Fuzios gerincmiitét végeselemes vizsgalata
Finite element modelling of spinal fusion surgery
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Kutatasunk sordan két, stabilizdcios gerincmiitéteknél elterjedten alkalmazott implantdtumrendszer nu-
merikus eredményeken alapulo osszehasonlitishoz egy egészséges, fiatal férfirdl késziilt kvantitativ
komputertomogradfias felvételek alapjan elkészitettiik az LIV és az LV csigolydk kézotti egyszintii fiizios
miitét végeselemes modelljét, melyet otféle terhelésre vizsgaltunk meq. Az eredmények azt mutattak,
hogy az egyes rendszerek merevité rudjainak merevsége szignifikansan befolydsolja a kialakulo fesziilt-
segeket.

In our research we made a finite element model of a fusion surgery between the L.IV and L.V vertebrae
based on the quantitative CT images of a young and healthy male to compare two commonly used fixa-
tion system based on numerical results. We used five type of loads in the simulation. Based on the results,
the differences between the rigidity of the systems have significant influence on the stress distribution
and the maximal stress.
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1. BEVEZETES

A kronikus gerincfajdalom az eloregedd tarsadalom é€s az iiléssel toltott id6 drasztikus megndve-
kedése miatt egyre nagyobb problémat jelent. Fontos, hogy a szakorvos az adott beteg esetén optimalis
kezelés, implantatum megvalasztasanal numerikus adatok alapjan hozhasson dontést. Ennek érdekében
munkénk soran létrehoztuk a lumbalis gerinc als6 két csigolyaja altal alkotott, a stabilizcios miitét
alapjan atalakitott gerincszegmentum két, a stabilizacids gerincmiitéteknél elterjedten alkalmazott im-
plantatumrendszerrel kiegészitett végeselemes modelljét, és a kialakulo fesziiltségek alapjan hasonlitot-
tuk Ossze a két rendszert. Az implantatumrendszerek vizsgalatanal fontos szempont az éregedés €s a
kifaradas hatasa, azonban jelen kutatasban erre nem keriilt sor, mivel a cél elsésorban nem az implanta-
tumrendszerek, hanem annak a vizsgalata volt, hogy a két rendszer kiilonbdz6 merevsége hogyan befo-
lyasolja a kialakulo fezsiiltségeket.

2. MODSZEREK

Mindkét vizsgalt rendszer a Sanatmetal altal gyartott TLT implantatumcsaladba tartozik. A két
rendszer kozti kiilonbség, hogy a merevit6 rudak a Rigid TLT esetében titanbol, mig a PEEK TLT ese-
tében PEEK-b6l késziiltek. A vizsgalatokat kétféleképpen végeztiik el. Els6ként 6tféle terhelésre (nyo-
mas, oldalra, el6re-, hatrahajlitas, csavaras) vizsgaltuk meg a modellt, mig az anyagjellemz6k nem val-
toztak, majd a terhelést valtozatlanul el6rehajlitasnak tekintve a csontgraftok rugalmassagi modulusat
valtoztattuk.

2.1. Geometriai modell és halozas

Elsoként elkészitettik a vizsgalt implantatumok geometriai modelljeit, a gyartotol kapott CAD
fajlok egyszeriisitésével. Az egyszeriisitések olyan részeket érintettek, melyek a teherviselést nem be-
folyasoltak, azonban alkalmazasukkal a szamitasi id6t jelent6sen csokkenthetd. Ezutan 1étrehoztuk a
csigolyak betegspecifikus geometriai modelljeit egy egészséges, fiatal férfir6l késziilt kvantitativ kom-
putertomografias felvételek alapjan a Materialise Mimics (Materialise NV, Leuven, Belgium) program
segitségével. A programmal a szeletek szegmentalasat kovetden, a megfeleld geometria kialakitasahoz



simitasokat végeztiink a feliileteken. Ezt kovetden a miitéti eljarasnak megfeleléen a Materialise 3-matic
(Materialise NV, Leuven, Belgium) nevii szoftverben eltavolitottunk bizonyos részeket a csigolyakbol,
valamint pozicionaltuk 6ket és a koztiik 1év6 tavtartot. A csontgraftok és a miitétnek megfeleléen atala-
kitott porckorong geometriajat a Fusion 360 (Autodesk, Inc., San Rafael, Amerikai Egyesiilt Allamok)
CAD szoftver-rel [1, 2], mig a szalagok vonalelemek altal alkotott modelljét az a Abaqus FEA (Dassault
Systémes SE, Vélizy-Villacoublay, Franciaorszag) programban készitettiik el. Ezt kovetden pozicional-
tuk a tavtarton kiviili implantatumokat, melyeknél a megfeleld illeszkedés érdekében a csavarok atfedd
térfogatai kivonasra keriiltek a csigolyakbol. A halézast Abaqusban és 3-Maticben végeztiik. A csigo-
lyak, a porckorong és a csontgraftok esetében a CT felvétel szeletvastagsdgaval megegyezd 1,25 mm
[3], mig az implantatumok esetében 0,625 mm maximalis ¢lhosszi masodfoku tetraéder elemeket
(C3D10) alkalmaztunk [4]. A vonalelemekkel modellezett szalagok esetében linearis kozelitésti harom-
dimenzids rud elemeket (truss, T3D2) alkalmaztam [5, 6]. Az atalakitisok és a halozas utan 6sszealli-
tasra keriilt a teljes modell (1. abra).

1. dbra. Az osszeallitott teljes modell

2.2. Anyagmodell

A vizsgalatok soran a merev rogzitésbol kdvetkezo kis elmozdulasok és a porckorong nagyrész-
ének eltavolitasa miatt mindegyik modellnél linearisan rugalmas anyagmodellt alkalmaztunk. Fontos
megjegyezni, hogy a vizsgalt biologiai anyagok anyagjellemz6i valoszintliségi valtozok, amelyeket ta-
nulmanyunkban az irodalomban megadott atlagokkal jellemeztiink. A csigolyak Poisson-tényezdjét 0,3-
nak tekintettiik, mig a rugalmassagi modulusuk és striiségiik meghatarozasa a CT felvételek alapjan, az
1. tablazat szerint [7] betegspecifikusan tortént.

A sliriiség és a rugalmassagi modulus meghatarozasa 1.tablazat
. . T
Szurkeskala 0, 3 E, MPa
mm
HU<O0 1,07 - 107 3,12-1073
HU >0 52 -10°+8-10°- HU —34,7+323-107%:p

A porckorong esetén a rugalmassagi modulus €s a Poisson-tényez6 értéke 8,4 MPa és 0,45 [1], a
csontgraftok esetén 100 MPa és 0,2 [5], a PEEK implantatumoknal 3600 MPa és 0,3 [6], mig a titan
implantatumoknal 115000 MPa és 0,3 [8]. A Poisson-tényez6t minden szalag esetében 0,3-ra vettiik fel
[8]. A rugalmassagi modulus és a keresztmetszeti teriilet az egyes szalagok esetében [8]: az eliils6 hosz-
szanti szalagnal 7,8 MPa és 7,4 mm?, a hatuls6 hosszanti szalagnal 10 MPa és 2,4 mm?, a sarga szalagnal
15 MPa és 2,5 mm?, harantnyulvanyokat 6sszekotd szalagoknal 10 MPa és 0,36 mm?, tovisnyulvanyokat
0sszekotd szalagnal 10 MPa és 2,857 mm?, tovisnytlvanyok csucsat dsszekotd szalagnal 8 MPa és 7,5
mm?,

2.3. Terhelések és peremfeltételek

Az érintkez0 elemek egyiittmozgasat feltételezve merev (tie) kapcsolatot definialtunk. Peremfel-
tételként az LV-0s csigolya alsé véglemezének rogzitését adtuk meg. A terheléseket az LIV-es csigolya
felsé véglemezére adtuk ra. A terhelés a nyomatékok esetében 10 Nm volt [1], mig a megoszld erd



esetén 400 N-nak felelt meg [5]. A Von Mises féle fesziiltségeloszlasokat az implantatumok merevitd
rudjaiban, a csigolyak kozti tavtartoban (spacerben), valamint a csontos kapcsolat kialakuldsanak he-
lyén, vagyis a spaceren kiviili eliils6 graftban és a hatulso graftban vizsgéltuk. A kiértékelés sordn ma-
ximalis fesziiltségnek az adott modell elemeiben az adott terhelés hatasara kialakuldé Von Mises féle
fesziiltségek legnagyobbikat tekintettiik.

A csontgraftok csontosodasanak hatdsat a csontgraftok rugalmassagi modulusanak valtoztatasa-
val eldrehajlitas esetén vizsgaltuk. A rugalmassagi modulust a kiindul6 allapoton kiviil (100 MPa) a
koztes (1000 MPa, 5000 MPa) és a kialakult csontos allapotban (10000 MPa, 12000 MPa) vettiik fel [1,
4]. A Poisson-tényez6t nem valtoztattuk, azt konstans 0,2-nek tekintettiik.

3. EREDMENYEK

3.1. Kiilonb6z6 terhelések

A Rigid rendszer esetében minden terhelésnél hasonloan alakult az egyes modellekben 1étrejovo
maximalis fesziiltségek egymashoz viszonyitott aranya: minden terhelésnél a rudakban alakult ki a leg-
nagyobb fesziiltség, majd ezt kdvette a spacerben, a spaceren kiviili graftban és végiil a posterior graft-
ban kialakul6 fesziiltség. A PEEK rendszer esetében a legnagyobb fesziiltség csavaras, oldalra hajlitas
és nyomas esetén a spacerben, mig eldre- és hatrahajlitis esetén az 6sszekotd radban alakult ki. Az
emlitett esetek alapjan az 6sszeko6td radban vagy a spacerben alakult ki a masodik legnagyobb fesziilt-
ség, mig a spaceren kiviili graftban és a posterior graftban kialakulo fesziiltségek aranya a PEEK rend-
szer esetében is megegyezett az Osszes terhelés soran.

A négy modellt tekintve a nagyobb fesziiltség az 6sszek6td rudak esetében minden terhelésnél a
Rigid rendszerben, mig a tobbi modellnél minden terhelésnél a PEEK rendszerben alakult ki. Mindkét
implantatumrendszert, és valamennyi terhelést tekintve a legnagyobb fesziiltség: a Rigid rendszer esetén
hatrahajlitas kdvetkeztében az 6sszekotd rudak-ban, mig PEEK rendszer esetén csavaras kovetkeztében
a spacerben alakult ki.
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2. abra. Kialakulo maximalis Von Mises fesziiltségek
a) nyomdas b) elorehajlitas c) hatrahajlitdas d) oldalra hajlitas e) csavaras
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3.2. Kiilonb6z6 rugalmassagi modulusok

A csontgraftok rugalmassagi modulusanak novelésével mind a négy modellnél csokkent a két
rendszer esetén kialakulo fesziiltségek kozti kiilonbség. A csontgraftok és a spacer esetében a szazalékos
eltérés kozel felére csokkent, azonban a rudak esetén a csokkenés minimalis volt.

A Rigid rendszernél a csontos kapcsolat kialakulasara az 6sszeko6td rudakon kiviili harom modell-
ben kialakuld fesziiltségek kozel egy nagysagrendbe keriiltek, azonban a legnagyobb fesziiltség még
mindig az 0sszeko6to rudakban alakult ki. A PEEK rendszer esetében a csontos kapcsolat kialakulasakor
az egyes modellekben kialakulo fesziiltségek szintén kozel egy nagysagrendbe keriiltek, azonban a leg-
nagyobb fesziiltség mar nem az dsszeko6td rudakban, hanem a spaceren kiviili eliilsé graftban alakult ki.

A csontgraftok esetében a benniik kialakulo fesziiltség a rugalmassagi modulus novekedésével
monoton novekedett. A novekedés mind a két esetben lassult, a spaceren kiviili graft esetében azonban



ennek mértéke jelentésebb volt. Az 6sszekotd rudakban kialakuld fesziiltség a rugalmassagi modulus
novelésével monoton csdokkent. Ennek magyarazata feltehet6en az, hogy a nagyobb rugalmassagi mo-
dulust csontgraftok atveszik a rudakra eso terhelés egy részét. A spacer esetében a kialakuld fesziiltség
a koztes allapotban monoton csokkent, majd a csontos kapcsolat kialakulasakor ndvekedni kezdett. En-
nek feltehetéen az az oka, hogy egy darabig a spacert koriilvevd csontgraftban kialakul6 fesziiltség no-
vekedés miatt csokken a fesziiltség, azonban egy id6 utan a csontgraft korlatozza a spacer alakvaltozasat,
ezért a fesziiltség névekedni kezd.

3. abra. A rugalmassagi modulus valtoztatasanak hatdsa
a) rudak esetében b) spacer esetében C) spaceren kiviili graft esetében d) posterior graft esetében

4. KONKLUZIO

Az eredmények azt mutattak, hogy az egyes rendszerek merevitd rudjainak merevsége szignifi-
kansan befolyasolja a kialakul¢6 fesziiltségeket, valamint, hogy a csontgraftok rugalmassagi modulusa-
nak ndvelésével mindegyik vizsgalt modellnél csdkkent a két rendszer esetén elérehajlitas kovetkezté-
ben kialakulé fesziiltségek kozti kiilonbség. A kapott eredmények segitik a kezelést végz6 orvost az
optimalis fuzios rendszer kivalasztasaban, azonban lathato, hogy a pontosabb 6sszehasonlitashoz és a
kiilonbségek jobb megértéséhez még tovabbi vizsgalatok sziikségesek.
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