg testtomegének szazalékaban fejeztek ki. A modell egy 80 kg-os betegre
lett szamitva, figyelembe véve a gravitacios gyorsuldst, ami 9,81 m/s2. A koordinata-
rendszer szintén 0sszhangban van azzal, amit Bergmann és tarsai [Bergmann2001]
publikaltak.

Ezt maximum hérom terhelési vektorra kell cserélni, amelyek atlaga ugyanazt az
eloszlast eredményezi. Ennek az eljardsnak a korlatai kordbban részletezésre
kertiltek. A modellnek teljesen linedrisnak kell lennie, beleértve a lineéris anyagi
jellemzdket, mikdzben nagy elmozduldsok és sturlodassal jaro érintkezések nem
fordulhatnak eld. Csak er6vektorok hatnak, és azoknak azonos kiindulasi pontjuk
kell, hogy legyen. Az erévektorok csoporton beliili hatdsat egyszert atlagként
szamitjak ki, de lehetséges a csoportok kozotti sulyozott atlag szamitdsa is (a relativ
gyakorisag szerint).

Nyilvanval6, hogy a vektorok teljes szamanak (N) haromnal nagyobbnak kell
lennie, mert csak ebben az esetben érdemes ezt a modszert alkalmazni.
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5.1. Mechanikai levezetés a helyettesito erok meghatarozdsahoz

Ebben az alfejezetben bemutatdsra keriil a moddszer mechanikai levezetése.
A helyi Cauchy-fesziiltség tenzort (o) és a linearizalt alakvaltozasi tenzort

(€ )hasznaltuk, amelyek szimmetrikusak, és az «x, y, z globdlis

koordinadtarendszerben a matrixuk a kovetkezéképpen néz ki (6).

Oxx Oxy Ozx Exx  Exy Ezx
0= |9xy Oyy Oyz|; e= |&xy &y &yz|.

Ozx Oyz Oz €2x  E€yz &2z (6)

Az alakvaltozasi energiastirliség ebbdl a kétpontos szorzat szerint szamolhatd (7):

1
U==-0:¢e=
2 = =
1 (1)
=§-(axx-sxx+ayy-£yy+azz-ezz+2-axy-exy+2-ayz-eyz+2-azx-ezx).

Az egységnyi terhelési vektorokhoz rendelt fesziiltségi (g,,,) és alakvaltozasi
valaszok (g,,) vektorokba rendezddnek, ahol az mn a futd index a fesziiltség és
alakvaltozasi tenzorban 1év{ értékekhez az x, y, z iranyok ismétléses variacidibol és
a fels6 index jeloli az egységnyi terhelési erd iranyat (8):

() (€9
O-mn ngL
(2) (2)
Omn ngL

Egy 4ltalanos, i-edik terhelési blokk j-edik terhelésvektoranak x, y, z komponensei
a kovetkezdk (a;j, bj, c;j). Az er6 (F ;;) az egységnyi terhelési vektorokkal az x, y, z
iranyban kifejezve (9):

al-j
— |p:: 1. — (x) (62 (2)
fij = [bu $ Eij = i Fpie + bij Efnge + €1 Fonye )
Cij
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A fesziiltségi és alakvaltozasi komponensek kiszamithatok ebbdl, valamint az
egységnyi terhelési vektorokra adott valaszokbodl az x, y, z irdnyban a linearitas
miatt (10):

) _ T () -y
Omn _zij "Omn; Emn _iij "Emn
amelyb6l kiszamithato az adott erére (F;;) vonatkozo alakvaltozasi
energiastriiség (u;;) (11):

1 . .
uj =5 g(u) . g(u) -

= % (a,ﬁﬁj) -sgf) + a;y) . sl(,iyj) + az(ij) . ez(izj) +2- ag,j) . e,(ciyj) +2- ay(;j) . sj(,izj) +2- crz(,"cj) : sz(icj)).

”or

Ez tulajdonképpen a linedris szuperpozicioval el6allitott alakvaltozasi
energiastirliség egy pontban (u;;) az F ;; terhelésre.

Felmeriilhet a kérdés, hogy ezzel megoldodott a probléma. Hiszen harom
szimuldciora van sziikség, amivel minden pontban meg tudjuk hatdrozni az
egységterhelésekre adott valaszokat, ezutdn fel kell csak szorozni az aktuadlis
er6komponensekkel. Ez viszont még mindig eléggé erdforrasigényes, hiszen
minden egyes elemre és terhelésvektorra ezt ki kell szamolni. A gyakorlatban pedig
az is hozzdjarul, hogy a végeselemes modellben az elemenkénti alakvaltozasi
energiastirtiséget nem lehet kozvetlentiil ekképp kiszadmitani, azaz az elemenként
kijott értékeket Osszegezni, mert az elemen beliili integracios pontok alapjan
torténik ezek meghatdrozdsa. Kordbban emlitésre keriilt, hogy masodrendii
elemekbdl all a modell. Ezek tobb integracids pontbol allnak. Egyenes oldaléli
elemek esetén az integracios pontokban szereplé értékek atlagaként ki lehet
szamolni. Azonban, ha az elemek nem egyenes oldaléltiek, akkor az integracios
pontok mellé az elem formafiiggvényei is kellenek. Ez a végeselemes modellbdl
elméleti szinten kinyerhetd, de tetraéder elemek esetén ez tovabbi extra
fiiggvénykiértékeléseket igényel. Ezért, a levezetést tovabb kell vinni.

Az atlagos alakvaltozasi energiastiriség (u;), amit egy ilyen blokkhoz tartozé
erdelem indukal, rovidebb méatrix formaban is megfogalmazhaté (12):
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_ 1

i:k_l jzluu
-yl () o (@0 8) ol (&)
+2- Q;y (gl §xJ’)+2 TZ (gl z)+2'ggx'(gi'§zx)]z

ahol (®;) egy szimmetrikus matrix, amely az i-edik terhelési blokkhoz tartozo

kiils6 terhelések komponenseibdl all 6ssze (13):

r ki fe; fe; ]
2 oD o
aij aij * bij aijj * Cij
j=1 j=1 j=1
ki ki k;
= . 2 .
=\ aitby )by ) by
Jj=1 j=1 j=1
ki ki ki
Za “Ci: Zbc ZCZ
ij ij ij ij ij
_j:l ]:1 ]:1 .

Az alakvaltozasi energiastirtiség sulyozott atlaga a relativ gyakorisag és az egyes
alakvaltozasi energiastiriségébdl a kovetkezOképp

n
i=1

Ezzel a megfontoldssal a linedris szuperpozicié szdmitdsa egyszer(isodik, hiszen
rendelkezésre all egy Osszegzd matrix, amivel a szamitas egyszertibb. Azonban, a
gorbiilt oldaléli masodrendli elemek formafiiggvényeivel még tovabbi
szamitasokat kell elvégezni, tehat ez sem a leger6forrashatékonyabb megoldas.

terheléstipusok atlagos
szamithat6 (14):

u= Wi - U;.

A tovabbhaladdshoz bebizonyitom, hogy ugyanez a matrix, hdrom terhelésvektor
komponenseinek felhasznaldsaval is el6allithatd, mas szavakkal a hdarom
terhelésvektor altal indukalt és atlagolt alakvaltozasi energiastirliség eloszlasa teljes
mértékben megegyezik a terheléssokasag 4altal létrehozott sulyozott atlagaval.
Ezaltal a modell szimuldcidjat, amely kordbban az egységterhelésvektorokra vald
szuperpozicié szamitdsat, majd minden egyes terhelésvektorra vonatkozd
eredmények atlagolasat és sulyozasat foglalta magdaban, lecserélhetjitk harom
szimuldcios eredmény atlaganak kozvetlen kiszamitasara. Ez nemcsak a szamitasi
folyamatot egyszer(isiti, hanem 1j perspektivdkat is nyit a komplex terhelési
allapotok hatékonyabb elemzésére.
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A cél tehat, l1étrehozni ugyanazt az atlagos alakvaltozasi energiastirtiség eloszlast,
de 3 helyettesit0 terhelés altal. Ez egyenletben a kovetkez6t jelenti (15):

— 1 —
u= § ’ Zlu = § ’ (usubst,l + Usypst,2 T usubst,3) = Ugypst- (15)
p:
A helyettestd terheléseket subst alsdindex-szel a kovetkezd formaban keressiik,
ahol p a futdindex (16):

bsubst,p ;

asubst,p
zsubst,p = ’

Csubst,p
(16)
_ (%) ) (2)
Esubst,p = Qgybpst,p Eunit + bsubst,p 'Eunit + Csubst,p * Eunit'

Hasonldan az el6zbekhez, a helyettesitd terhelésekbdl is eldallithatd egy matrix,

ami csakis a helyettesit6 terhelések komponenseitdl fiigg (17):
3

3
1
— . subst, . subst,p) —
E Usybst,p _E E g( P) §( P) =

p=1 p=1

= 512k (Lo £0) + 2y (v~ £) + 2 (L&) + 4

+2 'Q;y (qubst _xy) +2- _yz ) (gsubst _yz) +2- _zx (qubst ) §zx)]

Ahol a helyettesit6 terhelésekbdl alkotott matrix (P, pse) @ kovetkezd alakot veszi

fel (18):
3 3
Z Asubst D Z Asubst D subst,p

p=1

QAsubst,p * Csubst,p

ingRINg b

3
a b b2
subst,p subst,p subst,p
p=1

IS
s
i
-

bsubstp " Csubst,p | (18)

=
[y

w |l

3

3
Asubst,p * Csubst,p § bsubst,p " Csubst,p Z ijsubst,p
p:]_ :

[N

3
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Ha a sulyozast is figyelembe vessziik, a kovetkezd levezetés adhaté (19):

U = Ugypsts
n 3
g o= L (19)
Wi u; = § usubst,p-
i=1 p=1

Mindkét oldalt beszorozva a helyettesitd terhelésvektorok szamaval (20):
3

n
Z 3w ai = Z Usubst,p- (20)
i=1

p=1
Az egyenlet bal oldala atrendezve és kifejtve (21):

n n 1 ki
Z3'Wi'ﬁl' =Z3wl—2uu=
: : ki <
i=1 i=1 j=1

n
11
223 "W k_f [g)’{x(gl fxx) +g37;y' (gl fyy)"'g;z(gl '§zz) +
i=1 ¢
+2 g;;)’(gl '§xy) +2 ng(gl '§yz)+2 ng(gl §zx)] = (21)
n n
1 r 1 r 1
=E{Q_xx 23'Wi';':i " Exx +ny 23'Wi'k_ gl Eyy + .
i=1 L i=1 !
n
r 1
+ Ozx z 3w — gz Exx |}
i=1 t
ahol egy matrix (®) az el6z6ekhez hasonléan megjelenik (22):
n 1 D11 D1y Py3
9223 Wi E'@— D1y Dy Dp3| =
T = b P13 D3 P33
n k; n k; n k;
3-) 2. ) g2 3. ) by 30 ) = :
Kk aij T Aij * bij A aij * Cij
i=1 j=1 i=1 j=1 i=1 j=1
n ki n i n k; (22)
_ Wi Wi 2 w;
=13 k_ CLU bl} 3 k_ bl} 3- — bi]-'CU
i=1 © j=1 i=1 © j=1 i=1 © j=1
n ki n ki n ki
3.y X 3.3 LN 3.y XA 2
i=1 Jj=1 =1 Jj=1 i=1 j=1




Vagyis az egyenletek strukturajabol kovetkezden (23):
3
o1
z Wi U = § ’ z Usubst,p < g = gsubstr
i=1 p=1

amely 9 elem(i matrix 6 fliggetlen tagbdl all a szimmetria miatt és a kovetkezd
egyenletrendszer irhato fel (24):

2 2 2 —
asubst,l + asubst,z + asubst,s - (pll
Asubst,1” bsubst,l + Asubst,2 * bsubst,z + Asupst,3 ° bsubst,S =@y,
Asubst,1 * Csubst,1 + QAsubst,2 * Csubst,2 + Asubst,3 " Csubst,3 — D3

2 2 2 —
bsubst,l + bsubst,z + bsubst,3 - ‘pzz
bsubst,l " Csubst1 T bsubst,z " Csubst2 T bsubst,3 *Csubst,3 = D3

2 2 2 —
Csubst,l + Csubst,z + Csubst,3 - (D33

Az egyenletrendszer alulhatarozott, végtelen sok megoldasa van, hiszen csak
6 egyenletiink van 9 ismeretlenre (a helyettesit6 terhelések komponenseire).

A megoldhatosag érdekében, onkényesen harom tovabbi egyenlettel egészitem
ki. Kihangsulyozom, hogy a célt ne tévessziik a szemiink el6tt: a terheléssokasag
helyettesitésére, valamilyen modon, legfeljebb harom terhelésvektort felhasznalva
akarjuk ugyanazt az atlagolt alakvaltozasi energiastriiségeloszlast visszakapni.
Nem cél, barminemd fenomenologiai, vagy mds mechanikai kontextus
megragadasa (ebben is kiilonbozik ez a modszer az irodalomtdl), hogy példaul az
egyik terhelésvektort feltétleniil a jdrasterhelés maximumadanak valasszuk.
Ugyanugy nem vezet célra, ha az egyik vektort a nullvektornak definidljuk
([0,0,0]"), mas szavakkal kihagyjuk, mert akkor a kvadratikus tagok miatt
altalanosan ugyancsak nem oldhatdé meg zart alakban. Ekkor csak specidlis esetekre
létezik kétvektoros helyettesités, amennyiben teljestiil az alabbi feltétel (25):

2P D3 D3
2V Dy Doy

arccos — arccos = |arccos

vV D1 Dy, vV Dy, * D33 -

Ez levezethet6 abbol, ha a négyzetek Osszegével adott egyenleteknél
forgovektoros reprezentaciot alkalmazunk, hiszen ezek az egyenletek ekkor a
valtozdk koordinatarendszerében egy kort fejeznek ki, példaul ilyen
helyettesitéssel (26):

2 2 — — . . — Qi .
asubst,l + asubst,z - (D11 - asubst,l =cCosua cDll: asubst,z =Ssina Cbll-
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A tobbi egyenletnél hasonloképpen eljarva, a hatismeretlenes egyenletet
haromismeretlenes egyenletrendszerré tudjuk redukalni, ahol az 4j ismeretlenek
ezeknek a forgovektoroknak a szdgei és a szogfliggvények Osszegzésébdl ezen
szogek  kiilonbségére  kapunk  Osszefliggéseket, amik abszolutértékes
egyenletrendszert jelentenek.

Ezen specidlis esetben ugyan elég lenne két szimulacio, de az altalanos esetre a
megoldast a kovetkezd alakban keressiik (27):

asubst,l asubst,z asubst,3
Es‘ubst,l = 0 ;]Eubst,z = bsubst,z ;isubst,3 = bsubst,3 . (27)
0 0 Csubst,3

Maés szavakkal, a kovetkez harom egyenlettel egészitjik ki az
egyenletrendszert (28):

bsubst,l =0,
c =0

subst,1 , (28)
Csubst,2 = 0.

Amik alapjan az eredeti egyenletrendszeriink ekképp mddosul (29):

a?ubst,l + a?ubst,z + a?ubst,s = P13,
Asubst,2 * bsubst,z + Asupst,3 bsubst,3 = P13,
Asubst,3 * Csubst,3 = P13,

bszubst,z + bszubst,3 = @y, (29)

bsubst,3 " Csubst,3 = Dy3,

2 _
Csubst,3 = P33-

Ez mar zart alakban megoldhato. A kiilonb6z6 megoldashalmazok koziil, a
pozitiv gyokoket részesitjiik elényben, az aldbbiak szerint (30):

Csubst,3 = O; bsubst,Z = 0; asubst,l = 0. (30)
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A linedris modell miatt az alakvaltozasi energias(iriség eloszlasa fiiggetlen a
terhelésvektor eldjelétd], vagyis egy terhelésvektor és annak ellentettje is ugyanazt
az eloszlast adja. A kivalasztas egyébként szintén tetszleges lehet, ebben az esetben
csak azt akartam szemléltetni, hogy egy jobb oldali csipdiziiletben fellépd erdk z
iranya altalaban pozitiv, az y irdny altalaban negativ, az utolso¢ feltétel csak a végs6
megoldashalmaz kivdalasztasat segiti el6. Természetesen mds egyenletek
bevezetésével mdas eredmeények jonnek ki, ismételten itt a cél csak egy olyan
vektorhdrmas megtaldldsa, amelyekre kialakul6 alakvaltozasi
energiastirtiségeloszlasai egyszeri atlagolassal ugyanazt adja, mint a
terheléssokasag atlaga.

A megoldasok, tehat zart alakban a kovetkezdk, az egyenletek alulrdl felfelé
haladva lancszertien megoldhatok (31-36):

Csubst,3 = D33,

) Dy

subst,3 — ’
Csubst,3
_ q§13

asubst,3 - ’
Csubst,3

— 2
bsubst,z - /(I)ZZ - bsubst,3'

Dy, — Asubst,3 bsubst,S

Asubst,2 =

)

bsubst,z

_ _ A2 _ 42
asubst,l - \/(pll asubst,z asubst,3'

Abban az esetben, ha a kiilsé terhelésekbdl egyes matrixelemek zérusnak
adddnak, példaul egytengelyl terhelések esetén, vagy amikor az egyik irdnyban
minden terhelésvektor komponense zérus (sikbeli terheléssokasdg), a
matematikailag nem definidlt 0/0 hdnyadosokat 0-nak véve a megoldas zart alakban

o

el6allithatd. Természetesen ez csak olyan formalizmus, amivel a megoldas
gyorsabban eldallithato, az alakvaltozasi energiastrliség értéke invaridns
mennyiség, nem fligg az alkalmazott koordindtarendszertél. Maés szavakkal,
koordinata-transzformdacoval, mas koordinatarendszerben létrehozhaté olyan
matrix, ami garantaltan nem tartalmaz zérus elemeket, de ez sokkal bonyolultabb

megkozelités.
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Osszefoglalva tehdt, lathattuk, hogy el8allithatd zart alakban 3 olyan
terhelésvektor, amelyek komponenseivel ugyanaz a terhelési matrix megalkothatd,
mint a terheléssoksag és azok relativ gyakorisagdbdl allé matrix. Szamszer(sitve
esetiinkben, ez a matrix a kovetkez6 alakot olti (37):

D11 Pz Py3
g = (P12 Py P3| =
D3 Dy3 P33
n ki n ki n k;
Wi 2 wW; Wi
3 Zk—zau 3 Z— aU bij 32— al-j-cl]
i=1 ' j=1 i=1 ' j=1 i=1 ' j=1
n ki n ki n ki
w; w; w;
=13 ) 2 Day-by 3y b 3 Y hyel= @)
i=1 ' j=1 i=1 ' j=1 i=1 © j=1
n ki n ki n i
3. Wi . 3 Wi . b:: - 3 Wi 2
Lk, aij * Cij T L.l Cij Kk Cij
=1 Jj=1 =1 Jj=1 =1 Jj=1
153508,526 —45786,273 662949,758
= |—45786,273 127327,415 —106637,865].
662949,758 —106637,865 4259714,939
Amelyekbdl a helyettesito terhelésvektorok (38. egyenlet):
208,559 —82,675 321,211
Foupst1 = 0 [NI; Fsubstz = | 353,07 |[N]; Fupsez = | —51,668 [ [N]. (38)
0 0 2063,908

Ezekkel kiszamitott alakvaltozasi energiastirtiségek atlaga meg kell egyezzen.
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5.2. Osszehasonlité vizsgdlat végeselemes modellekkel

A mechanikai levezetéssel torténé bizonyitds ugyan aldtdmasztja a modszer
helyességét, azonban az eredmények meggy6z0 voltat tovabb emeli, ha ténylegesen
végeselemes futtatasokat végziink el mind a referenciaszamitashoz, mind a

helyettesito terhelésekkel felruhdzott modell esetén.. Ennek folyamatabrajat mutatja
be az 55. dbra.

Terhelési adatok Helyettesité Terhelések

rr'% |[__|% ”T% W1q; Wa; W3, ..[ (I) (Ehellm
BB B, [T = || s
N

Grat Atalakulas

Referencia
Anyagok

Optistruct
(N futtatas)

Optistruct
(3 futtatas)

; Eredmények ref. Eredmények hely. ;

] g
N, | [sEDn[SEDz | SED; | SED, | SED; | | & .
2w | Isep,,|sEDy | - 22
o 2 o O
a2 o 2
> = = C
g < g
= =)

Ap.

Iteracioszam
elérve?

Igen

Y
Posztprocesszalas

Alakvaltozasi energiasiriségek és siriliségek

55. dbra. A helyettesitd terhelésvektorokkal végzett szamitdsok Osszevetése a referenciaszdamitdsokkal
[Déczi2023a]
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A modell legfontosabb jellemzdje a linearitdsa. A modell felépitése hasonlit az
el6z6ekhez, az elOzetesen csontos Osszenovést feltételezve, a ragasztott
kapcsolathoz hasonlo, ezt folytonos végeselemes haloval értem el, ugyanigy egy
kozelités az, hogy a csavarok és a vapakosar csatlakozasanal kell6en nagy surlddasi
tényez6vel rendelkezik. Fontos megemliteni, hogy definicidszer(ien ezen részeken
is az eltérd anyajellemzOk csatlakozasanal és az éles geometriai helyeken, azaz a
végeselemes szinguldris helyeken is ugyanazon alakvaltozasi energiastir(iség
értékeknek kell kijonniiik a végén. A modell felépitését az 56. dbra mutatja be.

Medence

Csavarok

(3 db)

Graft Fix peremfeltétel

Vapakosar
Terhelésatado

elemek

Terhelés

56. dbra. A csontgraftdtalakulds modellezéséhez haszndlt végeselemes modell felépitése [ Doczi2023a]

A masik fontos bemutatando része a modellnek, az alakvaltozasi energiastriliség
alapjan szamitott stimulus hatdsara bekovetkezd stirtiségvaltozas. A stimulus adott
elemre a kovetkez6képpen szamitando (39):
Ug

S, =—.
tpt

(39)

Kordbban az irodalomkutatds soran bemutattam, hogy kiilonb6zé mértéki
strtiségvaltozas legyen az pozitiv vagy negativ (vagy éppen zéro) a
stimulusértékekhez kothetd [Weinans1992], [Huiskes1987], [Mullender1994],
[Li2007], [Mukherjee2017], [Levchuk2014]. Ennek meg kell adni a paramétereit.
Nagyon fontos megemliteni, hogy az ilyen graftos atalakuldsra az irodalom jelenleg
nem nyujt egzakt adatot. Ajanlasok vannak, hogy a konvergens lefutashoz milyen
paraméterkombindcidkat kell haszndlni [Jang2009], [Su2019], [Helgason2008b],
[Rahman2013]. A paraméterek a 10. tabldzatban keriiltek kirészletezésre, a fliggvényt
leiré egyenletrendszer és maga a fliggvény az 57. dbrdn lathato.
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10. tdbldzat. A csontgraftatalakulds paraméterei

Megnevezés Jelolés Erték Meértékegység
Kezdeti grafts(irtiség Dinit 400 kg/m3
Minimalis graftstir(iség Pmin 382 kg/m3
Maximalis graftstirtiség Pmax 2322 kg/m3
Lusta zéna kozepe Keenter 1,064 J/kg
Lusta zdna félszélessége Sdelta 15% -
Csontslirliség valtozas meredeksége Crio 2,904 kg-s*/m®
Graftstirtiség-modulus egytitthato p 1,8 -
Graftstrtiség-modulus kitevd q 3 -

Apr [kg/m?] 4

(1 - Sdelra) . kcenfer ~Lusta zona P

\ _ 1 1 p ” d
,.,,:.:’.,;_;:,,; o \ S; [] /k g]

(1 + Sdelta) - Kcenter

57. abra. Csontgraftdtalakulds fiigguénye

Az els@ ilyen ajanlas, hogy az els6 lépésben kiszamitott elemenkénti alakvaltozasi
enerigastriségbdl, térfogatrészek alapjén torténd sulyozassal egy atlagos értéket
kell meghatdrozni, majd ezt elosztani a kezdeti stir(iséggel és ezt érdemes valasztani
a lusta zona kozepének [Huiskes1987]. Ennek két oldalan +/- 15%-os hatarral tart a
lusta zéna, ahol nincs striiségvaltozas [Huiskes1987]. Ezt kovetden két oldalt
ugyanakkora meredekséggel fut linedris szakasz, a bal oldali részen
strtiségcsokkentést, a jobb oldalon strtiségnovekedést kifejezve. Az irodalomban
ennek a meredekségére is van ajanlas, mégpedig az, hogy a maximalisan kialakuld
merevségvaltozas ez iterdcio soran kezdetben legfeljebb 15% legyen [Huiskes1987].
Az alkalmazott stirliség-rugalmassagi modulus kapcsolatbol addéddan ez 5%-os
strtiségnovekményt engedélyez (40):

Pinit " 0,05

Smax - (1 + Sdelta) ' kcenter.

tg(enév) = Chop = (40)
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A csontgraftdalakulas fliggvényt leird egyenletek kiilonozd stimulusérték
tartomanyokra a kovetkezOképp alakulnak (41):

Chov [St - (1 - Sdelta) ) kcenter]; S < (1 - Sdelta) ’ kcenter

Ap; = 0; (1 — Sgeira) * Keenter <S¢ < (1 + Sgeira) * Keenter (41)
Crov [St -1+ Sdelta) ) kcenter]; Se = 1+ Sdelta) “kcenter
Az iteracionként kialakuld elemenkeénti stirtiségek igy szamitandok (42):
Papp,t+1 = Papp,t T Ap; . (42)

Ezen 1j graftstiriségek hatdrozzdk meg az tjonnan kialakuld rugalmassagi
modulus eloszlast, amivel az Gjbdli szamitas torténik (43):

Eapp,t =p- papp,tq-

(43)
Az eredményeket az 58. dbra mutatja be.
3 /”"“‘“m\ Referencia modell Helyettesité modell
N
. SED[J/m] SED [J/m’]
3244 3244
3000 3000
= 2500 = 2500
= 2000 = 2000
J R s £ 1500
' 1000 1000
500 500
0 0
Max =324 Max =324
Min =33 Min =33
Stirtiség [kg/m?] Stirtiség [kg/m?]
= 420 & 420
l 418 l 418
415 415
— 413 = 413
= 410 = 410
£ w8 | s
405 405
t=1 403 403
400 400
398 398
Max =420 Max =420
Min = 398 Min = 398

58. abra. Alakvaltozdsi energiastiriiség és stiriiség alakuldsa a referencia modellen és a helyettesitd

terhelésekkel ellitott modellen

Lathatd, hogy a kialakuld alakvaltozasi energiastiriség iterdciorodl-iteraciora
megegyezik, aminek kovetkeztében a kialakulo stiriségeloszlas is.
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5.3. Kovetkeztetések, kritikak

Lathattuk, hogy erre a csont-csontgraftatalakulasos alakvaltozasi energiastirtiség
alapu feladatra, amennyiben a modell linedris és a terhelések egy kozos
kezd&pontban hatnak, a sulyozott terheléssokasag szdmottevd szimulacios igénye
altalanos esetben harom terhelésvektorral végzett szimulacioval kivalthato.

Nincs fenomenoldgiai aspektusa a kiszamitott terheléseknek, azaz nem lehet azt
mondani, hogy bizonyos életviteli terhelésekbdl kovetkezden kell ezeket a
vektorokat meghatarozni, csak matematikai levezetés tdmasztja ezt ala. Ide tartozik,
az egyenletrendszer megoldasa tobbféleképpen is torténhet, pl. bizonyos iranyu
komponensek egyenldvé tételével, mas komponensek zérusnak valasztasaval.

A moddszertan alkalmazhatdsdgdban azonban megjelenik egy j teriilet, miszerint
képes a hasonldan terhelt alkatrészek topoldgia optimalizalasat is eldsegiteni.
Autoipari alkalmazdsokan is el6fordul, hogy egy merevségmaximalizando,
térfogathanyad kényszerrel ellatott alkatrész koncepcionalis tervét kell létrehozni,
ahol a terhelések stuilyozdassal szerepelnek. Amennyiben ezek szdma meghaladja a
harmat, a mddszeremet érdemes alkalmazni, ugyanis sokkal kisebb szamitasi
igénnyel, ugyanazt a relativ stiriségeloszlast allitja eld. Ezt a kovetkezd modellel
mutatom be, amely az 59. dbrin lathatd.

Terhelések

59. dbra. Szerkezeti mintapélda topoldgia optimalizildshoz

A modell a sulyozott merevségek maximalizalasat (az engedékenység
minimalizaldsat) alkalmazza célfiiggvénynek, tovabba 0,3-0,4-es aranyu
térfogathanyad kényszerrel a tervezési téren. A tovabbi paraméterekrdl a
11. tablazat ad tajékoztatast.
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A példdban alkalmazott

11. tabldzat. A topoldgia optimalizdlds paraméterei

Megnevezés Erték
Minimalis méret 7,5 mm
Kezdeti térfogathanyad 0,4
Minimum relativ str(iség 0,01
Biintet6fiiggveény kitevo 2
Relativ konvergencia kritérium 3%

terheléseket

foglalja Ossze.

sulytényezdket a 12. tabldzat

12. tablazat. Mintaterhelések a topologia optimalizdldshoz

x irdnyt y irdnytu z irdnyu Stilytényezd
komponens [N] komponens [N] komponens [N]
1 0 0 -1000 0,2
2 500 0 0 0,2
3 0 1000 0 0,1
4 0 1000 -2000 0,2
5 -500 500 0 0,2
6 -500 500 1000 0,1

Ekkor a kiils6 terhelésekbdl felépitett matrix a kovetkezd alakot veszi fel (44):

CD11 (1512
g = ‘p12 ‘1’22
‘1’13 ‘1’23

i=1
n
= 3-ZWi-ai-bi
i=1
n
3-ZWi-ai-Ci
- i=1

375000 —75 000
=| —75000 1125000
—150000 —1350000
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n
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Ezekbdl az egyenletmegoldas utan a kovetkezd terhelésvektorokat allitottam eld,
a sulytényezOk itt egységesen 1/3 értékiiek (egyszer atlagszamitas) (13. tdbldzat).

13. tdbldzat. A szdmitott helyettesitd terhelések

# x irdnyu y irdnyu z irdnyu Stlytényezs
komponens [N] komponens [N] komponens [N]

1 579,409 0 0 0,333

2 -180,187 756,788 0 0,333

3 -82,572 -743,151 1816,59 0,333

Ez a modell a gyartasi kényszer figyelembevételével is ugyanazt az eredményt
adja, mint a referencia modell (60. dbra). Iteraciorol-iterdciora megegyezd
alakvaltozasi energiastirtiségeloszlast generalja, ilyen médon nem az optimalizalasi
iteracioszamok csokkennek, hanem ezen iterdciok alatt végzett kiértékelések
szamossaga, ami Osszességében rovidebb futasi id6t eredményez.

Relativ stirtiség [-] Osszes stilyozott terheléssel (6 db)

Iso >0.01
Max = 1.00
Min = 0.01

A,

Relativ stirdség [-] Helyettesitd terhelésekkel (3 db)

[ 1.00
0.90
| 0.80
— 0.70

Iso >0.01
Max = 1.00
Min = 0.01

60. dbra. Topoldgia optimalizdlds evedménye az Osszes mintapéldabeli terhelésekkel és a helyettesitd
terhelésekkel
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Megjegyzem, jelen redukcidra ilyen tipusu feladatok esetén, ismereteim szerint
egyik kereskedelmi topoldgia optimalizalasi szoftver sem képes.

A kritikak koziil egyértelmien a korlatozott hasznalhatosag sorolando ide, amit
a modell linedris kovetelménye és a terhelésvektorok k6zos kezdSpontja limital.

Tovabbi vizsgalandd teriilet lehet a terhelésvektorok tovabbi csokkentési
lehet6ségei, ha az egyik terhelési irany lényegesen dominansabb (nagyobb
terhelésvektor tartozik hozzd), vajon mekkora hibat vétiink, ha a masik kettot
zérusnak vessziik és csak ennek az egynek a segitségével allitjuk el6 az eredményét
és elosztjuk harommal, bar erre altalanos javaslatot elég nehézkes megallapitani.
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6. OSSZEGZO ERTEKELES

6.1. Elért eredmények

Ebben az alfejezetben Osszefoglalom az altalam végzett munkat és az elért
eredményeket, valamint, hogy az eredmények hibai mikbdl szarmazhatnak.

Osszefoglald irodalomkutatdst végeztem a témdahoz kapcsolédd anatémiai,
klinikai és biomechanikai modellezési ismeretekrdl. Ezeket az ismereteket
hasznaltam fel a feladat megoldasa soran.

A rendelkezésemre bocsatott vapakosaras rogzitési rendszerek betiltetés el6tti és
mtét utani CT felvételekbdl eldallitottam a félmedence és a vapakosaras rogzités
geometriai modelljét. A terhelések, peremfeltételek, kontakt kapcsolatok a
biomechanikai irodalomkutatasbdl szarmaznak, ahogy az anyagmodell is. A csont
anyaganak modellezése sordan egyszerre hasznaltam a vapakosarhoz kozeli
részeken homogén, attdl tavolabb pedig shell elemekkel modellezett kortikalis és
solid elemekkel modellezett szivacsos allomdnyra szétvalasztott anyamegadast.
A rogzitési rendszer tovabbi részein homogén, linedrisan rugalmas, izotrop
anyagjellemzdk irjak le a betét, mint polietilén alkatrész, valamint a vapakosar, a

csavarok és gombfej, mint acél alkatrész anyagat.

A +/- 30%-os rugalmassagi modulus valtoztatds a homogén csontrész
anyagmodelljén, valamint a szeméremcsonti peremfeltételek moddositasaval
érzékenységvizsgalatot végezve megallapithaté volt, hogy a modellben a
vapakosaron kialakulo fesziiltségallapot erre nem érzékeny. Ezek alapjan a csont
itteni pontos anyagjellemzdinek kialakitdsa sem indokolt, tovabba jelen terhelési
modell mellett a peremfeltételekben 1év6 bizonytalansdg sem hat ki jelentdsen a
vapakosar eredményeire. Ez egyébirant varhato volt, hiszen a vapakosar kdzvetlen
kornyezetében a csonttal érintkezik és annak az elmozduldsai nem jelentdsek, hogy
az eredményeket jelentdsen befolyasoljak. A sok surlodasos kontakt miatt a futdsi
id6 az alkalmazott konfigurdcioval igen jelentds, 9-12 ¢6ra kozotti.
A fesziiltséggytijté helyeken a végeselemes hald kelléen siir(i és a lekerekitett
geometria miatt a fesziiltségeredmények nem szinguldarisak, ez haléfiiggetlenségre
torténd vizsgalattal lett ellendrizve.

Ezen paraméterek mellett vizsgdltam a vapakosarat statikus terhelésre, a
jarasterelés maximumara, az eddigi szakirodalomnak megfelel6en. Meghataroztam
egyértelmiien a fesziiltséggytjté helyeket és a terhelésallapot jellegét. Ezt
Osszevetettem a paciensek miitét utani CT felvételeibdl és egy éves kontroll CT
felvételein lathaté vapakosar deformadciokkal, valamint tonkremenetelekkel.
Megallapithaté volt, hogy a kialakuld fesziiltségek jellegiiket tekintve (huzo-
nyomo) a CT felvételeken lathatéd deformaciokkal 6sszhangban voltak, tekintve a
vapakosaron 1évé horpadasokat és a kiemelkedéseket. Ezzel az alkalmazott
végeselemes modell validaltnak volt tekinthetd.
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A tovéabbiakban a ramutattam, hogy bar valéban mindségileg helyes jellegii
fesziiltségek keletkeznek a leggyakrabban ismétlddé terhelés, a jaras maximumara,
csupan az erre torténd szilardsagi ellendrzés nem javasolt, ugyanis ez csak egy sziik
szegmensét fedi le az életviteli terheléseknek. Az irodalom eddig olyan szemlélettel
kezelte ezt a statikus ellendrzést, hogy bizonyos, nagy magnitaddja terhelések
kivalasztasat alkalmazta. Nem vette figyelembe, hogy el6fordulhatnak ugyan kicsit
kisebb nagysagu, am jelentdsen eltérd iranyu terhelések is az életvitel soran.
Ramutattam arra is, hogy nem reprezentativ az egyes terheléstipusok
maximumainak hasznalata sem, hiszen akkor is kimaradnak eltér6 irdnyu erdk.

Ennek a problémdnak a megolddsara, egy olyan szemléletet vezettem be,
miszerint taldljunk olyan terhelésvektorokat, amiknek kis kornyezetében nala
nagyobb terhelés nem fordul el6, valamint az Osszes életviteli terhelést lefedik a
leheté legkevesebb szamossaggal. Mas szavakkal, olyan vektorokat keresiink,
amelyek koré adott félkupszoggel gombcikkeket rajzolva, a gombcikkek belsejében
helyezkedik el az Osszes vizsgdlandd terhelésvektor és ezen gombcikkek
szamossaga a lehetd legkevesebb. Ez a lefedési probléma szamitastechnikailag igen
nehéz, ezért egy heurisztikus algoritmust dolgoztam ki megoldasara. Ezzel 10°-os
télkupszoget valasztva, a HIP98 adathalmaz atlagos paciensre vonatkozd életviteli
terhelései (mely kilenc tipus tartalmazott) tiz darab ilyen gombcikkel, azaz f6
terhelésvektorral lefedhetd volt. Mas szavakkal, ezen f6 terhelésvektorok 10°-os
kornyezetében biztosan nem fordul el olyan életviteli terhelést, amit ne fedne le
valamelyikiik. Az elvégzendd szilardsagi szimuldciok szdma ebben az esetben tiz
darab volt, mely alkalmas volt arra, hogy egy 1j potencidlis fesziiltséggytijto helyet
is kimutasson a véapakosaras rogzitésen az eddigi irodalmi terhelések altal
létrejotteken tul.

A graftatalakulds szempontjabdl szintén teljesen mas szemléletet kellett
alkalmazni. Az irodalomban a tapasztalati uton eddig kordbban haszndlt,
jarasterheléshez  kot6ddé terhelések helyett mas szerz6k optimalizalasi
problémaként tekintve a feladatra, szintén a jarasterheléshez kotédden valasztottak
ki bizonyos terheléseket, melyeket aztan sulytényezdével ellatva probaltak
megtaldlni azokat a terhelésvektor-sulytényezd parosokat, amik egy adott paciens
jarasciklusdhoz illeszkedik. Az eredményeikben csak egy bizonyos zona
megfelel6ségét vizsgaltak és az ottani relativ eltérések atlagosan par szazalékra
adodtak. Ezzel szemben én mechanikai, matematikai levezetéssel alatamasztottan
dolgoztam ki egy olyan eljarast, aminek sordn a teljes, relativ gyakorisaggal
sulyozott életviteli spektrum helyettesithetdé hdrom olyan terhelésvektorral,
amelyek 4ltal kivaltott alakvaltozasi energiastiriségek atlaga megegyezik a teljes
terhelésspektrum altal stlyozottan szdmitottal, numerikus hibahatdron beliil.
Ennek bizonyitasat egy vdapakosaras rogzités végeselemes modelljén is
megejtettem.
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6.2. Tudomanyos eredmények alkalmazhatosaga

Ebben az alfejezetben a legfontosabb 1j tudomdnyos eredmények
alkalmazhatosagat irom le, melyeket késObb tézisekben is megfogalmazok.

Az els6 tudomanyos eredmény a heurisztikus algoritmus. Ez mas
terheléssokasagra, mas félkupszoggel is meg tud hatarozni {6 terhelésvektorokat a
hasonldan terhelt szerkezeteknél, vagyis ahol az erébevezetés modellezhet6 tgy,
mint egy kozos kezddpontbdl kiindul6 vektorsokasag. Ez egyuttal a vapakosaras
rogzitésben azt is jelenti, hogy amennyiben ismertek akar paciens specifikusan az
iziileti terhelések, pl. inverz kinematikai modszerekkel kiszamitottan, a szamitott
csipdiziileti er6ket, mint bemeneti adathalmaz fel lehet dolgozni ezzel.

Felhasznalva ezt az algoritmust, valamint az az irodalomban is elterjedt
koriilményt, hogy a vapakosarak végeselemes vizsgalatara atlagos paciens esetén
fellépd terheléseket alkalmaznak, a statikus, rugalmas szilardsagi szamitasokhoz
hasznalt végeselemes modellek javasolt terhelési- és peremfeltételi eldirasai a
masodik 1Uj tudomanyos eredmény. Ezek az atlagos paciensre vonatkozo
teststilyszazalékban megadott terhelések, melyek mar most kozvetleniil
hasznalhatok az implantatumvaltozatok szilardsagi ellendrzéséhez.

Harmadik 4j tudomanyos eredményem, hogy a kiilonb6z6 relativ gyakorisaggal
sulyozott terhelésekre kialakuld atlagos alakvaltozasi energiastirtiség eloszldssal a
csontgraftatalakulas modellezésére szolgalo iteracios szamitasokban mindossze
harom terhelésre kialakuld eredmények atlagolasat kell megejteni. Ezzel a kialakulo
csontszerkezetet lehet koltséghatékonyan becsiilni, valamint alkalmas arra is,
kiilonboz6 terhelésspektrumok hatasat vessiik 0ssze, amik a csontgraftatalakulds
anyagjellemzdinek paraméterbecslésében is segit. A szilardsagilag megfelel
vapakosar valtozatok kozotti dontést elOsegitheti, ha a csontgraftatalakulds
szempontjabol is Osszehasonlitjuk a konstrukcidkat, amit ezzel a moddszerrel
erOforrashatékonyan meg lehet tenni. Tovdabba a modszer az alakvaltozasi
energiastrliség minél gyorsabb és pontosabb eldallitasan alapszik, ezért alkalmas a
hasonldan, aktiv terhelésként egy pontban miikodtetett terheléssokasagra torténd
térfogathanyad kényszerrel ellatott, merevségmaximalizalo célfiiggvénnyel ellatott
szerkezetek topoldgia optimalizalasara.

Osszességében az 1ij tudomanyos eredmények abban segitenek, hogy egy kozos
kezddpontt terheléssokasag szerkezetre gyakorolt hatdsat statikus szildrdsagi
szempontbdl, illetve, ha ezenkiviil a modell linearitasa fennall, akkor az
alakvaltozasi energiastir(iség eloszldsanak szempontjabdl hatékony szamitasi
modellekkel tudjuk figyelembe venni. Ennek a vapakosar alkalmazott végeselemes
modelljei eleget tesznek, igy ilyenképpen vizsgalhato €s fejlesztheto.
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6.3. Korlatok, kritikaik

Az 4j tudomanyos eredmények korlatai és a teljes kutatassal felmertilt kritikak itt
részletezésre kertilnek. Egyes esetekben az is, milyen ellenintézkedéssel probaltam
mérsékelni a bizonytalansdgokat, megbizhatobba tenni az eredményeimet.
A korlatok és a kritikdk ismeretében sokkal egyértelmiibben meghatarozhatok a
fejlesztési lehetGségek és a tovabbhaladasi iranyok.

A korlatok koziil egyértelmiien az a leglényegesebb, hogy a végeselemes
modellek terhelési és peremfeltételi modelljének olyannak kell lennie, hogy az
erObevezetés, az aktiv er6k egy kozds csomoOpontban hassanak. Ez igaz a f6
terhelésvektorokat szamité algoritmusra is. Az elmozdulasoknak minden esetben
kicsinek kell lennie. Statikus terhelésekkel lehet veliik dolgozni, azaz nem lehet vele
a dinamikus hatdsokat kezelni, ugyanigy az er6sen nemlinearis problémakat sem.
Az alakvaltozasi energiastrliség eloszlasanak gyors kiszamitasdhoz kotoédo
helyettesitd terhelésvektorok egyértelmiien csak teljesen linedris modellek esetén
produkdlnak megfelel6 eredményt, azaz itt még nemlinedris kontaktok sem
johetnek szoba. A vapakosaras rogzités tekintetében ez azt jelenti, hogy az
izomerdket nem lehet figyelembe venni, mint aktiv er6ket, az anyagmodelleknek
alapvetden linearisnak kell lenni, és csak akkora csonthidnnyal lehet foglalkozni,
ami még érdemben nem valtoztatja meg a medence statikajat. Mas szavakkal a
félmedence modell peremfeltételei, a keresztcsonti és a szeméremcsonti
izliletfelszineken ekkor még kelléen jo kozelitést adnak. Errdl kellett a validacid
soran meggy6zdédni. A csontgraftatalakuldsi szamitasoknal a kapcsolatok amugyis
linedrisak (ragasztott kapcsolat), ezek terjedtek el az irodalomban, hiszen rendkiviil
erdforrasigényes lenne a kontaktos szamitasok alkalmazdasa ebben a hosszadalmas
iterativ folyamatban, amit a graftatalakulas igényel.

Az irodalomkutatds tekintetében, bar igyekeztem rangos folyoiratok
modszertanilag helyes és relevans cikkeit feldolgozni, a lehetd legaktualisabbakbol,
hogy a trendekkel tisztaban legyek, ezen tématertilettel szinte naponta jelennek meg
ujabb publikaciok, a modell fejlesztésével ez egyre szertedgazdbb lesz.

A geometriai modellek létrehozdsa sordn a CT felvételeket haszndltam fel.
A készitésiik sordn pontosan alkalmazott gépbedllitdsok nem voltak ismertek. A CT
felvételek szamos esetben szdrt rontgenfotonokat tartalmaztak. Ezek bizonyos
iranyokban magasabb sziirkeségi értékekkel ellatott voxeleket eredményez, szdmos
manualis utomunkdval. A manudlis utémunkdk hibalehetéséget is rejtenek,
rétegrél-rétegre kell haladni. A vdpakosar geometriai modelljének elkészitése soran
a CT felvétel pontatlansagai jobban kititkozhetnek.

Az anyagmodellnél els¢ korben kiemelendd a csont anyagdnak modellezési
kérdése. A CT felvételek nem voltak alkalmasak arra, hogy a beiiltetett vapakosar
kornyéki részeken teljes egészében CT alapt anyagmegfeleltetés legyen, ugyanis a
felvételen taldlhatd szort rontgenfotonok altal magasabb sziirkeségi értéka
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allomanyok keletkeztek. Nem volt lehetéség itt a kortikdlis és a szivacsos
csontallomany szétvalasztasara sem, ezért homogén anyagjellemzdt alkalmaztam.
Ennek alkalmazhatdsagarol, azaz arrdl, hogy lényegesen nem befolyasolja a
vapakosar fesziiltségallapotat, érzékenységvizsgalattal gy6zodtem meg.

A vapakosarrodl fontos tudni, hogy hajlitott lemezalkatrész, melyet nem vetettek
ala fesziiltségmentesitd hdkezelésnek a hajlitasa utan. Ennek kdvetkeztében marado
fesziiltségeket tartalmaz és fel is keményedett, a folyashatdra a hidegalakitott
részeken magasabb. Ennek mértékére egyel6re nincsen pontos informacio,
feltételeztem, hogy a felkeményedett anyag megemelkedett folydshataraval a
linearis tartomany kiterjed, igy a linearis anyagmodellel torténd szamitasok is
nyujtanak hasznalhat6 eredményt.

Mint koraban emlitésre keriilt, csak fél medencemodell hasznalatat
implementaltam a vizsgalatokban, azaz a masik lab terhelését nem vettem
figyelembe, csak a peremfeltételeken keresztiil, melyek azt feltételezték, hogy a
medence a lokdlis koordindta rendszerében jelentdsen nem mozdul el
Egy viszonylag megenged6bb peremfeltételt alkalmazva a szeméremcsonti
izlileten, miszerint csak az x irdnyu elmozduldst gatlom meg azon a részen, a
vapakosar fesziiltségallapotdban nem allt be jelentGsebb valtozas. Ezt az
érzékenységvizsgalatot végeztem a peremfeltételekre, hogy azok hatasardl
valamelyest lehessen nyilatkozni. Az izmok, szalagok hatdsa sem Kkeriilt
figyelembevételre.

A 10°-0s lefedés egy onkényesen valasztott félktipszog, melynek hasznalataval 10
6 terhelésvektor volt alkalmas a teljes életvitel spektrum lefedésére. Mivel az
algoritmus heurisztikus, ezért nincsen garancia arra, hogy ez egyuttal globalis
optimumot is jelent, azaz nem lehet tudni, létezik-e kevesebb f6
terhelésvektorszdmmal lefedés. Ennek vizsgalatara kiilonb6z6 paraméterekkel
vizsgalatokat végeztem, de 10°-os félkupszdgnél nem taldltam ennél kevesebb
szamut még mas biintetéfiiggvénykitevok és keresési felbontds mellett sem.
Felmeriilhet kritikaként, miért nem kisebb szoglire végeztem el a vizsgalatokat.
Ennek oka az, hogy a félktipszog csokkentésével egyre tobb végeselemes vizsgalatot
kellene végezni. Ugyanakkor jusson esziink be az is, ha ennél kisebb szogbeli
eltérést tartunk elfogadhatonak, az akkor az eddigi irodalmi terhelések
megbizhatdsagat is csokkenti, hiszen azt jelentené, hogy azok szlik szamossaga
miatt még kevesebb életviteli terhelés hatdsat tudnank becstilni.

A csontgraftatalakulds tekintetében az egyik legnagyobb kutatdsra vonatkozo
kritika az 4talakuldsi paramétereket illeti. Sajnos ezekrdl a szakirodalomnak is
csekély ismerete van. Az alkalmazott paraméterek nem veszik figyelembe a
csontgraftok tulterhelés okozta leépiilését. Viszont az alkalmazott mechanikai
modszertannal talan van lehet6ség arra, hogy mivel a terhelésspektrumok hatasat
igy minden eddiginél hatékonyabban figyelembe tudjuk venni, talan kénnyeb lesz
ezeket a késébbiekben meghatarozni.
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6.4. Tovabbhaladdsi irany, kitekintés

A legegyértelmiibb tovabbhaladasi irdany kozvetlentil a vapakosarak
fejlesztéséhez kotodik. A vapakosdr koncepciondlis terveit a topologiai
optimalizalds eszkozivel lehet létrehozni. Ekkor mar az egész vapakosar
Ujratervezésérdl beszélhetiink. A topologia optimalizalds eszkozével lehetOség
nyilik arra, hogy az implantatumot egyszerre fejlessziik akképp, hogy mind a
szilardsagi mind a biomechanikai teljesitOképességet kiterjessziik.

A {6 terhelésvektorok modszerének alkalmazasaval lehet6ség nyilik arra, hogy
ezeket egylittesen, a sziikséges szimuldcidk minimalizaldsdval egybekototten
kezeljiik. Gondolok itt arra, hogy a harom graftatalakulds szamitdsahoz sziikséges
vektorra mindenképp ellendrizniink kell a szerkezetet. Ezeket elére megadott
szilardsagi ellendrézvektornak tekintve, koréjiik adott félkapszoggel gombcikkeket
htzva, a teljes kiils6 terheléseket tartalmazo terheléssokasagbol ennyivel
kevesebbet kell lefedni.

Idedlis esetben egy topoldgia optimalizalashoz ekkor a kovetkezd célfiiggvényt
és kényszereket lehetne megfogalmazni. A szildrdsagi kovetelmények alapvetden
kényszerként jelennek meg az ilyenfajta optimalizaldsokban, 1évén irrelevans a
paciens szempontjabol, hogy az implantatumban mekkora fesziiltségek ébrednek a
rendeltetésszeri haszndlat soran, amitél az nem megy tonkre. A célfiiggvény a
graftatalakulaskor elért tomeghanyad maximalizalasa. Igen érdekes kérdés, hogy a
csontgraftatalakulas iterativ szdmitdsat vajon mivel lehetne kivaltani? Ez fiigg a
csontgraftatalakulds valasztott fliggvényétdl is, ugyanis, ha a tulterhelés okozta
csontleépiilést is figyelembe vessziik, a végsd konvergens allapot mar nem
modellezhetd a topologia optimalizalds eszkozével. Kézenfekvének tiinik az elsé
iteraci6 soran kialakuld tomegvaltozast kiértékelni. Errél azonban fontos
megjegyezni, hogy ugyan altaldnos esetben a nagyobb kezdeti tomegvaltozas a
konvergens allapotban is nagyobb végleges kialakult tomeghanyadot jelent, de ez
kiilon vizsgalat targyat képezi. Azonban az ilyen tipusu feladatok nagyon nehezen
konvergalnak. Helyettesitd, egyszertisitett megoldasként felmeriilt 6tletként, hogy
meg lehetne-e fogalmazni ezt a feladatot akképp, hogy elmozduldskényszerekkel
probaljuk koriilirni a lehetdségeinket, amikrdl mar sziilettek tovabbi publikacidim.

Az is nagyon fontos szempont, hogy a lemezalkatrész gyarthatdsagara valo
kovetelmények implementdldsa ebben az esetben sokkal bonyolultabb, de a fém
additiv gyartas lehet6ségével az eredmények konnyebben értelmezhetdk.

A most meglévd végeselemes modellel a tovabbi vizsgalatokat tervezek
elvégezni. A CT alapu anyagmegfeleltetés altal biztositott nagyobb pontossagot a
csavarok kornyékén végzett submodel-es vizsgalatokkal lehet igazan kihaszndlni,

ehhez és a tobbi vizsgdlathoz szort rontgenfotonoktdl mentes CT felvételek
kellenek.
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A végeselemes modell fejlesztésének adoddik a terhelés és a peremfeltételi modell
finomitdsa. Ehhez az OpenSim Community nevl kutatdsi portal altal nyujtott
lehetéségeket probalom implementalni a modellbe, amivel az iziileti er6ket lehetne
paciens specifikusan figyelembe venni.

Erdemes lenne az érzékenységanalizis segitségével a csavarok elhelyezkedését
vizsgalni, valamint azt, hogy a kiilonféle modellezés soran felmeriil6 hibak miként
hatnak ki az eredményekre. Ilyen hibak lehetnek a medence CT felvétel készitése
soran fellépd szeletelésbdl adodo hibak, a CAD modell kialakitasa soran létrejovo
eltérések, az anyagjellemz6k pontos értékeinek hidanya, a terhelések,
peremfeltételekben, kontakt kapcsolatokban lévd hibak. Azért érdemes ezekkel
foglalkozni, mert ha ezeknek a hibdknak a nagysagat becstilni lehet, akkor a ,, robust
design” eljaras segitségével létre lehet hozni egy olyan vapakosarat, aminek a
konstrukcidja, szilardsagi megfelelése a leheté legkevésbé fiigg az informdciok
hidnyossagabdl adodo hibdktdl, jobb vapakosarat eredményezve ezzel.

A Kkiterjedt szilardsagi ellendrzéshez, még a kovetkezd szempontokat javaslom.
Erdemes lenne a terhelési tipusokat harom csoportra osztani és mas jellegii
szempontokkal figyelembe venni. Péld4ul az aldbbiak szerint:

— Rendkiviili terhelés: Kell§ biztonsag a torés ellen, mondjuk egy botlas,
vagy esés miatt.

— Statikus szildrdsagi ellendrzés: Kelld biztonsdg a folyas ellen, akar
plasztikus anyagmodelles vizsgalattal, a jelenlegi életviteli terhelésekre.
Ehhez azonban a hidegalakitds sordn a szerkezetben kialakuld
fesziiltségeket is modellezni kellene.

— Nagyciklusu kifdraddsi vizsgdlat: A jarasterhelés kiilonb6zd szakaszaira
egy tobb terheléslépcsds vizsgalatot lenne érdemes elvégezni, ami utan
lehetne az ebbdl kialakult végeselemes eredményekkel nCode-ban
kifaradasi vizsgalatot végezni, Ha nem vessziik figyelembe a csontgraft
atalakulasat és az Osszecsontosodds hatdsat, akkor a biztonsag iranyaba
tériink el. Egy nagyciklusu kifdradasi vizsgalatnak azonban az a feltétele,
hogy a fesziiltségek az elasztikus zondban maradjanak. Konzervativabb
megkozelitést ad a kifaradas nyulds alapt megkozelitése.

A csotgraftatalakulds paramétereinek meghatarozasahoz becslésem szerint (mas
pulikaciok altal) legalabb 50 jomindségti, férfi-néi paciensekrodl vegyesen, kontroll
vizsgalatokat is tartalmazo adatdllomdny lenne sziikséges. Ezen mennyiséghez
feltétlen keresni kell a nemzetkozi kutatocsoportokkal vald kapcesolatot és tovabbi
forrasbevonasokat eszkzolni példaul palyazatok altal.

89



7. SUMMARY

My research provides a comprehensive biomechanical analysis of acetabular cage
fixation systems used in hip joint reconstructions. I begin with an extensive
literature review on anatomical, clinical, and biomechanical modeling, which forms
the basis for the computational models and simulations I developed.

Geometric models of the hemipelvis and fixation systems were created using pre-
and post-operative CT scans of patients with acetabular cage fixations.
Loads, boundary conditions, contact interactions, and material properties were
derived from biomechanical literature. The bone material was modeled using a
combined approach: homogeneous material properties were assigned near the
acetabular cage, while cortical bone was modeled with shell elements and
cancellous bone with solid elements further away. Components like the
polyethylene liner and steel parts, including the acetabular cage, screws, and
femoral head, were modeled with homogeneous, linear elastic, isotropic material
properties.

A sensitivity analysis varied the modulus of elasticity of the homogeneous bone
material by #30% and modified the boundary conditions at the pubic bone.
These variations did not significantly affect the stress state in the acetabular cage,
indicating that precise material characterization of the bone in this region is
unnecessary for accurate stress analysis. This also suggested that uncertainties in
boundary conditions do not substantially impact the results under the current
loading model.

Due to numerous frictional contacts, computational simulations were resource-
intensive, with run times between 9-12 hours using the current configuration. Mesh
refinement studies ensured that stress results at critical locations were not mesh-
dependent, and the rounded geometry prevented stress singularities.

Under these validated parameters, the acetabular cage was analyzed under static
loading corresponding to the maximum load during gait, as per existing literature.
Identified stress concentrations and the nature of the stress state were consistent
with deformations observed in patients' post-operative and one-year follow-up CT
scans, including indentations and protrusions on the acetabular cage.
This correlation validated the finite element model used in the study.

The study highlighted that analyzing the acetabular cage solely under maximum
gait loading is inadequate for comprehensive strength verification. Traditional
approaches focus on high-magnitude loads, neglecting smaller magnitude loads
with significantly different directions that occur in daily life. Using only the maxima
of individual load types is not representative, as it omits loads from different
directions.
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To address this limitation, a novel approach was introduced to identify a minimal
set of load vectors covering the entire spectrum of life activities. By formulating the
problem as covering the load vector space with spherical sectors of a given half-
cone angle, a heuristic algorithm was developed for efficient identification. Using a
10° half-apex angle, the algorithm determined ten main load vectors that
collectively cover all relevant life loads for an average patient, derived from the
HIP98 dataset containing nine load types. This reduced the number of necessary
strength simulations to ten and revealed new potential stress concentration areas
on the acetabular cage not identified by traditional load cases.

For modeling bone graft transformation, a different approach was necessary.
I developed a method, supported by mechanical and mathematical proof, to replace
the entire life load spectrum, weighted by relative frequency, with just three load
vectors. The average strain energy density distributions induced by these vectors
matched the weighted average from the full load spectrum within numerical error
margins. This significant reduction in computational effort allows for cost-effective
estimation of bone structure evolution and facilitates comparison of different load
spectra, aiding in parameter estimation for bone graft remodeling material
properties.

Overall, the new scientific results are the following;:

The first significant scientific contribution is the heuristic algorithm for selecting
main load vectors, applicable to any load set and half-cone angle for similarly
loaded structures where loads can be modeled as vectors originating from a
common point. This is particularly useful even for patient-specific joint load
calculations obtained through inverse kinematic methods.

The second contribution is the recommended loading and boundary condition
prescriptions for finite element models used in static, elastic strength calculations.
These are based on loads expressed as percentages of body weight for an average
patient and can be directly utilized for strength verification of implant variants.

The third contribution demonstrates that in iterative calculations for bone graft
remodeling, only the results from three load cases need to be averaged to accurately
represent the strain energy density distribution weighted by relative frequency.
This method enables efficient evaluation of bone graft remodeling and supports the
comparison of implant designs not only from a strength perspective but also
considering their impact on bone remodeling. Furthermore, the method's reliance
on rapid and accurate determination of strain energy density makes it suitable for
topology optimization of structures with active loads acting at one point,
incorporating volume fraction constraints and stiffness-maximizing objectives.
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Key limitations include the assumption that active forces act at a common node
in the finite element models, restricting the consideration of muscle forces and
necessitating linear material models and small displacements. Dynamic effects and
strongly nonlinear problems cannot be addressed with this approach, and nonlinear
contacts are excluded when using simplified load vectors for strain energy density
calculations.

Uncertainties in CT scans, such as scattered X-ray photons and manual post-
processing errors, may introduce inaccuracies in the geometric models.
Material property characterization of bone was simplified due to these limitations,
though sensitivity analyses suggested this did not significantly affect the acetabular
cage stress analysis.

Residual stresses and material hardening in the acetabular cage, resulting from
manufacturing processes like bending without stress-relief heat treatment, were not
precisely accounted for due to a lack of specific information. Assumptions were
made to extend the linear elastic range, acknowledging potential inaccuracies.

The algorithm for selecting main load vectors is heuristic, without a guarantee of
finding the global optimum. The choice of a 10° half-cone angle was arbitrary,
balancing computational feasibility with coverage of the load spectrum.
Reducing the angle would increase computational demands, and smaller angles
may not significantly enhance the reliability of load representation.
Critiques regarding the parameters used for bone graft remodeling highlight the
need for more comprehensive data, as current literature provides limited insights
into these parameters.

Future work includes developing the acetabular cage design using topology
optimization tools, incorporating both strength and biomechanical performance
enhancements. The method of main load vectors can be integrated into this process
to minimize the number of required simulations. By considering the three load
vectors necessary for bone graft remodeling calculations as predefined strength
verification vectors, the number of external load cases to cover is reduced.

Incorporating manufacturing constraints and exploring additive manufacturing
techniques could further refine designs. The possibility of formulating the
optimization problem to maximize bone graft transformation while satisfying
strength requirements offers an intriguing research avenue. However, challenges
exist in replacing iterative bone remodeling calculations, especially when
considering bone degradation due to overloading.
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Patient-specific modeling could advance by implementing data from resources
like the OpenSim Community, allowing individualized joint force considerations.
Sensitivity analyses on screw placement and modeling errors could lead to more
robust designs less sensitive to uncertainties. The use of robust design procedures
could help create acetabular cages whose performance is less affected by
informational gaps.

Comprehensive strength verification should encompass:

— Exceptional Loads: Ensuring safety against fracture due to incidents like
stumbling or falling.

— Static Strength Verification: Ensuring safety against yielding, potentially
using plastic material models and considering residual stresses from
manufacturing.

— High-Cycle Fatigue Analysis: Performing multi-step load examinations
corresponding to different gait phases, followed by fatigue analysis using
specialized software. This approach assumes stresses remain within the
elastic range but can be made more conservative with strain-based fatigue
assessments.

Determining accurate parameters for bone graft remodeling remains a challenge,
necessitating collaboration with international research groups to gather sufficient
high-quality patient data for validation and refinement of models.

Overall, the new scientific results contribute to more efficient and comprehensive
modeling of acetabular cage fixations. By addressing limitations in traditional
loading approaches and introducing innovative methods for load vector selection
and bone graft remodeling modeling, this research paves the way for improved
implant designs and patient outcomes. Future work will focus on refining these
models, incorporating patient-specific data, and exploring advanced optimization
techniques to enhance both the structural strength and biological integration of
acetabular cage implants.
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8. TEZISEK

Az elsd tézis az életviteli terheléseket gombcikkekkel lefedd algoritmust mutatja be.
Elsé tézis [Do6czi2023b]

A haromdimenziés térben, kozos kezddpontu vektorok tetszélegesen
valasztott félkupszoggel rendelkezd gombcikkekkel lefedheték, az alabbi
algoritmust hasznalva, melynek soran az els6é szakaszban 3D vektorokbol
kiindulva, azokat egységvektorokka alakitva, az abrazolt lépésekkel a
gombcikkek kozépvonalat, ezzel a {6 terhelésvektorok iranyait hatarozza meg, a

masodik szakaszban pedig a f6 terhelésvektorok hosszbeallitasa torténik
(61. dbra):

1. szakasz II1. szakasz
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e —
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A masodik tézis tartalmazza a vdapakosarak szilardsdgi végeselemes
vizsgalatdhoz sziikséges terhelési és peremfeltételi eldirdsait, annak alkalmazasi
hatdrait.

Maisodik tézis [Doczi2018a], [Doczi2020a], [Doczi2022], [Doczi2023b]

Medence diszkontinuitassal nem rendelkezd, acetabularis csonthiany
kezelésére szolgalé vapakosarak statikus szilardsagi ellen6rzéséhez az alabbi
terhelés- és peremfeltételi elGirast kell alkalmazni:

— Peremfeltételként a csonthianyos félmedence modelljén, fix megfogast
kell miikédtetni a szeméremcsont symphysis iziileti feliiletén, valamint a
keresztcsonti iziilet csatlakozasanal.

— Terhelésként a csipéiziileti forgaspontban miikodtetett er6ként az alabbi
10 terhelésvektort kell egyesével, a kiilonallé szilardsagi ellendrzés
céljabol megadni, teststlyszazalékban [BW%] kifejezve (14. tablazat):

14. tablazat. Javasolt f6 terhelésvektorok

" x komponens y komponens z komponens
[BW%] [BW%] [BW%]
1 66,15 66,18 243,39
2 42,19 -71,89 237,65
3 60,62 -44,67 233,17
4 35,41 11,99 240,21
5 98,18 16,14 191,44
6 40,90 -121,47 173,46
7 90,51 -128,20 108,11
8 69,16 -62,23 119,74
9 63,56 -18,18 92,72
10 34,89 -38,78 23,17

Itt a jobbsodrast koordindtarendszer x tengelye a csipdiziileti forgdspontokat
0sszekotd egyenes és irdnya befelé mutat a medencében, a z tengely a keresztcsont
kozéppontjan athalado és az x tengelyre merdleges egyenes, mely felfelé mutat, az
y pedig erre a kett6 tengelyre merdleges tengely [Bergmann2001].
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A harmadik tézis mechanikai levezetéssel alatamasztott,
csontgraftatalakuldshoz kapcsolodo alakvaltozasi energiastir(iségét helyettesitd
terhelésvektorok kiszamitasat részletezi.

Harmadik tézis [D6czi2020b], [D6czi2021], [D6czi2023al, [D6czi2023c]

Ha egy szerkezetre olyan er6terhelések hatnak, melyek egy
csomopontban  koncentralédnak, terheléscsoportokra oszthatok, és a
terheléscsoporton Dbeliili atlagos alakvaltozasi energiastiriiség egyszeri
atlagszamitassal, majd a terheléscsoportok altal létrehozott atlag sulyozott
atlagként szamithato, feltéve, hogy a sulytényezdk osszege 1, linedris

a

kozos

végeselemes modell alkalmazasa esetén az elemenkénti alakvaltozasi
energiasiirtiség kiszamitasahoz zart alakban el6allithat6 harom olyan

terhelésvektor, amelyek altal generalt alakvaltozasi energiastirtiségek szamtani
atlaga numerikus pontossagon beliil ekvivalens a terheléssokasag altal kivaltott
alakvaltozasi energiastirliség sulyozott atlagaval, a kovetkezdk alapjan (45):

Py Pz Py3
D=|P; Dz P3| =
D3 Pz P33
n k; n k; n k;
3. Wi . 2 3. Wi . b 3- Wi . .
. aij . aij * bij . @ij - Cij
i=1 ' j=1 i=1 ' j=1 i=1 ' j=1
n ki n ki n k;
=13- & -b 3. & b2 3. & b:: -
- @ij - bij k ij k. ij " Cij
i=1 ' j=1 i=1 © j=1 i=1 ' j=1
n ki n ki n ki
3. & . 3- & b:: - 3. ﬁ 2
aij - Cyj k. ij " Cij k. Cij
L =1t = i=1 ' j=1 i=1 ' j=1
ahol,

@ : A kiils6 er6k komponenseib6l, darabszamabdl és csoportonkénti relativ
gy;koriségai alapjan el6allitott szimmetrikus matrix,

n : A terheléscsoportok darabszama,

i : A terheléscsoportok futéindexe,

j : Egy terheléscsoportba tartozo terhelések futdéindexe,

w; : Az i-edik terheléscsoport sulytényezdje (Yj-, w; = 1),

k; : Az i-edik terheléscsoportba esd terhelések darabszama,

a : x iranya komponens,

b : y iranya komponens,

¢ : z iranyd komponens,
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a helyettesit6 terhelésvektorokat ilyen alakban keressiik (46):

asubst,l asubst,Z asubst,3
I_rsubst,l = 0 ;Zsubst,z = bsubst,3 FIsubst,B = bsubst,3 ’ (46)
0 0 Csubst,3

ahol,
fsubst : A helyettesitoé terhelés komponenseibdl el6allitott vektor,

amelyekb6l majd a sziikséges terhelés az x, y, z iranya egység
terhelésvektorokkal a kdvetkezdk szerint adhaté meg (47):

) 6)) @
E substp = Qsubstp * E fmit + bsubst,p ’ E fmit + Csubstp ° E fmit , (47)

ahol,
P : A helyettesit6 terhelésvektorok futéindexe (p =1,2,3),
Fnic : Az adott iranyu egység terhelésvektor,

a helyettesitd terhelés komponensei igy lancszertien szamithatok, az esetleges
0/0 hanyadosokat 0-ként értelmezve (48-53. egyenletek):

Csubst,3 = 4/ D33, (48)

b Py
subst,3 — ,
Csubst,3 (49)
a _ Py3
subst,3 — ’
Csubst,3 (50)
— 2
bsubst,z = \/(pZZ - bsubst,3' (51)
a _ D12 — Asupst3 " Dsubst3
subst.2 bsubst,Z ' (52)
a = |®y; ——a? — a?
subst,1 11 subst,2 subst,3" (53)
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9.2. Eqyéb

A disszertacié formai kiviteléhez a BME- GPK és BME- GTK szakdolgozat,
diplomaterv stb. formai sablonjaibol kertiltek felhasznaldsra részek
BME- GPK formai sablon:
http://www.gpk.bme.hu/images/gepeszkar/doku/Szabalyzatok/2015/7-
melleklet(SZD&DT&ZV&SZGY Szabalyzat) SZD DT forma egyoldalas HUN.
docx Accessed: November 24, 2016.
BME- GTK formai sablon:
http://www.uti.bme.hu/tantargyak?p p id=TantargyLista WAR bmeuti&p p 1
ifecycle=2&p p state=normal&p p mode=view&p p resource id=download&
p_p_cacheability=cacheLevelPage& TantargyLista WAR bmeuti id=7116& Ta
ntargylista WAR bmeuti id=6290& TantargylLista WAR bmeuti action=show

Tantargy& TantargyLista WAR bmeuti action=showTantargy Accessed:
November 24, 2016.
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