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Koszonetnyilvanitas

Szeretném megkdszonni a témavezetdmnek és a konzulenseimnek a projektemre
szant idejliket és energidjukat. Szeretném még megkoszonni a Budapesti Mtszaki és
Gazdasagtudomanyi Egyetem Polimertechnika Tanszékének technikusainak, hogy

segitettek a probatestek legyartasaban, és a hozzajuk tartoz6 mérések elvégzésében.
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Latin bet(ik

Jelolés Megnevezés, megjegyzés, érték Mértékegység
E rugalmassagi modulus/Young modulus MPa, GPa
Roviditések

Rovidités Megnevezés

ALP alkalikus foszfatdz

BMP-4 csont morphogenetikus fehérje (bone morphogenetic protein 4)

CAD szamitogéppel tamogatott tervezés (computer aided design)

CFD szamitogépes folyadék dinamika (computaional fluid dynamics)

CT komputertomografia (computed tomography)

CVvD kémiai gézfazisu levélasztas (chemical vapor deposition)

DMLS kozvetlen fémlézeres szinterelés (direct metal laser sintering)

EBM elektronsugaras olvasztas (electron beam melting)

EDM elektromos kistilésti megmunkaélas (electrical discharge machining)

FDM szal nyomtatas (fused deposition modelling)

LST lézeres feliileti megmunkalas (laser surface texturing)

NHS nemzeti egészségligyi szolgélat (National Health Sercice)

PLA politejsav (poly-lactid-acid)

PTFE teflon (poly-tetra-fluor-ethylen)

PVD fizikai g6zfazisu levalasztas (physical vapor deposition)

SED alakvaltozasi energiastir(iség (strain energy density)

SEM pasztazé elektron mikroszkopia (scanning electron microscopy)

SLM szelektiv lézeres olvasztas (selective laser melting)

THA teljes csip6iziileti plasztika (total hip artroplasty)

TPMS haromszorosan periodikus minimalis feliilet (triply periodic minimal surface)
UHMWPE nagy molekulatémegti polietilén (ultra high molecular weight polyethylene)
HA hidroxiapatit (hydroxyapatite)

Idegen szavak

Idegen sz6

Jelentése

acetabulum
anterior
artrozia
diafizis

disztalis

csipdiziileti vapa

eliils6 (anatomiai irany)
kopas

csontvégek kozotti szakasz

a torzstol tavolabbi



epifizis

femur

hisztomorfometria

in vitro

in vivo
osseointegracio
osteoblast
osteoclast
osteogenesis
oszteoporozitas
poszterior
proximalis
staphylococcus
epidermitis
stress-shielding

trabecula

csontvég

combcsont

szovettan

szervezeten kiviili kisérleti folyamat
szervezeten beliili kisérleti folyamat
csontbenovés

csontképzd sejt

csontfald sejt

csontfejlédés

csontritkulas

hatulsé (anatdémiai irany)

a torzshoz kozelebbi

anaerob baktérium, az emberi szervezetben fertdzést okoz

fesziiltség arnyékolas

csontgerenda
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1. Bevezetés

A XXI. szazadban mar rutin eljarasnak szamit egy iziilet helyredllitdsa, ezek a sebészeti
beavatkozasok a legsikeresebbek kozé tartoznak. Az iziiletek elvaltozasa fajdalommal és
mozgasbeszikiiléssel jar, ezért gyakran fordulnak ehhez hasonld problémakkal a paciensek
orvoshoz. A probléma kivaltd oka jellemzden gyulladas, kopas, esetleg baleset. Az utobbi két
esetben sziikséges lehet iziileti implantaitum Dbeiiltetése. Egy ilyen miitét gondos
elokésziileteket és szakértelmet igényel, de egy ortopéd orvos nap, mint nap végez el ilyen
miitéteket. Annak ellenére, hogy sok ismerettel rendelkeziink, az iziileti implantatumokrol,
még fordulnak eld problémdk. Az egyik ilyen probléma a fesziiltség arnyékolas, ami soran
csontritkulds kezdddik el a protézis helyén, ami miatt az implantatum haszndlat kdzben
kilazulhat. Azon tul, hogy ez fajdalmat okoz a paciensnek, még egy revizios miitétet is el kell
végezni. A mikro mozgasok megfeleld rogzitéssel minimalizalhatok. A megfeleléen
elokészitett titdn implantdtumot a csont képes bendni, és igy erds kotést biztositva az
érintkez6 feliiletek kozott. Ezt a jelenséget osseointegracionak nevezik. Az osseointegracio

mértékének novelésével javithatod az implantatum rogziilése [1] [2].

Az osseointegracio ndvelésére tobb modszer is 1étezik. A protézis feliiletére fémionokbol uj
réteget visznek fel, hidroxiapatit bevonatot készitenek vagy strukturaljak a feliiletet, vagyis
novelik a porozitast. A struktiralast végezhetik plazmaszorassal vagy akar magat a protézist
készithetik pordzusra additiv gyartasi technologidk felhasznéalasaval. A kutatdasomban az

utobbi moddszerre fokuszalok.

Az additiv gyartasi modszerek megjelenése az ortopédidban lehetdséget ad arra, hogy az
implantatumok személyre szabhatéak legyenek, ¢és a mechanikai tulajdonsagait
optimalizaljak, illetve a kordbban emlitett cellas struktirak tervezhetdek és gyarthatok
legyenek. Korabbi kutatasok, példaul Yuan és tarsai munkajanak alapjan a TPMS
(Triply Periodic Minimal Surface) cellastruktarak a legalkalmasabbak implantatumok

fejlesztésére, ezért magam is ezeket fogom hasznalni [3].

A tervezés soran véges elemes szimulaciot hasznalok, hogy optimalizalhassam a cellés
struktira merevségét. A tervezett strukturakat fémnyomtatassal le is szeretném gyartani, hogy
mechanikai vizsgalatokat végezhessek rajtuk, illetve in vitro kisérleteket végezhessek az

osseointegracio mértékének megallapitasahoz. A legjobb strukturaval csipOprotézist szeretnék



nyomtatni, melyet utana szintén vizsgalatoknak fogok alavetni. Tesztelve az osseointegraciot,

fesziiltségatadast.

2. Szakirodalmi attekintés

2.1. Anatomiai attekintés

Dolgozatomban a csonthoz hasonld fizikai tulajdonsdgokkal rendelkezd implantdtumokrol
irok, ezért szeretnék egy rovid bevezetdt irni a csontrol, az iziiletekrdl és részletesebben a

csipdiziiletrol.

A csontok az emberi véazrendszert épitik fel. A csontvdz Ossztomege a test tomegének,
mintegy 14%-a. Egy egészséges felndtt embernek 206 darab csontja van, amig egy
csecsemOnek akar 270-nél tobb is lehet. A csontvaz fofunkcioi: tdmasztas és védelem,

tapadasi felszin az izmok szamara, kalcium- és foszfatraktar, és vérképzo szerv [4].

Alakjuk szerint megkiilonbozetiink csdves, lapos, kobds és labirintusos csontokat. A lapos
csontok voOrds csontveldvel teltek, ezért a vérképzé szerviink nagy részét adjak, pl.:
agykoponya csontjai, lapockdak, csipdcsontok. A kobds csontok szabalytalan alakuak, de a
kiilonb6z6 iranyokban alig eltéré méretiick pl.: csigolyak testei, kéz- és labtocsontok. A
labirintusos csontok a hangadasban kapnak nagyobb szerepet. A cséves csontok jellemzden a
végtagokban fordulnak el pl.: combcsont, felkarcsont, orsocsont. A kutatdsomban fontos
szerepe egy csOves csontnak, a combcsontnak. Az 1. 4dbra be is mutatja a f0 részeit. A
torzshoz kozelebbi csontvéget proximalis epifizisnek nevezik. Szivacsos allomany tolti ki,
amiben talalhatd a vords csontveld raktar. A diafizis koti dssze a két epifizist. Ureges, itt
tarolodik a sarga csontveld, ami zsirszovetbdl épiil fel, de a szervezetet érd nagyobb trauma
hataséra ujra vords csontveldvé képes visszaalakulni. A disztélis epifizis a torzstdl tavolabbi
csontveég, jellemzéen mas csontokkal kapcsolodik. A csontok kiilsejét csonthartya boritja. A
csontokat részben rogzitett, részben mozgékony Osszekottetések kotik 0ssze, ezek lehetnek
folytonos vagy megszakitott Osszekottetések. Folytonos dsszekottetés lehet szalagos, porcos

vagy csontos. A megszakitott csontdsszekottetéseket iziileteknek nevezik [5].
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1. abra Combcsont felépitése [5]

A csontok szivacsos allomanya trabeculdkbol, vagyis finom csontgerendakbol all. A
csontgerendak a csontra hatd er6 mentén rendezddnek és tigynevezett trajektoridlis eloszlast
mutatnak. A trajektoridlis eloszlast a 2. 4bra szemlélteti. A csontok gazdag érellatassal
rendelkeznek, amik apré nyilasokon Iépnek be a csontba. A csont belsejében az artériak
kisebb 4gakra oszlanak. A szivacsos allomany csontgerendaiban nem futnak erek, a
felszinlikon halado erekbdl taplalkoznak. A csontokat sejtek és bdséges sejt kozotti allomany
épiti fel. A sejt kozotti allomanyban szerves anyagok €s szervetlen sok taldlhatok, amelyek a
csont rugalmassagat adjak [6]. A szivacsos allomany rugalmassagi modulusa 0,07 — 0,2 GPa,
amig a csontkéreg modulusa 7 — 22 GPa tartomanyban helyezkedik el. A dolgozatomban is
vizsgalt Ti implantatumok rugalmassagi modulusa 110 GPa. A modulusok ko6zotti hatalmas
kiilonbség okozza a stress-shielding, vagyis fesziiltség arnyékolds jelenséget. Késébb a

problémat még részletezem [3].



2. abra Felndtt combcsont proximalis vége (jobbra), trajektorialis vonalak
haromdimenzids abrazolasa (balra) 1.) a combcsont feje 2.) szivacsos allomany
4.) kompakt csontallomany [7]
Munkam soran egy csipdprotézist tervezek meg mechanikai vizsgalatokhoz. A csipdiziilet
gombiziilet, vagyis haromtengelyli szabadiziilet. Elsddleges funkcidja a statikus és dinamikus
stabilitas [1]. A harom medencecsont alkotta iziileti arka az acetabulum, amit rostos ajak
mélyit. Itt izesiil a combcsont feje. A csontokrol szalagok erednek, amelyek az iziileti tokot
erdsitik. A csipodiziilet mozgésai a flexid-extenzio, abdukcio-addukcid és a rotacio [4].

A 3. dbra az iziiletet mutatja meg, a 4. abra pedig a mozgasait.

3. abra Csipdiziilet [8]
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ANATOMY 101 | HIP MOVEMENTS
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4. abra Csipdiziilet mozgasai 1.) flexio 2.) extenzid 3.) abdukci6 4.) addukciod
5.) berotacio 6.) kirotacio [9]

2.2. Csipéimplantatumok

A csipdiziileti plasztika mara mar az egyik legsikeresebb ortopédiai beavatkozas a vilagon. A
technikanak fejlodése tobb mint 100 évvel ezelétt kezddodott. A legkorabbi feljegyzett
csipdiziileti plasztikdt Themistocles Gliick professzor végezte. A paciensnek a csipdiziilete
tubercolosis miatt mar fajdalmat okozott neki, ezért Gliick kifejlesztett egy modszert, hogy a
combcsont fejét elefantcsonttal potolja. A fejlesztését 1891-ben hozta nyilvanossagra
Németorszagban. A szdzad végén ¢€s a 20. szdzad elején mas sebészeket is foglalkoztatott a
technika, 6k kiillonbozd szoveteket helyeztek az érintkezd feliiletek kozé. Egy amerikai sebész
Marius Smith-Petersen {ivegb6l készitett ij combcesont fejet 1925-ben. Az 1) alkatrész egy
sima feliiletli tireges félgomb volt, ami alkalmas volt a feliiletek kozott fellépd surlodasok
csokkentésére. Annak ellenére, hogy az iiveg biokompatibilis anyag, €s jo valasztasnak tlint
iziileti plasztikara, nem volt képes ellendllni a csipd iziiletben fellépd nagy erdknek és
megrepedt. Késobb Marius Smith-Petersen tarsaval Philip Wiles-szal a vilagon eldszor
készitettek rozsdamentes acélbol implantdtumot, egy ilyen implantdtum lathaté az 5. abran. A
rogzitést szintén rozsdamentes acélbol késziilt csavarokkal oldottak meg. A korai 1960-as
években Sir John Charnley ortopéd sebész irta le a ma is hasznalt csipOprotézisek
tervezésének alapjait. A modern THA (Total Hip Arthroplasty — csipdiziileti plasztika)
atyjanak tartjak. A tervezett protézise harom részbdl allt: fém szar, polietilén vapa és akril

csontcement a rogzitéshez [11].
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5. abra Smith-Petersen féle implantatum (korabeli tjsag hirdetés) [10]

Napjainkban tobb mint 75000 protézis beiiltetést hajtanak végre az NHS
(National Health Service) adatai alapjan. A beavatkozasok szamanak novekedésével terjedtek
el Ujabb és Ujabb standardizalt technikdk. Az anyagvalasztidsban is eltérd kombinaciok

sziilettek. A kiilonb6z6 anyagkombinaciokat hasonlitja Gssze az 1. tablazat [11].

e  szamithatd élettartam

o e  koltséghatékony e apolietiléntdrmelék gyulladast
fém - polietilén
e sok hattérkutatas a hasznalat okozhat
mogott

e polietilénnél hosszabb varhato
o metallozis
¢lettartam a kisebb kopas miatt
fém - fém e  kioldédott fém ionok karcinogén
e nagyobb femoralis fej, csokkent a
hatés
diszlokacios esetek szama

e draga
) ) e  kis surlodas
keramia — keramia e mozgas kdzben zajos lehet
e  kevesebb tormelék szemcse
e  torékeny

1. tablazat Protézis anyagparositasok 0sszehasonlitasa [11]

Lathato, hogy mindegyik anyagparositasnak vannak elényei, illetve hatranyai, ezért ez még

mindig egy fejlesztheto teriilet. Implantatumok tervezésekor még fontos kritériuma valasztott
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anyag mechanikai tulajdonsagai. Az elterjedtebb biokompatibilis anyagok szakité szilardsagat

¢s rugalmassagi modulusat tartalmazza a 2. tdblazat.

Szakit6 szilardsag

Rugalmassagi modulus

Anyag Felhasznalas helye
(MPa) (GPa)
fémaotvozetek:
Co-Cr protézis szar, protézis fej és vapa betét 655-1896 210-253
Co-Cr-Mo protézis szar, vapa 600-1795 200-230
Ti 6tvozetek protézis szar 960-970 110
316 L 465-950 200
polimerek:
UHMWPE vapa betét/vapa 21 1
PTFE 28 0,4
keramiak:
cirkonia protézis fej, vapa betét 820 220
alumina 300 380
csontkéreg 77-98 7-22
szivacsos allomany 25-55 0,07-0,2

2. tablazat Biokompatibilis anyagok szakitoszilardsaga ¢és rugalmassagi modulusa [12]

A tablazat alapjan konnyen 6ssze lehet hasonlitani az egyes anyagok rugalmassagi modulusat

a csont modulusaval. A nagy kiilonbség okozza a fesziiltség arnyékolast, amivel késébb

részletesebben is foglalkozom.

A csipdprotézis tobb részbdl all: protézis szar, protézis fej, mlianyag vagy keramia vapa betét

és vapa. A 6. abran lathato egy illusztracio egy csipOprotézisrol.
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6. abra Csipdprotézis részei [13]

Csipdprotézis beiiltetésére jellemzéen akkor van sziikség, ha a csipdiziiletben nagyfoku
porckopas van, ugynevezett artrzia, combnyak vagy combfej térése esetén, combnyaktorés
utani combfej elhalds esetén és nagyobb erdhatassal jaro balesetek esetén, amelyek az iziileti

vapa vagy combfej részét érintik [14].

A csipOprotézis mutét illusztracioja lathatdo a 7. dbran. Els6é 1épésként a sebész felnyitja a
sziikséges terliletet, ez lehet minimal invaziv vagy konvenciondlis beavatkozas, végezhetd
lateralis, anterior és poszterior iranybol. A feltards utan a sebész eltavolitja a combfejet, majd
elékeésziti a vapa csontfelszinét a protézis vaparészének behelyezéséhez. A vaparész rogzitése
utan a combcsont vel6iiregét képzi ki a sebész a protézisszar szamara. A protézisszar lehet
cementtel vagy cement nélkiil rdgzitve a csontban. A behelyezés utan a protézisszar végére
kertil a protézisfej, ami jellemzden fémgolyo. A protézisfej beleiil a vapaba, pozicionaljak a
kész protézist. A paciens rovid felépiilési 1d6 utan ujra fajdalom nélkiil tudja terhelni az

iziiletet [14].
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7. abra Csipoprotézis mitét 1épései 1.) combfej eltavolitasa, vapa elokészitése
2.) protézis vapa, protézisszar behelyezése 3.) protézisfej felhelyezése
4.) pozicionalas [14]
A csipOprotézisek becsiilt élettartama 20 év, ami rendszeres mozgassal és esések elkeriilésével
meghosszabbithatd, de lehetnek nem vart problémak a protézissel, ami miatt akar revizios
miitétre is szlikség lehet. Jellemzd probléma a kopas, kilazulds, a protézisfej kimozdulhat a
vapabol, miitét utani bakterialis fertdzés is eléfordulhat és sz€élsdséges esetbe a protézis szar ki

is torhet a combcsontbdl. A 8. abran egy helyérdl kimozdult protézis lathato [15].

8. abra Helyérdl kimozdult protézis (frontalis rontgenfelvétel) [16]
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2.3. Fesziiltség arnyékolas (stress-shielding)

A fesziiltség arnyékolas egy mechanikai jelenség, ami implantdtum behelyezése utan 1¢ép fel.
A 9. abra jol szemlélteti a jelenséget. A megvaltozott mechanikai kornyezethez alkalmazkodik
a csont és a mechanikai igénybevétel szerint valtozik a stirtisége. A mechanikai terheléseket a
nagy merevségli implantatum veszi fel, és a csontban megindul az osteoporozitas. A folyamat
leirasardl még hianyosak az ismereteink. A kutatdsok azt mutatjak, hogy az implantatum és a
csont relativ hajlit6 merevsége lehet a kulcs, ami azt jelenti, hogy az implantdtum mérete,
alakja és anyaga, valamint a csont mérete, alakja ¢és stirlisége befolyasolja a fesziiltség
arny€kolas mértékét. A fejlesztések elsdésorban a protézis merevségének csokkentésére
fokuszalnak, amit a szar porozitdsanak novelésével érnek el. Bobyn és tarsai az 1990-es
években végeztek allatkisérleteket, amik bizonyitottak, hogy az implantatum merevségének
csOkkentésével csokkenthetd a beiiltetés utan elvesztett csontkéreg. Késébb az eredményeket
véges elemes modellekkel szamszerlisiteni is tudtdk. Annak ellenére, hogy a fesziiltség
arnyékolast sikeriilt csokkenteni, a protézis szar €s a csont feliilete kozott fellépd fesziiltség
megndvekedett, ezt Kuiper és Huiskes vizsgalta 1997-ben. Késobbi kutatdsok azt is
kimutattdk, hogy nem csak az implantatum merevségétdl fiigg a fesziiltség arnyékolas okozta
osteoporozitds, hanem a protézis szar anyagatdl, a rogzitésétél a csontban és a paciens
nemétdl i1s. Munkdmban porozus szerkezetli implantatumot fejlesztek, aminek a rugalmassagi
modulusa hasonlo lesz a csont modulusaval, és varhatoan csokkenni fog a fesziiltség

arnyékolas mértéke [17].

9. 4abra Femur proximalis vége protézis nélkiil (bal) és protézissel (jobb) késziilt
SED (Strain Energy Density) felvétel [17]

16



2.4, Osseointegracio

A titdn anyagnak a csontszovetbe vald beagyazodasat osseointegracionak nevezzik. Az
osseointegracio egy direkt kapcsolat a titan és a csont kozott. El0szor PI Branemark irta le
50 évvel ezel6tt. Azota in vitro €s in vivo preklinikai €s klinikai vizsgalatokat folytattak, hogy
az osseointegracio mértékét értékelni tudjak. A folyamat két részbdl all: tavoli és kontakt
ostegenesisbdl. Az osseointegracid utan a periimplantélis csontszovet folyamatosan atépiil. A
beépiilt implantatumot invaziv és nem invaziv modszerekkel lehet értékelni. A nem invaziv
modszerek kozé tartozik a radiologiai elemzés €és diagnosztika, rezonancia frekvencia analizis,
,rezgéscsillapitasi karakterisztika” és a sebészi értékelések. Az invaziv eljarasok kozé
tartoznak a kitépési és benyomasi tesztek, a vagéasi nyomaték ellenallas értékelése,
hisztomorfometriai mérés és a nyomatékteszt. Napjainkban a hisztomorfometriai mérést
értekelésére [18]. Az osseointegracid mértéke ¢és sebessége kiilonb6zé modszerekkel
javithatd. A legelterjedtebb modszerek: az implantatum feliiletének fém ionos bevonasa,
hidroxiapatit bevonat készitése, 1ézeres feliiletkezelés, az implantatum csonttal érintkezd

részének a feliiletének pordzusra tervezése és gyogyszer hasznalata.

2.4.1. Implantatum feliiletén hidroxiapatit (HA) bevonat létrehozdsa

A hidroxiapatit egy kalcium — foszfat asvany, az emberi csont 65%-at adja, ezért kivaloan
hasznalhat6 csontpo6tld anyagként [19]. A HA bevonatot plazmaszoérassal lehet felvinni a fém
implantatum feliiletére. Ezt a technikét csip6-, térd- és fogaszati implantdtumoknal hasznaljak
elterjedten. A 10. abran megfigyelhetd egy hidroxiapatittal bevont csipdprotézis. Korabban
tobb esetben is eléfordult, hogy a cementtel rogzitett protézisek elmozdultak a helyiikrol,
ezért U megoldasokat kellett keresni. A cement nélkiili rogzitésii protéziseket fiatal, aktiv
életmodot folytatd paciensekkel probaltak ki. Az 0j technologidval kozvetlen kapcsolatot
alakitottak ki a csont és a fém kozott. Ezt a protézis szar feliiletén létrehozott pordzus
bevonattal, HA bevonattal, vagy a kettének a kombinacidjaval hoztdk Iétre. Geesink €s tarsai
1987-ben kutattak a teljesen HA bevonatolt csipd protézis szar hasznalatat, késobb, 1995-ben
Geesink és Hoefnagels irtak egy tanulmanyt, hogy 6 év haszndlat utdn milyen mértékben
alakult ki az osseointegracid. Az implantatum a HA Omnifit protézis szett (Osteonics) része
volt. Az implantatum titan szarat makro - textraltak, majd 55 pm vastag és 3%-os porozitasu

hidroxiapatittal vontdk be. A HA tisztasdga 97% volt, 65% kristdlyos fazissal. Osszesen 118
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protézist 99 betegbe iiltették be. A paciensek atlag ¢letkora 53 volt. A behelyezés utan 2 évvel
mar latszodott csont felrakodds a protézisen, a teriilet periimplantaris hossza az eltelt idével
novekedett. A szerzOk szerint a protéziseknek még 10-15 év nyomon kovetés sziikséges, €s
ugy velik, hogy késobbi kutatasokban feliiletkezelések mindsége kozott is kiilonbségeket kell
tenni. A hidroxiapatit bevonatokban még nagy potencial van. Az orvostechnika a

biomimetikus kompozitok fejlesztésén dolgozik, és ennek fontos része lesz a hidroxiapatit
[20].

10. abra HA (BidroXiépétit)'l‘aevv(‘)natolt csipépfdtézis [21]
2.4.2. Feliilet bevondsa fém ionokkal

Az osseointegracid novelhetd, ha a fém feliiletet kiilonb6zd fémionokkal vonjuk be. A
legelterjedtebb anyagok a magnézium, a cink és a stroncium. A magnézium eléfordul az
emberi szervezetben is, ezért kivalo biokompatibilitdssal rendelkezik. Korabbi kutatasok
bizonyitottak, hogy a magnézium javitja az osteogenezist. Yao és tarsai magnézium-hidroxid
filmeket fejlesztettek. A film nano szerkezete magnézium ionokat eresztett ki magabol, ami
aktivalta a csont 4-es szamu morphogenetikus proteinjével (BMP-4) kapcsolatos jelzépalyait.
Tobb kutatds ir arrdl, hogy az osteogenezis mértéke fiigg a magnézium mennyiségétdl, de
még nincsen konszenzus az idealis mennyiségr6él [22]. A magnéziumon kiviil cink és
stroncium hidroxiapatit bevonat adalékaként is kisérleteznek. A cink fontos nyomelem és
megtalalhat6 a szervezetben. A csontképzddésben van fontos szerepe, a kollagén termelést
stimulalja, noveli az alkalikus foszfataz (ALP) aktivitasat és csokkenti a csontfelszivodast. A
stroncium ionok hasonloan viselkednek a szervezetben, mint a kalcium. Csokkentik a csont
felszivodast és novelik a csontfejlédést. Yang ¢€s tarsai a hidroxiapatitot kombinaltak cinkkel,
magnéziummal és stronciummal, és ezeket hasonlitottak Gssze. A kisérleteket patkanyokon

végezték. Véletlenszerlien 4 csoportot hoztak létre. Az elsé csoportba olyan implantatumot
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iiltettek, aminek a bevonata csak hidroxiapatitot tartalmazott, voltak akik Zn-HA, Mg-HA
vagy Sr-HA bevonati implantatumot kaptak. Késobb az Osszes allat olyan bevonatu
implantatumot kapott, ami 0% HA-t, 10% Zn ionokat, 10% Mg ionokat és 10% Sr ionokat
tartalmazott. Az implantatumokat 12 hétig figyelték meg. A kisérletbdl kiderilt, hogy az
Osszes feliiletkezelés novelte az osSeointegraciot. A legnagyobb hatast a Sr-HA bevonattal
sikertilt elérni, és a biomechanikai tulajdonsagokat is sikeriilt javitani. A Zn-HA és Mg-HA
bevonatok kozott szignifikdns eltéréseket lehetett megallapitani a csontndvekedésben. Az

eredményeket a 11. abra és a 12. abra szemlélteti [23].

Zn-HA

12. abra Harant irdnyu szovettani metszetek a femur disztalis végérdl, a beiiltetéstol
eltelt 12 hét utan [23]
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2.4.3. Gyogyszer lokalis hasznalata

A csontritkulas megel6zésére a leghatasosabb gyodgyszerek a biszfoszfonatok. A
biszfoszfonatok a csontanyagcserére hatnak. Gatoljak a csont lebontasaért felelds sejtek
mitkodését, de a csont természetes atépiilését is csokkentik. A hatdsmechanizmusat a 13. dbra
szemlélteti [24]. Guimaraes és tarsai atfogd kutatast végeztek a témaban. Vizsgaltak, hogy
titian protézis esetében van-e jelentés javulas az osseointegracioban gyogyszerek
alkalmazasaval. A biszfoszfonatokat a megfeleld helyre tobbféleképpen lehet eljuttatni. EQyik
modja, hogy az implantatum feliiletére viszik fel a gyogyszert, vagy a csontcementbe keverik
ahonnan folyamatosan szivodik fel, vagy a beiiltetés helyére juttatjadk az anyagot a miitét
kozben. A kutatds pozitiv eredménnyel zarult. A biszfoszfonatok lokalis alkalmazasa
nagymértékben képes novelni az osseointgeraciot, de a szerzék ugy vélik, hogy a fellelhetd
irodalmak soksziniisége miatt tovabbi kutatdsra és standardizalasi eljarasokra van sziikség

pontosabb eredményekért [25].

osteoclasts A, ,
LIRS A

L2 B
'.°.°.0°.: :". .‘
° o -

13. abra Biszfoszfonatok hatdsmechanizmusa. 1.) a biszfoszfonatok az osteoclastban

bone

¢s az Gjonnan mineralizalt csontban koncentralodik 2.) a biszfoszfonatok
lebontéskor felszabadulnak és tovabbi osteoclast aktivitas kezdddik 3.) az

eredmény a csokkent csontlebomlasban latszodik meg [26]

2.4.4. Feliilet strukturdlasa

Biokompatibilis anyagok feliileti modifikalasa egy bevett modszer, hogy javitsak az
implantatum kompatibilitdsi, mechanikai, kémiai ¢és fizikai tulajdonsdgait. A feliilet
strukturaltsagat két fo csoportba sorolhatjuk: konkéav és konvex struktira. Konkav struktirak
eléallithatok kémiai, elektrokémiai és mechanikai modszerekkel. Elterjedt mechanikai
modszer a homokfvas, a sorétszoras és a 1ézeres vagas. Konvex strukturak eldallitasara a

CVD, a PVD ¢s a plazmaszoras bevett eljaras. A porozus feliiletek megnovelik a feliiletet,
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ahol a csont érintkezhet a protézissel és novelik a sejtburjanzast. A szabalytalan porozitasok
megvaltoztathatjak a feliilet mechanikai és kémiai tulajdonsagait. Aluminium-oxidos abraziv
feliiletkezelés utan a feliilleten maradhatnak aluminium ionok, amik a szervezetbe keriilve
fertdzést vagy gyulladast okozhatnak. Ezzel a technikdval 10 pm alatti feliileti érdesség érhetd
el. Egy masik modszer a feliilet kémiai maratasa. Maratassal 0.5 um — 2 um mikrostruktirak
hozhatok 1étre. Ezek a technikak korlatoltak. A hagyoményos eljarasok korlatainak atlépésére
fejlettebb technologidkat fejlesztenek a kutatdk, ilyen példaul az elektromos kistilési
megmunkalas (EDM). EDM technolédgiaval nem csak a feliilet struktaraltsagat lehet ndvelni,
de korrozio és kopasallo lesz a megmunkalt feliilet, mindemellett a keménysége is javul. Az
egyik legmodernebb felillet megmunkalédsi technoldgia a 1ézeres feliileti texturalas (LST).
LST-vel megmunkalhatoak fémek, polimerek, kerdmiak és kompozitok is. A 14. abran lathato

egy LST-vel megmunkalt feliilet [27].

LIGHTMOT IF 4 ¢
JEOL 1aKguU 43T Z2Z5Smm

14. abra LST-vel strukturalt feliilet [28]
2.4.5. Cellas strukturdk tervezése

A korabban bemutatott megmunkaldsi technoldgidk korlatoltak és durvak. Jellemzden
szabalytalan porozitasokat lehet veliik 1étrehozni. Az utobbi években az additiv gyartas az
ortopédiaban is el kezdett terjedni. Tervezhetd és szabalyos porozitasok hozhatok létre ilyen
modszerekkel. Titan Otvozet alapanyagoknal tobbféle megmunkalds elterjedt: az elektron
sugaras olvasztas (EBM), a szelektiv 1ézeres olvasztas (SLM) €s a szelektiv 1ézeres szinterelés
(SLS). A 15. abran lathato egy EBM-mel késziilt alkatrész. A legprecizebb technoldgia ezek
koziil az SLM. A bonyolult strukturdkat jellemzdéen ezzel hoznak 1étre. Olyan struktarak is

létrehozhatok, amik csontbendvésre optimalizaltak és hajszalerek is tudnak benniik
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novekedni. A pordézus implantatumok elé tudjak segiteni az osseointegracidt. Az
osseointegracio mértéke fligg a porozitdsok méretétdl, alakjatol és mértékétdl. A legujabb
kutatasok szerint az idedlis porozitds osseointegracidé tamogatdsara 70% felett van. A
porozitdsok mérete befolydsolja a csontsejtek novekedését. A kisméreti (<100 pm)
porozitasok jobb sejt adhéziot biztositanak, de csokkentik a sejt migralast és a sejtek
tapanyagellatasara is rossz hatassal vannak. A nagyméretli porozitasok (>1000 um) rontjak a
mechanikai tulajdonsagokat, és a csontszoveti novekedés els6 fazisat lassitjak, ami instabil
csont-implantatum kapcsolathoz vezethet. Az idealis méret 200 um-700 pm tartomanyban
van. A porozitasok alakjanak is jelentdsége van. A tompa szdgek eldsegitik a sejtnovekedést,
de nagyobb valdszinliséggel okoznak sejt felhalmozodast és elzarddast, mint a hegyes szogek
[29]. A dolgozatomban késobb részletezem az optimalis strukturakat osseointegracid

eldsegitésére.

15. 4bra EBM megmunkalas

3. Felhasznalt anyagok, alkalmazott berendezések

3.1. Felhasznalt alapanyagok

3.1.1. Ti6Al4V étvizet tulajdonsdgai és feldolgozdsa

Orvostechnikai célokra a titdn és Otvozetei kivaldoak. Biokompatibilis anyag, nem valt ki
heves immunvalaszt a szervezetben és nem okoz gyulladast, raadasul jo osseointegracios

tulajdonsaggal rendelkezik, a csont képes megtapadni a felszinén, porozitdsaiba belendni.
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Nagy merevsége miatt protézis alapanyagaként hasznaljak. A Ti6Al4V o6tvozet kémiai

Osszetételét a 3. tdblazat részletezi, a mechanikai tulajdonségait a 4. tablazat tartalmazza.

Ti Al \%
matrix 5,5-6,7 % 3,5-45%
4. tablazat Ti6AI4V kémiai Osszetétele [31]
. . Young
Szakadasi . ., Szakito szilardsag . ,

nyiilés [%] Brinell keménység [-] [MPa] Folyashatar [MPa] modulus

[GPa]
10-18 370 900-990 830 104-113

5. tablazat Ti6Al4V fobb mechanikai tulajdonsagai (23°C-on, nem hdkezelt) [31]

A titant nyomasos Ontéssel, NC gépekkel vagy additiv gyartasi modszerekkel dolgozzak fel.
A nyomasos Ontés csak nagy sorozatok esetén kifizetdd6. Az orvostechnika a személyre
szabott tervezés irdnyaba megy, ezért az NC forgéacsolasos technikdk és a 3D nyomtatds a
jellemzGdbb. Dolgozatomban 3D nyomtatast, pontosabban DMLS
(Direct Metal Laser Sintering) eljarast hasznalok [32].

A kereskedelmileg tiszta titan (cp-Ti) is hasznalhaté implantatumok alapanyagaként, mégis a
TigAl,V az elterjedtebb. Tobb kutatas is késziilt, ami a két anyag tulajdonsagait hasonlitja
Ossze. Shah és tarsai egy atfogd dsszehasonlitast végeztek. Kivancsiak voltak, hogy ha a két
csonttal valo kapcsolddasuk kiilonbozik-e, illetve, hogy a miitét utani bakterialis fertézést
befolyasolja-e a két anyag. Kutatasok vegyes eredményekkel zarult. Megallapitottak, hogy a
cp-Ti és a Ti6AI4V megmunkalasa utan nincs szignifikans kiilonbség a két anyag feliileti
topologiai, fazisosszetételei €s kémiai tulajdonsagaik kozott. A csontbendvés is hasonlo
mértékben torténik a két fém esetében, ezt a 16. dbra szemlélteti. A bakterialis fertozés
vizsgalatara végzett in vitro kisérletek nem szolgaltak hasznédlhaté eredménnyel. Mindkét
esetben volt jelen Staphylococcus epidermitis. A szerzék hosszabb in vitro megfigyeléseket

javasolnak, hogy pontosabb eredmények sziilessenek [33].
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TIBAI4V

50 ym 50 ym

16. abra Szovettani felvételek az implantatum-csont kapcsolatrol, Ti6AI4V (a, ¢, ¢) és
cp-Ti (b, d, f) implantatum, hasonlé mértéki osseointegracio figyelhetd meg a két
anyagnal, osteoclastok Ujraképzddése lathato a nyillal jeldlt részen, a régid
dinamizmusa 6sszehasonlithat6 a két képen (e, f) [33]

A biokompatibilis 6tvozeteknek a hatranya, hogy az 6tvozOk hajlamosak a kioldodasra. A
kioldodas csokkentésére, vagy megsziintetésére hokezelik az implantitumot. Didz és térsai
végeztek in vitro kisérleteket, hogy vizsgaljak a hokezelés Ti6AI4V 6tvozet tulajdonsagaira
gyakorolt hatasat. Két hokezelést végeztek, egyet a béta fazisatmeneti hdomérséklet
(T4ranz=980°C) alatt (Ti6Al4Vgy) egyet a béta fazisaitmeneti hdmérséklet felett (Ti6AI4V 10s50),
hogy tanulmanyozzéak az osseointegraciora gyakorolt hatasok kiilonbségét. A mintadarabokat
patkanyok combcsontjaba iiltették 15, 30 és 60 napra. Az elsé 15 napos implantatumokon
gyulladt szovetet talaltak, ami megakadélyozta a csontbendvést. 30 nap elteltével szivacsos
allomanyt, kis mennyiségli gyulladt szovetet. 60 nap utan a Ti6Al4V1psy Gtvozet mutatta a
legnagyobb mértékii csontbendvést [34]. A kiilonbségek a 17. abran a 18. abran €s a 19. abran
jol lathatok.
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17. abra Implantatumokrodl 15 nap elteltével késziilt szovettani felvételek
a) kontroll femur b) kezeletlen T6AI4V c és d) Ti6Al4Vgy e és f) Ti6AI4V 1050 [34]

18. abra Szovettani felvételek 30 nap elteltével a) kezeletlen T6AI4V b) Ti6Al4Vgy
c) Ti6Al4V 1050 [34]
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19. dibra Szévettani felvételek 30 nap elteltével a) kezeletlen TEAI4V b) Ti6AI4Vgg
C) Ti6Al4V 1050 [34]

3.1.2. Habositott poliuretin

Orvostechnikai eszk6zok fejlesztésekor a mechanikai vizsgalatok egy részét in vitro lehet
csak elvégezni. In vitro vizsgalatnal hasonld kornyezetet teremtenek, mint ami az emberi
szervezetben van, ahol az orvosi eszkozt hasznalni fogjak. Implantatumok esetében csont
helyettesitésére  hasznalhatd  mesterséges anyagot kell hasznalni. Az ASTM
(American Society for Testing and Materials) F-1839-08 szabvany szerint a csont
helyettesitésére a legmegfelelobb anyag a poliuretdn. A poliuretant Osszevetették emberi és
allati csonttal, és megfeleld0 mechanikai karakterisztikat mutatott, rdaddsul megbizhato,
konnyen kezelhetd és nem igényel specidlis tarolast. Homogén szerkezetének koszonhetden
az eljarasok standardizalhatok, és az emberi vagy allati csontokkal végzett kisérletekhez
képest megbizhatobb eredmények kaphatok [35]. Kisérleteim soran a poliuretant
1-Metoxi-2-propanol (C4H100;) és Ongronat 2100 névre hallgatd izocianat 1:1,1 aranyu
keverékeként allitom eld. A poliuretant az osseointegracid mértékének vizsgalatara, illetve
combcsontot és medencét ontok ki beldle a csipOprotézis szakitovizsgalatdhoz. A 20. dbran

lathat6 a szivacsos allomany és a szabvany szerinti poliuretan hab szerkezetének hasonlosaga.

20. abra ASTM F-1839-08 szabvany szerinti modellez6 poliuretan hab (bal) és a

szivacsos allomany (jobb) pasztazoé elektronmikroszkopos képe [36] [37]
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3.2. Cellaszerkezetek protézistervezéshez

A korabban mar targyalt fesziiltség arnyékolas csokkentésének legeredményesebb modja sok
kutatds szerint, hogy a protézis szarat cellads struktirdjura tervezik. A kutatdsok tobbsége
TPMS (Triply Periodic Minimal Surface) struktirara fokuszal, de vannak amik a térben
kozéppontosan kobos, a tetraéder, a gyémant vagy az oktett strukturakat részesitik elényben.

A cellés strukturakat a 21. dbra gytijti Ossze.
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21. abra Cellas struktarak osztalyozasa [38]

3.2.1. Térben kozéppontosan kobés cella

A leggyakrabban tomegcsokkentési céllal térben kdzéppontosan kobos (BCC) és vertikalisan
erdsitett térben kozéppontosan kobos (BCC-Z) cellds struktirdkat alkalmaznak. A két
cellatipus a 22. abran lathato. Ezek a struktirak jo energialenyeld képességiik miatt jelen
vannak az autdiparban, a szallitmanyozasban, a hadiiparban és a repiildiparban. Eléallitasuk
jellemzden szelektiv 1ézeres olvasztassal (SLM) vagy elektron sugaras olvasztassal (EBM)
torténik. Smith és tarsai 20 mm oldalhosszisagi kocka probatesteket is készitettek

mechanikai vizsgalatokhoz, ezek latszanak a 23. abran [39].
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20 mm

20 mm

23. abra a) BCC és b) BCC-Z cellaja 20 mm oldalhosszusagu kocka probatestek [39]

3.2.2. Gyémant cella

Az egyik legelterjedtebb implantatum struktira alapja a gyémant cella, mint ami a 24. abran
lathat6. A mechanikai tulajdonsagokon tul javitja az osseointegraciot és az aramléstechnikai
tulajdonsagai is kedvezdek, hogy hajszalerek novekedjenek benne és a tapanyag transzport is
hatékonyan mikodjon. Deng és tarsai ezeket a tulajdonsagokat allapitottak meg 65%-0S
porozitds ¢és 650 um méreti porusok mellett, in vivo kisérletek ¢és CFD

(Computational Fluid Dynamics) modellek segitségével [40].

24. abra Gyémant cella [41]
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3.2.3. Tetraéder cella

A tetraéder cella, ami a 25. abran is lathato, nyuajtasra optimalizalt, vagyis nyujtas hatasara
mutatja a legjobb mechanikai tulajdonsagokat. A geometrianak koszonhetden jo a fajlagos

szilardsaga és jo hatasa van az osseointegraciora [42].

25. abra Tetraéder cella [42]

3.2.4. TPMS celldk

A TPMS cella jellemzéje, hogy periodikusan végtelen struktra a tér harom iranyaban, ugy
hogy a feliilet atlagos gorbiilete nulla. Minden TPMS struktara leirhatd egy zart alaka
fiiggvénnyel. Gyakran hasznalt TPMS cellak: gyroid, lidinoid, neovius, splitp. A 26. dbran
lathatok. Az orvostechnikéban elterjedten a gyroid-ot és a splitp-t alkalmazzak. Kivalo
fajlagos mechanikai tulajdonsagokkal rendelkeznek, amik izotrophoz koézeliek, ezért kivalok

protézisfejlesztésre. Kedvez6 hatasuk van az osseointegraciora [3].
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neovius

26. abra TPMS cellak [43]

3.3. Alkalmazott berendezések

3.3.1. DMLS nyomtato

A tervezett strukturakbol probatesteket készitek szakito vizsgalathoz, nyomo vizsgalathoz és a
csontbenovés mértékének megfigyelésére. A probatesteket kozvetlen fémlézerezéssel, vagyis
DMLS technologidval nyomtatom ki. A DMLS technoldgia fémpor megolvasztasaval hoz
létre bonyolult alkatrészeket. A 20-100 pm-os pontossagnak koszonhetéen az autdsportban, a
repiildgépiparban és az orvostechnikaban is elterjedt. Az eljaras soran nagy teljesitményli
1ézer olvasztja Gssze a fém szemcséket és hoz 1étre geometriat [44]. Probatesteimet az EOS M
100 névre hallgatd nyomtatoval nyomtatom ki, egy ilyen nyomtatd lathatdo a 27. dbran. A
nyomtaté 100 mm x 100 mm x 95 mm épitési térfogattal rendelkezik. A rétegmagassag 20 és

40 um kozott allithatd. A szemcséket egy 200 W-0s Yb szallézer olvasztja meg [45].
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27. abra EOS M 100 nyomtato [45]
3.3.2. Szakitogep

A mechanikai vizsgalatokra Zwick Z250 tipusu szakitogépet hasznalok, mint ami a 28. abran
lathatd. A terhelhetdségei tartomanya -250 kN és 250 kN kozott van, a sebessége
0,001 mm/min és 600 mm/min kozaott allithato [46].

28. abra Zwick Z250 tipusu szakitogép [46]
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4. Fejlesztési rész

4.1. Cellas strukturak

A dolgozatomban két problémara keresem a megoldast, a fesziiltség arnyékolasra és a nem
megfeleld osseointegraciora. A problémékat az implantatum szerkezetének cellés
struktarajura tervezésével szeretném megoldani. A méretezésnél mar korabban is emlitett
kutatasokbol indulok ki. A cellas strukturak tervezésére, és azok szimulacidinak futtasara az

nTopology szoftvert hasznalom.

4.1.1. Mechanikai tulajdonsagok pontos beallitasa

A hasonlo témaban késziilt kordbbi kutatasok alapjan a TPMS tipusu celldkra fokuszalok a
tervezésnél [3] [47] [48]. A fesziiltség arnyckolas csokkentése miatt a tervezett struktiraval a
csontkéregéhez hasonld 7-22 GPa nagysdgi rugalmassiagi modulus elérése a cél. A
megvaldsithatdosagot is szem eldtt kell tartani a tervezésnél, a kész strukturdkat DMLS
technoldgiaval szeretném kinyomtatni, ezért annak a pontossagdhoz ¢és a nyomtatas
rétegvastagsagahoz kell igazitani a paramétercket. A szakirodalmak alapjan az optimalis
pérusatméré 0,1-0,3 mm-es tartomanyban van, ezt felhasznalom a strukttrak tervezéséhez [3]
[49]. A két legelterjedtebb TPMS cellaval tervezek, a gyroid-dal és a splitp-vel, ez a két
cellafajta kivaloéan izotrop, ezért a véges elemes szimulaciokbol kapott extrapolacios
diagramokbol jol becsiilhetd egy kivant merevség eléréséhez sziikséges porusméret. Mindkét
esetben egy 1 mm-es oldalhosszisagi kockan végeztem a szimulaciokat 0,5 mm-es

cellamérettel, TigAl4V anyaggal.

A gyroid cellaval készitett szimulacidk eredménye a 29. dbran lathatd. A porusok atmérdjét
0,3-0,46 mm kozott valtoztattam. A legkisebb elért modulus 7,8 GPa, a legnagyobb pedig
76,5 GPa volt, 5%-0s hibaval. Egy altalanos gyroid polar diagram lathato a 30. abran,

megfigyelhetd a kivald izotropia.

32



GYROID

Yy =-4624x3 +6740.1x? - 3519.1x + 650.46

Rugalmassagi modulus [GPa]
N w iy Ul D ~
o o o o o o

[
o
|

o

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6
Porus atméré [mm]

29. abra Gyroid cella extrapolacios diagramja

30. abra Gyroid cella polar diagramja

A splitp cellan készitett szimulaciok eredménye a 31. abran lathat6. A poérusok atmérdjét
0,3-0,46 mm kozott valtoztattam. A legkisebb elért modulus 7,1 GPa, a legnagyobb pedig
100,5 GPa volt, 5%-o0s hibaval. Egy splitp polar diagram lathaté a 32. abran. A splitp is

izotrop jelleget mutat, a gyroidhoz hasonldan.
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31. abra SplitP cella extrapolacios diagramja

32. abra SplitP cella polar diagramja
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A véges elemes szimulaciok alapjan levonhat6 a kovetkeztetés, hogy a porus atmérd
novelésével csokken a rugalmassagi modulus. A csont szerkezetéhez hasonld struktrat
szeretnék 1étrehozni. A csontot vizsgalva megallapithato, hogy a kiilsejétol befelé haladva a
porusok novekednek, egészen a veldiiregig. A fejlesztendd struktirdnak is hasonlénak kell
lennie. A kovetkezé szimulaciokat valtozd porusméretii 2 mm oldalhosszasagi gyroid és

splitp kockakon végeztem, 1 mm-es cellamérettel, TigAlsV anyaggal.

A gyroid kocka rugalmassagi modulusa 3,7-15,8 GPa értékek kozott valtozott, 5 %-os hibaval
a kockabol kivagott gomb sugaranak (R) és a porusok méretének (d) valtoztatasaval.

A valtozasok a 33. dbran kovethetok nyomon. A tervezett kockak a 34. dbran lathatok.

GYROID

R: kivagott gomb sugara [mm]
18

d: pérus méret [mm
16 P [mm]

14 -

12 4

10 -

Rugalmassagi modulus [GPa]

o N H )] 0o
1

R=0.5 mm, d max=0.8 mm R=0.5 mm, d max=0.9 mm R=0.8 mm, d max=0.8 mm R=0.8 mm, d max=0.9 mm

33. abra Valtozo6 porusméretii gyroid kocka modulusa
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A gyroid kocka rugalmassagi modulusa 5,3-17,8 GPa értékek kozott valtozott, 5%-os hibaval

a kockabol kivagott gomb sugaranak (R) és a porusok méretének (d) valtoztatdsaval.

A valtozéasok a 35. abran kdvethetok nyomon. A tervezett kockak a 36. abran lathatok.

€10

Rugalmassagi

o N B~ O

SPLITP

R: kivagott gdmb sugara [mm]

d: pérus méret [mm]

R=0.4 mm, d max=0.8 mm R=0.8 mm, d max=0.8 mm R=0.8 mm, d max=0.9 mm

35. abra Valtozo porusméretii splitp kocka modulusa

A cellas strukturdkat az alabbi technikat kovetve fejlesztettem:

elsd Iépés kivalasztani a megfeleld cella tipust

véges elemes szimulacio futtatasa nTopology programban

extrapolacios gorbe készitése

a diagramot felhasznalva az adott cellatipushoz mar gyorsabban lehet
tervezett merevséghez cella vagy porusméretet valasztani

késébb  bemutatasra  keriild6 mechanikai = vizsgalatokhoz ~CAD
(Computer Aided Design) probatest tervezése a gyartasi paraméterek
figyelembevételével

gyartasi hibak ellenérzésére optikai vagy elektron mikroszkoppal

mechanikai vizsgalatok elvégzése
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36. abra A tervezett splitp kockak

4.1.2. Osseointegracio novelése

Cellas struktarakkal az implantatum és a csont kozott fellépd osseointegracid hatékonysagat is
lehet novelni. Kutatasokbol kideriilt, hogy az osseointegracié mértéke fiigg a porus alakjatol
€s méretétdl is. Sun és tarsai szerint az idedlis poérus szogletes, hegyes szogl és 400 pm
méretli, ezekkel a kiindulé megfontolasokkal kezdtem a fejlesztést [29]. A korabban
bemutatott modszerrel olyan cellas struktarat szeretnék fejleszteni, ami a kedvezé mechanikai
tulajdonsagain til az osseointegraciot is eldsegiti. A véges elemes szimulaciokat 2 mm
oldalhosszisag kockan végzem, 1 mm-es cellamérettel, TigAl4;V anyagbdl. A paramétereket

ugy valasztottam, hogy reprezentativ mennyiségii cella legyen a kockaban a szimulécidokhoz.
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A ,,mixed” névre keresztelt struktira harom részbdl tevédik Ossze. A kiilsé részén 400 um
atmérdjii négyzet alakil porusok vannak 300 um vastagsdgban. A kiils6 rész utan valtozo
méretll splitp struktira kovetkezik, majd egy belso iireg. A kiilso rész eldsegiti a csontszovet
megtapadasat, a valtozo méretli splitp struktaraval a mechanikai tulajdonsagokat lehet
beallitani, illetve a hajszalerek kialakuldsat €s a tapanyag szallitasat is eldsegiti. A tervezett
kocka tulajdonsagain a splitp porusok atmérdjével (d) és az iireg oldalhosszusagaval (a) lehet
véltoztatni. A 37. é&bran lathaté 3 kombindci6. Az elért rugalmassagi modulusok
11,9-19,7 GPa tartomanyba estek. A 38. abran lathatok a tervezett kockak. A cella

polar diagramja a 39. dbran lathato.
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a=1.4 mm, d=0.98-0.92 mm a=1.6 mm, d=0.98-0.92 mm a=1.6 mm, d=0.98-0.96 mm

37. abra Valtozo6 porusméretii ,,mixed” kocka modulusai

Az osseointegracio mértékének értékelésére szakitovizsgalatot tervezek végezni. Pordzus
szerkezetli csapot tervezek, amit a csont striségéhez hasonld6 ASTM F-1839-08 szabvany
szerinti poliuretin habbol szakitok ki. A tervezett csap ,mixed” szerkezetii. A splitp
pérusainak mérete allandd, 400 pm, a feliileten négyzet alakti 400 um atmérdjii poérusok
vannak. A csap hengeres részébdl kivagott lireg atmérdje 2 mm. A 40. abran és a 41. abran

lathato a tervezett csap.
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41. abra Csap probatest osseointegracio tesztelésére (2)

4.2. Poliuretan probatestek gyartasa a mechanikai vizsgalatokhoz

A 3D fémnyomtatas, amivel a fejlesztett protéziseket készitem, lehet6séget ad arra, hogy
személyre szabott legyen a protézis. A mechanikai vizsgalatokhoz poliuretdinbdl a medence és
a combcsont proximalis vége keriil elkészitésre CT (Computed Tomography) felvételek
alapjan, hogy a csipdiziiletet a lehetd legpontosabban rekonstrualjam, és késébb a személyre
szabott tervezéshez is fel tudjam hasznalni. A CT felvételeket InVesalius 3 program
segitségével letisztitottam, és stl formatumban exportaltam. A kapott CAD modelleket
CraftBot+ FDM 3D nyomtatoval ki is nyomtattam. Az elkésziilt modelleket dsmintaként
hasznalom fel szilikon szerszam készitéséhez, amibe a poliuretdn habot 6ntom. Az elkésziilt

probatestekbe rogzithetd a protézis és szakitogépen vizsgalhatd a rogzités mértéke.

4.2.1. Combcsont és medence CAD modell készitése

A kapott CT felvételeket InVesalius 3 program segitségével letisztitottam, és alakitottam at
CAD modellé. A programban a kiilonb6z6 denzitasu szoveteket ki lehet sziirni, ezért lehet az
egész csiporol késziilt CT felvételek alapjan a medencecsontot, illetve a combcsontot kiilon
kezelni a lagy-, illetve izomszovetektdl. A 42. abran lathatd, hogy hogyan kezeli a CT képeket

a program.
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42. abra InVesalius program feliilete

4.2.2. Combcsont és medence 3D nyomtatasa

A csontok 3D-s modelljeit FDM (Fused Deposition Modelling) technolégiaval, CraftBot+

nyomtatd segitségével nyomtattam ki PLA (politejsav) alapanyagbdl. A nyomtatas eredménye

a 43. abran és a 44. abran lathato.

43. abra A kinyomtatott combcsont

44. abra A kinyomtatott medence
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4.2.3. Szilikon ontoforma készitése

Az ontéformdk elkészitéséhez S3 tipust szilikont és katalizatort hasznaltam. Az dsmintaként
hasznalt csontok minimalis elokészitést igényeltek, mieldtt kdrbednthettem volna szilikonnal
6ket. A CT felvételeket nem sikeriilt hibatlanul letisztitani, ezért nyomtatas utan a csontok
feliiletén helyenként kisméreti poérusok jelentek meg, ezért modellez6 gyurméval
kisimitottam a feliileteket. A 45. dbran és a 46. abran lathatoak a félkész formak, a 47. abran

¢s a 48. abran pedig mar a kész formak.

45, abra Félkész combcsont 6nt6forma

47. abra Kész combcsont ont6forma
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48. abra Kész medence ont6forma

4.2.4. Poliuretan ontes

Az alkalmazott poliuretan a kordbban mar emlitett ASTM F-1839-08 szabvany szerint lett
kivalasztva. Az 1:1,1 aranyban Osszekevert poliolt és izocianatot a szilikon formakba
ontdttem és rovid habosodast, majd kikeményedést kdvetden, konnyen eltavolithatéak voltak

a probatestek. Az elkésziilt probatestek a 49. abran és az 50. abran lathatok.

49. abra Elkésziilt poliuretan combcsont

50. abra Elkésziilt poliuretan medence
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4.2.5. Miitéti sablon fejlesztése

A csipdprotézis rogzitéséhez sziikséges eltavolitani a combcesont proximalis végét. A
combcsont probatestekhez olyan miitéti sablont fejlesztettem, ami segit. hogy a combnyakat
ugyanabban a magassagban le tudjam vagni minden esetben. A kés6bbiekben egy valodi
mitét soran is ilyen mitéti sablont hasznalna a sebész. A sablon PLA-bol késziilt FDM
nyomtatd segitségével. A nem végleges sablonok az 51. dbran lathatok. A végleges sablon az

52. abran lathato.

52. abra A végleges miitéti sablon

4.2.6. SEM (pasztazo elektron mikroszkopo0s) vizsgalat

A probatestek alapanyagat SEM mikroszkoppal megvizsgaltam. A hab celldk mérete az
ontéforma faldhoz kozeledve csokken és laposodik el a forma falara kifejtett nyomas miatt.
Az 53. 4bran a csont szivacsos allomanyarol késziilt SEM kép lathato, az 54. abran pedig a
poliuretan habrol késziilt felvételek. A két abrat Osszehasonlitva megfigyelhetd, hogy a
szabvanyban csont modellezésére eldirt poliuretdin hab szerkezete valdoban hasonld a

csontéhoz, a cellak mérete is megegyezik, csak az altalam hasznalt hab zart cellas szerkezetii.
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53. abra Szivacsos allomanyrol késziilt SEM felvétel

18k

54. abra SEM felvételek a hasznalt poliuretan habrol
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4.3. Cellas strukturaju kocka probatestek tervezése mechanikai

vizsgalatokhoz

4.3.1. Probatestek gyadrtdsa fémnyomtatdssal

A kiilonb6z6 cellastrukturakon futtatott szimulécidk utan nyomovizsgalatot szeretnék végezni
a struktarak Osszehasonlitasa végett. A probatestek 30 mm oldalhosszisagu kockdk, amiket
nTopolgy-ban terveztem. A kockdkat DMLS nyomtatoéval le is gyartanam Ti6Al4V
alapanyagbol. Négyféle cellastruktirat probalok ki. A kordbban bemutatott gyroid, splitp és
,mixed” strukturakat, de egy gyroid ¢€s splitp kombinacidjabol tervezett ,,hybrid” strukturat is
ki szeretnék probalni. A tervezés soran 0,5 mm cellamérettel és Ti6AI4V alapanyaggal

dolgoztam.

A gyroid kocka, ami az 55. abran lathato, Kiviilrél befelé novekvo porusokkal rendelkezik.
A pérusok atméréje 0,42-0,46 mm. A kocka belsejébdl egy 6 mm sugaru gomb lett kivagva.
A rugalmassagi modulus 14,6 GPa.

A splitp kocka, ami az 56. abran lathato, kiviilrél befelé novekvé porusokkal rendelkezik.
A pérusok atmérdje 0,42-0,46 mm. A gyroidhoz hasonloan, a kockdb6l 6 mm sugaru gémb

lett kivadgva. A rugalmassagi modulus 7,7 GPa.

A korabban mar emlitett ,,mixed”, elsésorban osseointegraciora optimalizalt struktara, de a
rugalmassadgi modulusat is az idealis tartomanyra terveztem. A kivagott kocka
oldalhosszuisaga 24 mm, a porusok atmérodje 0,46-0,48 mm.

A rugalmassagi modulus 11,9 GPa. A kocka az 57. abran lathato.

A hybrid” névre keresztelt struktara splitp és gyroid cella tipusokkal késziilt.
A 0,42-0,44 mm porusméretli splitp kockabol 7,5 mm sugarti gdmbot vagtam ki. A kivagott
térfogatot  0,44-0,46 mm  poérusméreti  gyroid  strukturaval  toltdttem  fel.
A rugalmassagi modulus 9,4 GPa. A kocka az 58. abran lathatd. A rugalmassagi modulusokat

az 59. abra foglalja 6ssze.
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Obatest

LLALL LY en

56. abra SplitP pr

FIETFEETIER

57. abra Mixed probatest

58. abra Hybrid probatest
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59. abra Probatestek rugalmassagi modulusai

A tervezett csap és a kockak nem keriiltek még legyartasra a fémnyomtat6 hosszu atfutasi

ideje, ¢és a szlikos hataridé miatt.

4.3.2. Probatestek gyartasa FDM nyomtatassal

Az nTopologyban tervezett struktirakat a programon beliil lehet véges elemes modszerrel
szimulalni. A korabbi extrapolaciés diagramokat, és a fémnyomtatasra kiildott kockak
rugalmassagi modulusat is ezzel végeztem. A hosszt, bonyolult és rendkiviil koltséges
fémnyomtatas el6tt a szimulaciok pontossagat szerettem volna Osszehasonlitani, ezért PLA
(politejsav) probatesteket nyomtattam FDM nyomtatoval. A mechanikai nyomoévizsgalathoz
4x5 kockat nyomtattam. A probatestek mindegyike 20 mm oldalhosszusagt gyroid strukturaja
kocka, 5 mm-es cella atmérével. A porusok méretei: 3,4 mm, 4 mm, 4,4 mm, késziilt egy
kocka 6 mm sugard gomb kivagassal és 4 mm porusmérettel, illetve egy tomor referencia
kocka. A kockak és a szimulaciobol kapott rugalmassagi modulusaik a 60. abran lathatok.

A 61. abran lathatok a kinyomtatott TPMS probatestek.
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Units: MPa

— 3.55759%e+02
3.48859e+02
3.41959e+02
3.35058e+02
3.28158e+02
3.21258e+02
3.14357e+02

Units: MPa

— 8.89594e+02
8.73581e+02
8.57568e+02
8.41555e+02
8.25542e+02
8.09529¢e+02

7.93516e+02

Units: MPa

— 1.99223e+03
1.96995e+03
1.94768e+03
1.92541e+03
1.90313e+03
1.88086e+03

1.85858e+03

Units: MPa

— 6.65758e+02
6.54237e+02
6.42716e+02
6.31195e+02
6.19674e+02
6.08153e+02

5.96632e+02

60. abra Nyomtatand6 kockak rugalmassagi modulusai véges elemes szimulacio

alapjan, porusméretek: 4,4 mm, 4 mm, 3,4 mm és 4 mm kivagassal (fentrdl lefelé)




61. abra Nyomtatott TPMS kockak

4.3.3. Nyomtatott kockak nyomovizsgalata

A nyomovizsgalatot Zwick Z250 szakitogépen végeztem. A mérés soran a keresztfej
elmozdulasaval ¢és az erémérd cellaval mért értékekkel eré-elmozdulas diagramot lehetett
felrajzolni minden probatestnél. A rugalmassagi modulust a 0,02% ¢és 0,25% elmozdulashoz
tartozo er6bol, hataroztam meg. A méréseket akkor fejeztem be, amikor az eré-elmozdulas
diagram gorbéje elérte a platd szakaszt. A keresztfej Imm/min sebességgel és 2000N erdvel
mozgott. A mérések alatt alkalmaztam videoextenzométert az alakvéltozds nyomon
kovetéséhez. A kétkamerds berendezésbol egy kamerat hasznaltam, mert a kétdimenzids
alakvaltozasi mezd, amit igy mérni lehet elegendd volt a méréskiértékeléshez. Az
extenzométer probe-jait fliggdleges sikban helyeztem el, 4 darabot, egyenként 10 mm
hossztiak. A videoextenzométer hasznalata a probatestek el6készitését igényelte. A
kontrasztossdga novelése miatt fehér és fekete festéket szortam rajuk. A kockak festékkel
megnovelt kontraszttal a 62. abran, a mérési Osszeallitdis a 63. abran lathato.

A videoextenzométer probejainak helye a 64. abran figyelheté meg.

62. abra Festékkel 1efﬁj ratestek
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63. abra Mérési 0sszeallitas

64. abra Probe pozii(’)k

4.3.4. Nyomovizsgalat kiértékelése

Az kiilonbozd tipusok mért goérbe alapjan szamolt rugalmassagi modulusainak atlagat az
5. tablazat tartalmazza. A tablazat segitségével Osszehasonlithatd a mért és szimulalt
eredmények. A nagy kiillonbségeket a gyartasi pontatlansagok okozhatjdk, illetve az
nTopology véges elemes szamitasiban az egyszerlsitések. A probatesteket 0,2 mm
rétegvastagsaggal, FDM nyomtatoval gyartottam le. A kockak kis sugaru térgorbéket
tartalmaztak, amikhez egy nagyobb pontossagi 3D nyomtatdsi modszer lett volna
alkalmasabb. Az nTopolgy szimuldcidiban linearis kozelitést hasznaltam, illetve a halézason
is egyszerlsitettem, hogy felgyorsitsam a szimuléacids folyamatokat. A késdbbiekben masik
technologiat, példaul SLS-t (Selective Laser Sintering) vagy PolyJet-et hasznalnék, illetve a
szimulacidkban a linedris helyett kvadratikus kozelitést alkalmaznék. A celldk mennyiségét is

lehet novelni, hogy pontosabb véges elemes eredményeket kapjak.

52



tomor 4100 5672,08 21,7

3,4 mm 1992,23 1555,45 28,08

4 mm 889,60 534,05 66,58

4,4 mm 355,70 385,64 7,76

4 mm, kivagott 665,80 385,64 72,65

5. tablazat Mérés és szimulacid utan kapott modulusok
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probatest feliiletének kontrasztja, ezért nem minden probe aktiv a vizsgalat végéig.
A gorbéket megfigyelve észrevehetd, hogy a 3,4 mm poérusatmérdjii TPMS struktardji kocka
bizonyult a legmerevebbnek, ez a szimulaciobdl is kideriilt. A kocka merevsége, amelyikb6l

gomb lett kivagva a 3,4 mm ¢€s a 4 mm pérusatmérdji kocka kdzott van.
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5. Osszefoglalas

A dolgozatomban cellas struktaraju 3D nyomtatott titan protézis fejlesztése volt a kitlizott cél,
hogy javitsam az osseointegraciot €s csokkentsem a fesziiltség arnyékolast. Irodalomkutatast
végeztem a témdban. Utdnanéztem a kiilonbozoé cellas struktirdknak, és kritikus szemmel
olvastam végig a celldkhoz tartozo kisérleteket, és azok mechanikai tulajdonsagait. A
valasztasom a TPMS struktirakra esett, mert kelléen izotrop tulajdonsaguak, ami kardinalis
kritérium az implantatumtervezésben. A cellas struktarak optimalizalasara az nTopolgy
programban véges elemes analizist futtattam a kiilonb6zé konstrukcidkon. A program
segitségével két TPMS cellatipus, a gyroid és a splitp extrapolacids diagramjat is
elkészitettem, amik megkonnyitik a késobbi tervezéseket. A szakirodalmi kutatasom alapjan
egy osseointegraciora optimalizalt cellatipust is fejlesztettem. Korabban mar folytak kutatasok
arr6l, hogy milyen pérus mérettel és geometridval lehet elérni a legnagyobb mértéki
osseointegraciot, ezeket Osszegeztem és alkalmaztam a tervezésnél. A tervezett struktira
400 pm atmérdji négyszogletti feliileti struktirdval rendelkezik, ami varhatéan nemcsak a
sejtburjanzast, de a sejtek novekedését és taplalasat is lehetdvé teszi. Probatesteket
nyomtattam gyroid strukturaval, hogy nyomdvizsgalatokat végezzek kiilonb6zo méretii
porusok esetén. A mérések a nyomtatott kockakkal sikeresnek mondhatok. A szakitogép
szamitogépébdl ¢és a videoextenzométer adataibol erd-alakvéltozas és alakvaltozas-ido
diagramokat tudtam felrajzolni, amik alapjan a szimuldlt rugalmassagi modulusokat 0ssze
tudtam vetni a mért rugalmassagi modulusokkal. A szimulélt struktirak modulusai
szignifikdnsan nagyobbak voltak, mint a mért eredmények. A kiilonbség a gyartas
0,2 mm rétegvastagsaggal. A probatestekben kis sugart térgérbeket kellett nyomtatni, amihez
kisebb rétegvastagsag masik additiv gyartasi technoldgia, SLS (Selective Laser Sintering)
vagy PolyJet megfeleldbb lett volna.

Késébbi szakitovizsgalatokhoz poliuretdin combcesont ¢€és medencecsont probatesteket
készitettem, amik CT felvételek alapjan InVesalius 3 program segitségével késziiltek el, ezért
személyre szabottak. A miitéti sablon is ugy lett elkészitve, hogy fix anatomiai pontokra

fekiidjon ra, ezért a személyre szabott protézisek beiiltetésénél is hasznalhato lesz.

A kutatdsomat a késObbiekben ki szeretném terjeszteni az osseointegracid mértékének
novelésére hasznalt gyogyszerek hasznalatara, illetve a protézist tovabb szeretném fejleszteni,

hogy alkalmas legyen ilyen gyogyszerek tarolasara is.
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