Eotvos Lorand Tudomanyegyetem
@ Informatikai Kar, Savaria Miiszaki Intézet

) Illl |
Il

TUDOMANYOS DIAKKORI DOLGOZAT

Kopas mértékének viltozasa
a térdprotezis méretének fiiggvényében

Szerzo: Jakab Fléora Panna
Gépészmérnoki szak, BSc I11. évf.

Témavezetd(k): Dr. habil. Fekete Gusztav, egyetemi docens
Dr. Janosi Endre, egyetemi docens

Szombathely, 2023



TARTALOMJEGYZEK

Lo BeVEZELES ...t 1
1.1. Szakirodalmi AtteKINtES .........eoiuiiiiiiiie s 1
1.2, CEIKITUZESEK ...ttt ettt 4

2. IMIOUSZET ...ttt b et b et e et e et e e sae e et e be et enar e nnes 5
2.1. Alkalmazott kopasmodell bemutatasa ...........cceevrviiiiiee i 5
2.2. A szamitadsi mOASZEr DEMULATASA .......cevvveriieiiieie e 6
2.3. Tobbtestdinamikai SZIMUIACIOK ..........coouiiiiiiiiiiiiiiie s 7
2.4. Dimenzi6 nélkiili paraméterek definidldsa.............cooiviiiiiiiiniiiice 10

S EredmMeENYeK.........ccooiiiiiiiiiii e 12

4. KOVELKEZEELESEK ...........ooiiiiiiiii e 15

B OSSZEEZES ...t 19

6. Felhasznalt ir0dalom ..o 21



1. BEVEZETES
1.1. Szakirodalmi attekintés

A Teljes Felszinpo6tl6 térdiziileti Protézisek (TFP, angolul "Total Knee Replacement",
TKR vagy "Total Knee Arthroplasty", TKA) beiiltetése javithatja a mozgéasszervi
panaszokkal rendelkezd betegek életmindségét. A karosodott térdiziilet, amely funkcidjat
mar nem tudja betolteni, komoly fijdalmakat okoz és akaddlyozza az értintetteket
mindennapi feladataik ellatdsdban. A mitéten atesettek visszatérhetnek az olyan
tevékenységekhez végzéséhez, mint a jaras, a 1épcsézés vagy a sportolas — és ezek mind
hozzajarulnak a fizikalis és mentdlis egészségiik megdrzéséhez. A XX. szazad kozepétdl
a térdprotézisek beiiltetése rutin orvosi feladatok kozé tartozik [1], és az elkovetkezendd
évtizedekben a térdprotézisek eléfordulasaban 143%-os névekedés varhato [2].

Kutatasok bizonyitjdk, hogy ez a kezelési modszer nemcsak rovid idére nyujt
segitséget, hanem hosszitavon is megoldast jelent a panaszok megsziintetésére. Ilyenek
példaul a Fuchs és mtsai [3], tovabba a Lee és mtsai [4] altal végzett tanulmanyok,
amelyek esetében a térdprotézisek 95%-a 10 éves tulélést mutatott. Egy masik kutatas
arrol ir, hogy a beiiltetett protézisek 82%-a 25 évig is el tudja latni a feladatat [5]. Azonban
a sikerek ellenére a térdprotézisek €lettartama véges. Ahhoz, hogy az élettartamot novelni
tudjuk meg kell vizsgalnunk, hogy milyen tényez6k okozzak a tonkremenetelt.

Az ¢lettartamot bioldgiai- ¢és mechanikai tényezOk egyarant befolyasoljak.
A feliilvizsgalati mitétet legtobb esetben kivaltd bioldgiai okok kozott van példaul az
iziilet gyulladasa és az arthrofibrosis [6]. A mechanikai tényezok koziil pedig 100-bol 25
esetben a térdprotézis kopasa csokkenti leginkabb a protézis élettartamat [6].
A kopas térdprotézisekre valo hatasaval jelenleg is szamos kisérleti és elméleti kutatas
foglalkozik, amelyek olyan paramétereket, anyaghéli tulajdonsagokat vagy mechanikai
jelenségeket vizsgalnak, amelyek kiemelten fontos szerepet jatszanak a kopas
megértésében. A jelenség hatasaval Friedman [7] mar 1981-ben foglalkozott.
Tanulméanyaban a térdprotézismiitétek komplikaciolr kozott emliti a kopast. Ezen
szakirodalmak Osszessége tehat ravilagit a jelenség vizsgalatanak fontossagara.

A kopéds a térdprotézis két érintkezd feliilete kozott, mozgas hatasara fellépd
térfogatvesztést jelent [1]. Jelen dolgozatban ennek a mérészama a Kkopasi
térfogatveszteség (angolul wear volume loss, WVL). Numerikus kiszamitasdhoz
egyenletekre és modellekre van sziikségiink. A modellezés alapja, hogy elméleteket

allitunk fel és ezeket a matematika segitségével megprobaljuk leirni [8].



A jelenséget rendszerként kezeljiik, amelyet egymassal tobbszordsen Osszefiiggd
paraméterekkel tudunk leirni [9]. Ezeket direkt és indirekt paraméterekre tudjuk
felbontani.

A direkt paraméterek kopasra gyakorolt hatasa egyértelmiien meghatarozhatd, hiszen
ezek a kopasmodell valtozoi. Napjainkban egy szakirodalom [10] tobb szaz alkalmazott
kopasmodellrdl és tobb, mint 100 paraméterrdl ir - ezek tobbsége az Archard modellen
(1) alapszik. Altalanosan elmondhatd, hogy az analitikus modellek egy kozelitd
Osszefiiggést hoznak 1étre tobb paraméter kozott, amelyet egy egyszeri

differencialegyenlettel hozunk Iétre.

dW =k-F-ds (1)
vagy
aw
—=k-F
ds

Az Archard modell (1) egy szétvalaszthato valtozoju differencialegyenlet [11]. Ebben
az egyenletben két direkt paraméter talalhatd, amelyek a kontakteré (Fn), a fajlagos
kopasi tényez6 (K). A kopast a cstiszasi ivhossz (ds) fliggvényében szokas vizsgalni. A
modell moédositott valtozatai kiegésziilnek tovabbi paraméterekkel is - példaul a feliileti
nyomassal (p), a keresztiranyu nyirasi tényezOvel (angolul CSR, cross-shear ratio), a
csuszva-gordiilési tényezdvel (S/R) és a srlodasi tényezovel (). Széles korben elterjedt

vagy hivatkozott kopasmodellek 6sszefoglalasa lathato az 1. tablazatban.

Modell p F S CS S/IR U
(Nm?) (N (m ¢ (O
Archard [11] . — . — _ _
Turell és mtsai [12] . — . . _ _
Abdelgaied és mtsai [13] — . . . _ .
O’Brien és mtsai [14] . — . . — .
Innocenti és mtsai [15] . — . — — _
Hussin és mtsai [16] . — . — — _
Fekete és mtsai [17] — . . — . .

1. tablazat: Kopasmodellek paraméterei [18]



Az indirekt paraméterek kiilonb6z6 bioldgiai-anatomiai tényezok, amilyen példaul a
betétvastagsag [15], a tibiofemoralis szogegyenletlenség [19] vagy a tibialis inzert-
rotacios igazodas [20]. Ezeket nem tudjuk direkt médon matematikai modellbe foglalni,
hatasuk tapasztalati Gton bizonyithat6é és vizsgalatuk csak hosszabb id6 elteltével ad
megbizhatd eredményt [18]. Amig értékiik egy adott tartomanyon beliil van, jelentOs
hatast nem gyakorolnak a kopas mértékére. Azonban, ha az értékilk meghalad egy
bizonyos fiziologiai értéket, komoly hatast fejthetnek ki a kopasra [18].

Indirekt paraméterként vehetjiik figyelembe a térdprotézis kialakitdsanak hatasat is a
kopés tekintetében. A térdprotézisek tobb kiillonbozd kialakitdssal rendelkezhetnek.
Kett6 ezek kozil a mozgdcsapagyas- (mobile-bearing desgin) [21] és a rogzitett
csapagyazasu szerkezet (angolul fixed-bearing design) [22]. A feltételezést, miszerint ez
a kialakitds segiti a tibidlis- és femoralis rész egybevagosagat (angolul tibiofemoral
congruency), kutatasokkal még nem tudtak biztosan alatamasztani [23], [24]. A
kongruencia a hipotézis szerint csokkentené a polietilén anyagu tibialis inzert kopasat,
am a szakirodalom arra mutat ra, hogy a mozgocsapagyas kialakitas preferalasa csak
elméletben megalapozott [25].

Egy masik kutatési irdny a kopdsra vonatkozoan, a protézisméret hatdsdnak vizsgalata.
Ezekben a tanulmanyokban a kopas mértékét a femoralis rész tibialis inzerthez
viszonyitott méretének fliggvényeben vizsgaljdk. Egyes kutatok, példaul Pellenghar és
mtsai arrol irtak, hogy a protézisméret jelentdsen nem befolyasolja a térdprotézismitét
kimenetelét [26]. Erdemes megemliteni, hogy eredményeiket a Knee Society Score-ra és
a Hospital for Special Surgery Knee-Rating Scale-re (HSS) alapoztak, nem pedig kisérleti
eszkozokkel végeztek a méréseket. Veliik ellentétben Berend és mtsainak feltételezése
szerint a protézisméret befolyasolja a kopas mértékét [27]. Ugy gondoljak, hogy a kopas
mértéke novekszik, amikor a femoralis rész mérete is novekszik. Ezt arra alapozzak, hogy
a nagyobb méretli femoralis részhez tartozo tibialis inzert kozelében a nyulas (és ezzel
egyiitt a fesziiltség is) magasabb.

Hasonl6 célokkal végeztek kutatasokat Affatato és mtsai [28] is, akik elséként
bizonyitottdk a kopas protézismérettdl vald fiiggését. Eredményeikben arrél irtak, hogy
két kiilonb6z6 méretii térdprotézis - egy nagy- €s egy kis méretii - esetében a tibialis inzert
jelentdsebb  kopasi térfogatveszteséget szenvedett. Ezek az értékek azért
ellentmondasosak, mert a kisebb érintkezési feliilet nagyobb feliileti nyoméasnak van
kitéve. A széles korben elfogadott megallapitas azonban az, hogy a kisebb kopasi

térfogatveszteség és az alacsony feliileti nyomads ardnyossdgban van egymassal.



Ennek ellenére ebben a kutatasban a nagyobb feliileti nyomas nem allt ardnyossagban
a magasabb mértékli kopassal.

A kopas mértékének és a protézisméretnek az Osszefliggésével kapcsolatos egyik
kérdésre tehat a témaban jelenleg elérhet6 tanulmanyok valaszt adnak, miszerint a
protézis mérete befolyasolja a kopas mértékét. De a szakirodalomban nem taldlhato olyan
kutatas, amely a kovetkezd kérdéseket is meg tudna valaszolni: hogyan befolyasolja a

térdprotézis mérete a kopas mértékét, matematikailag hogyan lehet leirni ezt a jelenséget?

1.2. Célkitiizések

Hipotézisiink, hogy kiilonb6z6 méretli térdprotézis konfiguraciok — amelyek
mindegyike egy femoralis komponensbél és egy UHMWPE inzertbél (Ultra-high-
molecular-weight polyethylene) all — numerikus vizsgalataval meg tudunk hatarozni egy
trendet a kopas mértékére vonatkozoan. Ez kozelitéleg meg tudna magyarazni azt, hogy
a kopas hogyan fiigg a térdprotézis fébb befoglalé méreteitdl.

Legjobb tudomdsunk szerint egyetlen tanulméany sem vizsgélja a femorélis- és tibialis
részek aranyanak, vagy mas geometriai jellemzdknek, a kopasra gyakorolt hatasat. Ebbdl

kovetkezoen az alabbi célokat fogalmaztuk meg a kutatasunkhoz kapcsoloddan:

1. Egy trend meghatirozasa arra vonatkozoan, hogy a térdprotézisméret hogyan
befolyasolja a kopas mértékeét.

2. A térdprotézis fobb befoglaldo méreteinek és a kopas kapcsolatanak matematikai
leirdsa ugy, hogy ez a protézisek tervezésekor figyelembevehetd legyen a

protézis-¢lettartam novelésének céljaval.
Kutatasunkban a guggolast és a jarast valasztottuk szimulalt mozgasformaként.

A guggold mozgas (0-120°) fontossaga abban rejlik, hogy ekdzben a testmozgés kdzben
éri el a maximum értékét a kontakterd és a csuszva-gordiilési tényezd. E két paraméter

bizonyitottan nagymértékben befolyasolja a kopas mértékét [17].

A jaras fontossaga (0-60°) pedig azért kiemelt, mivel numerikus eredményeinket dssze
tudtuk hasonlitani standard moédon kivitelezett kisérletekkel, igy eredményeinket

validalni tudtuk.



2. MODSZER

Dolgozatunkban négy 6 1épésen keresztiil mutatjuk be azt a folyamatot, amellyel meg
tudjuk hatdrozni a tibidlis inzert kopasanak tendencidjat. Els6ként bemutatjuk az
alkalmazott kopasmodellt, majd a szamitasok altalanos menetét (algoritmusat). Ezutan
leirjuk, hogyan végeztik el a tobbtestdinamikai szimulaciokat. Végil pedig

meghatarozzuk a kopas mértékét az eredmények osszekapcsolasaval.

2.1. Alkalmazott kopasmodell bemutatasa

A kopasi térfogatveszteség meghatarozdsdhoz elsé 1épésként kivalasztottuk a
szakirodalom-kutatas alapjan legmegfelelobbnek itélt kopasmodellt a numerikus
szamitasok elvégzéséhez. Dolgozatunkban a Fekete és mtsai [17] altal kidolgozott
modellt alkalmaztuk (2). Az egyenlet egy szétvalaszthato-valtozoju, kozonséges

differencidlegyenlet:
dW = kyumwee * M * Fn(€) * Vesaszas(t) - S/R(E) - dt 2)

Ennek paraméterei a kontakterd (Fn(t)), a fajlagos kopasi tényez6 (kunmwee) €s a
pillanatnyi csusz6 ivhossz (ds), amelyet a csliszasi sebesség (Vesuszas) €s az id6é (dt)
szorzataként vesziink figyelembe. Emellett szerepel még benne a cstiszva-gordiilési

tényez6 (S/R) és a surlodasi tényezo (L) is. A tényezok értékeit a 2. tablazat tartalmazza.

Paraméter Erték
Kurmwee: fajlagos kopasi tényez6 [29], [30] 3,67-10° (mm3/Nm)
Uk mozgasbéli surlodasi tényezo [31], [32] 0,0575 )
Fn(t): kontakterd szimulaciobol (N)
Vesiszas(t): cstszasi sebesség szimulaciobol (mml/s)
SIR(t): cstiszva-gordiilési tényezo [17] 3) )
dt: mozgas idétartama 0,04 (s)

2. tablazat: Modositott Archard modell paraméterei és értékei

A csuszva-gordiilési tényez6 kiszamitasahoz az alabbi egyenletet hasznaltuk [17]:

S/R(t) = -516-10"7-t3+1,23-107* - t? —4,11-107% - t + 0,226 3)



2.2. A szamitasi modszer bemutatasa

A kopasmodell bemeneti paraméterei koziil a kontakterfiiggvényt (Fn(t)) — ez a
femoralis rész és a tibialis inzert kozott fellépd erd — és a cstszasi sebesség (Vesiszas(t))
fiiggvényét tobbtestdinamikai szimulaciok segitségével hataroztuk meg.

A tobbtestdinamikai szimulacidk soran a dinamikai rendszer matematikai leirasahoz
un. differencial-algebrai egyenletrendszert (DAE) hasznalnak (4). Az egyenletrendszer

leirja a femoralis rész és az UHMWPE tibialis mtianyag betét kapcsolatdnak dinamikéjat.
M DT] . [x] _ [f] (4)
D o0l [A Y
Elemei koz¢é tartozik a tomegmatrix (M), a kényszeregyenletek Jacobi-matrixa (D) és
annak a transzponaltja (D7), illetve az ismeretlen valtozok: a gyorsulas (¥) és a Lagrange-
féle multiplikator (L) (ami a kényszererOket és a kontakterdket fejezi ki). Emellett
megjelennek a kiilsé er6k vagy nyomatékok (f) és a tehetetlenségi tényezdk (y) vektorai
is. A tomeg-, a Jacobi-, az inercialis-, és a kiilsé terhelések matrixainak és vektorainak
definialasaval kozvetleniil levezethetok a gyorsulas- és kényszererd vektorok. [18]

A szimulacié soran hasznalt MSC.ADAMS tobbtestdinamikai szimulacios program
egyidejileg tudja meghatarozni a (4) egyenlet X és A értékeit, ha definidltuk a
peremfeltételeket. Utdbbi alatt a geometriat, az anyagokat, a kényszereket és a
terheléseket értjiik.

A DAE & értékébol megkapjuk az Fn(t) kontakter6fiiggvényt, mig a Veguszas(t) cstiszasi
sebesség értékét az X vektor numerikus integralasaval szamitjuk. A kopasi

térfogatveszteség ezek utan mar kiszamithatdé a modositott Archard modell (2)

segitségével.



2.3. Tobbtestdinamikai szimulaciék

Az el6z0 bekezdésben emlitett kontakterdfiiggvény és csuszésisebesség-fliggvény
meghatarozasahoz tobbtestdinamikai szimulaciokat végeztiink. A folyamatot négy f6
Iépésre tudjuk felbontani: geometria importalasa, peremfeltételek meghatarozasa,
(1. abra), kereskedelmi forgalomban elérhetd, térdprotézisen végeztik el (2. abra),

amelyek tipusa mind hatso6 keresztszalag megtarto volt (angolul cruciate retained, CR).

TFP konfiguracié 3 TFP konfiguracio 4

TFP konfiguraci6 5 TFP konfiguraci6 6

1. abra: Kiilonb6z6 protézisméretek konfiguracioi

Els6 1épésként importaltuk az elsdé konfiguracio elemeit az MSC.ADAMS rendszerbe
(2. abra), ahol a modellalkotas 1épéseit kovetve, definialtuk a 1agy- és kemény szovetek

jellemzdit, a kinematikai kényszereket és a terhelést (3. tablazat).



MODEL 1 MODEL 1

MODEL 1

2. abra: A tobbtestdinamikai modell

Ezeket a peremfeltételeket minden egyes modellre azonosan alkalmaztuk.

Paraméter

Peremfeltétel

Kemény
szovetek

Lagy
szovetek

Kinematikai
kényszerek

Kinetikai
kényszerek

Erintkezési
kényszerek

A combcsontot (femur), a sipcsontot (tibia) és a térdkalacsot (patella)
merev testként kezeljiik.

A Translational Spring-Damper elemet hasznaltuk az eliilsé
keresztszalag modellezéséhez. Ez biztositja a femordlis komponens
stabilitdsat mozgas kozben.

Rugoémerevség (S) = 200 (N/mm),
Csillapitas (k) 1,2 - 104 (Ns/mm) az irodalom alapjan [33].

General Point Motion kényszerrel definialtuk femoralis komponens
elfordulasat a behajlitas-nytjtas tengely mentén: disp(time) =— 100 - t.
A femoralis rész x-y sikban val6 elmozdulasanak korlatozasa érdekében
egy vékony Rigid Body Box elemet hasznaltunk. Erre azért volt sziikség,
hogy a komponens a térdiziilet természetes mozgastartomanyabol ne
1épjen ki a szimulacio soran. A tibialis inzert mozgasat teljes mértékben
megkotottik.

A testsily a General Force Vector modellezi, amit a femoralis
komponens tomegkozéppontjan alkalmaztunk. A vektor irdanya végig
merdleges a globalis y tengelyhez képest, nagysagat pedig a kovetkezd
fliggvény adja meg: F(t) =— 800 — 150000 - t (N) [34].

Utobbi fiiggvény a tibiofemoralis nyomoerd fiiggvény linearis
kozelitése a behajlitdsi szog fliggvényében, melynek determinacios
egyiitthatoja R? = 0,95.

Contact kényszereket, un. Impact kozelitéssel, alkalmaztunk a femoralis
komponens ¢és a tibidlis inzert kozott fellépé normal erdk
kiszdmitadsdhoz. Paraméterei a kovetkezOk voltak: merevség értéke:
100000, erd kitevdje: 2,2, csillapitas: 10, behatolas mélysége: 0,1.

3. tablazat: Tobbtestdinamikai modelleken alkalmazott peremfeltételek



A szimulacidé soran modellezett mozgas a guggolds volt, amit kettd részre lehet
felbontani. Az mozgés elsé felében a behajlitas 0°-os kezd6szogbdl indult és a 120°-0S
guggold helyzetben végzodott. A masodik felében 120°-os szogbdl indult meg a

kinyujtas, ami 0°-ban fejezddott be. Ezt szemlélteti a 3. abra.

gr——

—) —y -5 L

3. abra: A protézis elhelyezkedése a szimulacid alatt

A szimulacios id6 0,04 masodperc volt. A 1épéskdz (h) értékét 8 - 10 masodpercnek
allitottuk be. A szimulacio soran numerikusan meghatarozzuk a kontakter6fiiggvényt és
a csuszasi-sebesség-fliggvényt, amelyeket bemeneti paraméterként hasznalunk fel a
modositott Archard modellben. Az alabbi differencialegyenlet (5) numerikus integralasa

utan megkapjuk az egyes protéziskonfiguraciok teljes kopasi térfogatveszteségét.

W = kyumwee - Ui f Fn(t) * Vestszas(t) - S/R(E) - dt + W, )



2.4. Dimenzio6 nélkiili paraméterek definialasa

A kutatds szempontjabol fontosnak tartottuk, hogy bevezessiink harom, a
térdprotézisek geometridjaval kapcsolatos, dimenzi6 nélkiili paramétert. Ezek a térfogati
arany (F/T), a szélességi arany (Wi#/W:) és a mélységi arany (D¢#/Dy). Mindegyik
térdprotézis-konfiguracié esetére megadtuk a femoralis- és a tibialis komponensek

térfogatanak értékét, tovabba a felhasznalt geometriai paraméterek értékét (4. tablazat).

TFP konfiguracio Femoralis komponens Tibialis inzert F/T arany

) (mm?) (mm?) )

1 15583.852 17495.049 0.89
2 19452.487 18923.945 1.02
3 29287.86 24480.265 1.19
4 33879.311 29109.898 1.16
5 39115.845 31239.984 1.25
6 45418.239 37014.218 1.22

4. tablazat: Protézisek térfogati tulajdonsagai

Az F/T térfogati arany esetében a femoralis komponens térfogatat viszonyitjuk a
tibidlis komponens térfogatdhoz. Ezekbdl az értékekbdl egy dimenzio nélkiili
parametrikus egyenletet tudunk meghatarozni a protéziskonfiguraciok fiiggvényében

(5. abra).

1>4 I 3
9
O
1.2
v ? o
)
= ]
E 1
=
t Q
= 038 _—
! @ F/T arany :
] Masodrendii kozelités i Meéret [-]
o6 - >
1 2 3 4 5 6

5. abra: F/T arany a protézisméret fiiggvényeként

10



Amennyiben mindegyik konfiguracié esetében megfigyeljiik az F/T ardnyt a méret
figgvényében, akkor egy egyértelmii trendet latunk, amit egy masodrendii fliggvénnyel
tudunk kozeliteni (R? = 0,94):

F/T(s) = —0,0202 - s% + 0,2078 - s + 0,7055 (6)

A (6) egyenletben az s a protéziskonfiguraciok méretét jeloli (s=1, 2, 3 ... 6).

A Wi/ W szélességi arany a femoralis- (W) és a tibialis (W) rész szélességi méretének
aranyat fejezi ki. A D¢/Dtymélység arany pedig a femoralis- (Ds) és a tibialis komponens
(Dy) mélységének aranyat definialja. Ezeket a méreteket mutatja be a 6. abra. A

paraméterek értéke az 5. tablazatban talalhato.

A
— -

B = Wt

©

cC=Dt | A = Wf B = Df

e = o 1

6. abra: A tibialis inzert és a femoralis komponens méreteinek megadasa

A paraméterek értéke az 5. tablazatban talalhato.

TFP Femoralis komponens Tibialis inzert ~ Wi#/W:  Di/Dt
konfiguracié (mm) (mm) arany  arany
Wf:A Df:B Wt:B Dt:C (_) (_)

1 53,5 46 59 38 0,9 1,21

2 57,3 51 59 41 0,97 1,24

3 64,9 60 67 45 0,96 1,33

4 68,7 62 75 47 0,91 1,32

5 72,5 67 75 50 0,96 1,34

6 76,3 73 83 52 0,91 1,40

5. tablazat: Geometriai paraméterek értékei
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3. EREDMENYEK

Ebben a fejezetben bemutatjuk a teljes kopasi térfogatveszteségek fiiggvényét a
kiilonb6z6 protéziskonfiguraciok esetében, majd elemezziik az F/T arany, a szélességi
arany (W¢#W,) és a mélység arany (Ds/Dy) fliggvényében.

Els6ként az egy guggolasciklusra (behajlitas-kinyujtas) szamitott teljes térfogati
kopésveszteséget hataroztuk meg, igy megkaptuk a teljes kopasfiiggvényt az 1do
figgvényében. Az eredményeket a protéziskonfiguraciok fiiggvényében diagramon
abrazoltuk (7. abra).

2 S A oo
E : —TFP konfig. 1 i
= 5 i TFP konfig. 2 i
% | TFP konfig. 3 :
= s ! TFP konfig. 4 !
oE b —TFP konfig. 5 i
g : ] TFP konfig. 6 :
N 1 | TTTTTTTTTTTTTToTmTommmomes
g2
o
n
B 05
< - £
=2 Idé [sec]
g Behajlitasi szog [°]
= 0 - = >
W
= 0 0,01 0.02 0,03 0,04
0 60 120 60 0

7. abra: Egy guggolasi ciklus alatti kopastérfogat kiilonboz6 protéziskonfiguraciok esetén
Ha a teljes kopasveszteséget a protézisméret fliggvényében abrazoljuk (8. abra), akkor az

abrazolt értékeket egy linearis fiiggvénnyel tudjuk kozeliteni (7), ahol R? = 0,96.

3 »

£

L

=

S

wn

=

-a _ 2

w o

\g E

&

N v

5o

-

2 e

S i : . |

~ ! Teljes kopas :

& ! 1

: 1 1

& i Linearis kozelités i Meéret [-]
0 e e e e = 1 N

1 2 3 4 5 6

8. abra: Teljes kopasi térfogatveszteség a protézisméret fiiggvényében az dsszes konfiguracio esetében
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Melynek egyenlete a kovetkezéképpen kozelithetd:
TW(s) = (0,2143 -s + 1,0467) - 107> (7)

Ha az F/T arany fliggvényében vizsgaljuk a teljes kopasveszteséget, akkor a
térdprotézis femoralis- és tibidlis komponense kozott tudunk kapcsolatot felallitani.
A numerikus értékek abrazolasa utan (9. abra) a jelenséget egy masodfoka egyenlettel

tudjuk legjobban kozeliteni (8).

] 3 F 3
=
=
=
S
=]
g
[*)
o 2
I
L
ﬁ L'
)
-
=
= U S
; ' Teljes kopas i
= i Masodrendi kozelités ' FIT[-]
0 inlalninlntelnteinielel miatistielietialels uislsiletits >
0.8 0.9 1 1.1 12 13

9. abra: Teljes kopasi térfogatveszteség az F/T arany fliggvényében az 6sszes konfiguracio esetében

Melynek egyenlete a kovetkezOképpen kozelithetd:
TW(F/T) = (7,5745 - (F/T)* — 13,868 - F/T + 7,6848) - 107> (8)

Ahol a determinécios egyiitthato értéke R? = 0,71.

A szélességi- és mélységaranyok kopasra valo hatasat is vizsgaltuk. Célunk az volt, hogy

crer

A teljes kopasveszteséget ebben az esetben a W{/Wt arany fiiggvényében abrazoltuk
(10. 4bra). Itt is egy masodrendi fiiggvénnyel kozelitheté (R? = 0,87) megfelelden a
gorbe:

W (W;/W,) = (—1540,8 - (W /W,)* = 2897,2 - W; /W, — 1359)-1075  (9)
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E E Masodrendii kozelités i W/W, [-]
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10. abra: Teljes kopasi térfogatveszteség a W{/Wt arany fiiggvényében

Amikor a Df/Dt arany fiiggvényében szamitjuk ki a teljes kopasveszteséget, akkor egy
elsérendii fiiggvénnyel tudjuk a legjobban kozeliteni (R?> = 0,87) a diagramon abrazolt
értékeket (11. abra):

TW(D;/D,) = (54532 - D;/D, — 5,3386) - 107° (10)
E 34
=4
=
2
=
=
S __ 2
bn”'.\
@
: B
N
s o
-
i ! Tt
E i Teljes kopas i
= i Elsérendi kozelités i D/D, [-]
g 0 flnlalolalelaloiolalel dalaietalelebalalobalel ek : »>
1.2 1.25 1.3 1.35 1.4 1.45

11. dbra: Teljes kopasi térfogatveszteség az Df/Dt arany fiiggvényében

14



4. KOVETKEZTETESEK

A szakirodalomban korlatozott szamu tanulmany [26]-[28], [35]-[37] foglalkozik a
kopas mértékének méret- vagy geometria-fliggéségével. A kopas protézismérett6l vald
fliggését eloszor Affatato és mtsai [28] bizonyitottak kisérletekkel. Tanulmanyukban
kimondjak, hogy a nagyobb méreti térdprotézisben nagyobb a kopas mértéke [28],
azonban a kapcsolat matematikai leirasdra nem tesznek javaslatot.

A hasonld kérdésekre valaszt keresé tanulmanyokban csak a ,.komfort” tipust
térdprotézis (angolul conformity design) tibidlis inzertjét vizsgaltdk. Ez a tipusu
térdprotézis a fizioldgiai térdfelszint imitalja, amelynek kovetkezményében mashogy
viselkedik, mint példaul az altalunk vizsgalt hatso keresztszalag megtartd kialakitassal
rendelkezo tipus. A megfeleldség, mint a térdprotézist jellemzdé geometriai paraméter,
ellentmonddasos vizsgalati eredmények targya. Egyrészt, bizonyitottak, hogy a nagyobb
megfeleldség kisebb kopast eredményez [36]. Masfel6l, egy tanulmany eredményei
alapjan a ,,komfort” dizajn a térdiziilet tlhatarozottsagat idézheti el6 [37]. A lapos tibialis
inzert az ajakos vagy ives inzertek elotti elsébbségérdl is ir a szakirodalom [35]. Azt is
kimondjak, hogy a szélséségek helyett az alalanos értékeket kell figyelembe venni az
inzert kialakitdsa szempontjabol. Ennek magyardzata, hogy egy teljesen lapos tibidlis
inzert instabil lenne, mert mozgas kozben semmilyen természetes kényszer nem kotné.

Tanulméanyunk f6 célja az volt, hogy matematikailag leirhassuk kiilonb6z6 méretii
térdprotézisek tibialis inzertjének kopasat a fobb befoglalé méretek fliggvényében. Ennek
a kapcsolatnak a leirdsa segitségével kerestlink optimalis referenciaértékeket a
térdprotézis kialakitasanak tervezéséhez. Ezt numerikus szimulaciok elvégzésével és
analitikus szamitassal tettiik meg. A teljes kopasi térfogatveszteség meghatarozasa utan
ezeket az értékeket diagramon &brazoltuk a protézisméret fliggvényében. A fennalld
kapcsolat a ciklusonkénti térfogatveszteség és a protézisméret kozott kozel linedrisan
novekvl. Ez az eredmény, egyrészt, hasonlé ahhoz, amit Affatato és mtsai is
megallapitottak a kopas méretfiiggésével kapcsolatban [28], miszerint a protézisméret
novekedésével novekszik a kopas mértéke. Masrészt, mivel kettonél tobb kiilonbozd
méretll protézist vizsgaltunk, az eredmények altal meghatdroztunk egy trendet is.

Ezen a ponton még mindig fenndll a kérdés, hogy az adott geometriai paraméterek
hogyan hatnak a kopas mértékére, matematikailag hogyan tudjuk ezt a kapcsolatot leirni

ugy, hogy azt a protézistervezésnél is figyelembe lehessen venni.
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A kopasveszteség folyamatosan novekszik, ha azt az F/T térfogatarany
figgvényében vizsgaljuk. Ez a kapcsolat egy méasodrendi fliggvénnyel irhat6 le. Ebbol
az 0sszefliggésbol megallapithatd, hogy a kopasveszteséget csokkenteni, vagy legalabbis
optimalizalni lehet, ha a komponensek térfogataranya (F/T) nem haladja meg az 1-et.
Berend és mtsai [27] tanulmanyaban is arra a kovetkeztetésre jutottak, hogy a kopas
mértékének novekedése és a femoralis komponens novekedése aranyos egymaéssal.
Vizsgalatunk tehat nem csak érvényes a szakirodalommal val6 6sszehasonlitas alapjan,
hanem matematikailag is leirja a kopasveszteség és a femoralis rész kozott fennalld
kapcsolatot.

Az F/T arany hasznalata kozvetleniil nem épitheté be a térdprotézisek
tervezésébe, mivel térfogatok altal hataroztuk meg. Emiatt olyan tovéabbi
Osszefiiggéseket kerestlink a kopas mértéke és a térdprotézis adott geometriai méretei
kozott, ami a tervezés szempontjabol irdnymutatast adhat a kopas csokkentéséhez és a
funkcionalitas megtartasahoz.

A kopasveszteség szélességi arany fiiggvényében vald vizsgalata esetén a kopas
fejlodésének van egy csticspontja, amit el kell keriilni. Két tartomanyban, 0,9 — 0,92 és
0,96 — 0,98 kozott, minimalis kopast lehet megfigyelni, emiatt érdemes a femoralis rész
¢s a tibidlis inzert méreteinek ardnydt ezeken beliill valasztani. A csucspont

meghatarozasahoz az alabbi egyenletet derivaltuk:
dTwW (W /W,) (11)

—0=(-—7. . . -5
W/, =0=(-2-1540.8- W;/W, _ +2897.2) 10

Wy /W, =094

Ha a mélységarany fiiggvényében elemezziik a kopas mértékét, akkor a 6. diagramon
lathatd6 médon novekszik az arany értéke. Ez azt jelenti, hogy a femoralis komponens D¢
nagysdga folyamatosan novekszik és ezzel egylitt egy egyenletes, linedris ndvekedés
figyelhetd meg kopasveszteségben. Tehat kijelenthetd, hogy a mélységarany is
befolyasolja a kopas mértékét, az eredmények figyelembevételével pedig érdemes a
tényez6 értkét a lehetd legalacsonyabban tartani a tervezésnél, lehetéleg 1,2 és 1,25

kozotti tartomanyban.
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Megallapitdsaink ¢és javaslataink megalapozottabba tétele érdekében az
eredményeinket kozvetetten validaltuk. Numerikus térfogati  kopasveszteség
eredményeinket Osszehasonlitottuk a szakirodalomban taldlhatd relevans kisérleti
eredményekkel (6. tablazat). Az 6sszehasonlitashoz valasztott mozgasformat, a jarast, két
okbdl valasztottuk ki erre a célra.

Egyrészt, nagy mennyiségli adat lelhetd fel a szakirodalomban a kopas tesztelésére
jaras kozben az 1SO 14243-3:2014 [38] szabvany szerint, mig guggolas kozbeni
tesztelésre nem talalhatd adat a szakirodalomban. Masrészt, numerikus modelliinket
konnyen adaptalhatjuk a 0-60° behajlitasi- (0 — 0,1 sec) és 60-0° (0,3 — 0,4 sec) kinyujtasi
szOgtartomanyba, ami egyezik azzal a behajlitas-kinyujtas tartomannyal, ami jaras
kozben fellép. Az 1ISO 14243-3:2014 szabvany szerinti kopasvizsgalatot 0° és 58° kdzott
végzik el, 2600 N maximalis terheléssel, igy egyezdség van a fiziologiai profillal. A
maximalis terhelés kortilbeliil megegyezik a sajat modelliink terhelésével, ami Fn(t) =
2300 N értéki 60°-os behajlitasi szognél. A fenti okokbdl kifolyolag tehat a jarast vessziik

figyelembe az egy ciklus eredményeinek szakirodalommal val6 6sszehasonlitasa esetén.

Model Térfogati kopas mértéke
(jérasi ciklus kdzben) (mm?®milli6 ciklus)
TFP konfiguracio 1 2,65
TFP konfiguracio 2 2,84
TFP konfiguracio 3 3,28
TFP konfiguracio6 4 3,62
TFP konfiguracio 5 3,91
TFP konfiguracio 6 4,25
Osszes TFP konfigurdcio kozépértéke 3,42+ 0,62
Brockett és mtgai [35] 411
(kisérleti)
Ot i 4]

O'Brien és mtsai [39]

(numerikus) 4,25

6. tablazat: Térfogati kopas millié ciklusonként

Lathat6, hogy a numerikusan kiszamitott eredményeink jo egyezést mutatnak a
szakirodalomban talalhato kisérleti- és numerikus eredményekkel. Ezt a 12. dbra is jol
szemlélteti.
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12. abra: Kisérleti és numerikus térfogati kopasveszteség dsszehasonlitasa

Kutatasunkban tehat azt vizsgaltuk, hogy a térdprotézisek mérete és adott geometriai
paraméterek hogyan befolyasoljak a kopas mértékét guggolas és jaras kozben — ennek a
meghatarozasahoz tobbtestdinamikai modellezést és numerikus szamitast alkalmaztunk.
Az eredmények alapjan lathatd, hogy a protézisméret novekedésével a kopas mértéke
kozel linedrisan novekszik. Az Gjonnan bevezetett geometriai paraméterek kopésara
gyakorolt hatasat linearis- vagy masodrendii fiiggvény irja le. Tanulmanyunk eredményei
olyan leirast adnak a kopas és a protézisméret, illetve a kopas és a befoglalé méretek
kapcsolatara, amelyek figyelembevételével a protézisélettartam jelentés mértékben

novelheto.

18



5. OSSZEGZES

Elorehaladott térdiziileti kopas esetén jelentkezd fajdalmat, funkcidvesztést ¢és
¢letmindség csokkenést Teljes Felszinpotld térdiziileti Protézis (TFP) betiltetésével lehet
csokkenteni, visszaallitani és novelni. A tonkremenetelt okozd mechanikai tényezok
koziil a kopas az, amely legnagyobb mértékben csokkenti a térdprotézisek élettartamat.
Ez a faktor nagyban fligg a terheléstdl, a térdiziilet lokalis kinematikajatol és

feltételezhetden a protézisgeometriatol is.

Dolgozatunkban a térdprotézis méretének ¢és kiilonbdzd geometriai paramétereinek
kopéasra gyakorolt hatasat vizsgaltuk tobbtestdinamikai modellek segitségével guggolas
szakirodalmak szdma viszonylag kevés, annak ellenére, hogy a kopdassal foglalkozo

kutatasok érvényességét nagyban befolyasolja ezen paraméterek kapcsolata.

Kutatasunkban hat kiilonb6zé méretli térdprotézisen végeztiink szimulacidkat a térd
mozgasa soran. A szimulacidhoz az MSC.ADAMS tobbtestdinamikai szoftvert
hasznaltuk, majd az ebbdl kinyert adatokat Microsoft Excel programban dolgoztuk fel. A

kopas meghatarozasahoz egy modositott Archard modellt alkalmaztunk.

Az eredményeket megvizsgélva kijelenthetd, hogy a kopds mértéke kozel linedrisan
novekszik a protézisméret fliggvényében. A dimenzidé nélkiili TFP geometriai
paramétereinek hatdsa a kopds mértékére linearis- vagy madasodrendil fliggvényekkel
irhatd le. Ezen kovetkeztetések ramutatnak arra, hogy a térdprotézisek optimalis

méretezésével csokkenthetd a kopas mértéke.

Kulesszavak: kopas, térd, Archard modell, tébbtestdinamika
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