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A szokdsostdl eltérden ebben a szdmban nem a biomechanika szertedgazé teriiletérdl mutat be a
foly6irat eredményeket, hanem csak egyetlen egy, a legbonyolultabb emberi iziilettel foglalkozik.
Ezt is gy teszi, hogy egyetlen kutatesoport, a Szent Istvin Egyetem Gépészmérnoki Kardnak
Biomechanikai Kutat6csoportja munkdit mutatja be, amely tobb intézmény egytittmikédésének
eredményeként jott Iétre. Ezen munkdk bemutatdsianak alapvetd inditéka, hogy a kutatds megin-
ditdsat kezdeményezd, nemrég elhunyt, Krakovits Gabor professzorrdl kivinunk igy megemlé-
kezni.

HozzavetSlegesen hisz évvel ezeldtt a térd kinematikdjat, mint egy mechanizmust, a szakiroda-
lom gy modellezte, hogy a szalagok hatdrozzik meg a mozgdsit. Krakovits professzor szerint az
izfeliiletek a meghatdrozék. Ezen hipotézis alapjdn inditottuk el a kutatdst. Ezek eredményérdl
szdmolunk be jelen szdmunkban. Bevezetésként egy kutatdsi folyamatot mutatunk be itt — viz-
latosan.

A térdiziilet, mint ismert, hat szabadsdgfokd mozgast végez. Ezek koziil az emberi mozgis
szempontjdbdl a hajlitds feszités, azaz a flexi6 és a flexi6 sordn az iziileti geometridbdl adédéan
1étrejova roticié a jards stabilitdsa szempontjabdl a leglényegesebb. Ahhoz, hogy a térd kinema-
tikdjét feltdrjuk, elsd 1épésben az emberi térdnél a két jellemz8 mozgis kozotti dtlagosnak model-
lezhetd kapesolatot kell feltdrni. Tehat elsg 1épésben meghatiroztuk a térdiziilet rotici6-flexié
fuggvényét, modelljét, amit a célfiggvénynek neveztiink el (Katona és mtsai cikke).

A tibia femurhoz viszonyitott mozgédsa, mint két merev test egymashoz viszonyitott térbeli pilla-
natnyi forgémozgésa sorozatdnak eredményeként jon 1étre. Tehdt fontos ismerni, meghatdrozni
ezeknek a forgdstengelyeknek a helyzetét, ami a roticidra is utal (Bir6 és mtsai cikke).

Az egészséges térdiziilet kinematikdja megismerésének a célja, hogy sziikség esetén a legjobban
miikodd protézisekkel lehessen a mozgas lehet8ségeit javitani. Az a j6 protézis, amelynél betilte-
tése utdn, a térd kinematikdja egyezik az egészséges térd kinematikijival, azaz a ,célfiggvény-
nyel”. A protézis geometridk altaldban olyanok, hogy a flexié sordn roticié nem jon létre, azaz
sikbeli mozgdast biztositanak. Az orvosi gyakorlatban az operdlé orvos valamilyen szdghelyzetben
ilteti be a protézist, hogy a rotdci6é valamely mértékben megval6suljon. Ezt a szoghelyzetet az
anatémiai koordindta-rendszerhez viszonyitva kell biztositani, operdci6é kézben. Ennek egy Gj
médszerérl szdmol be Andrényi és mtsai cikke.

A protézisek egy része biztosit valamiféle rotcié, illetve a protézishez tartozhat egy megfeleld
betiltetési szoghelyzet, amit ismerni kell. Ennek meghatdrozdsira dolgoztak ki egy protézis
mingsité mérd berendezést Balassa és mtsai.

A beiiltetett protézisek tartéssigdnak egyik meghatdrozéja a mozgds sordn a csdszva gordiilés
eredményeként létrejovs kopds mértéke (Fekete és mtsai cikke). A mdsik, nagyon fontos és meg-
hatéroz6 ismérv a sziikséges roticié biztositdsa. Ehhez, a beépitési szoghelyzet mellett, alapve-
t6en a roticidt biztosité megfeleld protézis geometria kell. Ennek kialakitédsi lehet8ségére egy 1j
médszer felhaszndldsdval mutat be eljardst Oldal és mtsai cikke.

Természetesen a kovetkez6kben bemutatott eredmények egy sor 4j kérdést vetnek fel és a tovdb-

biakban ezek megvilaszoldsit teszik sziikségessé. Ezt a munkat tehit folytatni kell!
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Krakovits Gdbor Budapesten sziiletett 1934-
ben. Az orvostudomdny irdnti mély vonzalma
mér egyetemi tanulmdanyai elStt kitdint, mivel
mér a Budapesti Orvostudoményi Egyetemre
valé felvétele el6tt egy évig dolgozott a Jinos
Kérhiz Ortopédiai Osztilydn. 1953-ban kezd-
te meg orvosi tanulmdnyait. Az ortopédidt
Horvith Boldizsir professzor el@adédsai alatt
szerette meg €s hatdsira, diplomdja megszer-
zése utdn 1959-ben a Jdnos Kérhdz Ortopédiai
Osztélydra visszatérve kezdte meg orvosi és ku-

tat6i karrierjét.

Szakvizsgdjat 1963-ban tette le ortopédiabdl,
majd a Janos Koérhidz Ortopédiai Osztilyan
Dr. Peer Gyula (A kéz betegséger c. alapmi
szerzdje) vezetése alatt felismerte az ortopédia
és traumatolégia egylittmtkodésébsl adédé
elénydket. Az orvostudominy egyes dgainak
osszekapesoldsianak gondolata karrierje késdb-
bi pontjan elvezette 8t az orvostudomdany és a
mérndki tudomdnyok szoros egytittmitikodé-
séhez is. A kérhdzban kiemelkedd orvosi és
szervezGi aktivitdst mutatott. 1966-ig marad az
ortopédia osztélyon, majd két évet t5lt a Jdnos
Kérhdz sebészeti osztilydn is, ahol tuddsat ki-
egésziti. Ezen alapok segitésével késébbi orvos-
technikai djitdsokat vezet be a csip&protézisek
betiltetéséhez kapcesoléddan.

1968-ban a Magyar Tudomdinyos Akadémia
6sztondfijas aspirdnsaként elkezdi felkésziilését
kandidétusi disszertdciéjadnak elkészitéséhez.
F& érdeklédési teriiletének a biomechanikat
vdlasztotta, amely hatirtudomdny mind orvo-

si, mind mérnéki szempontbdl Gj és komoly

kihivédst jelentd teriiletnek szdmitott. Ennek
a tudomdnyteriiletnek sztikebb témakoré-
ben védte meg kandiddtusi disszertdciéjic
1972-ben, amelynek témdja az iziileti porc
biomechanikdja volt.

1971. és 1977 kozott a Honvéd Kérhdzban or-
topéd f8orvosként tevékenykedik, majd visz-
szakertil élete legfontosabb és legszeretettebb
munkahelyére, a Janos Kérhdz Ortopéd—Tra-
umatoldgiai Osztélydra. Itt 1977 februdr 1-t8l
osztalyvezetS fSorvosi kinevezést nyer el. Pa-
lyafutésa sordn szdmos tanulmanytton és kon-
ferencidn vett részt vagy kiildott fiatal kollé-
gikat Eurépa kilonb6z8 részeire, az USA-ba
illetve Japdnba, ahonnan a képzések mellett 4j
médszereket is magukkal hoztak. Egyik ilyen
jelent8s médszertani eredménye az dltala veze-
tett osztilynak a cement nélkiili artroplasztikai
miitét bevezetése volt. A mdsik fontos ered-
mény, hogy tanitvdnyai kozil négyen nyertek
osztalyvezetdi kinevezést. 1982-t6l az egyetemi
oktatdsban is részt vesz. A Semmelweis Orvos-
tudoményi Egyetemen tart speciél kollégiumot
negyedéves orvostanhallgaténak ,,Mozgdsszervi
sebészeti miftétan” cimen. Oréit magyarul, il-
letve a kiilféldi hallgat6k miatt angolul és né-
metil adja elé.

Fontos eredményei k6zé sorolandé, hogy 1994-
ben, részben javaslatira, elindul a Mdszaki
Egyetemen az orvos-mérndki képzés a Sem-
melweis Orvostudomdnyi Egyetemmel k6z6-
sen. A BME-n biomechanikit oktatott igy val-
lalva szerepet a k6z6s oktatdsban.
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Tudominyos elérehaladdsinak fontos mér-
toldkévei kozé sorolhaté, hogy 1994-ben si-
keresen habilitdlt a Semmelweis Orvostudo-
maényi Egyetemen, majd 1995-ben megvédte
nagydoktori értekezését, s elnyerte az orvostu-
domany doktora cimet.

Tudomanyos érdekl6dése mindig a mdszaki
és orvostudomanyok hatirteriiletén mozgott.
Részt vett egy hazai csipSprotézis rendszer
megtervezésében, amelyet réla is neveztek el
(Metrimed KR szdr). A csip8protézis innova-
tiv, el8remutaté termék volt, Krakovits Profesz-
szor Ur az akkor széles kirben elterjedt harom
pontos feltimaszkodds helyett a szir kitsltd
protézis szdrban ldtta a jov8t, ma mdr szinte
kizarélag ilyen csip8protézis szarak késziilnek.

A 90-es évek végén tudomdnyos érdeklddése
a térdiziilet biomechanikdjinak jobb megis-
merése irdnydba fordult. Krakovits Professzor
Ur alapvet§ tézise volt, hogy a szalagrendszer
a térd mozgdsait csak koveti, a mozgdspilya
hatdrait szabja meg. A mozgdspalyit az iziile-
tek geometridja irdnyitja. A térd mozgasainak
leirasara akkoriban az Gn. négy rudas rendszer
volt a legelterjedtebb, ahol a négy rad a térd
négy {8 szalagja (kiils6 és belsd oldalszalag,
eltls és hatsé keresztszalag). Mostanra széles
kérben elfogadott, hogy a térd nem igy mtiko-
dik, a fenti szalagok nem pontokat 6sszekotd
merev szerkezetek, hanem t6bb kétegbdl 4llé
komplex rendszerek, ahol az egyes kotegek a
mozgastartomény kiilonb6z8 szakaszaiban fe-
szesek vagy lazdk. A térd protéziseket viszont
a hagyomdnyos négy rudas biomechanikai
szemlélet alapjdn tervezték, emiatt protézis
betiltetés utdn paradox mozgisok jonnek lét-
re az {ziletben, a hajlitds sordn a femur el8re
gordiil, mikézben fiziolégidsan hitra menne.
Ez csokkenti az elérhetd maximdlis flexio,
valamint a quadriceps ereje is csokken az erd-
kar csdkkenése miatt. Krakovits Professzor Ur
felismerte az anatémiai térdprotézis fejleszté-

sének sziikségességét, munkacsoportjaval lét-

rehoztak egy szabadalmaztatott eljardst, amely
egy Uj anatémiai térdprotézis-rendszer létre-
hozdsdnak alapjat jelentette. Az id§ ismét 6t
latszik igazolni, ma mar egyre szélesebb kor-
ben vilnak elérhetévé az anatémiai és “medial
pivot” térdprotézis rendszerek, amelyekkel
kapcsolatban mér kivilé kozép és hossza tava
eredmények is rendelkezésre dllnak. A térdpro-
tézis fejlesztés miatt nagy figyelmet forditott a
térd biomechanikdjinak jobb megismerésére
is, szdmos kutatécsoporttal, kutaté intézettel
Osszefogva folytatott komplex biomechanikai
kutatdsokat. 2004-ben felkereste a Szent Istvin
Egyetem Mechanika és Mszaki Abrazolas
Tanszéket, ahol Prof. M. Csizmadia Béla koz-
remiikddésével elindult egy 4j biomechanikai
kutatds, igy valésulva meg egy kélcsdndsen
el8nyos egyiittmikodés orvosok és mérnokok
kozott. A program a térdiziilet kinetikdjaval és
kinematikdjdval foglalkozik a mai napig is, és
az elmult tizenhdrom év alatt t6bb OTDK 1.,
2., 3. helyezés, rangos foly6iratokban publikilt
tanulményok mellett két tanszéki kolléga PhD
fokozata is ezen kutatdsbdl nétte ki magit,
valamint egy doktorjeldlt is fémjelzi az ered-
ményeket. Médra a Kutatécsoport tagjai hdrom
ktlénb6z8 nagy egyetemen, a Szent Istvin
Egyetemen, a Szegedi Tudomdinyegyetemen
és az Eo6tvos Lordnd Tudomdnyegyetem, va-
lamint az Uzsoki utcai Kérhdzban dolgoznak
egytitt ezen a tudomdnyteriileten, egyméshoz
szorosan kapcsol6dé és kiegésziils kutatdsi cé-

lokkal.

A Biomechanica Hungarica ezen szdmit
Krakovits professzor emlékének szentelve be-
mutatjuk az elébb emlitett Kutatécsoport né-

hany eredményét.
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Absztrakt

A térdprotézisek fejlesztése folyamatos napjainkban. Ennek célja els@sorban az, hogy a betiltetett
protézis az eredeti iziileti mozgast hozza létre. De milyen az emberi {ziilet dltal vezérelt mozgés?
Ismert, hogy a térd behajlitdsa sordn rotdcié és abducti6 is létrejon. Ezek koziil a mozgis stabili-
tasa szempontjabdl a flexio-roticio fiiggvénykapcsolat ismerete a leglényegesebb. Az irodalomban
bemutatott vizsgélati eredmények sokasdga rendkiviili kiilonboz8ségeket mutat. Jelen cikk az 4t-
lagos emberi térdiziilet 4ltal 1étrehozott ezen fiiggvénykapcesolat, az Gn. célfiiggvény létrehozdsat
mutatja be. Ez azért fontos, mert ez teszi lehetdvé a kiilonboz8 protézisck j6sdganak megitélését
és a protézisgeometria javitasat is.

Kulcsszavak: térdprotézis, cadaver mérések, vég-roticié, anatémiai koordindta-rendszer

Creating an ,,0bjective function” to describe the kinematics of the healthy human knee joint

Abstract

The development of knee prostheses is ongoing today. The original joint movement has to be
created by the implanted prosthesis. This is the primary intent. But what is human-joint-driven
motion? It is known that rotation and abduction are created during knee bending. From these,
the knowledge of the flexio-rotation function is the most important for the stability of motion.
The multitude of test results are presented in the literature shows extreme differences. This article
describes the creation of the so-called objective function created by the normal human knee joint.
This is important because it makes it possible to evaluate the goodness of different prostheses and
improve the prosthesis geometry.

Keywords: knee prosthesis, cadaver measurements, screw-home motion, anatomical coordinate
system

1. Bevezetés

A protézis elhasznal6dasanak és kilazuldsdanak
megakadédlyozdsiban alapvet§ fontossigi a
megfeleld protézis kialakitdsa tgy, hogy az az
eredetihez kozel hasonlé mozgast biztositson.
Ennek leirdsa érdekében a jelen cikkben be-
mutatott kutatds az egészséges emberi térdizii-
let kinematikai jellemzd8inek és azok kozotti
Osszefliggéseket lefr6 matematikai modell
meghatdrozdsardl szamol be in vitro kisérletek

alapjan. Az egészséges emberi térdiziilet rotatios-
flexios mozgdsdt leird matematikai modellt a to-
vdbbiakban ,,célfiiggvény”-nek neveztiik.

A térdiziilet mkodése kozben a tibia, mint
merev test, a femurhoz képest hat szabadsag-
fokG mozgast végez? A térdiziilet az iziileti
feluletek kozott fenndllé kényszerkapesolat
révén azonban egy egyszabadsigfokd nyitott
kinematikai lincot alkot® a mozgds bizonyos
szakaszdban. A térdiziilet esetében ez azt je-
lenti, hogy a jdrds stabilitdsa szempontjdbdl
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legfontosabb rotatio (p) felirhaté a flexio-
extensio () fuggvényeként (1 dbra).

Altalanossagban clmondhaté, hogy a flexio-
extensionak, mint szégelforduldsnak a tenge-
lye a sagittalis sikra hozzavetélegesen merd-
leges tengely, azonban a val6s flexio-extensios
tengely helye és irdnya is valtozik a flexio fo-
lyamdn.>* A kinematika leirdsdra szolgilé
kozelitd tengelynek kivalasztasit elsGsorban
az befolydsolja, melyik tengely hatdrozhat6
meg a legpontosabban, hiszen ezen tengely
pontos meghatdrozdsinak a klinikumban is

nagy szerepe van>® a protézisbeépitések so-

rdn. A két legstirGbben haszndlt tengely a
transepicondylaris (EPI) és a transzcilindrikus

(FFC)’ tengely.

A rotatio 4ltaldnossdgban a tibia hossztengelye
korili szogelforduldsa. Az akaratlagos rotatio,
a térden beliili kényszerkapcsolatok miatt, csak
a térd bizonyos mértékd behajlitott dllapota
utdn lehetséges. Az akaratlagos rotation kiviil
létezik egy passziv vég-roticié is® amely a térd
teljesen kinygjtott helyzetét megel6z8 sza-
kaszban jon létre, készonhetSen a condylusok
kézotti geometriai kényszerkapcsolatnak.” A
passziv vég-rotdcié tartomanyardl és mértéké-
r6l megoszlanak a vélemények, tartomédnya kii-
16nb628 szerz8k szerint mds és mds. Freeman

szerint a passz{v végroticié tartomdnya 10°-30°
behajlitdsi szogtsl a térd nydjtott 4llapotdig
terjed,”’ mértéke Varadarajan et al. szerint 4°
és 13° kozé esik!!

Az ezen célfiiggvény matematikai lefrdsdnak
részét alkoté szogek nagysidgdnak meghata-
rozdsdhoz  viszonyitdsi alapként koordina-
ta-rendszert kell értelmezniink. Az iziiletet
alkoté femuron és tibidn elhelyezkedd anaté-
miai pontokhoz régzitett koordinata-rendszert
nevezi a szakirodalom anatémiai koordinita-
rendszernek. Pennock és Clark, valamint Wal-
ker at al. bizonyitottik, hogy ugyanazon mérési
eredményeket kiil6nb6z8 anatémiai koordina-
ta-rendszerben kiértékelve eltérd eredménye-
ket kapunk.?’ Fontos megjegyezni, hogy a
hasznalt koordindta-rendszercknek nem csu-
pdn anatémiaiaknak, hanem ugyanazon ana-
témiai pontokhoz rendelt koordinita-rendsze-
reknek kellene lennitik a kiilonb6z8 kutatasok
Osszehasonlithat6sidga érdekében. Bird, vala-
mint Andrényi szdmszerien bemutatja ezen
felitleten kijelslt pontok bizonytalansigdnak

hatds4t a kinematikai jellemzékre.!213

k191625 3 maj kutatdsoknal

Altaldban a szerzd
t6bbségében a Grood és Suntay-féle anatémiai
koordinéta-rendszert, ! vagy ennek valamilyen

mddositott viltozatdt haszndljik.

Tibia hossztengelye

Jengdtengely

1. dbra. ElImozdulasok és elfordulasok értelmezése a

térdiziilet esetén

2. dbra. Hilal et al. koordinata-
rendszere
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Hilal et al. a tibia femurhoz viszonyitott hely-
zetét az altaluk médositott Grood és Suntay-
féle anatémiai koordindta-rendszerben irjdk
le'7 (2. 4bra). A tovibbiakban a kutat4s sordn
mi is ezt a médositott koordinata-rendszert
hasznéljuk. Itt a flexio-extensio tengelye a
femorilis z, tengely, a rotatio tengelye a tibidlis
y, tengely, mig az adductio-abductio tengelye
az elébbi két koordindta-tengelyre merdleges
(lengd) tengely. A koordindta-rendszer origéja
az O, pont. Az elmozdulisokat szintén ezen
hirom koordinita-tengely mentén definialtk.

Az {ziilet mozgésat leginkdbb in vitro kisér-
letek sordn lehet vizsgdlni. A kisérletekhez az
iziileti tokot és az {ziiletet koriilvevd szalagokat
sértetleniil hagyjak,’ majd a kisérletek céljanak
megfeleld késziilékbe rogzitik azokat.

A mozgdsvizsgdlatokhoz sziikséges berendezése-
ket, késziilékeket tigy probdliak kialakitani, hogy
a lehetd legtobb elmozduldsi lehetdséget hagyja-
nak az tziiletnek. Altalinosan elmondhaté, hogy
az alkalmazott késziilékek legnagyobb hidnyos-
saga, ha nem teszik lehetdvé a teljesen kénysze-
ritetlen mozgdst. Fontos, hogy a mozgdst és a
mozgisjellemz8ket maga az iziilet vezérelje és
korlatozza. Vizsgilé berendezésiinket ennek
figyelembe vételével kellett kialakitani, kikii-
sz6bolendd a fentebb emlitett hibakat.?0

Wilson et al. in vitro vizsgilatokat végeztek,” a
kisérletek értékeléséhez a Grood és Suntay-féle
{ziileti koordinéta-rendszert haszndlva. Fontos
azon megiallapitdsuk, hogy az iziilet készii-
lékbe valé rogzitésének médja befolydsolja a
mérhetd kinematikai jellemz8ket. Walker et al.
és Most et al. szintén in vitro méréseket végez-
tek.2?l Bizonyitottak, hogy a flexio-extensio
tengelyének megvilasztdsa kvantitativ médon
jelenik meg a kialakul6 mozgisjellemz8kben.

Bull et al. publikiciéjiban lithat6, hogy az el-
tér§ kinematikai diagramok oka az eltérg re-
ferenciapont és az eltérd késziilék!® A 3. dbrin
lathaték a kiilonb6z8 kutaték eredményei.

Az 4briban a vizsgélatok feltételeitdl fiigget-
lentil keriiltek megjelenitésre a kapott rotatio
eredmények. J6l latszik, hogy csupdn néhdny
dltaldnos kovetkeztetés vonhat6 le, a kutaték
eredményei kozott szinte semmilyen megegye-
26 eredmény nincs. A kiilonb6z6 szerzdk altal
kapott rotatio-flexio fliggvény jellege és nagy-
sdga is jelentdsen kiilonbozik.

A fentickben leirtakbél kévetkez8en a ,,cél-
fiiggvény” megalkotdsihoz
- ki kellett alakitani egy j6l definiale kisérles
eljardst,
- egyértelmten meg kellett hatdrozni azo-

Lu et al. 2008 (€16)

Wilson et al. 2000 (cadaver)

Wilson et al. 1998 gcadaver)

Wilson et al. 1998 (model)

Bull et al. 2008 (cadaver)

Akalan et al. 2008 (reference model)
Akalan et al. 2008 (constraint based model)
Most et al. 2004 (TEA, cadaver)

Most et al. 2004 (GCA, cadaver)

flexio [°]

3. dbra. Osszefoglalé diagram a térdiziilet mozgasvizsgalatair6l
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kat a feltételeket, amelyek befolydsoljak a
mérési eredményeket, hogy a mért kine-
matikai jellemzd8k egzaktak legyenek,

- ki kellett jel6lni azt az ltaldnosan ismert,
de egyszerien meghatdrozhaté anatémiai
koordindta-rendszert, amelyben a kiértéke-
1és elvégezhetd,

- ki kellett dolgozni a mérések kiértékelési
eljdrdsdt,

- fel kellett irni a mozgds matematikai mo-
delljér,

- ki kellett dolgozni egy daltalinos méd-
szert, amellyel a mérési eredményekre
legjobban illeszkedd kézelitd fiigevényben
meghatdrozhaték a kényszeritett (passziv)
végrotici6 és az akaratlagos mozgis haté-
rai.

2. Médszerek
2.1. Kisérletek

Az iziilet kinematikajdnak lefrdsdra és az izii-
let mechanikai modelljénck keresésére az el-
végzendd kisérletek modelljéil cadaver térdet
valasztottunk, mivel ez a geometria azonossiga
miatt a vizsgilatokhoz megfelel§ modell. A
cadaver térden csupdn az €él§ szervezet izma-
iban természetes allapotban 1étez8 izomednus
nincs meg, ezek modellezésér megoldottuk a
késziilékben. 20

A cadaver térd mozgdsit Szakil cikkében is-
mertetett kisérleti berendezésben? vizsgéltuk.
A mért jellemzgk: a vizszintesen tartott 1db fo-
lyamatosan névekvd erdvel torténd lefeszitése
(L tipusd mérés), illetve a vizszintesen tartott
1ab 6nsalya okozta behajlitdsa (2. tipusd mé-
rés). Ezekben a mozgdsokndl nem az izmok,
hanem kiilsé terhelés, vagy a testrész és a test
onsulya okozza a térdiziilet behajlitasat.

A kisérleteket hat férfi (életkor: 40-68 év, 4tlag:
54,5 év), cadaver alany Osszesen tiz {ziiletén

(6 db jobb, 4 db bal térdiziilet) végeztik. A

laboratériumi méréseket a tetemek szakorvos
altali standard fizikdlis vizsgélata elézte meg,
illetve kovette. Ezen vizsgélatok alapjdn mind
a hat alany {ziilete alkalmas volt a kisérletekre.
A mérések helyszine a Semmelweis Egyetem
IL.sz. Pathologiai Intézete (H-1091 Budapest,
Ullsi 1t 93.) volt. Az alanyokat a kisérleteket
megel8z8en standard hullahdzi kértilmények
kozott taroltdk (hullakamra, hiton fekvé hely-
zet, nyujtott térd, dtlagos tdroldsi idS: 10 nap).
Akésziilékben végzett kisérleteket megel6z8en
a bér- és zsirszovetet eltavolitottuk. A resectiot
megel6z8 el6készitd mérések idtartama ko-
rilbeldl 2 6ra volt, igy az iziilet h6mérsékle-
te elérte a szobahdmérsékletet a késziilékben
végzett mérések kezdetére.

A kisérletet megel6z8en a térdiziilet resectildsa
sordn biztositani kellett, hogy a koordinita-
rendszerek és az anatémiai pontok helyzeté-
nek transzformdldsihoz sziikséges markerek
hidnytalanul rajta legyenek a csontokon. Az
elkészitett iziiletet a késziilékbe rogzitettiik,
majd csatlakoztattuk a gumiizom modellt és
a terhelést. A késziilék haszndlata eldtt felhe-
lyeztiik a helymeghatdrozé rendszer jeladéit,
és az {ziiletet nygjtott helyzetbe allitottuk. A
helymeghatdrozé rendszer altal szolgaltatott
adatok feldolgozdsira kidolgozott kiértékeld
moédszer segitségével megkaptuk a kivant ki-
nematikai jellemzg8ket.

A meghatdrozishoz sziikséges orvosi proto-
kollt Dr. Andrényi Kristéf dolgozta kil> A ki-
sérletek sordn els6ként az egész emberi ldbon
kellett méréseket végezni a resectdlds sordn
cltdvolitandé anatémiai pontok helyzetének
rogzitése érdekében. Kihaszndlva azt, hogy a
femur gémbi mozgast végez, a caput femoris
kézéppontjanak, mint a gombi mozgis ko-
zéppontjdnak helyzete a mért adatokbdl meg-
hatdrozhaté. A t6bbi anatémiai pont helyzete
kézvetlentil mérhet§ volt. Az anatémiai ko-
ordindta-rendszert a resectdlds el6tt kellett
felvenni, majd az anatémiai koordindta-rend-
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szert kellett transzformalni a resectalt {ziiletre.

A tovdbbiakban roviden 6sszefoglaljuk Ren-
ner és Andrényi cikkében részletezett mérési
folyamat?” lépéseit. Az anatémiai koordina-
ta-rendszer létrehozdsihoz, annak transzfor-
maldsdhoz, valamint a kinematikai jellemzdék
meghatirozdsihoz a kovetkez8k a mért ada-
tok:

- az anatémiai pontok helyzete: malleolus
medialis és lateralis, tuberositas tibiae,
caput fibulae, epicondylus medialis és
lateralis,

- markerek helyzete,

- afemordlis jelad6 helyzetének viltozdsa a
gémbi mozgis sordna caput femoris k-
zéppontjdnak meghatdrozasihoz,

- afemordlis és a tibidlis jelad6hoz rogzitett
koordindta-rendszer helyzetének viltoza-
sa a folytonos mérés sordn a kinematikai

jellemzd8k meghatdrozasihoz.

A mérésck két {8 csoportra bonthaték:

. Az anatémiai koordinita-rendszerek lét-
rehozdsa:

a.a caput femoris koézéppontjanak meg-
hatdrozisa,

b. transzformiciés  koordinita-rendsze-

rek létrehozdsa a markerek segitségé-

vel, amelyekhez viszonyitva az anaté-

miai pontok helyzete 4llandé,

c.az anatémiai koordindta-rendszerek
leirdsa a transzforméciés koordinita-
rendszerekben.

2. A mérési adatok kiértékelése:

a. tobb lépésben az anatémiai koordini-
ta-rendszerek egymdshoz viszonyitott
helyzetének meghatirozisa,

b. a helyzetleiré6 mitrix elemeibdl a tibia
helyzetét leir6 szogek kiszdmitdsa.

2.2 Mérési adatok kiértékelési médszere?d

A folyamatos mérés sordn a térbeli helymeg-
hatdrozé rendszer a femurra és a tibidra helye-

zett jeladéi koordindta-rendszerek helyzetét
adja meg az abszolit koordinita-rendszerben
At)];Aﬁj, ahol j=1..1, ¢ a tibia, f a femur jele az
indexekben, j pedig az adatparok sorszdma. A
tovdbbiakban is a tenzorokat vastag, délt nagy
betlikkel, a skaldr mennyiségeket délt kisbe-
tlikkel jelolom. A kisérlet idStartamatdl fiig-
gben ez az adatdllomany /=800-1500 adatpart
tartalmaz, idépontokhoz rendelve.

A késziilékbe rogzités sordn a jeladdk hely-
zete megvaltozik, igy az drviteli koordindta-
rendszerek forgatdsi mdtrixait Gjra kell szi-
molni az abszolat koordindta-rendszerben

(A, A

tdtyy ** fatyy
szerek biztositjdk a cadaver személyen rogzi-

). Ezen 4tviteli koordindta-rend-

tett, illetve a késziilékbe helyezett {ziilethez

régzitett anatémiai  koordinita-rendszerek
matematikai azonossdgit. A femur és a tibia
anatémiai koordindta-rendszereinek helyzetét
a két csonton elhelyezett markerek atviteli ko-
ordinita-rendszereiben ismerjiik azok forgata-
si tenzoraival (Ct,m’mt ; C;ffanat)'

Ezek ismeretében a szamitds 1épései 6sszefog-
lalva a kovetkezdk:

- a tibia és a femur anatémiai koordinita-
rendszere transzformdaciés métrixdnak
meghatdrozdsa az abszoldat koordinita-
rendszerben, majd

- az anatémiai  koordindta-rendszerek

transzformdéciés matrixainak lefrdsa a jel-

adék koordindta-rendszerében, amelyek
ismeretében

- minden egyes iddpillanathoz tartozéan
meghatdrozandé a jeladék egymdshoz
viszonyitott helyzete, vagyis a tibia jelad6-
janak transzformdciés mdtrixa a femur
jeladéjdnak  koordindta-rendszerében,
amelyet

- a tibia anatémiai koordindta-rendszeré-
nek a femur jeladéjdnak koordindta-rend-
szerbeli forgatdsi mdtrixdnak meghatéro-
zdsa kovet, igy

- ezen szamitdsok elvégzése utdn az ana-
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témiai koordindta-rendszerek egyméshoz
viszonyitott helyzete meghatdrozhatd.

A forgatdsi mdtrix elemeit a tibia anatémi-
ai koordindta-rendszer tengelyeihez rendelt
egységvektorok skaldrvetiiletei adjdk a femur
anatémiai koordindta-rendszerében. A métrix
elemeibdl a kinematikai jellemz8k visszasza-
mithat6k (flexio-extensio - ¢ a z, tengely koriil,
adductio-abductio - y az elforgatott x, tengely
koriil, rotatio - @ a kétszer elforgatott y, tengely
koéril — 2. dbra) ezen jellemzdk definiciéinak
ismeretében.

2.3. A célfiiggvény létrehozdsa a mérési ada-
tokbdl

A célfiggvény meghatdrozdsdnak 8 lépései a
kovetkezdk:

A kordbban kapott mérési adatsorok-
ra alegkisebb négyzetek médszerével trilinedris
fiiggvényt illesztiink Ggy, hogy a szakaszhata-
rok becsléssel 10-30° és 35-70° kozé essenek, és
a trilinedris fiiggvény szakaddsmentes legyen.

- Az illesztések teljes szérdsnégyzetének a
szakaszhatdrok szerinti minimumbhelyét

0 10 20 30 40

keressiik, igy megkapjuk minden mérési
adatsorhoz tartozéan a szakaszhatérokat.

- Ezen szakaszhatdrok 4tlagai lesznek a
célfiiggvény szakaszhatdrai.

- A célfiggvény meghatdrozott szakaszha-
tarainak figyelembe vételével trilinedris
fuggvényt illesztiink minden mérési adat-
sorra.

- Az illesztett trilinedris fiiggvények ten-
gelymetszetével eltoljuk a mérési adatso-
rokat a rotdci6 tengelye mentén az origé-
ba.

- Az igy el6illé adatfelhére az ismert sza-
kaszhatérok figyelembevételével illesztjiik
a szintén trilinedris célfiiggvényt.

Tekintettel arra, hogy a szakirodalom szerint is
a flexio elsd szakaszdban kényszeritett rotatio
van, a végsG szakaszban viszont teljesen sza-
bad a mozgis, a kozbiils§ szakasz pedig egy
dtmeneti szakasznak tekinthetd, igy a rotatio-
flexio figgvény valéban hirom elkiil6niilt sza-
kaszra bonthatd.

Ha az egyes szakaszokat a legegyszer(ibb
fiiggvénnyel kozelithetjiik, a célfiiggvény egy

50 60 70 80 90
¢ [

0 T T T T

| 00 (@)=0,213(p—20)~16,9

T T T T 1

P50 (9)=0,017(@—40)—12,7

X mért adatok

—  illesztett fiiggvény

pl_‘mé( $)=0,449 §B725:9

4. dbra. Példa a trilinedris illesztésre (p=06; k=1)
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trilinedris fiiggvénnyel modellezhetd, ugyan-
akkor a szakaszhatdrok ismeretlenck. Jeloljiuk
ezeket @, és @,-vel, az illesztés teljes tartoma-
nya pedig legyen ¢=0-90°.

Ezen hatérok altal kijelslt szakaszokon a mért
adatokat egy-egy linedris fiiggvénnyel kozelit-
jik agy, hogy folytonos fiiggvényt kapjunk:

P1,pk (p) = A1pkP Tt Popk,
pZ,pk(q)) = az,pk(‘P — @) + Piopkr (1)
P3pk (@) = a3k (@ — @2) + P20 pks

ahol a p% index az egyes konkrét adathalmazt
azonosité viltozé (a p index a vizsgalt iziiletet
azonositja, mig a £ index a femorilis anatémi-
ai koordindta-rendszert és a vizsgdlat méd;jat
egylittesen). A fliggvények folytonossagét biz-
tositjak az illesztés sordn a Q1o pk € Qg pi TOUA-
ci6 paraméterck. Ezek a

P1o,pk = A1pkP1 + Po,pk>
P2opk = A2k (@2 — ©1) + Propk

Osszefiggésekkel szamithatok.
A szakaszhatdrok meghatdrozdsa sordn mind-

hirom tartoményra kiilén-kiilon meghatdroz-
tuk a szérds-négyzeteket:

"1,pk 2
2 _ Z]ilp [pj,pk_(al,pk‘Pj,pk“‘po,pk)]
Sl,pk = nl,pk_z /]
2,pk 2
2 _Zj:zyflypk.;.l[pj,pk_(az,pk(‘pj,pk_‘l’l)+plo,pk)]
2pk nz,pk_nl,pk_z ’
"3,pk 2
5 _Zj:,?z'pk.'.l[Pj,pk_(a&pk((pj,pk_(ﬂz)+pZO,pk)]
Ss,pk - .

N3 pk—N2,pk=2

A szdmitds sordn abbdl az elvbdl indultunk ki,
hogy a teljes tartomdnyban gy kell a trilinedris
fiiggvényt illeszteni a mért adatokra, hogy a lehe-
14 legkisebb legyen a teljes szérds. Ennek érdeké-
ben meghatiroztuk az illesztés teljes sz6rdsat
(2) a g, és a g, szakaszhatirok fiiggvényé-
ben. Ennck a fiiggvénynek a ¢, és ¢, szerinti
minimumbhelyét keresve hatdrozhaté meg a

kényszeritett végroticionak, valamint a szabad
‘oz )
mozgdsinak a hatéra.

2 —
Sé,pk - "3,pk—4’ (2)

ahol

4= Z;l:fk[pj.pk = (@i @jp + pO,pk)]z
+Z}1:rpl:pk+1[pj,pk — (azpic(@jpr — 01) + plO,pk)]2
+ Z?zz:kaerj,pk - (a3.pk((pj,pk - 402) + pZO,pk)]Z-

A minimumhely meghatdrozasival kiszdmit-
haté az a (¢,,¢, ) adatpir, amelyek a trilinedris
fiiggvény szakaszhatdrai lesznek.

A célfiiggvény meghatirozdsihoz az egyes
rotatio-flexio mérési adatsorokat eltoljuk az
elézbekben kiszamitott Qo’pk—val. Ennek célja
az, hogy egységesen minden mérési adatsor a
rotatio-flexio koordindta-rendszer orig6jdbél
induljon, eziltal a mérések 6sszehasonlithaté-
va valjanak. Ezt az eltoldst azért tehetjiik meg,
mert a Bir6 és Fekete cikkében leirtak alapjin a
fiigggvény p koordindta menti helyzete elsGsor-
ban a bokapontokndl meghatirozott koordi-
nita-tengelyek helyzetétdl figg? A fuggvény
alakjdt, lefutdsat ezen koordinita-tengely mi-
nimélisan médositja.>”

Az adatsorok eltoldsa utdn egy olyan adatfelhd
all rendelkezésre, amelyre meghatdrozott ha-
tarok kozott kell illeszteni egy trilinedris fligg-
vényt. Az illesztés menete itt is a kordbbiakhoz
hasonlé. El8szor az els@ szakaszra, a kénysze-
ritett végrotatio szakaszdra kell egyenest illesz-
teni. Ezen egyenes az origén megy keresztiil,

igy egyenlete:
Pric (@) = aypcp- ©)

A misodik szakasz kezdeti rotatio értékét az
clsé szakaszra illesztett fliggvény o, -beli értéke
adja.

5]
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A misodik szakaszra illesztett fliggvény tehdt
a kovetkezé:

P2kc (@) = Az rcP + Prokc- 4)

A harmadik szakaszra illesztett linedris fligg-
vény konstans tagja a misodik szakaszra il-
lesztett linedris figgvény ¢,-beli értéke. A har-
madik szakaszra illesztett fiiggvény igy:

P3kc (@) = a3 kc® + P2okc- (5)

A Qg € 0y ¢ az adott szakaszt megel6z8
szakasz ¢, illetve ¢,-h6z tartoz6 rotatio értéke.

3. Eredmények

Az 5. dbrdn lithaté mérési eredményeink kii-
16nb6z8 roticié értékekkel kezdddnek. Ezt a
tibidlis kereszttengely (bokapontok 4ltal meg-
hatdrozott) felvételének esetlegessége okozza.
Az ismertetettek alapjdn a tibidlis keresztten-
gely (amelynek helyzete befolydsolja a roticié
mértékét) hibaokozé hatdsinak kikiiszobolé-
sére a rotatio-flexio fliggvényeket a koordina-
ta-rendszer origéjiba toltuk, ezdltal a méré-
p ]
30+

20+

seket dsszehasonlithat6vd tettiik dgy, hogy a
kapott mérési adatsorra illesztett fiiggvények
0° flexiohoz tartozé rotatio értékét kivontuk a
mérési adatokbdl. A fent elmondottak alapjdn
a 4. dbrdn bemutatotthoz hasonléan meghata-
roztuk a rotatio-flexio gérbéket, most mér a 0°
rotiaciéhoz redukalva.

A femordlis anatémiai koordinita-rendszer
pontosabb felvétele érdekében annak defini-
ci6jat moédositottuk gy, hogy az epicondyléris
(EPI) pontok helyett az FFC pontokat hasz-
néltuk fel a koordindta-rendszer felvételénél,
mivel a femorélis condylusokra illesztett ko-
rok kézéppontjai pontosabban hatdrozhaték!
meg Andrényinak ezen folydirat jelen szdma-
ban megjelent cikke szerint. Ezen viltoztatds-

sal a rotatio-flexio gorbék a kovetkez8képpen

néznek ki (5. dbra).
A kényszeritett végrotacié hatira

Minden mérési adatsorra elvégeztiik a kordb-
ban ismertetett trilinedris fliggvény illesztését a
1, =10-30°, és ©,=35-70%-0s tartomanyt alapul
véve (4. dbra). Igy a szérisnégyzet a @ és @,

x PO1]
i B P02]
X P04J

-40 -

X po4B
X
PO7)
« PO7B
P09
X P11
P11B

5. dbra. A rotatio — flexio mérési eredmények (4=4 — 1. terhelési tipus, FFC-vel felvett femorilis

koordinéta-rendszer)
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szakaszhatdrok figgvényében a 2-es sz6rds-
fiiggvény felhaszndldsaval a 6. dbrin lithaté
médon alakul.

A durva hibdk kizardsa utdn képeztiik a méré-
si sorozatokhoz tartoz6 végrotici6 értékek 4t-
lagat, amellyel meghatdroztuk a kényszeritett
végroticidk értékét.

- ke

¢y = ==1PE = 17,75°,
A mérési sorozat kényszeritett végroticiéjank
szbrisa az elvégzett szimitdsok utdn:

4 32
51 = JHmlouc?) gy

A kényszeritett végroticié hatdra 95%-os val6-
szinlséggel:

@, =@, %255, =17,75+1,075°.

A mérések szimédnak novelésével az érték pon-
tosithatd, az anatémia sajdtossagait figyelembe
véve azonban a kényszeritett végrotaci6 hatdra
kerekitéssel 20°-nak tekinthetd (10%-os kereki-
tés).

14
1618 20 5,
24 5

@y

Ezek utdn meg kell hatirozni a ¢, hatdr érté-
két is. Ez az illesztések dtlagaként adédik az
cl6z8ekben alkalmazottakhoz hasonléan. A
szabad mozgds hatéra:

4
, =Ze=102k = 4 9ge,

Az dtlagok szérésa:

4 32
5; = (Hhmloc®s) _ g gg0,

A szabad mozgds hatdra 95%-os val6szinGség-
gel:

@, = @, £ 2,55, = 42,28 & 4,8°.

A szamitdsok eredményeként, figyelembe véve
az anatémia sajdtossigait, a szabad mozgds
hatéra kerekitéssel @,=40° (5%-os kerekités).
A célfiiggvények egyiitthat6it a szdmitott ko-
zépértékekkel (9, =18%p,=42°) is megha-
taroztuk a kerekitett értékek mellett. Ennck
eredményeként megillapithat6, hogy a kény-
szeritett végrotacié szakaszdn a 10% kerekités
atlagosan 2,6%-os illesztési hibat okoz. Ezért —
az anatémiai kiil6nb6z8ségek miatt — célszert

28 %

m14-1.6
mi2-14
ml-1.2
=0.8-1
m0.6-0.8
10.4-0.6
m0.2-04
m0-0.2

6. dbra. Szakaszhatdrok meghatdrozasa a sz6rasnégyzet minimuma alapjan (p=1—P01] iziilet; k=1 -
2. terhelési tipus, EPI-vel felvett femorilis koordindta-rendszer ¢, — kényszeritett végroticié hatirinak
vizsgalati tartomdanya, ¢, — a szabad mozgds hatdrinak vizsgilati tartomanya)
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a hatdrokat kerek szdmban megadni.

A kordbbiakban meghatiroztuk a rotatio-flexio
fiiggvény trilinedris kozelitéséhez sziikséges
harom szakasz hatdrat. A szakaszhatdrok:

Ezen értékek figyelembevételével, az illesz-
tett fliggvények egyiitthat6i a 1 tdbldzatban
osszefoglaltak szerint alakulnak (a tdbldzat
tartalmazza az egyiitthat6kat a térdiziilet-
koordinéta-rendszerfelvétel-mérési tipus sze-

Po = 0% ¢ = 20% @, = 40°. rint).
P k alany kr. tip terh. tip a i i a3 Qo,pk Q10,pk €20,pk
1 EPI 2. tipus 0,460 0,148 0,069 -22,1 -12,9 -9,9
1 2 po1] L. tipus 0,541 0,125 0,070 =227 -11,9 -94
3 FFC 2. tipus 0,459 0,151 0,111 -24,2 -15,0 -11,9
4 L tipus 0,532 0,132 0,110 -24,6 -14,0 -11,3
1 2. tipus
EPI
2 L. tipus 0,163 -0,010 0,097 -12,2 -9,0 -9,2
2 P02J
3 2. tipus
FFC
4 L. tipus 0,177 0,030 0,177 -174 -13,8 -13,2
1 EPI 2. tipus 0,434 0,208 0,168 1,6 10,3 14,5
2 L. tipus 0,477 0,247 0,134 1,8 114 16,3
3 P04y
3 FFC 2. tipus 0,442 0,221 0,226 -1,2 7,7 12,1
4 1. tipus 0,488 0,253 0,192 -0,9 8,9 13,9
1 EPI 2. tipus 0,397 0,119 0,096 -134 54 3,1
2 L. tipus 0,447 0,149 0,062 -13,3 -44 -1,4
4 P04B
3 FFC 2. tipus 0,403 0,128 0,118 -14.3 -6,2 -3,7
4 L. tipus 0,449 0,163 0,082 -14,2 -5,2 -2,0
1 EPI 2. tipus 0,367 0,087 -0,038 -14,2 -6,9 -5,2
5 2 PO7] L tipus 0,415 0,096 -0,052 -14,7 -6,4 -4,5
3 FFC 2. tipus 0,377 0,112 0,027 -18,2 -10,7 -84
4 L tipus 0,424 0,120 0,014 -18,6 -10,2 -7,8
1 EPI 2. tipus 0,449 0,213 0,017 -25,9 -16,9 -12,7
2 L tipus 0,493 0,194 0,018 -26,5 -16,6 -12,7
6 P07B
3 FFC 2. tipus 0,459 0,234 0,052 -28,3 -19,1 -144
4 L. tipus 0,501 0,217 0,053 -28,8 -18,8 -14,5
1 2. tipus 0,364 -0,043 -0,162 -7,1 0,2 -0,7
EPI
2 1. tipus
7 P09y
3 2. tipus 0,378 0,015 -0,044 -145 -6,9 -6,6
FFC
4 1. tipus
1 EPI 2. tipus 0,627 0,186 0,017 -14.3 -1,8 1,9
g 2 P11 1. tipus 0,689 0,205 0,034 -14,0 -0,2 39
3 FFC 2. tipus 0,621 0,157 | -0,004 -12.4 0,0 3,2
4 L. tipus 0,680 0,178 0,011 -12,0 1,6 5,2
1 EPI 2. tipus 0,600 0,286 0,027 -11,6 0,4 6,2
9 2 PIB L. tipus 0,652 0,340 0,046 -11,7 14 8,2
3 FFC 2. tipus 0,609 0,294 0,042 -12,0 0,2 6,1
4 L tipus 0,661 0,347 0,060 -12,1 1,1 8,1

1. tdbldzar. A trilinedris figgvények egyiitthatéi
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Meghatdroztuk minden f{ziiletre vonatkozé-
an mindkét mérési tipus mindkét kiértékelési
médszeréhez tartozéan az illesztés globilis
szOrasat (2. tdbldzat). A sz6rdsok ismeretében
az F-préba eredményeként megallapithato,
hogy a P04] iziilet 1. tipust mérését ki kell zar-
ni a célfiiggvény meghatdrozdsa sordn.

Ezek ismeretében hatdrozhat6k meg az dtlagos
trilinedris figgvények egytitthatéi (3. zdbldzat).
Ezek a fiiggvények lathatdk a 7. dbrdn.

4. Kovetkeztetések

Az el8z8ekben bemutatott célfiiggvény ered-
ményeként a kiilonbsz8 kutaték kiilonbozs
moédszerekkel végzett kisérleteinek eredmé-
nyei Osszehasonlithatékkd valnak. Megjegyez-
ziik, hogy ez a matematikai modell mis iziile-
tekre is alkalmazhaté.

A célfiiggvény folhaszndlhat6 a protézis mi-
ndsitésekre és a protézisek altalinos beépi-

. alany Polj | Po2j | Po4) | Po4B | P07y | Po7B | P09y | Puj | PuB
p 1 2 3 4 5 6 7 8 9

1 EPIL Tip. 2 0,221 0,157 0,305 0,276 0,195 0,345 0,350 0,291

2 Tip L 0299  035] o165 0392 0351 0345 0,380] 0,370

3| e [LTip-2 0,242 ol68| 0332 0272] o190 0367 0362] 0,293

4 Tip L 0325 0325 o010| 0394 0367 0,338 0410 0,368

2. tdbldzar. A trilinedris illesztések globilis szorasa (s, pk D

k alany acl-] acl-1 az,c -] e [ @akc [°] sic [°]

| py [ Tin2 0,221 0,157 0,305 0,276 0,195

2 Tip L. 0,299 0,325 0,165 0,392 0,351 0,345

3 | e LTip-2 0,242 0,168 0,332 0,272 0,190

4 Tip L 0,325 0,325 0,140 0,394 0,367 0,338

3. tdblizar. A célfiiggvények egyiitthatéi a kerekitett szakaszhatdrokkal

Pa2c=0241 g+11
054 =0,178 g+ 10,66

Pi,c=—0,016 ¢+15,82
Pi40=0,023 g+14,22

144 Prac =0,55¢
0.4c=0533¢

0,,=0,026 ¢+13,27

12

10 £y,0=0,063 p+12,25
8 - L Vo 0,198 ¢7+9,31
6 Prac=0 1850 gl (h=1)
4 Célfiiggvény (£=2)

| Célfiiggvény (£=3
o pt,l(_'=0;465¢ ] gg ) }A( ~ )
0, ,=0455 ¢ Célfiigavény (£=4)

0f — T T T \ ‘ ; ; |

0 10 20 30 40

50 60 70 80 90 @[

7. dbra. A célfiiggvények kiilonb6z8 anatémiai koordinita-rendszer és mérési tipus esetén
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tési médszerének optimalizdldsdra, amellyel
Kopcsanyi et al. foglalkozik a folyéirat jelen
szamaban megjelent cikkében.!

A meghatdrozott célfiiggvény alkalmas arra
is, hogy segitségével a protézistejlesztéssel fog-
lalkoz6 mérnoksk jobb protézist fejlesszenek,
mivel célfiiggvény haszndlatival fejlesztett
protézisek éltal biztositott mozgasformdk sok-
kal kézelebb 4llnak a valés {ziilet mozgdsihoz,
mint azt a mostani protézisek biztositjdk.

A kisérleti berendezést felhaszndlva az egész-
séges emberi térdiziiletben lezajlé cstisz6-gor-
diil6 mozgdsok elemezhetdk, ezzel Fekete et
al. foglalkozik cikkében.? Tovabbi vizsgila-
tokkal a cstiszds-gordiilés eredményeit felhasz-
ndlva a protézisek egy masik szempont szerinti

mingsitésére is lehetdség nyilik.

Ugyanezen eredmények lehet8séget teremte-
nek arra is, hogy az itt megfogalmazott rotatio-
flexio célfiiggvény és a cstisz6-gordiild mozgds
kozotti kapesolat megteremthetd legyen.

A megfogalmazott matematikai modell 4l-
taldnosan alkalmazhat6, ugyanakkor a cél-
figgvény konkrét értékei mozgisformatsl és
koordinéta-rendszertdl is fiigghetnek. Ezért
tovébbi kutatds sziikséges a matematikai mo-
dell koordinéta-rendszertdl valé fiiggetlensé-
gének kidolgozdsa. Ugyanilyen tovabblépés
lehet a mozgidsformatdl valé fuggdség vagy
fiiggetlenség bizonyitésa.

Orvosi szempontbdl fontos lehet a rotatio-
flexio fliggvény anatémiai koordinita-rend-
szertdl valé fuggetlenségének megteremtése.
Ez a protézisek betiltetése szempontjabdl lehet
lényeges kérdés.
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A TERDIZULET REPRODUKALHATO FLEXIOS TENGELYENEK MEG-
HATAROZASI MODSZERE

Andrényi Kristéf!, Katona Gabor?, Krakovits Gabor?T

' Uzsoki Utcai Kérhiz, Ortopéd-traumatolégiai Osztaly

2 Szent Istvin Egyetem, Mechanikai és Géptani Intézet

andronyi(@gmatl.com DOI: 10.17489/biohun/2017/1/03

Absztrakt

A térdiziilet flexiés tengelyének a pontos meghatdrozdsa mind a mozgiselemzések, mind a pro-
tézis betiltetések szempontjabdl kiemelten fontos, ugyanakkor a rendelkezésre 4116 flexids tengely
meghatdrozisi médszerek sokszor pontatlanok, nem reprodukélhaték. Célunk volt egy megbiz-
hat6 tengelymeghatdrozdsi médszer megalkotdsa, valamint ennek a kiil6n6b6z8 médszerekkel
valé sszehasonlitdsa relevancia és reprodukdlhatésdg szempontjdbdl. A femur condylusok ha-
tulsé gordiilg felszinein alapulé flexids tengely meghatdrozdsi médszer, a transcylindrikus ten-
gely (TCA) képes lehet a bizonytalan transepicondylaris tengely (TEA), hdtuls6 condyléris vonal
(PCL) és Whiteside vonal (WHL) helyett egy pontosabb timpontot nydjtani a térdprotézis rota-
ci6s bedllitdsra vonatkozéan. A modellkisérlet sordn ezen tengely 4° alatti hibaval volt meghata-
rozhaté, szemben a PCL és TEA 7°-ot, WHL 16°-ot is meghaladé hib4javal.

Kulcsszavak: térd, mozgdsvizsgélat, flexiés tengely, transcylindrikus tengely, interobszerver rep-
rodukdlhatésdg

Determination of a reproducible flexion axis of the knee joint

Abstract

The precise determination of the knee joint flexion axis is crucial for both kinematic analysis and
prosthesis implantation. However current methods for flexion axis determination are inaccurate
and irreproducible. Our goal was to create a reliable method for determining the flexion axis and
to compare it with different methods for relevance and reproducibility. The flexon axis determi-
nation method based on the posterior surfaces of the femoral condyles, the transcylindrical axis
(TCA) may be able to provide a more accurate basis for the rotation setting of the knee prosthesis
instead of the uncertain transepicondylar axis (TEA), the posterior condylar line (PCL) and the
Whiteside line (WHL). In the model experiment, this axis had a variability under 4°, compared
with PCL and TEA 7°, WHL exceeding 16°.

Keywords: knee, motion analysis, flexion axis, transcylindrical axis, interobserver reproducibility
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1. Bevezetés

A térdiziilet mozgisainak elemzéséhez elen-
gedhetetlen a mozgist leir6 tengelyek ismere-
te. Mivel a térdiziilet mozgisinak legnagyobb
része a hajlitds (flexié) tengelye mentén jon
létre a mozgasok elemzése szempontjabél en-
nek a tengelynek a pontos meghatdrozisa bir
a legnagyobb jelent8séggel. A flexidés tengely
a combcsonthoz (femur) kétott, annak anaté-
miai pontjai alapjan hatdrozhaté meg. Ennek
eredményeképpen a distdlis femur geometrid-
janak leirdsa, modellezése, orientdcids pontja-
inak, tengelyeinek meghatdrozasa hossza ideje
a térdiziileti kutatdsok kézéppontjdban 41112

A térdiziileti protetikai szempontjabdl is ki-
emelten fontos ennek a tengelynek a pontos
ismerete, mert csak ezzel biztosithaté az ere-
deti kinematika helyreéllitdsa, ami a késébbi
panaszmentes mozgds és hosszi implantatum
élettartam alapja. A nem megfelelen bedllitott
komponens szdmos probléma forrdsa lehet,
gy mint megvéltozott tibiofemorilis kinema-
tika, felborult lagyrész egyensily, instabilitds,
megnoévekedett nyiréersk és a térdkaldcs illesz-
kedési zavarai.

A térd flexids tengelyét hagyomanyosan a tapin-
tott transepicondylaris tengellyel (anatomical
transepicondylar axis) kozelitjiik,> ennek oka,
hogy a térdiziilet oldalszalagjai innen erednek.
Mivel azt oldalszalagok a teljes mozgistar-
tomédnyban biztositjdk az iziilet oldalirinyd
stabilitdsat logikus a feltételezés, hogy a flexié
tengelyébdl erednek. Ugyanakkor tobb tanul-
many? is rimutat ennek pontatlansdgara, ami-
nek oka, hogy val6jdban nem pontszerd ere-
désrél van sz6, hanem t6bb kéteges, nagyobb
teriileten eredd és tapadé szalag rendszerekrdl.
Az anat6miai epicondylaris tengely még pon-
tos meghatdrozas esetén sem a flexié tengelyét
adja, ezért helyette a térd protetikdban a sebé-
szi epicondylaris tengelyt haszndljdk, mely a
medidlis oldalon az epicondylus csiicsa helyett

az alatta 1év8 csontos arkot (sulcus) veszi ala-

pul.

A térd protetika sordn a flexi6 tengelyének meg-
hatdrozdséra, a femoralis komponens pozicio-
ndldsdra leggyakrabban a hatuls6 condylaris
vonalat (posterior condylar line — PCL) hasz-
ndljak, mely a két condylus leghdtulsé pontjait
Osszekots egyenes (L dbra). A protetika sordn
a mechanikai tengely szerint resecélt distalis
femur végre egy olyan sablont helyeznek fel,
amelynek hatulsé nydlvdnyai feltdimaszkodnak
a condylusok hdtulsé pontjain, igy a tengely
meglehetdsen j6l reprodukalhaté. Ugyanakkor
a térd flexiés mozgdstartomdnynak mindész-
sze egyetlen, a 90°-ban érintkez8 pongait ve-
szi figyelembe, igy biomechanikai értelemben
korl4tozottan alkalmas a flexiés tengely meg-
hatdrozdsdra, kiilénésen arthrotikus térdekben
rosszul kézeliti a flexié val6di tengelyét.

A flexiés tengely meghatdrozasihoz timpontot
jelenhet a Whiteside vonal (Whiteside’s line —
WHL), amit a két condylus kézti vlyd hatdroz
meg (I dbra). Ebben a vilytban csiszik a térd-
kaldcs (patella) a flexi6 sordn, ennck megfele-
18en ez a tengely a flexié tengelyére merdleges
és kozvetlen biomechanikai kapcsolat nincs is
a két tengely kozott. A két condylus kozti drok
rovidsége miatt ez a tengely rendkiviil bizony-
talanul hatdrozhat6 csak meg, és nem is feltét-
leniil merdleges a flexié tengelyére.

1. dbra. A femur distilis nézetbdl, rajta a kiilonbsz8
flexi6s tengely-meghatdrozasi médszerek
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Els8sorban biomechanikai vizsgilatok so-
rdn hasznilatos az un. cylindrikus tengely
(transcylindrical axis — TCA)} amely a femur
condylusok hatulsé sagitdlis, kort formalé gor-
biiletén alapul. Ezen felszin mentén torténik
a térd flexiés mozgdsa, igy biomechanikai ér-
telemben 1dedlis médszernek tekinthetd. Ezen
médszer legf6bb hatrinya, amely klinikai el-
terjedését is akadélyozta, hogy csak szdmit6gé-
pen, CT illetve MR felvételeken volt meghata-
rozhaté.

Biomechanikai vizsgélatok sordn széles kor-
ben haszndlatos még a geometriai kézpont
tengelye (geometric centre axis — GCA).” Ezen
tengely meghatdrozdsi médszer rendkiviil ha-
sonlita TCA meghatdrozasi médszeréhez, itt a
condylusokat legjobban kitoltd henger alapjin
torténik a flexiés tengely meghatdrozdsa, en-
nek illesztése a rendszer lényegébdl adédéan
csak virtudlis térben lehetséges. A két médszer
kozott 1ényegében annyi a kilénbség, hogy a
GCA esetében a két condylusra csak azonos
nagysidgi kor illeszthetd, mig TCA esetén
nincs ilyen megkotés. Megitélésiink szerint a
két meghatdrozasi médszer rendkivil hasonlé
eredményre vezet, ezért nem indokolt itt kiilon
vizsgilni Sket.

A térd protetika pontosabbd tételére fejlesztet-
ték ki a 90-es évek végén a navigiciés rendsze-
reket, ahol a vigdsi sikokat, és igy a protézis
végsG helyzetét 3D szdmitégépes rendszer
segitl. A navigiciés rendszerek a fenti anat6-
miai pontok alapjan hatdrozzik meg a protézis
helyzetét, igy hidba pontos maga a rendszer, ha
a bemend adatok jelent@s hibaval terheltek. Ez
magyardzhatja a navigiciés rendszer haszna-
lata mellett is el6fordulé helytelen protézis be-
tiltetéseket, ami miatt a navigaciés rendszerek
a technika gyors fejlédése és olcsébba vildsa

ellenére sem tudtak széles kérben elterjednif

Az implantitum pozicionildsa sordn hdrom
szinten fordulhat el8 hiba:”

L. Egyéni varidcidk: az adott személy szi-
mira idedlis tengelydllds a mtét sordn
kézvetlentil nem hatdrozhaté6 meg, ezért
misodlagos tengelyeket definidlunk, mint
példdul a femur vel8dr tengelye, amely
alapjdn a mechanikai tengelyallasra ko-
vetkeztetiink. Optimdlis esetben a val6s
és mésodlagos tengelyek viszonya dllando,
de a gyakorlatban szdmolni kell egyéni va-
ricikkal.

2. Intraoperativ meghatérozds: az anatémi-
ai referencia pontok, amelyek alapjdn a
poziciondlds torténik, nem pontszertek,
ezek meghatdrozdsa pontatlan. Kézismert
példidul az epicondylusok meghatdrozdsa-
nak bizonytalansiga.

3. Technikai kivitelezés: a viagésablon pozi-
ciondldsa, rogzitése, a flrészelés kivitele-
zése, a protézis felhelyezése szintén hatds-
sal van az implantitum végsé helyzetére.

Jelen tanulmény az elsé két szinttel foglalko-
zik, ugyanis a distdlis femur referenciapontja-
inak mind anatémiai helyzete varidbilis, mind
azok meghatirozasa bizonytalan. Osszehason-
litottuk a fentickben emlitett négyféle flexids
tengely (transepicondylaris tengely, Whiteside
vonal, hitsé condylaris vonal, cylindrikus ten-
gely) reprodukélhatésagit, valamint ezek vél-
tozdsdnak hatdsit a mozgasleiré fuiggvényekre.
Tovabbi célunk volt a transcylindrikus (TCA)
tengely meghatdrozdsira egy olyan médszer
megalkotdsa, mellyel ezt intraoperativ kériil-
mények kozt is haszndlni lehet.

A vizsgélatok valésigos cadaver mérések adatai
alapjdn késziilt szdmitégépes modellen tortén-
tek. A modern szdmitégépes rendszerekben
a modell élethlien 4brdzolhatd, egyszerGien
mozgathatd, igy a vizsgdlé ezen a modellen is
j6l tdjékozbdhat.
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Moédszer

Ot ép cadaver térdiziileten végeztiink mozgds-
vizsgélatokat. A vizsgalatok friss, 25-53 éves fér-
fi tetemeken torténtek a Semmelweis Egyetem
Igazsigligyi Orvostani Intézetében (TUKEB
165-1/2002). A navigiciés rendszer érzékeldit
(tracker) 4 mm-es Schanz csavarral a femurhoz
illetve a tibidhoz régzitettiik. A mozgési adatok
detektdldsidhoz Polaris (Northern Digital Inc.,
Waterloo, Canada) infravords elven mikodd
navigdcids rendszert haszndltunk. A csontok-
hoz rogzitett érzékel6koén darabonként hdrom
infravoros led taldlhatd, melyek térbeli pozici-
6jat egy sztereé kamera 0,35 mm pontossiggal
meghatdrozza. A vizsgil6térben egy mutatéval
lehet bazispontokat kijelolni (2. dbra).

Tibia tlacker

Y
Femur tracker

-

2. dbra. A femurhoz és tibidhoz rogzitett érzékel8k
mozgdsait a navigdciés rendszer kamerdja
detektdlta, és tovdbbitotta a szdmitégépnek

A bér és az izomzat részleges lefejtése révén
szabadda tettiik a csontfelszint, ahovd cson-
tonként hat db markert helyeztiink el a késébbi
regisztracié céljabdl, majd az {ziilettdl 16 cm-es
tavolsdgra reseciltuk a csontokat. A kivett {zii-
letet intracorticalis rudak segitségével rogzitet-
titk egy specidlisan erre a célra kialakitott moz-
gaté szerkezetbe, melyben a flexiét a tibidra
helyezett viltoztathaté irdnyd terhelés fokoza-
sdval hoztuk létre. Az extenziét a quadriceps
indhoz varrt gumiszalagban létrejové fesziilés
indukalta. Ily médon modellezni tudtuk a térd
hajlitdsat terhelt dllapotban (3. dbra).

A mozgisvizsgilatok utin a térdiziiletrdl a
lagyrészeket eltavolitottuk, és a porcos felszint
3D lézer szkennerrel (ModelMaker H40, 3D
Scanners LTD, UK) digitalizéltuk. A digitali-
z4l4s sordn nyert térbeli pontokra hiromszo-
geléssel folytonos feliiletet illesztettiink, igy a
femur és tibia mint 3D objektum megjelenit-
hetdvé vélt. A kordbban rogzitett markerek
segitségével a mozgési és geometriai adatokat
Osszeregisztraltuk, igy a két csont virtudlis mo-
dellje ugyanazt a mozgdspalyit irta le, mint a
cadaver kisérlet sordn a valédi csontok.

A cylindrikus tengely (TCA)

Régi meghigyelés, hogy a femur condylusok ha-
tulsé részének sagitdlis metszete jol kozelithe-
t6 egy korivvel.* A bonyolult hiromdimenziés
anatémidnak ez a leegyszer(sitése modellalko-
tasra nem alkalmas, hiszen sem a femur nem
egyszerl henger, sem a tibia platé nem sik, va-
lamint ez a koriv csak a flexié mésodik szaka-
sz4ban, hozzavetblegesen a 30°-120°-ig terjedd
szogtartomdnyban vesz részt a mozgéasban.
Ugyanakkor ez 4tdleli a mozgastartomdny je-
lent@s részét, és a flexiés mozgisok ezen felii-
let mentén torténnek, igy a mozgasok leirdsira
kivdléan alkalmas. Az ezen alapulé tengely a
funkciondlis geometridt titkroz8, tényleges fle-
xi6s tengelyt adja.t

Femur tracker

3. dbra. A mozgaté szerkezet. A quadriceps inhoz
rogzitett gumiszalaggal extendéltuk, a tibidhoz
kapcsolt terheléssel pedig flektiltuk az iziiletet
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Ezen korok meghatirozdsa jellemz8en MR
illetve CT felvételeken torténik. Az 4ltalunk
alkalmazott metodika esetén a vizsgdl6 a sza-
mitégépes modellen kijeldl egy-egy gorbét a
femur condylusok hatuls6 felén vezérpontok
segitségével. Ezen gorbékre a program itera-
cibs eljardssal egy-egy kort illeszt, és ezen ko-
roknek a kézéppontjai hatdrozzik meg a térd
flexiés tengelyét, a cylindrikus tengelyt. Az
altalunk alkalmazott médszer elénye a CT-n
és MR-en alapulé eljarasokkal szemben, hogy
mtéti kérnyezetben is alkalmazhaté navigici-
6s rendszer haszndlata esetén (5. dbra).

A térd biomechanikai vizsgilatdndl legszéle-
sebb korben alkalmazott Grood and Sunday
szogértelmezést hasznaltuk® Ezen szogértel-
mezésnél a flexié a femur koordindtarendszer
keresztiranyt tengelye (TEA/TCA), a rotici6 a
tibia mechanikai tengelye, az abdukcié pedig
az un. leng6tengely koril torténik, ez utébbi
a mozgds minden pillanatiban vindorol, és
koélcsondsen merdleges a fenti két tengelyre. A
tibia keresztirinyd tengelye a roticié kiindu-
lasi 4llapotat hatdrozza meg, viszont a gorbék
alakjdra nincs hatdssal,®? ezért nem okozott

problémat a vizsgéilataink sordn, hogy ennck
meghatdrozdsa hasonléan bizonytalan, mint

a TEA.
Tengelyek definidldsa a csontokon

A tiba mechanikai tengelyét a boka koézép-
pontja (kiilboka-belboka tengely felez6pont-
ja), valamint a mediélis eminencia pont ha-
tdrozza meg, a keresztirdnyd tengely pedig a

kiilboka-belboka tengely.

A femur mechanikai tengelye a combfej ko-
zéppontjit az intercondylaris notchal 6sz-
szekotd egyenes. A combfej kézéppontjdnak
meghatdrozdsihoz combkorzéseket végeztiink
a tetemen, igy a femur tracker a combfej ko-
ril egy gombfeliillet mentén mozgott, ebbdl
matematikai médszerrel szamithaté a combfej
kozéppontja, a médszer 3 mm alatti széris-
sal detektdlta a combfejkdzéppontot. Mivel a
femur flexids tengelye kiemelt jelent8séggel bir
az adatok értelmezése szempontjabol, ezért itt
a hagyomdnyosan hasznalt transepicondylaris
tengely (TEA) mellett a hdtuls6 condyléris
tengelyt (PCL), a Whiteside’s line-t (WHL)

4. dbra. A transepicondyldris (felsé) és cylindrikus

(als6) tengely medidlis (A) és laterélis (B)
nézetben.* A cylindrikus tengely a condylusok
ivét kovetve a flexi6 tengelyét adja, mig a
transepicondylaris tengely ettdl anterior és
proximadlis irdnyban helyezkedik el, az egyenesek

kitérdk.

5. dbra. A transcylindrikus tengely
meghatdrozdsinak médja: a vizsgilé a femur
condylusok hitulsé felén egy-egy ivet kijelsl,

melyre a program kort illeszt. A két kér
kézéppontja hatdrozza meg a cylindrikus tengelyt

(TCA).
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és a transcylindrikus tengelyt (TCA) (1. dbra)
is teszteltiink a tengelyek reprodukdlhat6sagi
pontossidginak az érdekében.

Kilenc, a térd sebészi anatémidjiban jértas

orvost illetve kutat6t kértiink fel, hogy a sza-

mitégépes modellen azonositsa a kovetkezd

struktdrdkat:
l. medidlis  és  laterdlis  epicondylus
(transepicondylaris tengely — TEA)

2. condylusok leghdtulsé pontjai (hitulsé
condyléris vonal — PCL)

3. intercondyldris trochlea legmélyebb pont-
jai (Whiteside’s line — WHL)

4. femur condylusok hatulsé sagitélis gorbii-
lete (transcylindrikus tengely — TCA)

A tengelyek meghatdrozdsa a csontok 3D szi-
mitégépes modelljén tértént Rapidform XOR2
(INUS Technology, Inc., Seoul, KOREA)
szoftverrel. A modell a program segitségével
tetsz8legesen forgathatd, illetve zoomolhaté.
A TEA és PCL esetében a vizsgdl6é pontokat
jelslt ki a feliileten, mig a TCA és WHL ese-
tében a condylusok hatulsé felszinén, illetve a
trochledban referenciapontokat jelélt ki, ame-
lyekre a szoftver a modell felszinét kivetd gor-
bét (spline-t) illeszt.

Végeredményben tehdt mind az 6t térdizii-
leten a kilenc vizsgdl6é dltal meghatdrozott,
négy-négy kiilonb6z8 koordindta rendszert
azonositottunk (térdenként harminchat ko-
ordindta-rendszer), de ezek egymdstél csak
a flexi6s tengely irdnydban kiilonboztek. Az
adatok 6sszehasonlitdsira statisztikai szdmi-
tast végeztiink, minden vizsgalt pontra vonat-
koz6an kiszdmoltunk a pontok 4tlagos helyze-
tét (kozépilldsat), és ehhez viszonyitottuk az
egyes vizsgalok pontjait. A pontok helyzetének
szdmol4sa Microsoft Excel 2007 szoftverben
tortént.

A vizsgildék dltal megadott kiilonb6z8 tipusa
referenciapontokbdl, tipusonként szdmitottuk
az dtlagos helyzetet, ezt hivtuk koézépalldsa
pontnak. Ett8l a kozépéllasa ponttdl valé ta-
volsdgot tekintettiik annak a mérdszamnak,
amely jellemezte a reprodukilhatésigot. A
fenti médszerrel analég médon vizsgiltuk a
tengelyeket is, ebben az esetben nem tévolsa-
got, hanem a k6zépilldsu tengely és a vizsgdld
altal meghatdrozott tengely altal bezirt szoget
vizsgéltuk. Néztiik még tovibbi, hogy a ko-
zépdlldst pontok, illetve tengelyek milyen vi-
szonyban vannak egymadssal (6. dbra).

@ Vizsgalok altal meghatarozott epicondylaris pont
A Vizsgalok altal meghatérozott hatsé condylaris pont

6. dbra. Az adatok statisztikai értékelése
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Eredmények
A kiilonbozd flexiés-tengely meghatdrozasi
modszerek reprodukalhatésiga

A kilenc vizsgdlé altal kiértékelt 6t térdiziile-
ten minden egyes tengelytipus 6sszesen 45 al-
kalommal hatdroztuk meg. Az 1. tdbldzatban a
térdenként szdmitott k6zEpalldsa ponttdl valé
tavolsdgokndl lathatjuk, hogy a condylusok
kézéppontjait dtlagosan 162 illetve 1,73 mm-
es pontossiggal lehetett meghatdrozni. Ezzel
szemben az epicondylusokat 4,15 illetve 3,98,
a hdtulsé condyldris pontokat pedig 3,1 illetve
3,35 mme-es pontossiggal. A Whiteside vonal
esetében ez a paraméter értelmezhetetlen, hi-
szen ott nem két diszkrét pont hatdrozza meg
a tengelyt.

A tengelyek irdnydnak 6sszehasonlitisakor
azt lathatjuk, hogy a transcylindrikus ten-
gely (TCA) atlagosan alig 1°-ot tér el a koé-
z€épéllastdl, és a legnagyobb eltérés is 4° alatc
marad. A reprodukélhatsidg szempontjdbdl
ezt a hdtulsé codyldris vonal (PCL) kéveti,
de mdr itt is hozzavet6legesen dupla hibaval
szamolhatunk. A Whiteside vonal (WHL) és
a transepicondylaris tengely (TEA) dtlagosan
kicsit t6bb mint 3°-kal tér el a kozépillastol,
de a WHL esetében rendkiviil nagy szérast
ldtunk, a legnagyobb eltérés a 16°-ot is megha-
ladja. Az &sszes tengely koziil tehdt a TCA a

leginkdbb pontosan meghatdrozhaté (2. szintd
hiba - reprodukilhatésig).

Jelent8séggel bir tovdbbi, hogy a fentickben
meghatdrozott tengelyek a sok vizsgilé 4tla-
giban végiil is azonos flexids tengelyt definidl-
nak-e egy adott térden, vagy az anatémiai kii-
16nbségek miatt kiilonb6z8 médszerekkel mas
és mds irdnyd tengelyt kapunk. Ezért minden
térden a legmegbizhatébbnak {téle kozépalla-
st TCA-hoz hasonlitottuk az adott térden a
kilenc vizsgdlé 4ltal meghatdrozott kozépdl-
lasa tengelyeket. Azt laguk, hogy a PCL ko-
zeliti legjobban ezt a tengelyirdnyt, dtlagosan
1,38°-kal tér el és a legnagyobb eltérés is csak
243°. Ezzel szemben a TEA esetében 2,62 és
5,79° kézt, a WHL esetében pedig 1,66° és 9,22°
kozt véltozott az eltérés, jelezve, hogy ezen
meghatdrozdsi médszerek nagyon kiilonb6z8
eredményre vezetnek az egyéni anatémidtdl
figg8en.

Nincs tehét olyan dllandé szogérték, amivel a
TEA-t vagy WHL-t korrigédlva a flexi6 tenge-
lyét kapnénk (1. szintG hiba — megbizhatésig,
1 tdblizat).

A térd mozgisa terhelt dllapotban

Az 6t térdiziilet mozgdsait kiszdmitottuk a

legmegbizhatébbnak bizonyult kozépéllasa

Kozépallasa ponttdl valoé Kozépallasu tengellyel Kozépallasa tengely kozépallasa
Egyenes | Iriny tavolsdg (mm) bezart szog TCA-val bezirt szoge
atlag | szoras | max atlag | szoras | max atlag | szoras | min | max
lat 1,62 2,28 4,93
TCA 1,04° 0,75° 3,81° -
med 1,73 2,25 4,59
lat 3,10 1,98 8,50
PCL 2,20° 1,87° 7,38° 1,38° 0,85° 0,29° 243°
med 3,35 1,66 6,99
lat 4,15 1,04 11,44
TEA 3,23° 1,78° 7,87° 4,32° 1,15° 2,62° 5,79°
med 3,98 1,00 9,89

WHL . 3,12°

2,95°| 16,12°| 4,69°| 339°| 1,66°| 9,22°

1. tdblizar. A transcylindrikus (TCA), transepicondylaris tengely (TEA), a hdtuls6 condylaris vonal (PCL)
és a Whiteside vonal (WHL) reprodukalhatésdga, illetve egymadssal bezért szogiik.
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TCA segitségével, majd dtlagoltuk, és szorist
szamoltunk (7. dbra). A cadaver {ziiletek a
szimuldlt terhelés mellett nydgjtott helyzetben
dtlagosan 14°-os kiroticiéban alltak. A korai
flexi6 szakaszdn a végroticiénak megfelelGen
gyorsan rotalédik az {ziilet, majd kisebb mérté-
kd, de folyamatos berotacié zajlik, és kb. 90°-os
flexié mellett all be az {ziilet 0°-os kozépallas-
ba. A tovébbi hajlitds sordn mér csak minima-
lis mértékd beroticié kovetkezik. A vizsgilat
térdiziiletek nydjtott dllapotban 4tlagosan 2°-
os varus alldsban voltak és az egész mozgastar-
tomdnyban alig viltozott ez az érték. Az ada-
tok szérisa a roticié esetén 1,7-3,7°, abdukcid
esetén 0,2-1,1° kozt valtozott.

A transepicondylaris és transcylindrikus ten-
gely szerinti mozgas kiértékelése

Ugyanazt a mérést (1. mérés) a kiilonb6zs
vizsgélok 4ltal meghatdrozott tengelyekkel ki-
értékelve jelentds kiilonbségeket tapasztaltunk
(8. dbra). A TEA meghatirozdsa lényegesen
bizonytalanabb, aminek nagy hatdsa van az
eredményekre, a sz6rdsok a 2°-ot is elérték. Az
abdukcié esetében kiiléndsen latvanyos a kii-
16nbség, mivel itt kis szogértékek varhatdak,
igy hibds tengelydllds esetén nagyok a relativ
eltérések, és a gorbék lefutdsa is lényegesen
megviltozik.

20
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7. dbra. Az 6t térd rotici6janak és abdukciéjdnak dtlaga és szérdsa
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8. dbra. Az 1. mérés kiértékelése kiilonb6z8 vizsgdlok dltal meghatdrozott epicondylaris (feliil) és

cylindrikus (alul) tengelyek esetén, feketével az egyes mérések, pirossal az dtlag, kékkel a szérds
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A TCA-t a kiilénb6z8 vizsgdlék nagy bizton-
sdggal tudtdk meghatdrozni, ennek megfe-
leléen az adatok kiértékelésekor ugyanarra a
mozgésra hasonlé kinematikai leirdst kaptuk,
a sz6rdasok sem az abdukcid, sem a roticié
esetében nem haladtdk meg a 0,5°-ot. A flexi6
tengelyének médositisa jelentdsen torzitotta
a gorbék alakjit, ezért pontos meghatirozasa
rendkivil fontos.

Diszkusszi6

A transcylindrikus tengely (TCA) a térd funk-
ciondlis geometridjin alapul6é valés flexids
tengelyt adja, és lényegesen pontosabban meg-
hatdrozhaté, mint a hagyoményosan hasznilt
transepicondylaris tengely (TEA). Ennek kii-
16ndsen nagy jelentdsége van a térd mozgis-
vizsgélatdban, valamint a navigicids térdiziile-
ti arthroplasztikiban. A TCA-t tobb szerz§ is
leirta,' de ennck gyakorlati alkalmazdsa nem
terjedt el,’ mivel hidnyoztak azok a médszerek,
amelyekkel matéti kérnyezetben alkalmazni
lehetne.

Az 4ltalunk hasznilt médszer a TCA megha-
tirozdsara a kordbbi médszerekkel szemben
matéti kdrnyezetben is alkalmazhaté, mivel
nem igényel elézetes CT illetve MR felvételt.
A kordbbi médszerek a csontos felszint vették
alapul, mivel a képalkoté vizsgélatokbdl ez re-
konstrualhaté6 j6l, de a mozgés a porcos felszi-
nen torténik. A térdiziilet porcvastagsiga nem
allandé, ezért a porcos felszin alkalmazisa
jobban tiikr6zi a funkciondlis geometriat.

A hagyomdnyos CT illetve MR felvételeken
torténd  tengely-meghatérozds esetén az il-
lesztett kor sikjat a szeletelés irdnya szabja
meg, ezzel szemben az éltalunk definiélt el-
jardssal a vizsgdlé maga vélaszthatja ki az
idedlis ivet, amire a program egy iterdcids el-
jardssal illeszti a legjobban illeszkedd kort. A
biomechanikai gyakorlatban elterjedt hason-
16 tengelymeghatdrozdsok esetében (GCA

- geometric centre axis)’ azonos sugart kort
illesztettek a két condylusra, igy hengerként
kozelitve a femur geometridjét, holott a medii-
lis condylus nagyobb, ezért nem tettiink olyan
megszoritist, hogy a két kor sugara azonos le-

gyen.

ATCA haszndlatdval a térdiziileti endoprotézis
a térd eredeti flexiés tengelye szerint keriil
betiltetésre, ezért a mozgds az eredeti kine-
matikdt koveti, igy varhatéan kisebb valészi-
nlséggel kovetkeznek be olyan komplikici-
6k, mint a nem megfelel szalag egyensily
vagy térdkaldcs illeszkedés, ami els@sorban a
femordlis komponens nem megfelel§ rotici-
6ban tortént beiiltetésére vezethetd vissza. J6l
rdvildgit a jelenség okdra a kiilonb6z8 vizsga-
16k 4ltal meghatdrozott epicondylaris tenge-
lyek szerinti mozgaskiértékelés, amelyekben
a hibds tengelyillds az eredeti kinematik4tdl
jelent8sen eltérd eredményeket adott. Egy ilyen
helytelen tengely szerint betiltetett protézis-
neck jéval a fizioldgiai korldtokat meghaladé
kényszermozgdsokat kellene sajit magihoz
képest elviselnie, ahhoz, hogy a térd globalis
kinematikdja megmaradjon. Mivel ez bizonyos
hatdron tdl nem lehetséges, az iziiletre visz-
szahatva a mozgasokat kényszerpalyédra viszi,
ezzel megviltoztatva az eredeti kinematikat.
A helyes betiltetés 6nmagdban csak az alapot
teremti meg a kinematika helyredllitdsara,
maga a mozgas elsGsorban a protézisen mu-
lik. A mai térdprotézisek tobbsége a végrotciot
nem veszi figyelembe, és kétdimenzids csuklé-
mozgassd redukélja a kinematikdt. A rotdcids
mozgédsokat nem irdnyitjak, csak bizonyos kor-
latok kozt engedik, vagy non-constrain geo-
metriai kialakitdssal, vagy forgé télcds tibidlis
komponenssel. A 90-es évek vége 6ta hasz-
ndljadk a modern biomechanikai elvek alap-
jan fejlesztett “medial-pivot” térdprotéziseket,
melyek az egyszer csuklémozgis helyett a
mediilis femur condylus kériili elforduldst és
végroticidt teszik lehetévé, biztaté kozép- és

hossz tdva eredményeket felmutatval’
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A TCA meghatirozas médszerének korlétai is
vannak, a condylusok hdtulsé {vére csak ma-
tematikai algoritmusokkal lehet kort illeszteni,
ezért hasznélatihoz navigiciés rendszerre van
szlikség. A navigicié egyre inkdbb elérhetévé
valik, de mivel a kezdeti rendszerek pont a be-
mend adatok bizonytalansidga miatt nem tud-
tak latvanyos el6nyt felmutatni a hagyomanyos
instrumentdriumokkal szemben, nem tudtak
széles korben elterjedni® Ezen Gj funkcié be-
épitésével a navigdcids rendszerek pontosab-
ba tehetdk, igy segitve a sebészt az optimilis
eredmény elérésében, ugyanakkor a klinikai
alkalmazis el6tt szdmos tovdbbi tanulmény
sziikséges.

A cylindrikus tengely meghatdrozds a térd ak-
tudlis flexids tengelyét adja meg, ami bizonyos
esetekben nem azonos a térdprotézis beiiltetés
sordn elérni kivint flexiés tengellyel. Bizo-
nyos esetekben (pl. hypoplasids laterilis femur
condylus okozta valgus tengelydllds esetén)
a protézis betiltetés sordn terdpids cél a hibas
tengelyéllas korrigdldsa, igy a protézist nem a
cylindrikus tengely alapjan kell betiltetni.

A kutatds sordn megalkotott Gjfajta flexids ten-
gely meghatdrozids (TCA) igéretes lehet8sége-
ket rejt a térdiziileti endoprotetika pontosabba
tételében, de a navigdcids rendszerekbe valé
beépitése elbtt fontos megéllapitani, hogy md-
téti kérnyezetben, arthrotikus térdiziileteken is
képes-e nagyobb pontossdgot nydjtani a jelen-
leg hasznalatos médszerekhez képest.

Osszefoglalas

A térd flexiés tengelyének meghatiroza-
sara alkotott moédszer, a transcylindrikus
tengely (TCA), képes lehet a bizonytalan
transepicondylaris tengely (TEA), hatulsé
condyldris vonal (PCL) é Whiteside vonal
(WHL) helyett egy pontosabb timpontot nydj-
tani a térdprotézis rotdciés beallitdsra vonatko-
z6an. A modellkisérlet sordn ezen tengely 4°
alatti hibdval volt meghatdrozhatd, szemben a
PCL és TEA 7°-ot, WHL 16°-ot is meghaladé
hibdjdval. A médszernek a mozgisvizsgilatok
sordn is nagy jelentdsége lehet, mivel a kine-
matikai kiértékelés sordn kapott eredmények
nagymértékben fliggenek a tengelyalldstol.
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KOZELITO MODSZER KET TESTRESZ KOZOTTI VEGES SZOGELFOR-
DULAS TENGELYENEK MEGHATAROZASARA
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Absztrakt

E tanulmény célja, humdn iziletek véges szogelfordulds tengelye helyzetének és orientdcidja-
nak meghatdrozdsira alkalmas kézelitd médszer bemutatdsa. Humdn iziiletekben a transzlici-
6s mozgdskomponensek kevésbé domindnsak a roticiés mozgiskomponensekhez viszonyitva.
Ezért, ha a szogelfordulds tengelyének helyzete és orienticidja a meghatdrozandd, a transzlicids
mozgdskomponensek biztonsdggal elhanyagolhatéak. Az adatok gy(jtéséhez a Polaris optikai
helyzet-meghatdroz6 rendszert alkalmaztuk. A helyzet érzékelGket mereven rogzitettiik minden
egyes cadaver testrészhez annak érdekében, hogy a testrészek kozott szogelfordulds tengelye
helyzetét és irdnyitottsdgdt minél pontosabban meghatdrozzuk. A szenzor dltal rogzitett adatok:
a szenzorhoz kotott koordindtarendszer origéjanak hirom helyzetkoordinétdja az abszolidt ko-
ordindta-rendszerben, valamint a koordindtarendszerek kozotti hdrom Euler-szog. Példaként a
médszer bemutatésra keriil egy emberi térdiziileten.

Kulcsszavak: véges szogelfordulds tengelye, Euler-paraméterek, optikai helyzet-meghatdrozas

Approximate method for determining axis of finite rotation between two body segments

Abstract

The aim of this paper is to present an approximate method for determining the position and
orientation of the axis of finite rotation with regard to human joints. In human joints the trans-
lational motion components are less dominant compared to rotational motion components. For
this reason, if the position and orientation of the axis of rotation have to be determined, the
translational motion components can be safely neglected. For data acquisition, Polaris optical
tracking system was used. Sensors were secured rigidly to each body parts of the cadaver speci-
men in order to determine accurately the position and orientation of the axis of rotation between
body segments. The data was recorded by each sensor: three position components of the origin of
reference frame, secured to the sensor in the absolute coordinate system, and three Euler-angles
between the reference frame and the absolute coordinate system. As an example, the method is
presented on a human knee joint.

Keywords: axis of finite rotation, Euler-parameters, optical positioning, rotation
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1. Bevezetés

A biomechanikdban kinematikai paraméter-
ként a roticid, vagy ad/abdukcié széles kérben
hasznélt a relativ mozgds meghatdrozdsira/
mérésére. A mai viszonyok kozott széles kor-
ben alkalmazott médszer a markerek, szegek,
csavarok rogzitése a csontba,!® amelynél a
mozgast a markerek 4ltal meghatérozott koor-
dindta rendszer egymadst kovetd helyzetei ko-
zotti valtozdssal kovetjiik le.

Hasonlé médszerek példdul a Pliicker- vona-
lak} a duilis vektor médszer,” vagy a pillanat-
nyi csavartengely (IHA) megkézelités? amelyet
szintén ajinl a Nemzetkozi Biomechanikai
Térsasdg. E kidolgozott médszerek természe-
tesen rendelkeznek hdtranyokkal és el6nyok-
kel. A Pliicker-vonalak médszere érzékeny az
adatzajokra és problémit okoz, ha a szdgelfor-
dulds nagysdga kicsi vagy nulla. Az ITHA meg-
kozelités leginkdbb nyak? gerinc,” vagy vall®
vizsgdlatdndl alkalmazott, tovibbd meg kell
emliteni, hogy szdmos tanulmédnyban, ahol
iziiletek mozgésvizsgilatat targyaljak, feltéte-
lezik, hogy a vizsgélt mozgis sikbeli. K6zos
hatrdnya az IHA és a Pliicker-vonal médszer-
nek, hogy meglehetGsen érzékenyek alacsony
szogsebességekre.’

A cimben felvetett pillanatnyi forgdstenge-
lyek meghatdrozdsa a protézis beiiltetések
szempontjabol is lényeges. Andrényi et all)
arra hivja fel a figyelmet, hogy a térdiziileti
endoprotézisek sikeres beiiltetésének egyik
legfontosabb  feltétele a femordlis kompo-
nens megfeleld helyzetbe t6rténd bedllitdsa,
ami a forgdstengelyek ismeretében lehetséges.
Amennyiben az nem sikertl, annak szdmos
nemkivdnatos kovetkezménye lehet. M-
téti szempontbdl a térd flexiés tengelyének
meghatdrozdsira a transcylindrikus tengelyt
(TCA) tartja a legalkalmasabbnak, annak

alapjan, hogy a szakirodalomban taldlhaté kii-

16nféle médon meghatdrozott flexiés tengelyek
milyen mértékd kinematikai eltéréseket ered-

ményeznek.

Az ebben a tanulmanyban javasolt Gj médszer
kihaszndlja az Euler-paraméterek el8nyés tu-
lajdonségait és rdaddsul ez a megkozelités nem
korlatozédik sik mozgédsokra, ugyanakkor t6-
kéletesen stabil marad kis szégsebességek ese-
tén is. A médszer alkalmazdsa a kovetkezd
mért adatokat igényli: a szenzorhoz rogzitett
koordindta-rendszer és az abszolat koordina-
ta-rendszer kozotti Euler-szégek és helyzet
koordinatdk az abszolat koordinitarendszer-
ben. A helyzetadatokat péld4ul a Polaris opti-
kai helyzet-meghatdrozé rendszer rogzitill A
koordindta-rendszer helyzetét a Polaris beren-
dezés irja le, Euler-szogekkel és helyzet vekto-
rokkal.

A tanulmény egy kozelitd moédszert ismertet
emberi mozgédsok sordn megjelend véges szog-
elfordulds tengelyek széghelyzetének és irdnyi-
tottsdgdnak meghatirozdsihoz. Ez a médszer
alkalmas minden relativ mozgds kinematikai
vizsgdlatdra és figgetlen a vizsgdlt mozgés
szogsebességétSl. A médszer alkalmazasit el-
sGsorban a térdnél mutatjuk be.

2. Médszer
2.1 Mérés és adatgyijtés

A szdmitdshoz sziikséges input adatok gy(j-
téséhez specidlis méréberendezést dllitottunk
Ossze, amelyben a cadaver térdiziilet régzithe-
612 E berendezés specialis jellemz&je, hogy
megvalsitja a cadaver térdiziilet (vagy proté-
zis) természetes, kényszer nélkili hajlitdsat és
feszitését. A tibia femurhoz viszonyitott moz-
gdsdt csupdn az izilet felszinek hatdrozzak
meg. A vizsgilt minta cadaver emberi térd volt,
amelynél egy-egy szenzort rogzitettiink mere-
ven, rendre a femurhoz és a tibidhoz.
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2.2 Euler-paraméterek

Az Euler-paraméterek altalanos koordinita-
ként t6rténd alkalmazdsa viszonylag ritka a
kvaternié-elmélet miatt, jéllehet ez elterjedten
alkalmazott a térbeli szogelforduldsok elméle-
tében.3* Az Euler-paraméterck egyszert fizi-
kai értelmezése az 1. dbrin lathato.

Az Euler-paraméterek képesek a mozgé merev
testhez kotott xyz koordindtarendszer helyze-
tének és irdnyitottsiganak meghatdrozdsara a
nyugalomban 1év8nek tekintett XYZ koordi-
ndtarendszerben. Ha a két koordindtarendszer
origbi egybeesnek, akkor — az Euler-elmélet
szerint — a helyzetvaltozds egyszer( szogelfor-
dulis a forgastengely koriil.

Az 1 dbrin a szdgelfordulds tengelyének ird-
nydt az u egység vektor jeldli, a szogelfordulds
jele Ayp. Definidljuk a q vektort a kovetkezd
médon:

. A
qzusmT(p (1)

A q vektor komponensei g, ¢, ;- Bevezetve a

mennyiséget, az Euler-paraméterek kvaterniét
képeznek, az aldbbinak megfelelGen:

r=[9,.9.9.4:]. 3)

A kvaterni6 négy valés elemet tartalmaz, ahol
az elsé elem (g,) skaldr érték, mig a tovabbi
clemek (g, g, g;) egy térbeli vektor kompo-
nensel. A p kvaternié elemei az Euler-paramé-
terek, amelyekre nézve:

a0+ +q," +q," =1 (4)

2.3. Egy merev test dltaldnos koordinatai

Barmilyen adott koordinitarendszerben hat
altaldnos koordindta sziikséges egy merev test
helyzetének meghatirozdsihoz. A mozgis-
ban 1évé testhez rogzitett koordinatarendszer
origbja adja meg a test helyzetét (2. dbra). Az
orig6 helyzetét harom transzlaciés koordinata
irja le.

Az xyz koordindtarendszer XYZ koordinita-
rendszer tengelyeihez viszonyitott szoghelyze-
te hdrom tovébbi szogkoordinataval irhaté le. A

q, = cosDe (2)  tovdbbiakban a helyzet- és a szogkoordinatakat
2 egytitt dltaldnos koordindtdknak nevezziik. Ha
Ay AZ ,

q . y

s

P
y y I'p
»Y
o) x >Y
X < X

1. dbra. A tengely koriili szogelfordulds, mint
transzformdcid

2. dbra. A P pont helyzetének meghatdrozdsa a
merev test felszinén
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a merev test dltaldnos koordinétdi a mozgis so-
rdn ismertek, akkor a test felszinén 1év8 P pont
koordinatdi az XYZ rendszerben (2. dbra) az
alabbi médon irhaték le:

I, =r+s=r+As' (5)
ahol
rP:[XPrYPvZP]T> (6)

tovdbbd s és s’ ugyanaz a vektor, rendre az
abszoldt és a mozgdé koordindtarendszerben
(2. dbra). A mozgé és az 4ll6 koordinatarend-
szer kozotti (7) rotdcids transzformdacié meg-
valésithaté az A-val jeldlt transzformacids

matrixszal:
s =As', (7)

ahol s’ ugyanaz a helyvektor a mozgé koor-
dindtarendszerben, valamint A az Euler-pa-
raméterckkel kifejezett (8) transzformécids
matrix.

2.4. Az optikai helyzet-meghatdrozé rendszer
és az dltaldnos koordinatiak

A mérésekhez a Polaris optikai helyzet-megha-
taroz6 rendszert hasznaltuk. A rendszer a ko-
vetkez8 kinematikai viltozokat rogzitette: X,
Y, Zo W, 0, D (5. dbra). Az X, Yy, Zamozgd
testhez kotott koordindtarendszer origéjanak
helyzet koordindtdi az abszoldt koordinita-

rendszerben.

2 2 2 2

90 T4, —4, —4;
A= 299,-9,9)
2(9,9; +4,9>)

cos®-cos'¥

2q\q, +9,95)

2 2 2 2
4y —4, *4, —4;

29,95 — 9.9,

cos®-sin'¥ -sin® 0

Az Euler-szogek egymdst kovetd szogelfor-
duldsokként, ¥, ©, @ (Azimuth, Elevation
and Roll) hatdrozzik meg a mozg6 test szog-
helyzetét az abszolat, XYZ koordinatarend-
szerben. Az Azimuth (V) sz6g az X és az Y
koordindtik elforduldsa a Z tengely koril, az
Elevation (0) szdg a Z és az elforditott X koor-
dinatik roticidja az elforditott Y tengely koriil,
végil a Roll (@) az elforditott Y és Z koordi-
natdk szogelforduldsa az elforditott X tengely
koriil (3. dbra)

»Y

X

3. dbra. A Polaris optikai helyzet-meghatirozé
rendszer altal rogzitett kinematikai véltozok (X, Y,

Z,%, 0, D)

A mozgd, testhez rogzitett (xyz) koordindta-
rendszer rotdcibja és transzliciéja az abszo-
lat (XYZ) koordindtarendszerben egyszerd
transzformaciéként lefrhaté a kovetkezd mo-

don:
x| [1, T, 7, 0] [x
YW | T, Ty O Y,
zZ| I, T, Ty 0 |z ©)
1 X, Y, Z, 1 1

ahol a T"! transzformaciés métrix elemei meg-

adhat6k az Euler-szogekkel (10).

29195 - 9.,9,)
29,95 +9,9,) 8)
2 2 2 2

4y —9 —9> t4;

-1

—cos®-sin' +sin®-sin®-cos¥ cos®-cos¥ +sin®-sin®-sin¥ sind-cos® 0 (10)
sin®-sin'¥ +cos®-sin®-cos'¥  —sin®-cos¥ +cos®-sin@-sin¥ cos®-cos® 0

X

o

Y,

0

Z 1

0
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2.5. A véges rotéci6 tengelye irdnyitottsaganak
és szoghelyzetének meghatdrozisa

A 4. dbrin a mozgb xyz koordindtarendszer
elsé és masodik helyzete és szoghelyzete latha-
t6 az XY Z vonatkoztatisi rendszerben.

A szenzor koordindtarendszere a mozgé
tibidhoz rogzitett. Meg kell jegyezni, hogy a —
vazolttal ellentétben — a valésdgban a mozgd
koordindtarendszerek egyes helyzetei kozotti
kiilonbség viszonylag kicsi.

A tibia els§ és misodik helyzete kozotti kap-
csolat a (9) alapjdn a

T, = Tsz1 (11)

mitrixegyenlettel frhat le, ahol T, a masodik
helyzet Polaris terében értelmezett transzfor-
méciés matrixa, valamint Tl'1 az elsé helyzet
inverz matrixa.

A T, , métrix harmadrendd almaitrixa és az
A (8) transzformiciés madtrix kinematikai-
lag egyenértékdek a tibia két helyzete kozott
szogelforduldsok szempontjabél, aminek ko-

szonhetSen az Euler-paraméterek szamithat4-
ak. Az A mitrix clemei az Euler-paraméterek,
amelyek meghatdrozzdk a merev test véges
szogelfordulds tengelye korili szogelfordulds
mértékét (részletezve: az Euler-paraméterck
meghatdrozzik a roticié tengelyének egység-
vektordt, valamint el6jelhelyesen a szogelfor-
dulés nagysagat).

A keresett szogelfordulds az Euler-paraméte-
rek egyikével

Ap=2cos'q,, (12)
mig a szogelfordulds tengelyével parhuzamos
egység vektor komponensei

g i=123 (13)

Most tehetd fel a cimben meghatdrozottak
szerint megvéalaszolandé kérdés: mi a mozgd
koordinatarendszer két helyzete kozotti véges
szogelfordulds tengelyének irdnyftottsdga és
szoghelyzete?

Yo

Y2

4. dbra. A mozgé koordindtarendszer elsg és méasodik helyzete és orienticija az XY, Z vonatkoztatdsi

rendszerben
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Ez két 1épésben hatdrozhaté meg (5. dbra):

- Ha a mozgé koordinitarendszer (O, és
0,,) origéi (két egymast kévetS helyzet-
ben) egybeesnek, akkor — a fentick alap-
jan — az Euler-paraméterckkel a Ay sz6g-
elfordulds tengelyének u egység vektora
meghatirozhaté.

- Az O, é O, origdk helyzete kozotti
As(l,Z) elmozdulds vektor képezi a transz-
laciés mozgds komponenst.

Meg kell jegyezni, hogy emberi iziiletekben a
szogelforduldsok sokkal inkibb dominédnsak,
mint a transzliciés mozgis komponensek.®
Ez a tény a kovetkezdre hasznilhat6 fel: ha
a térdiziilet egyszerti gémbcesuklénak tekint-
het8 (roticié transzlicié nélkiil), akkor az u
és a AS(I,Z) vektor irdnya egymdsra merGleges
lesz. Ez alapjdn a véges rotdcié tengelyének
irdnyitottsdga és szoghelyzete meghatirozhaté

(4-5. dbra).

A véges szdgelfordulds tengelye parhuzamos
az u egység vektorral, toviabba 4thalad P pon-
ton (5. dbra). A P pont a ¢ egyenesen fekszik,
amely mer6leges az u és AS(LZ) vektorok altal
kifeszitett sikra.

Vezessiik be az e, ;) egységvektort, akkor
ezen sik normélvektordnak irdnya meghata-
rozhaté az

e, =e,,, xu (14)
vektor szorzdssal. A véges szogelfordulds ten-
gely helyzetének meghatirozasihoz jeloljik a
véges roticié tengely és a P pont kozotti tavol-
sdgot z-vel, vagyis

PO, =1, (15)
ahol a 7 szakasz hosszdnak szdmitdsi médja:

(= ‘A‘ZLT" (16)
?|

Végiil a ¢ egyenesen fekvd P pont P (P, Py P)

koordinatai az aldbbi egyenletekbdl adédnak:

(P, =0, )" +(P, =0, )" + (17)
+(P,~0,,) =t ’

_P-0,. (18)

a véges szogelfordulas
tengelye

5. dbra. A véges szogelfordulds tengelye helyzetének meghatérozasa
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2.6. Konklizié

Ebben a tanulményban az emberi mozgast
leir6 véges szdgelfordulds tengelyek szoghely-
zetének és irdnyitottsdgdnak meghatdrozasira
alkalmas kozelit6 médszert mutattunk be. A
modszer alkalmas iziiletek mindenféle relativ
mozgésinak kinematikai vizsgdlatira, tovabba
fuggetlen a vizsgdlt mozgds szogsebességétdl.
E médszer haszndlata kilondsen célszerd
olyan iziileteknél, amelyeknél az iziiletek 4l-
tal megvaldsitott mozgds sordn a forgdstengely
szoghelyzete valtoz6. Erre jellemzd példa az
emberi térd.

A véges szbgelfordulds tengelyek szoghelyzeté-
nek meghatdrozdsa tovdbbi alkalmazdsokhoz
nydjt eszkozt: az emberi térd mellett gerinc
csigolydk kozotti pillanatnyi forgastengely!”
vagy alternativ megolddsként a femur és a tibia
feltiletei kozotti cstszva gordiilés jelenségének
vizsgilata.® Ez a médszer tgy alkalmazhaté
emberi iziiletek barmilyen mozgasvizsgalata-
hoz, hogy fiiggetlen a testrészekhez rogzitett
koordindtarendszerek helyzetétl. A szen-
zorok, ezzel egyiitt a koordindtarendszerek
tetsz8leges helyzetben rogzithet6k a testré-
szekhez, nincs sziikség anatémiailag jellemzd
pontok igénybevételére.
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TERDPROTEZISEK KINEMATIKAI VIZSGALATAHOZ KIFEJLESZTETT
VIZSGALOBERENDEZES OSSZEFOGLALO BEMUTATASA
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Szent Istvin Egyetem, Gépészmérnoki Kar, Mechanikai és Géptani Intézet

balassag(@gmail.com DOI: 10.17489/biohun/2017/1/05

Absztrakt

Jelen cikk célkitlizése, hogy egy, a teljes felszinp6tld protézisek roticié-flexié mozgdsianak vizsga-
latdhoz kifejlesztett mérési és mindsitési médszert mutasson be.

A tanulmény kronolégiai sorrendben részletezi a protézisvizsgilé késziilék fejlesztését, Krakovits
Professzor tr témafelvetésétsl egészen a napjainkban is tizemel8 berendezés bemutatdsdig.

A vizsgalokésziilék fejlesztése sordn a kiinduldsi paraméter a kutatécsoport dltal egészséges
emberi térdiziiletre meghatirozott mozgasfiiggvény volt, amelyet Ggynevezett célfiiggvénynek!
neveziink. A késztlék a vizsgdlandé térdprotézis mozgatdsit egy léptet6motorral hajtja vég-
re, a létrejovd rotacié-flexi6 értékeket (protézis geometria dltal generdlt) pedig inkrementilis
forgasjeladékkal régziti. A protézisvizsgald késziiléket egybeépitettiik a kutatécsoportunk 4ltal
fejlesztett cadaver vizsgalé késziilékkel,? ezaltal a cadaver és protézis mérési eredmények nagyfo-
kdan 6sszehasonlithatéak.

A misik & cél annak bemutatésa, hogy a teljes felszinp6tlé térdprotézisek’ (TKR) beiiltetési pro-
tokolljaban* az egyes protézis komponensekre megszabott beiiltetési poziciék milyen hatist gya-
korolnak a rotdcié-flexié mozgasfiiggvényre.

A protézis vizsgilataink sordn egyediil a behajlit6 erdt vezéreljiik, a protézis geometria és a betil-
tetési paraméterek dltal 1étrehozott mozgdsokat a késziilék nem korldtozza. Méréseinket 0-120°-os
flexiés tartoményban, a quadriceps erd rogzitése mellett végeztiik. Bebizonyitottuk, hogy azonos
TKR geometria mellett az egyes beiiltetési paraméterek véltoztatdsa jelent@sen befolydsolhatja
a létrejovd kinematikat. A gyartdk dltal javasolt optimalis betiltetési értékeket megvizsgaltuk, és

matematikai hattérrel alitdmasztottuk azokat.

Kulcsszavak: térdprotézis, térd, biomechanika

Overall presentation of a knee prosthesis kinematics test machine

Abstract

The main goal of this study is to present a measuring and qualification method which is devel-
oped to examine the rotation-flexion movement on total knee prostheses. The article chronologi-
cally presents the development of the knee prostheses examination machine. It starts form the top-
ic suggestion form Professor Krakovits to the presentation of the nowadays still working machine.
During the development of the knee prostheses test machine the start parameter was the motion
function of the healthy human knee joint. We named it as a so called reference function.! The ma-
chine performs the movement of the knee prosthesis under the examination with a stepper motor
and records the rotation-flexion results (made by the prosthesis geometry) with incremental rotary
encoders. We integrated the prosthesis test machine to the cadaver test rig? which was made by
our research team, therefore the cadaver and the prosthesis measurements are highly comparable.
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The second main goal is to demonstrate the effect of the installation parameters to the TKR-s?

rotation-flexion movement which are defined in the knee prosthesis implantation protocolf‘

During our prosthesis tests we are controlling only the bending force. The geometry of the pros-

thesis and the implantation parameters creates the movements which are not limited by the de-

vice. Our measurements were performed in a flexion range of 0-120° where the flexion force is

recorded. We demonstrated that under the same TKR geometry the change of the individual

implantation parameters can significantly influence the outcome kinematics. We examined the

optimal implantation parameters which are recommended by the manufacturers and we support-

ed them with a mathematical background.

Keywords: knee prosthesis, knee, biomechanics

1. Bevezetés

A térdiziilet az emberi {ziiletek koziil a legdsz-
szetettebb, elempdrok egyiittese alkotja a meg-
feleld kinetikai és kinematikai mtikédése érde-
kében. Az életkor elrehaladtdval Ggynevezett
arthrosis alakulhat ki az {ziiletben, amely az
iztleti porcfelszinek degenerativ elviltozisit
jelenti. Silyos {ziileti kopés esetén a megfeleld
megoldis a teljes felszinp6tlé térdprotézis be-
iltetése lehet.

A j6 protézis elvart tulajdonsdga, hogy kony-
nyen beépithet§ és tartés legyen, illetve javitsa a
péciens életmingségét az iltal, hogy megfeleld
roticiét biztosit a térd behajlitdsa sordn.

¥s

Flexio

X

d Abdukcio
Vs
Roticio

1. dbra. Térdmozgisok ismertetése

Ajelenlegi térdprotézisek tobbségének geomet-
ridja kopdsra és élettartamra van optimalizilva,
nem pedig a valés térdmozgis létrehozdsara.
Ebbdl adédban a protézisek kinematikdjanak
jobbd tétele és vizsgilata jelentds probléma a
mai orvosldsban. Mindemellett nincs mindsi-
tési médszer sem arra vonatkozéan, mik a j6
protézis feltételei.

A téma jelent8ségét az is 61 mutatja, hogy csak
a veliink kapcsolatban levd egyik kérhdzban
napi 12-15 térdprotézist iltetnek be. A betilte-
tési vardlistdk gyakran 4-5 évre nytlhatnak a
rendkiviili igény miatt.

1.1. Térdmozgéasok

Mint ismert, a térd flexi6ja sordn a tibia rota-
ciés mozgast is végez. A hajlité mozgis elején,
ill. a feszit6 mozgds végén keletkezik a be- illet-
ve kifelé fordulis (roticié). Ez az Ggynevezett
6nkéntelen forgatds, mis néven kezdeti (flexié
esetén) ill. végrotdcié (extenzié esetén) nem
izomm{ik6dés eredménye.’ Ezt az itt [étrejove
rotdciét alapvetSen az {ziileti felszinek geo-
metridja® hatdrozza meg. A térd hajlitdsa ezért
a labszér kisfoka befelé forgatdsaval kezdddik,
ugyanakkor a térd feszitése a labszar kisfoka
kifelé forgatdsaval végzadik.” A 6 szabadsig-
fokd iziileti rendszer’ mozgislehetdségeibsl
(I dbra) tanulményunkban csak a rotdcié-fle-
x16 kapcesolatot vizsgdljuk.
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1.2. A térdprotézis mindsités alapja — célfiigg-
vény

A Szent Istvin Egyetem Biomechanikai Kuta-
técsoportjanak kutatdsi munkdja nyomén be-
mutatjuk a rotici6 folyamatit a teljes behajlitds
sordn. Az eredményeket cadaver térdek vizsga-
latdhoz kidolgozott mér8berendezésen végzett
kisérletek alapjan hatiroztdk meg? A kisér-
leti berendezés alapvet§ célja az volt, hogy a
cadaver térdet, mint kisérleti modellt hasznal-
hat6va tegye az €16 emberi térdiziilet mozgis-
és erdviszonyainak modellezésére. A késziilék
oly médon vizsgilta a térdet, hogy egyediil a
behajlitdst vezérelte, majd az ennek hatdsira
létrej6v8 mozgds sordn a tibidnak (ldbszar-
csont) a femurhoz (combcsont) viszonyitott

térbeli mozgisi jellemzdit rogzitette.

A Biomechanikai Kutatécsoport munkdja so-
rdn meghatdrozta az emberi térdiziiletre jel-
lemz3 rotécié-flexié fuggvényt, amelyet hdrom
linedris fliggvénnyel, Ggynevezett célfiiggvény-
nyel kbzelitett! A mérések és azok kiértékelése
sordn megillapitotta, hogy a térd behajlitdsa
alatt a mozgds hirom részre bonthat6. A fle-
xi6 0-25°-0s tartominyiban jon létre az em-
litett végrotacié (5-10°), ahol az {zfelszinek
geometridja hatdrozza meg a kinematikit. E
szakasz utdn a mozgds folyamatosan dtmegy

Célfiiggvény

P3(cé1)=0,028(¢-50)+13.9

Pacél)=0094(p-25y16

Rotacio p [°]

pi(cél)=0.47¢

0 2 4 6 80 100
Flexio ¢ []

3. dbra. A protézis mindsités alapjat képezd
rotcié-flexi célfiiggvény!

szabad mozgisba, ahol mér a kiils§ és belsg
er6k egyiittesen irdnyitjdk a térdiziilet moz-
gdsit. Ennek megfeleléen a cadaver térden
mért rotici-flexié adatsorra hdrom linedris
fiiggvényt illesztett a kutatécsoport! Az elsd
szakasz a 0-25°-os flexibig tart, itt jon létre a
kényszeritett végroticié. A masodik, 25-50°-ig
tarté szakasz egy dtmeneti szakasz a szabad
mozgas tartominya felé. Az 50° feletti tarto-
mdany mdr a szabad mozgés tartomanya, ahol
a mozgds esetlegessé vilhat. A linedris illesz-
tésekkel kapott célfiggvényt (vastagon szedve)
a 2. dbra mutatja. Az emlitett tartomanyokat
Katona Gabor! hét cadaver térdiziilet vizsga-
lata alapjdn hatdrozta meg, melyek sz6rédédsa a
2. dbrdn lathatd.

A cadaver térden végrehajtott mérések ered-
ményeként megalkotott célfiiggvény egyfajta
bemeneti paraméter a térdprotézisck mindgsi-
tése soran. A kévetkez8kben ismertetjitk azt a
vizsgdlokésziiléket, amelyet térdprotézis mi-
ndsitéshez alakitottunk ki. Célunk volt, hogy
egy olyan térdprotézisek mozgatisira alkalmas
késziléket fejlessziink ki, amellyel a cadaver
méréssel azonos koriilmények kozote lehet a
protézissel 1étrehozott roticié fliggvényt meg-
hatdrozni. Az igy kapott mérési eredmények
OsszevethetSk a cadaver mérések eredményei-
vel, azaz az emberi térd val6sdgos mozgdsaval.

2. Anyag és médszer
2.1. A vizsgaléberendezés korai fazisa

Krakovits Professzor Ur a kutatécsoport
cadaver térden végzett mérései eredménye-
it is felhaszndlva egy Gj térdprotézist szaba-
dalmaztatott. Eziltal felmeriilt az igény az
Gjonnan kifejlesztett térdprotézis kinematikai
sajdtossdgai, és a cadaver mérési eredményei-
nek dsszevetésére. A cadaver vizsgilokésziilék
kivitelébsl adédéan nem volt alkalmas pro-
tézis vizsgalatra, hiszen a térdprotézis egy 3
kiilonéllé elembdl 4all6 rendszer, szemben a
cadaverek esetén rendelkezésre 4ll6 zért térd-
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iztleti tokkal. Ebbdl ad6déan egy olyan készii-
léket kellett fejleszteni, amely a protézis kom-
ponensek (femur, tibia és patella) folyamatos
kapcsolatidt tudta biztositani a flexi-extenzi6
mozgasok sordn.

A késziilékfejlesztés alapjat az emlitett cadaver
térd vizsgélatira kialakitott kisérleti berende-
z¢és nytjtotta.” Ez azt az elnyt eredményezte,
hogy a cadaver vizsgdlatdra alkalmas kisérleti
berendezés és a most bemutatott protézisvizs-
gilé-berendezés a mérési eredmények jobb
Osszehasonlithatésdgit biztositja. Ez sziiksé-
ges is, mivel az el6z8ekben leirtak szerint, a
flexié-rotdcié célfiggvény képezi az alapjit a
protézis mindsitésének, és igy az eredmények
késziilékfiiggése kikiiszobolhetd.

CélkitGzésiink egy olyan késziilék tervezése
volt, amely a mozgatdst egyszeri mechaniz-
musok alkalmazdsaval val6sitja meg, konnyen
beallithaté, diszkrét mérési értékeket tesz lehe-
t6vé, és a tovdbbfejlesztési lehetdséget is ma-
géban foglalja. A protézisnek egy — a feliiletek
altal — el6re meghatdrozott mozgast kell kovet-
nie. A késziilék kialakitdsinak olyannak kell

lennie, hogy ezt az §sszetett mozgést szabadon
megengedje, és ne akadilyozza.

A feltételrendszer és a 6 szabadsigfokd moz-
gés biztositdsa érdekében egy kétoldali veze-
tépélydval (3. dbra/l) elldtott szimmetrikus
berendezést hoztunk létre. A kétoldali veze-
tépélya a folyamatos terhelésfelvitelt és a pro-
tézis komponensek Osszetartdsat biztositja. A
tibidlis tengely linedris és tligorgds csapigya-
zdssal ellatott komponenseken keresztiil kap-
csol6dik a mozgd bézisteliilethez (3. dbra/2),
ezdltal a tibia szabad mozgésa biztositott. Ez a
tengely mereven kapcsolédik a tibidlis protézis
komponenshez (3. dbra/3). A flexiés mozgis
sordn létrejovd roticié kozvetleniil e tengelyen
mérhetd a mozgé bazisfeliileten elhelyezett 1é-
zermutaté segitségével (3. dbra/4). Egy térdbe-
hajlitds sordn egyedil a behajlité erdt vezérel-
jik (sdlyterhelés segitségével: 3. dbra/5), a tobbi
mozgds a konstrukciébél adédéan szabadon, a
protézisfelszin 4ltal meghatdrozottan képes
létrejonni. A vizsgilokésziilék elsG genericids
valtozatit a 3. dbra mutatja.

3. dbra. A protézisvizsgilé késziilék elsd genericidja
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2.2. A jelenlegi vizsgiloberendezés®®

Az els6 genericids késziilék hasznilata nyo-
mén felmeriilt az igény a késziilék tovabb-
fejlesztési és funkcidbdvitési lehetdségeire. A
stlyterheléssel 1étrehozott behajlitds korlato-
zott mozgistartomdnyt biztositott, mintegy
60°-os flexiét. Az els6 genericiés késziilék
esetén a roticié-flexié értékek analég médon,
emberi leolvasdssal keriiltek rogzitésre. A ké-
szlilék felépitése és protézisrogzitd rendszere
nem nydgjtott lehet8séget a protézis betiltetés
sordn felmertld 4llitdsi lehet8ségek létrehoza-
sdra. Az emlitett kérdések megolddsira hoztuk
létre a 4. dbrin lathaté vizsgaldberendezést.

A vizsgal6ékésziilék elemet:
. Quadriceps erd hatdsvonal beéllitas
. Quadriceps in modell
. Léptetémotor és fogaskerék dttétel
. Linedris csapagyazds

VA N

. T-keresztmetszetd  vezetSpalya  (-10°-
+120° flexi6s tartomény)
6. Digitélis

forgasjeladékkal

rotici6  és  flexié  rogzités
7. Femur rogzitése
8. Tibia rogzitése

A berendezés két {8 részegységre tagolhaté: a
protézisvizsgalé részre, illetve a protézis moz-
gatdsit végz8 mechanizmusra. A térdproté-
zisck mozgatdsit egy léptet6motoros hajtds
biztositja. A beépitett 4ttétel segitségével a haj-
tds maximdlis nyomatéka 30 Nm, amely akdr
500 N-os quadriceps izomerd terhelés esetén
is lehet@séget biztosit mérések elvégzésére au-
tomatizalt behajlitds mellett.

Mivel a roticié az 4tlagos protéziseknél je-
lenleg csupdn néhdny fokos, a késziilék pon-
tossdga kiilondsen fontos kérdés, hiszen a
mindsitésben a roticiénak nagy szerepe van.
Az 6sszetartozd rotdcié-flexié értékparok két
inkrementélis jelad6 segitségével keriilnek
rogzitésre 0,18%-os felbontdssal, a quadriceps
izomerd folyamatos regisztraldsaval egyiitt.

Misik célunk az volt, hogy olyan berendezést
készitsiink, amely képes vizsgélni a térdproté-
zisek betiltetési paramétereinek flexié-roticié
mozgisfiiggvényre gyakorolt hatdsét is. Ennek
jelent8ségét az elkdvetkezd fejezetben részle-
tezziik.

4. dbra. A protézisvizsgilé késziilék napjainkban
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2.3. A berendezés kalibrildsa

A mérések megfeleld pontossidgdnak biztosita-
sa érdekében készitettiink egy nullpontkalibra-
16 rendszert. A kisérleti mérések megkezdése
eldtt el8szor a késziilék beallitadsat kellett elvé-
gezni. A kalibrélds tulajdonképpen a késziilék
nulldzisa, amely segitségével a késziilék proté-
zis nélkiil alaphelyzetbe 4llithat6. A kalibrdlé
eszkoz segitségével megillapithatd, hogy a ké-
szllék milyen pontosan képes a nulla rotaciét
biztositani a flexiés tartomdnyban. Egy nagy
pontossdggal megmunkalt csukl6pdnt segitsé-
gével a késziilék nulldzdsa biztosithatd.

A kalibralds sordn a késziilékbe a csukl6pdn-
tot behelyezziik és behajlitdsokat végziink.
Amennyiben a csuklépdnt a késziilékbe telje-
sen vizszintes helyzetbe keriil beépitésre, Ggy
egy behajlitdsi ciklus alatt a tibidlis tengelyen
teljesen nulla roticiét kell mérniink (leszdmit-
va a késziilék sajat nulla hibgjat).

A vizsgalé berendezés nulla kalibriciéjic a
csuklépant mellett egy szimul4cids eljdrdssal is

elvégeztiik. Ehhez a tervezés sordn létrehozott
CAD modellt felhasznilva a csuklépédntot a
berendezés modelljében egy kivilasztott femur
kirotdci6s értékre bedllitottuk (jobb 14b 5° late-
rélis), és azt behajlitottuk. Ugyan ezt a mérésta
valésdgban is végrehajtva, a két sszehasonlité
mérés eredménye lathat6 az 5. dbrin. A jobb
szemléletesség érdekében nem 0°-o0s femur
poziciéhoz tartozé mérést jelenitettiik meg,
ugyanis ott a flexiés tartomdny mentén 0°-os
rotaciés értékek jelennének meg. Megfigyel-
hetd, hogy a hajlitds-nyGjtds kozote 1étrejovs
hiszterézis minimalis, valamint a szimulicié
és a valés mérés kozott eltérés a késziilék nul-

la hibgja.

2.4. Mérési médszer - Protézis beiiltetési pa-

raméterek hatdsal3

Térdprotézis betiltetés sordn az operil6 orvos
egy betiltetési protokoll szerint jar el, amelyben
a protézis egyes betiltetési helyzeteit a protézis
gyartéja tartomdnyszerd értékekkel adja meg.
Az orvos ezt a protokollt kévetve végzi el a
protézis betiltetést, illetve a sajat tapasztalatat

Zsanér szimulacié/mérés 5° femur kirotacié - jobb 5° lateralis - 2015.01.12.

R —Zsanérral
2 szimulacid
o
Q3
= .
—Zsanérral

2 mérés

1

0 =1 ; ; ; i ;

1 19 39 79 99 119

Flexio [°]

5. dbra. A protézisvizsgalé késziilék kalibraldsa
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alkalmazva mdédosithaja az ajénlott paramé-
tereket.

Térdprotézis betiltetés esetén a létrejovd Gj ki-
nematikat két tényezd fogja meghatirozni:
- a térdprotézis elemek (femordlis és
tibidlis) geometridja,
- a protézis betiltetésének médja.

Az emlitett bedllitdsok részben az eredeti ana-
témiai allapotot hivatottak biztositani (anaté-
miai tengely poziciék), részben pedig az ere-
deti mozgis jellegét prébéljak visszadllitani
(sz€ls6 roticibs helyzet).

Az irodalombdl és a személyesen kialakitott or-
vosi kapcsolatokbdl nyert tapasztalatok alapjin
meghatdroztuk, hogy a protézisek roticié sze-
rinti mindsitése sordn milyen vizsglati fakto-
rokat vegyiink figyelembe a protézis betiltetési
tényez8kbal.

Ezck alapjin a kovetkezdk hatdsit vizsgaltuk
méréseink sordn:

- a femur kiroticidja (),

- tibia platé dontése (B),
- és a quadriceps hatdsvonaldnak ird-
nya (y).

A hérom felsorolt faktornak (tényez8nek) tu-
domdnyosan megalapozott, matematikai 6sz-
szefiiggésekkel leirhaté  fiiggvénykapcsolata
nincs a rotdciéval. Kutatdsunk egyik célkitdzé-
se, hogy az egyes beiiltetési faktorok roticiéra
gyakorolt hatdsit megéllapitsuk, és meghatd-
rozzuk azok optimdlis értékét. A kivilasztott
faktorok utdn orvosokkal konzultdlva hatéroz-
tuk meg azt a tartomanyt, amelyen beliil ezek-
nek a paramétereknek a hatdsit elemezziik a
roticiéra.

A vizsgalati médszer kidolgozdsa és a betl-
tetési faktorok meghatdrozdsa érdekében egy
konkrét gyart6 cég protéziseit elemeztiik, egyre
vonatkoz6 eredmények bemutatdsaval.

L. (x) vizsgilati faktor: Femur kirotéci6

—N° — RO —10
(Xmin_o ;amax_S 5 aiamsolt_3

6. dbra. Vizsgélati faktorok beillitdsa a késziiléken. @) femordlis komponens kirotcidja (o);

b) tibia hdtrahajldsa (8); ¢) quadriceps izomerd hatdsvonala (y)
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2. (B) vizsgilati faktor: Tibia platé dontése,
hétrahajlds

B nin=0°; B mx=10°; B juseoi=7°

3. (y) vizsgilati faktor: Quadriceps hatdsvo-
nala

—N20 —r70 — RO
Ymin*3 ,Yma\77 ;Yiamsok*S

A combcsonti protézis komponens kirotdci6ja
(6.a dbra): azt irja le, hogy a betiltetett comb-
csonti protézis komponens milyen mértékben
van elforgatva laterdlis irdnyba az Ggynevezett
mechanikai tengelyhez képest. A mechanikai
tengely a combfejet az iziileti tokkal 6sszektd
tengelyvonal.

A tibia hétrahajldsa (6.6 dbra): a 1dbszarcson-
ti {zfelszin hatrafelé megdontésének mértéke.
Enneck legf8bb célja: a beteg be tudja hajlitani
a 1ab4t (90° flexid) és ki tudja azt nygjtani (0°

flexio).

Quadriceps hatdsvonala (6.c dbra): emberen-
ként eltérd, a combcsonti protézis komponens
betiltetésével lehet befolydsolni. A quadriceps
izomer8 hatdsvonala combcsont vel8lr ten-
gelyirdnyu, a térdprotézis azonban az emlitett
mechanikai tengely irdnydhoz van illesztve.

Az emlitett vizsgalati faktorok biztositdsira a
6. dbrin lithat6 befogd rendszert alakitottuk
ki. Univerzilis kiviteld, igy barmely gyarté al-
tal készitett protézis vizsgélatdra alkalmas. A
femur komponens befogé esetében a késziilék
minden esetben a femur komponens betiltetést
segitd két rogzitd csapjit fogja meg egy priz-
mds szorité rendszer segitségével. Ez minden
gyarté protézisén rendelkezésre 4l

A tibidlis befogé6 rendszer a tibidlis komponens
kézepén elhelyezked§ furatot haszndlja elséd-
leges rogzitésre. Majd a protézis frontilis felén
medidlis és laterdlis oldalrdl egy-egy szorité-
tdmaszté csavar tartja a protézist megfeleld
poziciéban. Amennyiben a kézépsg rogzitd

furat nem 4ll rendelkezésre, tovdbbi timaszté
elemeket alkalmazunk a tibia régzitésére.

A vizsgilokésziilékbe  rogzitett  protézis
femordis komponense és a femur tengely egy-
madssal 90%-o0s szdget zdrnak be (7. dbra), igy
ez a tengely a mechanikai tengelyt biztositja.
Protézis betiltetés sordn a femurt az anatémiai
tengelytdl elallitjdk a mechanikai tengely po-
ziciéjdhoz, amely sordn rendszerint 5°-os don-
tést alkalmaznak, igy létrehozva a femoralis
komponens és az anatémiai tengely merdle-
gességét |01l Bz 1ényeges tényezd, ugyanis a
cadaver mérésekkel megegyez8 koordinita-
rendszerben kell méréseinket végrehajtani az
osszehasonlithatésdg érdekében.

mechanikai vertikalis anatbmiai
tengely tengely 6 le tengely
ﬂ) 5 {
3° :
(Rl
H I

7. dbra. Iziileti tengelyck!0-12

3. Eredmények’

A kovetkezGkben azt a vizsgdlati médszert
mutatjuk be, amelyet az egyes protézis betil-
tetési értékek (vizsgdlati faktor) teljes tarto-
ménydn alkalmaztunk. A mérések megkez-
dése eldtt egy kisérleti tervet készitettiink a
teljes faktoridlis kisérlet tervezési médszer

alapjdn.!?
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A hdrom, kordbban ismertetett vizsgalati para-
métert befolydsolé faktor alapjdn minden pro-
tézis mérését 8-8 kisérleti beallitassal végeztiik
el. Vizsgélati paraméteriil a 40°-os flexiés tar-
tomdanyig létrejové atlagos rotaciét vilasztot-
tuk (patl) (8.dbra). Az 4bra jobb oldaldn egy
kisérleti bedllitds 6tszori ismétlésének dtlagara
illesztett linedris fiiggvények lathatéak. Mivel
a célfiiggvény is azonos hatdrokkal rendelke-
zik, igy egyszert hdnyados képzéssel a kettd
Osszevethetd. Méréseink sordn az dgyneve-
zett teljes faktoridlis kisérlet szerint jartunk
el, amely segitségével a nem linedris jelenség
egy faktorokban linedris matematikai model-
lel kozelithets. Ez a médszer a tobbvaltozés
figgvények empirikus felirdsira ad lehet8sé-
get. Segitségével minden térdprotézisre felir-
haté az adott jelenséget kozelitd matematikai
modell. Eziltal tovdbbi mérések nélkiil ana-
litikusan meghatdrozhaték az egyes faktorok
optimilis bedllitdsai a célfiiggvényt legjobban
kozelitd eredmények elérése érdekében.

A jelenséget kozelitd matematikai modell 3
faktor esetén:

Pi=b,+b,-a+b,-f+b -y+b, -aff+
+b,,-ay+b, - fr+b, afy ()
A faktortér kozéppontjiba helyezett koordina-

ta-rendszerben a transzformalt faktorok értel-
mezése:

a :am—a: _275:0,405—1 (2)
BB _B-5 -5 @
A TS

y = LTV _TT5 05, 05 @)
Vo =V 775
Faktorokban linedris kozelit6 matematikai
modell a transzformalt koordinata-rendszer-
ben:

Pay =by+b, -0’ +by- B +b, -y +b, -0’ B+

+b, 'y wb, By wby, o’ fy )
3.1. A teljes vizsgalati tartomany eredményei

A teljes faktoridlis kisérlettel 6t kiilonb6z3
méret, de azonos gyartétdl szdrmazé pro-
tézis vizsgilatit végeztiik el, az eredmények
nagyobb fokd 6sszehasonlithat6siga érdeké-
ben. Méréseinket 0-120° flexié mellett 120-
330 N-os quadriceps izomerd terhelési tarto-

ményban végeztiik el.

A hibahatdrok meghatdrozdsa, a sz6rdsnégy-
zetek megegyez8ségének vizsgdlata és az
egylitthaték szignifikancia vizsgédlatinak el-
végzése utdn a vizsgalati paraméterre az aldb-
bi fiiggvény adédott:

4 @ Pl

4-es Protézis mérés, 3-as kisérleti beallitas

—calfiiggvény
16 arve

—p1+a2*(p-20)
—p2+3°(-40)
—Rotci6 Atlag

3

Rotécio [°]

0 20 40 Flexi6 [°] & 80 100

8. dbra. Atlagos rotici6 (g,,), mint vizsgilati paraméter
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P =032 —0,2743+ 0,197 +1,02 (6)

Az 1. tdbldzar utols6 oszlopdban lithatéak az
empirikus fiiggvénnyel kiszamitott rot4cié ér-
tékek az egyes kisérleti bedllitdsokra.

Mérési eredményeinkbdl egyet kiragadva, a
9. dbrdn lithaté egy térdprotézis teljes fakto-
ridlis kisérlettel valé vizsgédlata 8 kisérleti be-
allitassal.

A 8. dbrdn ebbdl a mérési adatsorbdl ismer-
tettiik a 3-as kisérleti bedllitdst (1. tdblizatban
is jelolve), amely a célfiiggvényt a legjobban
megkozeliti. Lathatd, hogy az 5-8-as kisérleti
beallitdsoknal a roticié értéke megkozelitSleg
nulla. Ez a 0°-o0s femur kirotéciés értékkel in-
dokolhaté, az az eredményeket legjobban be-

folydsolé paraméter.

A 3-as beillitds esetén alkalmazott vizsgéilati
faktorok:

1. Vizsgilati faktor («): Femur kiroticié
a=5% (o, . 1. =3°)
javasolt

2. Vizsgilati faktor (8): Tibia hatrahajlds

F)):OO; (gjavasolt=7o)
3. Vizsgilati faktor (y): Quadriceps hatdsvo-

4. Osszefoglalas

Az eddigi kutatdsi eredmények alapjan a ko-
vetkez8 kovetkeztetések vonhatéak le:

- Az altalunk létrehozott vizsgdl6-mindsitd
berendezés dltalinosan haszndlhat6, ezért
tovdbbi tudominyos kutatdsok alapjiul
szolgdlhat,

- Bizonyitottuk hipotézisiinket, miszerint
a protézis betiltetési tényezdinek jelentds
befolydsol6 hatdsa van a létrejové iziileti
kinematikira,

- Mérésekkel igazoltuk és megerdsitettitk
a szakorvosok dltal javasolt betiltetési ha-
tartartomdnyokat az egyes protézis para-
méterekre,

- Az dltaldnosan elfogadott és javasolt pro-
tézis betiltetési paraméter kombindcik-
hoz képest egy jobb kinematikat biztosité
beallitdst hatdroztunk meg az elfogadott
hatértartomanyon belil.

5. Tovabbi feladatok

Tovabbi feladatunk az ismertetett kisérleti be-
allitasokkal még tobb gyarté térdprotézisének
mérése. Ezen adatok alapjin az egyes proté-
zistipusok egzaktul viszonyithatéak egymads-
hoz is. A kapott eredmények akdr egy sajat

nala fejlesztést térdprotézis tervezési alapjiul is
y=7% (yjavasoh=5°) szolgdlhatninak.
S.sz Py bg by by bug by bg, Dugy Qurtag Cemp
o p* p* - KBk akyk Bry* | kpry*

1 + + + + + + + + 1,0735 1,23
2 + + B + + ) ) B 0 0,47
3 + - + + - + - - 3,9858 3,93
4 i B R n B B + n 3,8042 3,17
5 - + + + - - + - 0 -0,40
p ) n _ ¥ ] n ; + 20,9488 1,10
7 - B + + + B - + 2,0959 1,33
8 - B B + + + + B 1,2368 0,57
> 0,809 | -1374] 0382| 1405| -0304| -0,069] o0,122] 0,1003 - B
Célf. 9,4563 -

1. tdbldzat. Vizsgélati eredmények egy adott térdprotézisre
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Tovébbi sziikséges a cstszva gordiilés kérdés-  képezné ebben a problémakérben. Ezen kiviil

korének vizsgdlata; szakirodalomi adatokra  célunk jirdsvizsgilat végzése €16 betegeken,
tdmaszkodva egy célfiiggvény meghatdrozdsa  protézis reviziés mitéttel elldtott betegek ese-

a cstiszva gordilésre, amely a mindsités alapjat  tében.

4-es Protézis mérés, 1-8-as bedllitas 2014.09.14. - AV/BG

2

——1-es besllitss

litas

——3-as beillités

.g
’ Flexié [°]
9. dbra. Egy térdprotézis 8 kisérleti bedllitdsainak dtlagai
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MECHANIKAI MODELL A TIBIO-FEMORALIS KAPCSOLAT SORAN FEL-
LEPO KOPAS MEGHATAROZASARA TERDIMPLANTATUMOKBAN

Fekete Gusztav!, Biré IstvanZ, M. Csizmadia Béla3

' Eétvés Lorand Tudoményegyetem, Informatikai Kar, Savaria Miszaki Intézet
2 Szegedi Tudoményegyetem, Mérnoki Kar, Mdszaki Intézet

3 Szent Istvan Egyetem, Gépészmérndki Kar, Mechanikai és Géptani Intézet

fe@inf.elte.hu DOI: 10.17489/biohun/2017/1/06

Absztrakt

A kopiés olyan mechanikai faktor, amely az térdiziileti implantditumok élettartamat legjelentd-
sebben befolydsolja. Implantitumok esetében a kopds vizsgilatidhoz kiil6nb6z8 berendezésekkel
(pin-on-disc, térd szimulator) kisérleteket végeznek, amely kisérletekben tobb paraméter mellett,
allandé cstiszva-gordiilési tényezdt alkalmaznak. Az utébbi években megjelent cikkek alapjdn,
tobb szerzg céfolja azt az allitdst, hogy az idllandé cstiszva-gordiilési tényezd megfeleld lenne
a modellezésnél. Ez a térdiziilet kapcsol6dé geometridjanak bonyolultsigdval indokolhat4, ami
miatt a lokilis kinematika is tdl komplexé vilik az ilyen egyszert feltétel alkalmazhat6sigédhoz.
Ebben a tanulmanyban, a cstszva-gordiilés véltozdsdnak hatdsit kivinjuk bemutatni egy jol is-
mert mechanikai kopds modellen, az Gn. Archard modellen. A modell 4ltal kimutathatéva valik,
hogy a kopds a korabbi eredményekkel ellentétben, 10% tdlbecstiilt a 0 és 60 behajlitdsi fok kozé
es@ tartoményban, jards sordn, mig 65% alulbecsiilt a 0-120 behajlitsi fok kozé esd tartoményban,
guggolas soran.

Kulcsszavak: kopds, térd, jrds, guggolds, Archard modell, cstiszva-gordiilés

Mechanical model for estimating wear in tibio-femoral connection in total knee replacements

Abstract

Wear is considered the main mechanical factor that limits the lifetime duration of total knee
replacements (TKRs). Among several parameters during wear experiments, constant slide-roll
ratio (S/R ratio) is frequently applied during pin-on-disc tests and knee simulators. However,
several papers showed that the idea of constant S/R ratio is not a proper approach if TKR wear
is modelled due to the complex geometry. In this study, the significant effect of S/R on wear is
demonstrated by involving a flexion angle dependent S/R ratio into Archard’s law during gait
and squat motion. By including this new parameter, it is demonstrated that the earlier models
with constant S/R ratio overestimated wear by approximately 10% from 0 to 60 degree of flexion
angle during gait, while underestimated it by approximately 65% from 0 to 120 degree of flexion
angle during squat.

Keywords: wear, knee, gait, squat, Archard’s law, slide-roll
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Bevezetés

Annak ellenére, hogy a kutaték és protézis-
gyarté cégek kéz6s munka drdn megbizha-
t6bb és hatékonyabb implantdtumokat hoznak
létre, szamos esetben torténik meg a protézis
tonkrementele. A f6bb okok, ami miatt proté-
ziscsere indokolt, az {ziilet elfertéz&dése, im-
plantdtum kilazuldsa, valamint az implanta-
tumban megjelend nem megengedhetd szintd
kopds. A kopds tobb okbdl is kialakulhat az
iziiletben. Egyrészt magdnak az iziletnek az
inkongruencidja (egybevdgdsidgidnak hidnya)
miatt, vagy az {ziilet természetes instabilitdsa-
bél ereden. A kopds maga, egymdssal tobb-
szorosen Osszefliggd paraméterekkel leirhaté
jelenség, amelyet rendszerként kell kezelni és
nem anyagjellemzdként.!

Fontossagat ki kell emelni, mivel ez az a
mechanikai faktor, amely legnagyobb mér-
tékben befolydsolja az implantitum élettar-

£ 23

tama valamint mértéke erGsen fiigg az

iziiletben lejatsz6dé lokélis kinematik4t6l. -0
A kopds kisérleti vizsgdlata sordn tSbb pa-
ramétert is megfigyelnek, ezek koziil egy, a
cstszva-gordilési tényez8. Ennek a ténye-
z6nek a nagysdgat dltaldban 0 és 40% kozott
alkalmazzdk pin-on-disc, ball-on-disc vagy
térdszimuldtoron végzett tribolégiai tesztek
soran/ ¥ Ciklikus tesztek alatt ennek a té-
nyez8nek a nagysdgit mindig dllandénak te-
kintik McGloughlin és Kavanagh,!! valamint
Hollman és m.trsai'? tanulményai alapjdn.
McGloughlin és Kavanagh!! kutatdsai alapjan
az 4llandé cstszva-gordilési tényezd hasz-
ndlata abban az esetben ajanlott, ha egyszerd
geometridji feliletek kozotti kapesolatot te-
kintiink, mint példdul a pin-on-disc és ball-
on-disc tipusd tesztek. Itt egy gdmbfeliilet
cstszik és gordil egy lemez feliiletén, igy a
konstans cstszva-gordiilés feltétele megfeleld
kinematikai leirdst biztosit. T6bb szerzd ko-
z6lt olyan eredményeket, ami szerint térdpro-
tézisek esetében az 4llandé cstszva-gordiilési

tényez8 megkozelitése mar nem elégséges,>™
mivel az sszetett geometria miatt a kinema-
tika a kapcsolédé feliiletek kozott is roppant

bonyolulttd valik.

Laurent és mtsail® kutatésai is azt mutattk ki,
hogy a kopdsi mechanizmus nagymértékben
fiigg nemcsak a kapcsolédé feliiletek terhe-
1ésétSl, de az érintkezéskor lejatsz6dé kine-
matikatdl is, amely magiba foglalja a ciklikus
tobbirdnyd mozgdst és a csdszva-gordiilési
aranytis.

Egy valtoz6 nagysigi, behajlitasi szogtdl fiig-
g6, a mozgds fajtdjat is figyelembe vevg (ja-
rds, guggolds) cstszva-gordiilési tényez8 mar
sokkal pontosabb megkozelitést adna a térd-
implantdtumok felszinei kozott fellépd ko-
péds-mechanizmus lefutdsirdl és annak nagy-
sdgardl. Emellett, az Gj paraméternek a hatdsa
valasz is lehet arra kérdésre, hogy miért olyan
szamottevd az eltérés a szamolt, és a tesztelt

mintik kopdsa alapjan mért értékek kozott 67

Ennek a tanulmidnynak az a célja, hogy egy
4j paraméter bevezetésével pontosabb lefrdst
adjon a tibio-femorilis kapcsolat sordn létre-
jovd kopds kialakuldsardl. Az elemzéshez egy
dltaldnosan alkalmazott kopdsmodellt hasz-
nalunk fel, az Archard modellt!® Ez a modell
egyrészt magiban foglalja a lokilis kinetika
hatdsat, vagyis a feliileteket sszeszorité erd
modellezését, valamint az 4j paraméterrel, a
valtoz6 cstszva-gordiilési ardnnyal kiegészitve
egy pontosabb kinematikai hatdst is az eredeti
modellhez képest. Az Archard modellt egy-
szerlisége ellenére, széles korben hasznaljdk a

1920

mértékadé irodalomban, mivel dsszemér-

het§ pontossdggal becsiili a kopds nagysigat

miés bonyolultabb, példdul Turel és mtsai’!

2

vagy Abdelgaied és mtsai?? modelljeivel szem-

ben.

A tanulmdnyban kétfajta mozgést vizsgdlunk
meg, amelyek kozil az egyik a jards. Ezt a
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mozgdsfajtit az emberek naponta tobb ezer al-
kalommal végzik, igy az Gj paraméter hatdsa-
nak e mozgis sordn, j6l lathaténak kell lennie
az 1d6 muldsdval. A tanulmédnyban figyelem-
be vett mésik mozgis a guggolds, ahol a leg-
magasabb érintkezési er6k? és a legnagyobb
cstiszva-gordiilési ardny van jelen3* Ezen-
kiviil a guggolds széles korben alkalmazhaté
rehabilitdciéra és a combizmok sport- vagy or-

vosi okokbél térténd erdsitésére.2t 2

A felsorolt okok miatt elengedhetetlen tovabbi
informdciét szerezni arrél, hogy a kopds hosz-
sz tdvon hogyan befolyisolja ezt a fajta moz-
gast.

Moédszer
Cstiszva-gordiilés modellezése

A cstszva-gordiilési aranyt Fekete!* a kovetke-
z6képpen értelmezte:

Aslibia (t ) —As femur (t )

S/R(t)= (1)
AS g )
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1. dbra. Cstszva-gordiilési fiiggvények kiilonb6z3
szerzoktdl

két idépillanat kozott legordiils, kapesols-
dé6 ivhosszak nagysdga. Az ariny segitségével
pontosan megiéllapithaté a mozgis lefolydsa.
Ha az ardny nulla, akkor tiszta gordilés all
fenn, ha pedig egy, akkor tisztdn cstisznak a fe-
liletek egymason. Amennyiben az érték nulla
és egy kozé esik, akkor a részleges cstszds és
g6rdilés all fenn. Péld4ul a 0.4-es ardny azt je-
lenti, hogy 40% csiszasbél és 60% gordiilésbdl
épiil fel a mozgés. Ha az érték pozitiv, akkor a
femur cstszik meg a tibidhoz képest, amennyi-
ben negativ, akkor ennek az ellentettje val6sul
meg. Fekete! 5 darab kisérleti és kereskedelmi
forgalomban 1év4 térdprotézis alapjdn a ko-
vetkez§ cstiszva-gordiilési fliggvényt kozolte a
behajlitds fliggvényében:

S/R(a)=-5.16-107 -’ +
123510 o —4.113:10" - & 2)
+0.226% 5D =0.136

Ezta fiiggvényt, mint 4tlagos cstiszva-gordiilési
fiiggvényt fogjuk a kovetkez8kben emliteni.
Feltételezziik, hogy a fiigggvény alkalmazhatd,
mind az extensié, mind a flexi6 sordn.

A kopés modellezése

Jards sordn a lenditési fizisban a ldb behaj-
litdsi szoge elérheti a 65-67 fokot. Eddig a
pontig bezirélag, a legtobb kordbbi szer-

11,12

28 eredményei'>'> egybevdgnak egymdssal a

cstszva-gordiilési fliggvényt illetGen.

Nigerl és mtsai,’® valamint Fekete! alacso-
nyabb ardnyt dllapitott meg a 0 és 65-67 be-
hajlitasi szoghoz tartoz6 tartomdnyban (L
dbra). Az 4llandénak feltételezett csiszva-
gordiilési ardny valészinGsithetSen a sokrétd
egyszerlsitések folytdn terjedt el, amely egy-
szerUsitések magukba foglaljdk a kétdimen-
zi6s geometriai megkozelitést, valamint a
sarlédds elhanyagoldsat.h1? Nigerl és mtsai'?
hasznéltak el8szér hiromdimenziés modellt

a cstszva-gordiilési ardny meghatdrozdsihoz,
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mig a térbeli (3D) megkozelités mellett Feke-
te!* a sarlédas hatdsat is figyelembe vette mo-
delljében. Ezen modellek segitségével a szer-
28k kimutattdk a cstszva-gordiilési fiiggvény
nem-linearitdsat.

Mivel ez a fiiggvény mdr ismertnek tekinthe-
t6, figyelembe kell venni a kopds szdmitdsa-
ban, mint Gj paramétert. A cstszva-gordiilést
a tibio-femordlis kapcsolat kozott dllapitottuk
meg, igy az ezen kapcsolat sordn fellépd elmé-
leti kopdst fogjuk szdmitani. A térdimplanta-
tum femoridlis és tibidlis részének érintkezés
sordn fellépd pillanatnyi kopdstérfogat nagysi-
git Archard modelljével szamitjuk:!®

dV = k-Fy - ds 3)

ahol % az 1Gn. fajlagos kopdsi tényezd
(mm?/Nm) amely egy anyagfiiggé 4llandé, Fy
az dsszeszoritott feliiletek kozott felléps erd
(N), ds pedig a pillanatnyi csdsz6 ivhossz (m)
amelyet felirhatunk a cstszésebesség (m/s) és
az 1d§ (s) szorzataként is.

AV =k Fy " Vcsgsnas (£) - dt 4

Fekete!* tanulmédnya alapjan a cstszva-
gordiilést, ha pillanatnyi ivhosszak helyett pil-
lanatnyi sebességekre értelmezziik, a kovetke-
28 Osszefliggés szerint is haszndlhatguk:

Vere(t) — vepe (£)

5
vere(t) ©

S/R(t) =

ahol v, és v, a kontaktpontban értelme-
zett tangencidlis sebesség a tibidra (v,.r,), il-
letve a femurra (v,) nézve. Ezen sebességek
kilonbsége adja a csdszdsi  sebességet
Wor, = Yo = Voionss) - Ha ezt a kifejezést ren-
dezziik a csiszdsi sebességre és visszahelyette-

sijiik a (4) egyenletbe:

dV:k'FN'vCTt'S/R(t)'dt (6)

akkor megkapjuk a kiegészitett Archard egyen-
letet, amelyben a csdszva-gordiilés hatdsit is
figyelembe vessziik. A paraméterek értékeit az
irodalombél vettiik 7 (1. zdbldzat).

Paraméter Erték Meértékegység
k 1.3 | mm?*/Nm
Fy 1000 | N
Yo, 30 | mm/s
. jards: 1.78
guggolds: 306 s

1. tdblizar. A kiegészitett Archard egyenlet
paraméterei

A kontaktpontban értelmezett tangencii-
lis sebességet a tibidra vonatkoztatva (v;,) a
tribolégiai tesztek sordn a targyasztal ciklikus
scbességeként értelmezve vessziik figyelem-
be az irodalombél’” Az idé értékeit Fekete!
tanulmanyabél szarmaztattuk, amelyek a
guggolds szimuldcidja esetén adédtak, majd
jardshoz ezen idGtartamok felét feltételeztiik.
Ezekkel a paraméterckkel kétfajta kopdstér-
fogatot fogunk szdmolni, mind a jirds mind
a guggolds sordn. El&szor a cstszva-gordilési
tényezbt dllandénak vessziik fel 0,4-es érték-
kel McGloughlin-Kavanagh!' és Hollmann és
mtsai'? tanulmanyai alapjan, majd egy teljes
jardsciklusra (extensi6 és flexié 70 fokig beza-
rélag) meghatdrozzuk a levil6 kopott térfoga-
tot.

Misodjara, a cstszva-gordiilési tényezdt a be-
hajlitisi szog fliggvénye alapjan véltozénak ér-
telmezziik Fekete! tanulménya alapjan, majd
ismét egy teljes jardsciklusra (extensié és flexié
70 fokig bezédrélag) meghatdrozzuk a levilé
kopott térfogatot. Ugyanezeket a szdmitdsokat
elvégezziik guggolds sordn is, ahol 120 fokos
behajlitdsig torténik a mozgds, majd onnan
vissza nulla fokig. A Fekete!* 4ltal meghatdro-
zott cstszva-gordiilési fiiggvényt dtszdmoltuk
behajlitdsi szégtartomanyrol idStartomdanyra.

58



Biomechanica Hungarica X. évfolyam, 1. szdm

A kopdstérfogat nagysiganak alakuldsit ja-
rds esetén a 2. dbra szemlélteti, amelyet az
Archard-egyenlet (6) ad meg.
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? E s
£ /
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L
5 Pig
é I
.
g 0,000002 ‘
“ Behaijlitasi szég [°]
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7 ‘/ H H
0
0 20 40 60 60 40 20 0
Kopastérfogat jarasciklusonként - Fekete-Bird-
Csizmadia
— = Kopéstérfogat jarasciklusonként - McGloughlin-
Kavanagh-Hollmann

2. dbra. A kopdstérfogat alakuldsa egy jardsciklus
alatt

A teljes kopéstérfogatot a ciklus sordn a fligg-
vény alatti teriilet meghatdrozasdval kapjuk
meg. Ez jelenti a flexié és az extenxié alatt
felgytilemls kopds nagysigat, vagyis egy be-
hajlitdsi és kinyajtdsi ciklus alatt értelmezett
kopdstérfogat mennyiségét. Ezt a mennyisé-
get az Archard-figgvénnyel tudjuk kiszdmi-
tani, ahol jdrds sordn a teljes ciklus 1,78 s-ig

0,00002 5
0,000016
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= = = Kopéastérfogat guggolasciklusonként - McGloughlin-
Kavanagh-Hollmann

3. dbra. A kopdastérfogat alakuldsa egy
guggolasciklus alatt

tart. I\/IcGloughlin-Kavalnalgh-HollmannH’12

alapjdn, ha a cstszva-gordiilés dllandé nagy-
sdgd, akkor a pillanatnyi kopdsfiiggvény line-
arisan valtozik, mig az 4j modellben, viltozo
cstszva-gordiilés  esetén, harmadfokd poli-
nommal kézelithetjik:

dVMKH:C't+d (7)

illetve

dVFCS:a't3+b't2+ 8
c-t+d ®)

A figgvények egyiitthatéit a 2. tdbldzat tartal-

mazza.
Konstans Fekete-Bir6-Csizmadia M-K-H
(jdrds) érték (10°%) Erték (10°%)
a -244.6273 0
b 656.2626 0
¢ -70.3422 360
d 7.81020 0

2. tdblazat. A jards-kopas fiiggvény egyiitthat6i

A kopéstérfogatot egy ciklusra a kovetkez8kép-
pen értelmezziik:

T
V=f dv -dt =
0
T
f k'FN'UCT['S/R(t)'dt
0

Ezek alapjin Fekete-Bir6-Csizmadia szerint a
teljes kopéstérfogat:

1.78
% =f dVp_csdt =5.2-107°
FCS o F-CS (10)
[mm’/ciklus]

Mig a teljes kopéstérfogat McGloughlin-
Kavanagh-Hollmann alapjan:

1.78
VMKH = f dVMKH dt = 57 ) 10_6
’ (1)

[mm’/ciklus]
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Guggolis sordn a teljes ciklus 120°-ig tart, majd
onnan az extenzid sordn vissza nulla fokba. A
kopéstérfogat nagysdgdnak alakuldsa guggolds
esetén a 3. dbrdn 1athatd.

A szamitdshoz sziikséges fiiggvények egyiitt-
hatéi a 3. tdbldzatban taldlhatéak meg.

Konstans Fekete-Bir6-Csizmadia M-K-H

(guggolds) érték (10°%) Erték (108)
a -158.2968 0
b 7277927 0
c -202.2123 360
d 24.5527 0

3. tdblizat. A guggolas-kopds fliggvény egytitthatéi

A teljes kopdstérfogat Fekete-Biré-Csizmadia

alapjan guggolés esetén:

3.06
VFCS = f dVF—CS dt=2.6" 10_5 (12)
0
[mm’/ciklus]

Mig a teljes kopistérfogat McGloughlin-
Kavanagh-Hollmann alapjan:

3.06
Vukn = fo dVygy dt =1.7-107° (13)

[mm’/ciklus]
Eredmények

Az integrilokbdl szamitott teljes kopdstérfoga-
tok alapjdn a 4. tdblizatban foglaltuk ossze az
eredménycket és azok egymaishoz viszonyitott
szézalékos kiilonbségét.

. Teljes kopas R r3
Mozgis (X10° mm3/ciklus) Kiil6nbség

V. =052

Jéras Le 9%
Vg = 0,57
V.. =260

Guggolas e 65%
Vyky = 1,70

4. tdblizat. Osszesitett eredmények a kopds
ciklusonkénti mértékérdl

Egyértelmten ldthaté, hogy a viltozé cstszva-
gordiilési ardny figyelembevételével radikéli-

san ndtt a kopds mértéke is.

Ez az eredmény bizonyitja a kordbbi sejtése-
ket, miszerint a 20-30°-0s behajlitdsi szgnél
még f8leg gordiilés van jelen a tibio-femordlis
kapcsolatban, majd a guggoldsi fizist elérve,
90° felett mar a cstszds értéke a mérvads,>H
ami természetesen a kopds erételjes megjele-
nését vonja magival. Ez azzal magyardzhatd,
hogy a nagymértékd cstszds miatt a feliile-
ten kialakulé nyiréfesziiltség hatdsira apré
implantdarabok kezdenek levédlni, amint lo-
kalisan elérik a kritikus nyirészilardsagot.0
Ha csak magit a jards kézbeni kopést tekint-
jik, akkor a teljes ciklusra nézve mindossze
9%-o0s a kiilonbség a két modell kozétt, vagy-
is McGloughlin-Kavanagh!! és Hollmann'?
konstans cstszva-gordiilésbél adédé  ered-
ményei nem esnek messze Fekete-Bir6-
Csizmadia viltoz6 modelljéhez képest.

Ezzel szemben, ha a guggolast tekingik, a
helyzet radikdlisan megviltozik. A guggolas
teljes ciklusdra nézve 65%-al magasabb kopis-
térfogatot becstilhetiink, ha figyelembe vessziik
a véltozo, és a magasabb behajlitdsi szogekben
nagyobb mértékd cstszast. Ennél is fontosabb
informdciét nyerhetiink a kopds mechanizmu-
sar6l, ha a mozgiast részenként vizsgiljuk.

Elészor tekintsiik a kopdst a jdrdsra nézve,
vagyis integriljuk az extenzié sordn 0-20, 20-
40, 40-60 behajlitdsi szogek kozott, majd az
extenzi6 és flexié szakaszhatardban 70 fokndl,
végiil a flexié alatt 60-40, 40-20 és 20-0 szaka-
szok kozétt (4. dbra).

Ily médon képet alkothatunk a kopéds geomet-
ridhoz kapcsol6dé részleteirdl. Lathato, hogy a
kopds, ha konstans cstszva-gordiilést alkalma-
zunk, mindig valamivel nagyobb az alacsony
behajlitdsi sz6gh6z tartozé régiéban, mint ha a
valtoz6 cstiszva-gordiilést vennénk figyelembe.
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Részletekre bontds utdn is megéllapithatd,
hogy nincs szamottevd kiildnbség, ha jarés ese-
tében éllandé cstszva-gordiilést feltételeziink.

Guggolds sordn mar mds irdnyt vesz a kopds
mértéke. Amint elhagyjuk a 60-70°-os behaj-
litdsi szoget, Ggy a csszva-gordiilési ardny
Nigerl és mtsail® szerint igen meredeken, Fe-
kete" szerint mérsékeltebben, de jéval tdllép a
0,4-es hatdron, ami miatt a kopdstérfogat mér-
téke is jelentésen megnd (5. dbra).

A 80-120°-0s behajlitdsi szdgben, extenzié
sordn, mdr a szdmitott értékek 27%-al maga-
sabbak a viltoz6 cstszva-gordiilési ardny figye-
lembevételével. Ezt a kiilonbséget a magas be-
hajlitisi szogeknél megillapitott nagymértékd
cstiszdsok okozzik.

Ahogy a flexi6 sordn a térd a teljesen behajli-
tott dllapotabdl (120°) megindul visszafelé, az
6sszead6do elméleti kopdstérfogatok differen-
cidja a két modell kozott, részenként eléri a
78%-ot, mig az egész mozgasciklusra nézve az
atlagos kiilonbség a 4. tdblizatban kézolt 65%
korili érték. Megéllapithaté, hogy magas be-
hajlitdsi sz6gek esetében az dllandé, 0,4 értékd
cstszva-gordiilési ardny jécskdn alulbecsli a
kopastérfogat varhaté értékét. Az eredmények-
bél az is megéllapithatd, hogy a Fekete-Biré-

Csizmadia modell alapjidn a kopistérfogat
80%-a, a guggolds flexié fazisdnak 120°-bdl
valé visszahajlitdsa sordn jelenik meg. Ebben
a fdzisban a fokozatos visszahajlitds sordn
dtlagban 75%-al nagyobb az elméleti kopds-
térfogat nagysiga a McGloughlin-Kavanagh-

1,12

Hollmann™"* eredményeivel szdmolt modell-

hez képest.
Kovetkeztetések, tovabbi lehetGségek

A tanulmdnyban sikeriilt bizonyitani a viltozé
nagysdgl cstszva-gordiilési ardny jelenségé-
nek kopdsra gyakorolt hatdsit. Sikeriilt kimu-
tatni, hogy mind jdrds, mind guggolds sordn,
alacsony behajlitdsi szogeknél az dllandénak
tekintett cstszva-gordiiléssel 10% alatti kii-
16nbség allapithaté meg a két modell kozott.
Magasabb behajlitasi szogeknél, ahol a cstiszds
domindnssa vélik, az elméleti kopastérfogat el-
térése 78%-os is lehet, amely a viltoz6 cstszva-
gordiilési ardny alkalmaz4sat indokolja.

Természetesen a modell alkalmazhatésigi
hatdrait és egyszertsitéseit is meg kell emli-
teni. A bemutatott matematikai modellben az
érintkez§ feliiletek kozott fellépd normalerdt,
az Gn. tibio-femordlis dsszeszoritd erdt (th),
dllandénak tételeztiik fel, ahogy az eredeti
modellben is megfogalmaztik. Ellenben ez
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4. dbra. A kopds szegmensenkénti névekménye
jards sordn

5. dbra. A kopds szegmensenkénti névekménye
guggolds sordn
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az erd a behajlitds sordn, a behajlitds szogének
fiiggvényében viltozik, amit a késGbbickben
beépitiink az itt bemutatott modellbe. Tovab-

bi [épésként, az 6sszeszorité erének célszerd

lenne a strléddsbél ébredd tangenciélis kom-

ponensét figyelembe venni, elsé kozelitésként,

egy egyszerd Coulomb-térvényen alapul kap-

csolattal.
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TERDPROTEZIS KINEMATIKAJANAK JAVITASA EVOLUCIOS ALGORIT-
MUS ALKALMAZASAVAL

Kopcsanyi Gergd, Balassa Gabor Péter, Oldal Istvin
Szent Istvin Egyetem, Gépészmérnoki Kar, Mechanikai és Géptani Intézet

oldal.istvan(@gek.szie.hu DOI: 10.17489/biohun/2017/1/07

Absztrakt

A térdprotéziseknek szimos kovetelménynek meg kell felelnitik, amelyek a szildrdsdgi, funkei-
onilis, gyarthatésdgi, tartéssdgi és kompatibilitdsi szempontok. A gyartéknak ezeket a — sokszor
egymiésnak ellentmondé — feltételeket kell kielégiteni. A fejlesztés alapja a megtelel§ geometria
kivélasztdsa, amelyben az eredeti térdgeometridt nem lehet alapul venni, mert olyan bonyolult-
sdgd, annyi elembdl 4116 és olyan anyagtulajdonsdgi protézis nem gyarthaté. Ezért a protézisek a
valés térdnél egyszertibbek, a mozgist két egymdason elmozdulé elemmel biztositjak.! A megfeleld
geometria kivédlasztdsa kulesfontossdgd, mert a tibia mozgdsat ezen két elem feliiletével kell bizto-
sitani. A mozgdst ismertnek feltételezziik (mérhetd), és keressiik az ezt 1étrehozé feliileteket. Az
ilyen jellegl problémak megolddsara j6l alkalmazhaté az evoliciés algoritmus valamelyik tipusa.
A munkénk sordn kidolgoztunk egy eljardst, amely genetikus algoritmus segitségével a térdpro-
tézisek, mint egyedek ,virtudlis tenyésztését” teszi lehetdvé. A tenyésztést barmelyik tulajdonsig
fejlesztésének céljabol elvégezhetjiik, jelen tanulminyban az emlitett mozgéstiiggvény ismereté-

bél indulunk ki.

Kulcsszavak: biomechanika, térd, térdprotézis, 3D nyomtatis, evoltcids algoritmus

Improving the knee prosthesis kinematics with the use of the evolutionary algorithm

Abstract

The knee prostheses have to meet lots of requirements, which are: strength, function, manufactur-
ability, durability and compatibility. The manufacturers have to meet with these - often contradic-
tory conditions. The basis for the development of knee prosthesis is the choice of the appropriate
geometry. The original human knee geometry cannot be taken as a base for the prosthesis devel-
opment because a prosthesis with so complexity, so many components and materials cannot be
manufactured. Therefore the prostheses are simpler than the real knee joint. They can realize the
movement with two on each other movable components.! The movement of the tibia must be en-
sured by the two prosthesis components therefore it is really important to choose the right geome-
try. We are hypothesizing the motion (measurable) and we are looking for the surfaces that create
it. For those tasks to solve one of the evolutional algorithm types is a good choice. During our work
we elaborated a process that allows the ,virtual breeding” of knee prostheses as individuals with
the use of genetically algorithm. The breeding can be carried out for the development for either of
the properties. In this study we are starting from the knowledge of the so called motion function.

Keywords: biomechanics, knee, knee prosthesis, 3D printing, evolutionary algorithm
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1. Bevezetés

Jelenleg nem ismerjiik az optimalis térdproté-
zist, fejlesztésiik folyamatos, egyre tébb prob-
lémdt sikeriil megoldani az idék folyamdn.
Egyik lehetséges problémdja a mai térdproté-
ziseknek, hogy esetenként velGiireg-gyulladast
okoznak. Ennek kivalté oka lehet a nem meg-
felel6 mozgas, pontosabban a jirishoz nem
igazodé mozgds. Egészséges térd esetében a ja-
rds és a térd mozgésa sszehangolt médon tor-
ténik.> Ha a protézis altal létrehozott mozgis
nem kozeliti eléggé az egészséges térd mozgi-
sdt, jards kozben, akkor is erre a mozgdsra van
kényszeritve az ideg- és izomrendszer altal. A
kényszer tobbletterhelést okoz a protézisen, és
— ami a problémit okozza — a protézis-csont
kapcsolatokon is. Ez minden 1épésnél jelent-
kez8 ismétl6dd terhelés, ami hosszabb tdvon
problémadkat okozhat. A megfeleld geometridja
térdprotézissel ezt a tobbletterhelést minima-
lisra tudjuk cs6kkenteni.

Mint ismert, a térdiziilet hat szabadsdgfokkal
rendelkezik. Mozgaslehet8ségeit az 1 dbra
mutatja.

Ezek kozil a flexié és a rotdcié egymashoz vi-
szonyftott értékei a legfontosabbak. A rotdcids
mozgast két részre lehet bontani, az akaratla-
gos, és a kényszeritett rotdciéra. Ez utébbi nem
izommiikédés eredménye. A kinyajtott 1abszar
hajlitdsa kismértékd befelé forgaté rotdciéval
kezdédik, ez 6nkéntelen rotdcié. Az akaratla-

gos roticié a behajlitott térdiziilet sajitossiga.
A térdiziilet ekkor koriilbeliil 20° beroticiét
és 40° kiroticiét enged. > A 2. dbrin az egyes
kutaték 4ltal meghatdrozott kiilonb6z8 rota-
ci6-flexi6 fliggvények nagy szérdsa azt mutat-
ja, hogy ezek a fiiggvények jelenleg nem 4lta-
lanosithatéak, sok tényez8 van rdjuk hatdssal.
Mérésiikben nagy a bizonytalansdg, valamint
természetesen egyénenként valtoznak.

A két elembdl 4ll6 térdprotézis esetében a
megfelel§ mozgdst a lidbszarcsontfej és/vagy
combcsontfej geometriai médositdsdval tud-
juk elérni. A késdbbiekben a combcsonthoz
rogzitett protéziselem geometridjit tekintjiik
dllandénak, és a labszdr sipcsontjdba épiild
elem geometridjit fogjuk optimalizalni a moz-
gisfiiggvény megfelel§ pontossidgi kozelitése
érdekében.

Munkénk sordn bemutatjuk, hogy az evolici-
6s algoritmusok koziil a genetikus algoritmust
hogyan lehet hasznélni a sipcsont enyhén ho-
moru izileti lapjainak geometridjanak opti-
malizaldsdra. Az algoritmus egy, mar ismert és
eddig jél alkalmazott protézis alapjan general-
ja a kezd8populaciét, melynek egyedei sajtos
médon kozelitik a sziikséges mozgdsfiiggvényt
(célfiiggvény), majd elvégzi a sziikséges evold-
ci6s miveleteket (mutécid, keresztezés, stb.) az
egyedeken. A létrehozott egyedek automatizalt
parametrikus tervezéssel Solid Edge ST9 kor-
nyezetben 3D modellként késziilnek, melyeket
3D nyomtatéssal legyartunk és egy protézismi-

Anterior/posterior Medialis/lateralis

(o} oda

elmozdulas elmozdulas

eltivolodas

Tavolitas/kozelité Ki'berotacio

Hajlitas/nyujtas

1. dbra. A térdiziilet mozgaslehetéségeit
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27 2

ndsitd berendezéssel mindsitjiik. A mindsités
alapja, természetesen a produkédlt mozgas-
fiiggvény és a késébbiekben bemutatott cél-
fiiggvény kiilonbsége, minél jobban kézelitjitk
a célfiiggvényt, anndl kisebb lesz a kilazulas és
egyéb komplikicidk veszélye.

Eljaras a protézisgeometria fejlesztésére

A protézistejlesztést a kovetkez8 1épésekben
valésitjuk meg (3. dbra):
- célfiiggvény meghatdrozdsa emberi térd-
mozgds alapjdn,
- egy jelenleg hasznalt protézis vizsgdlata és
digitalizldsa,
- evoldcibs (azon beliil genetikus) algorit-
mus alkalmazdsa Gj protézisgeometria

- a geometria szerinti protézis gyartdsa 3D
nyomtatissal,

- az 4j geometria mindsitése,

- a mindsités alapjdn a geometria elfogadi-

sa vagy Gjabb evoliciés ciklus inditdsa.

A fejlesztés sordn alkalmazott eszkozok, elja-
rasok
Térdvizsgalé berendezés

A Szent Istvin Egyetem Biomechanikai Ku-
tatécsoportja  altal kifejlesztett  térdvizsgdlé
berendezést hasznaltuk,® amely alkalmas
cadaver térden rotdci6-flexié fliggvény — a
vizsgilatunkban célfiiggvény — mérésére. A
berendezések kiilonbségeibsl ad6dé hibdkat
elkeriilhetjiik, ha a célfiiggvényt és a vizsgilt

létrehozdsara, protéziseket is ugyanazon késziiléken mérjiik.
= Akalan et al. (constraint based model)
—— Bull et al. (cadaver)
— Akalan et al. (reference model)
— Wilson et al. 2 (cadaver)
= Luetal. (in vivo)
35T - Wilson et al. (cadaver)
30 T+ = Most et al. (GCA, cadaver)
— Most et al. (TEA, cadaver)
25
e b)
o 20
=
] %
g 15
Q
~
o 10

1

T T
30 60

¢ Flexi6 [°]

2. dbra. Kiilonboz4 roticié-flexié fiiggvények’

kezdeti geometria
digitalizélasa

Uj egyedek létrehozésa
genetikus algoritmussal

Y

célfliggvény 3D nyomtatas

meghatarozasa

célfuggvény
elérése

mindgsités
(mérés)

3. dbra. Az eljérds blokkvizlata
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Ennek érdekében az eszkozhoz késziilt egy ki-
910

27 2

egészitd protézismindsits berendezés.
Evoliciés algoritmus — genetikus algoritmus

Az evoliciés algoritmusok az mesterséges in-
telligencia (MI) jellegzetes problémamegol-
dé eljardsai. Az evoldicié — Darwin altal leirt
— mechanizmusdra épiilé problémamegoldé
rendszer. Az Ml-re épiil§ algoritmusokban a
megolddsok mindig koézelitéek, pontos meg-
oldidst csak a probléma 6sszes tényezdjénck
figyelembe vételével kaphatndnk, ami a leg-
tobb esetben a vizsgilt paraméterckre hat6
befolydsolé tényezdk sokasiga miatt nem le-
hetséges!! Ezen algoritmusok megolddsai az
yegyedek”, minden egyed egy-egy megolddst
jelent az adott probléméra. Az egyedek mind-
egyike a kornyezetiikkel szemben sajdtos vi-
selkedést mutatnak, és populdciékat alkotnak,
viselkedésiik szerint hasonléak az dllatokhoz,
populécién belil szaporodnak és keresztez8d-
nek egymdssal, mutdlédnak és meghalnak.!%13
Az MI-ket akkor szoktdk alkalmazni, amikor
nem ismert a problématér szabdlyrendsze-
re, igy a megoldds sem ismert. A mesterséges
intelligencia kis hat6sugart, lokélis szabélyok
segitségével, elemi [épésekbdl dllitja fel a meg-

oldé rendszert kereséssel

Az evolicibs algoritmusok egyik tipusa a ge-
netikus algoritmus. Az evoliciés algoritmusok
koziil ez hasonlit a legjobban az ivaros szaporo-
désra, mivel a populdcidkban egy-egy egyedet
pérositunk sztil8parrd, minden sziilépar kettd
utédot generdl. Az 4j populiciéba keriilés itt
a legegyszer(ibb, mivel minden sziil§ meghal,
az utédok pedig tovdbb élnek. A genetikus al-
goritmusokban nem koézvetleniil az egyedeken
végzink miveleteket, hanem lekédoljuk Sket,
és a kédokon végezziik el a kivint miveletet.

Jelen kutatdsunk célja, hogy olyan genetikus
algoritmust hozzunk létre, amely alkalmas
térdprotézis

geometridjinak  fejlesztésére.

Munkénk eredménye egy-egy protézisgeomet-
ria egyedként val6 kédoldsa, amely alkalmas az
algoritmus alkalmazdsdval szaporodisra és tj
populdcidék létrehozdsira, amelyek evolicidja
egyre jobb egyedeket (protézis geometridkat)
eredményez. Az egyes egyedek és populdciok

oz Lo sst 2 z
minositesct, azaz az evolicid 1ranyat a fitnesz-

fuggvény jeloli ki.

Fitneszfiiggvény: Az optimalizaldsi feladatok
sordn egy adott halmazon definidlt fuggvény,
amelynek szélséértéké keressiik.* Esetiink-
ben a célfiiggvény megillapitdsa utdn az ettdl
val6 eltérést vilaszuk fitneszfiiggvénynek,
amely minimuma esetén az adott egyed (pro-

tézis) a legjobban kézeliti a célunkat.
3D nyomtatas

A 3D nyomtatds a XXI. szdzad egyik legtjabb
gyartastechnolégidja. Hasznaélata igen elterjedt
a prototipus modellek készitésében. A techno-
l6gidt a Massachusetts Institute of Technology
(MIT) fejlesztette. A legelsé 3D nyomtat6 1994-
ben keriilt forgalomba. Munkink sordn a mo-
delleket FDM (Fused Deposition Modeling)
technolégidval készitettik. Az FDM technolé-
gia alapanyaga tekercselt, vékony, hére lagyulé
mdanyag huzal, a legiltalinosabb huzaldt-
mér6 1,75mm, a legiltalinosabban hasznilt
anyagok pedig az ABS- (akrinitril-butadién-
sztirol) és a PLA-(politejsav). A gydrtds sordn a
léptetdmotor tengelyén 1évS fogaskerék hajtja a
polimerszilat. A polimerszil az extruderfejben
ellenalldsmelegitéssel felmelegszik, megolvad,
majd az extruder végén kialakitott injektor ad
alakot a nyomtatott rétegnek.® A teljes geomet-
ria az egyes rétegek dsszességébdl épiil fel.

Eredmények

Cadaver térd és protézis mozgisa

A 2. dbrdn bemutattuk, hogy a roticié-flexié
figgvények mérésében nagyon nagy bizonyta-
lansdgok vannak. Ezek két {8 okra vezethetSk
vissza. Egyik oka, hogy az emberi térdek nem
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egyformik, igy cleve kilénbozdek a mérendd
fiiggvények, a mésik ok a feldolgozas kiilonbo-
z8sége (méreszkozok, beallitdsok és kiértéke-

1és médszere).

Az emberi térdek kiilonb6z8ségébsl ad6dé
hibat két médon kiiszobslhetjiik ki. Az egyik
megoldds, hogy tobb térdet vizsgdlunk és egy
atlagos célfiiggvényt dllapitunk meg, a masik
hogy egy adott térdet tekintiink célnak, igy a
térdprotézis egyénre szabott lesz. Jelenleg €18
emberen nem lehet megfelel pontossdgi mé-
rést végezni, igy az egyedi protézis kifejlesz-
téséneck ez akadilya. Munkdnk sordn cadaver
térdeken mért az étlagolt célfiiggvényt’ valasz-
tottuk.

Az eszkdzok, bedllitdsok, feldolgozds médsze-
reib8l ad6dé hibdt dgy csokkentettiik mini-
malisra, hogy ugyanazon gépen és bedllitdsok
mellett vizsgiltuk a cadaver térd és a protézis
mozgasat.

A 4. Gbrdn lathaté egy hasznalt protézis roti-
cié-flexié fiiggvénye és a cadaver térden mért
célfiiggvény. A két figgvény kiilonbségébdl jol
latszik, hogy az eddigiek sordn a térdprotézisek
megfeleld mozgésfiiggvényeivel keveset foglal-
koztak. A protézis szinte semmilyen rotdcidt
nem végez.

rotdcio [°]

=== protézis

=== cadaver térd (célfliggvény)
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flexio [°]

A tibia geometridjanak genetikai kédolasa

A genetikus algoritmus alkalmazasihoz a tibia
paraméterezett modelljére van sziikség. Egy
hasznalt, jobb 14b szimmetrikus tibidlis térd-
protézis komponensét valasztottuk a modelle-
z€s kezdeti geometridjaként (a mérések sordn
a hozz4 tartozé femurt haszndltuk fel, amin
nem volt hasznélatbdl eredd kimutathaté ko-

pas).

A szkennelt feliileteken ldthaté az aszimmetri-
kus kopds, amely azt mutatja, hogy a térdpro-
tézis ugyan szimmetrikus, de jirds kézben az
eredeti, aszimmetrikus mozgds j6n létre. Ha
ez a geometridval is segitve lenne, akkor csok-
kenhetne a kopds és kilazulds esélye.

A szkennelt modell nem szerkeszthetd, nem
tartalmaz kijel6lhetd és médosithaté feliilete-
ket, nem paraméterezhetd, igy kozvetleniil a
kapott modelleket nem tudtuk felhaszndlni a
folytatdshoz.

A modell paraméterezésére tobb eljardst is
kiprébaltunk, de csak egy médszer volt meg-
felel8, amely a 3D nyomtatds ,layer by layer”
technolégidjan alapul. A virtudlis paraméte-
rezhetd modellt 0,1 mm vastagsaga rétegekbdl
hoztuk létre, rétegenként korokkel kozelitve a

4. dbra. A célfiiggvény” és az eredeti protézis mért mozgasfiiggvénye
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metszett kontdrt. (6. dbra) Az eljirds eredmé-
nycképp 68 réteggel és 1150 paraméterrel leirt
modellt kaptunk. Az 1150 paraméter értékei,
mint gének alkotjak az adott geometria, mint
egyed genomjat.

—H%s
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061035597 ¢4'93/<1> 6.63—
' — I [ ¢ 1366
AT 1 To2.55
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6048 5‘4A : &\ L 456,05
54544913 14I £\ oy
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6. dbra. Egy réteg paraméterezett metszete

A generilt modell feliiletét, a kiugré rétegek
miatt a az Autodesk Meshmixer nevi szoftver
segitségével simitottuk el. Az elsimitds csupdn
a feliiletrétegek 4tfedését csokkenti, a model-
lezési felbontdsbél (0,1mm) adédé 1épesdket
eltiinteti, helyette egységesebb feliiletet ad. A

moédositatlan feliilet és az elsimitott feliilet a
7. dbrdn lathaté.

A kovetkezd 1épés az egyes egyedek 3D nyom-
tatdsa. A protézisek egyenként FDM tech-
nolégidval, 1,75 mm 4tmér8jd PLA anyagbdl
késziiltek. A nyomtatdst kovetSen a feliileti
érdességet csiszoldssal csokkentettiik (8. dbra).

A sziikséges szoftveres és mechanikus beavat-
kozdsokkal a feladat céljaul megfogalmazott
alakelemek alakjai nem véltoztak, csupdn a
méréshez sziikséges feliileti érdesség elérése
volt a beavatkozdsok célja. A nyomtatdst és fe-
lilletkezelést kovetden a protézisek mindsitése
kovetkezett, a kordbban bemutatott kisérleti

méréberendezésen.’

Tibiageometria-generilé genetikus algorit-
mus — tenyésztési program

A protézis geometridjinak létrehozdsira al-
kalmas specidlis algoritmust hoztunk létre.
A program Visual Basic modulban késziilt,

5. dbra. A 3D szkennelt modell és a létrehozott metszetgorbék

7. dbra. A létrehozott paraméterezhetd virtudlis modell eredeti és simitott feliiletekkel
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amely Microsoft Excel munkafiizetbe épiilt
bel® Az algoritmus megoldésai a generalt vir-
tudlis modellek. Egy generdlds esetén létrejott
megoldasok populdciét alkotnak (populacién-
ként 4 egyed). A 1étrehozott program nem fut
le felhaszn4l6i beavatkozas nélkiil, hiszen az
egyes protéziseket egy protézismindsitésre al-
kalmas méréberendezésen sziikséges lemérni,
igy félautomatikus.

8. dbra. 3D nyomtatott protézis

csiszolds eldtt és utan

A virtuélis modellb8l a kordbban ismertetett
médon elkészitjik az egyed valés geometria-
jat, majd kovetkezik a mérés. A mérés sordn
minden egyes egyedet kiilon-kiilon mindsi-
tink, a mérés eredménye pedig minden eset-
ben a vizsgidlokésziilékkel mért — az egyes
egyedekre jellemzd — flexié-rotaci6 fiiggvény.
Programunk az adott egyed mért értékeit és

a célfiiggvényként kivilasztott flexi6-rotdcié
fiiggvényt a legkisebb négyzetek elve alapjin
Osszehasonlitja, és az dtlagos eltérésiiket ki-
szdmitja. Ezt — a genetikus algoritmusokndl
szokdsos médon — fitneszértéknek neveziink.
Minden egyed rendelkezik fitneszértékkel. A
generdcié egyedeinek mindsitése utin az 4j
populécié létrehozdsa kovetkezik.

A kovetkez8 populacié 1étrehozdsihoz sziils-
péarokat kell vdlasztani a fitnesz értékitknek
megfelelSen a rulettkerék-mdédszert alkalmaz-
va. A fitneszek értékeit 6sszeadjuk és egyesével
leosztjuk az egyedek sajit fitneszértékével, a
kapott értékeket felkerekitjitk egész szdmra,
igy meghatdrozott az egyedek fitneszeinek
egymdstol val6 eltérése, vagyis, hogy az dsszes
kozil az egyes egyedeket mekkora eséllyel va-
lasztjuk ki a kovetkezd generdcié sziilgvalasz-
tisa esetén.

A szilgvélasztds befejeztével sziikséges a mé-
sodik populécié egyedeinek generildsa. Az elsd
szUl§ vilasztott paramétervaltozoit és paramé-
tereit a program kettévigja és vagy az elsé, vagy
a mésodik felét kijeloli, majd beilleszti az egyes
egyed kromoszémadjinak vilasztott helyére. A
program ugyanezen lépéseket elvégzi a masodik
valasztott sziil8re is, ez esetben természetesen a
szétvagott kromoszéma mdsik felét mésolja 4t
az egyes egyedek generdlt kromoszémdiba.

Rotacid [°]

=célfliggvény
egyed2

=—=cgyed3
egyedl

=—cgyedq

60 80 100
Flexio [°]

9. dbra. Az els6 populicié roticié-flexié fiiggvényei
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Populécidk vizsgilata

A fenti programmal létrehoztuk az els§ gene-
rciét. A populdcié négy egyedbdl all. Az egyes
egyedek genomja alapjin 3D nyomtatdssal
létrehoztuk az egyedek valésigos modelljée,
amelyeken a térdvizsgdlé berendezéssel meg-
mértik a roticié-flexié értékeket behajlitds
kézben. A mért eredmények a 9 dbrin litha-
téak. A populicié genetikai viltozatossiga és
a célfuggvény tdvolsdga alapjan megillapit-
hatjuk, hogy sok generdcié utdn virhat6, hogy
elérjik a célt.

Az eljarast gyorsithatjuk, ha az egyes populi-
ci6k létrehozdsakor génmddositdst alkalma-
zunk. Természetesen a génmddositds ront-
hatja is az adott populicié tulajdonsigait, de
ha célzottan végezziik, akkor az evolicids
folyamatot gyorsithatjuk. A mdsodik genera-
ci6 esetében aszimmetriat'?® hoztunk létre a
geometridban, amely médositds sikeres volt, a
populdcié tulajdonsigai j6 irdnyban és nagy-
mértékben viltoztak az els§ generdciéhoz ké-
pest (0. dbra).

Az eredmények alapjin megillapithatjuk,
hogy a virtudlis tenyésztés adott tulajdonsigok
javitdsdra alkalmas. Az eljardshoz sziikségesek
a fizikai modellek, mert a mind&sitést azokon
tudjuk elvégezni. Ez a médszer elénye és hat-
ranya is egyben. El8ny, mert igy nem sziikséges
validacié, minden egyedet valésdgban mériink,
a tulajdonsdgok biztonsidggal leirhat6k. Hat-
rdny, mert a fizikai modellek létrehozisa és
mérése lassitja és koltségesebbé teszi az eljarast
egy tisztdn virtudlis eljardshoz képest.

Tovabblépési lehetségek

Az elsé és legfontosabb tovibblépés a kivetke-
28 generdcidk létrehozdsa, amellyel egy adott
célfiiggvényt elériink, igy deriil ki, hogy meny-

nyi id§ és munka sziikséges egy adott tulajdon-
sdg eléréséhez.

Amennyiben sikeriil kivdltani a mérést annak
numerikus modellezésével, elhagyhaté a 3D
nyomtatds és mérés, ami nagyban meggyor-
sitja a folyamatot, nagyobb egyedszdm és tobb
generdci6 alkalmazhaté. Ugyanakkor az ered-
mények méréssel torténd ellendrzése ekkor is

szlikséges.
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10. dbra. A mésodik populdcié roticié-flexié fiiggvényei
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Abstract

Traumatic brain injuries (TBIs) contribute to a high degree of mortality and morbidity in society.
From engineering point of view, the human brain can be considered as a mechanical system which
is subjected to extreme effects, since every type of TBIs are derived from the large magnitude of
mechanical loads. Impact biomechanics deals with the prevention of injuries via the suitable de-
sign of safety systems. It requires the quantification of limit values of the mechanical effects that
humans can tolerate. The goal of this paper is twofold. Firstly, it contains a brief literature review
where some of the most important milestones and major conclusions of previous researches are
mentioned. Secondly, it presents a proposal about the applicability of reliability analysis to assess the
vulnerability of the human brain.

Keywords: traumatic brain injuries, vulnerability of the human brain, reliability analysis, injury

risk curves

Introduction

Injury biomechanics covers several areas of
study involving different parts of the human
body. Among these fields the investigation of
traumatic brain injuries (TBIs) can be con-
sidered as a special area due to the epidemi-
ological importance of TBIs. TBIs contribute
to a high degree of mortality and morbidity
in society, and motor vehicle accidents are the
leading source of blunt impact-induced head
injuries.? As it was reported in the middle of
the 1990s, approximately 1,7 million TBIs oc-

curred in the United States every year.?

The main aim of impact biomechanics is the
prevention of injuries via the suitable design
of passive restraint systems. This procedure re-
quires the quantification of limit values of the
mechanical effects that humans can tolerate.
Intensive research work has been carried out
for decades to determine such tolerance levels,
however, this work is far from finished yet. The

human brain can be considered as a mechan-
ical system which is subjected to mechanical
loads which could cause injuries. These loads
can be considered as extreme effects in a sense
that they have large magnitude (comparing to
those loads which arise every day), relatively
rare occurrence and extreme consequences
(brain injury). The determination of tolerance
values can be considered as a fragility analysis
where those effects are quantified which would
cause the failure of the mechanical system.

Early researches have led to the development
of several head injury predictors which could
be adopted into motor vehicle safety standards
around the world. Indeed, due to the develop-
ment of safety systems in cars over the last 20
years, the number of TBIs have been reduced,
however there are indications that this trend is
slowing down and TBIs still represent major
diseases wordwide! One possible reason for
that is the roughness of existing injury crite-
ria. Nowadays the evaluation of passive safety
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system of cars is based on the Head Injury
Criteria (HIC), which was originally proposed
by Versace’ at the beginning of the 1970s. HIC
takes into account the integral of the linear
acceleration pulse a(z), measured at the centre
of gravity of the head. The evaluation is per-
formed in a way that a HIC value is calculated
according to Equation I:

1
- [a(t)dr

1

HIC =

(,-1), ()

where ¢, and ¢z, are arbitrary initial and final
times during the acceleration pulse, are cho-
sen to maximize HIC, and this value is com-
pared to a limit value which is prescribed in
the particular standard. Although the evalua-
tion methodology of restraint systems based on
HIC has been used for more than forty years,
several doubts exist corresponding to the appli-
cability of the currently used procedure which
indicates the necessity of further research. In
the next section a brief literature review is pre-
sented where some of the most important mile-
stones and conclusions of previous researches
are shown. These conclusions help understand
the potential weaknesses of the currently used
safety standards which initiated new research
methodologies, including the determination of
tissue-level tolerances with finite element anal-
yses based on accident reconstructions and
experiments performed on living cell cultures.
Afterwards a proposal is made about the appli-
cability of reliability analysis which may be an
appropriate tool in the future for performing
a detailed vulnerability analysis of the human
brain.

Previous methods and main results

At the beginning, impact biomechanical re-
searches started with experimental investiga-
tions on cadavers, animals or certain type of

physical models. The main goals were to iden-

tify and describe injury mechanisms and to de-
termine tolerance limits. In these researches the
occurrence of injury was connected to a certain
value of so-called input parameters which are
characteristics of the external mechanical load
which acts on the human head. Among the
first efforts the skull fracture experiments of
Wayne State University should be mentioned
which have led to the development of the first
tolerance curve® with regards to the occurrence
of head injury. Furthermore, researches have
been performed where the injury mechanisms
of different types of brain injuries have been
analyzed. After experiments, contusions have
been associated with the increase of intracranial
pressure due to the relative motion between the
skull and the brain and the local bending of
the skull”® Contusion may occur not just at the
site of the impact (coup) but at areas distal to
the loading site (contrecoup)®(Figure I).

Initial impact of

(coup) impact

Figure 1. Coup and contrecoup injuries!!

Later, contusion was identified as a possible
outcome of the movements of the brain against
rough and irregular skull surfaces!” Subdural
and epidural hematoma can also occur due to
the relative motion between the brain and the
skull which causes shear strains, elongation
and the rupture of bridging veins.® After the
vein rupture, neural tissue is compressed due
to the increased pressure which can cause cell
death. Injury mechanisms of intracerebral he-
matoma (Figure 2) are similar to those which
have been mentioned for contusions.*!> Fur-
thermore, since different pressure values arise
at the coup and contrecoup locations, a pres-
sure gradient exists which creates shear stress-
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es in neural tissue which can also cause focal

injuries.16’17

Figure 2. Epidural hematoma!®

Diffuse injuries form a spectrum of injuries
ranging from mild concussion to diffuse axonal
injury (DAI). Axonal damage is thought to oc-
cur due to shear strains and stresses (Figure 3)
which occurs in the neural tissue during the
trauma.l’ However, by now it is known that
the axonal damage does not necessarily occur
at the moment of the trauma, but the shear
effects cause an axolemmal permeability dys-
function which can lead to axonal damage

through different phenomena.?’

After the identification of injury mechanism,

der to achieve that it is important to determine
which kind of external effects can cause the
previously described injury mechanisms. In
carly studies much attention was paid on the
separate investigation of the effect of linear
(translational) and rotational (angular) acceler-
ations. It has led to a debate about which effect
has the more important contribution to brain
injury. Holbourn?? hypothesized that rotation-
al acceleration has a greater effect than linear
accelerations in the occurrence of injury and
others supported this theory?> Two concepts
existed how rotations cause injury: (i) inabil-
ity of the brain to rotate within the skull caus-
es injurious focal point shear strains and (ii)
diffuse shearing of brain tissue normally located
at zones of change in density. Further studies
confirmed that rotational acceleration could
induce severe brain injuries like concussion,’
DAL or acute subdural hematoma.?* However
other researchers? who put emphasize on the
analysis of the effect of skull deformations and
intracranial pressure gradients, emphasized
the importance of translational accelerations
in the development of head injury. As a con-
clusion it can be stated that both linear and ro-
tational accelerations can cause brain injuries,
and both effects have a specific role because

injury thresholds should be quantified. In or-  they produce different injury mechanisms.”®
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Figure 3. Axonal damage?!
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Now it is thought that axonal injury derived
from axonal stretch due to rotational accelera-
tion, while translational acceleration is respon-
sible for intracranial pressure induced strains
and contusions.

After the recognition of the complexity of in-
jury mechanisms and that brain injuries are
outcomes of the combination of translation-
al and rotational accelerations several doubts
arose with regard to the applicability of the
currently used injury metrics. One of the big-
gest shortcoming of HIC is that it takes into ac-
count solely the linear accelerations,” however
previously it has been shown that rotational ac-
celerations have an important contribution to
brain injuries. Furthermore, HIC is a so-called
input variable based injury criterion, because it
is based on linear accelerations which are the
characteristics of the external load. However,
it has been questioned whether it is enough
to use a metric which takes into account only
the external effects and does not consider the
strains and stresses which arise in the highly
deformable components of the brain?® Ad-
ditionally, the believed contribution of HIC
values to the failure probability is question-
able. The currently used limits of HIC values
are derived from the risk curves of Prasad and
Mertz,?? which were determined based on
cadaver experiments. However, in these ex-
periments only skull fracture and hematoma
creation due to artery rupture were analyzed,
and other types of brain injuries were not con-
sidered. Despite these doubts, HIC is widely
used to evaluate the performance of passive
restraint systems. In the past several changes
have occurred in the safety standards where
the acceptable HIC value and the time inter-
val where the integral (in Equation 1) is calcu-
lated have been altered, but the main concept
of HIC has remained unchanged. One major
reason for that is its easy applicability. Such
an input variable based metric has the advan-
tage that the evaluation of crash tests is simple,

since the acceleration pulse is easily obtained
due to the sensors placed on the dummies.

The above mentioned doubts motivated have
researchers to continue the investigations in
order to establish more robust injury metrics.
A new trend has developed where 3D finite
element head models are used to perform nu-
merical experiments. This approach allows us
to work with relatively precise material param-
eters and geometry, while both linear and rota-
tional accelerations can be considered. These
kinematic variables serve as an input data of
these simulations where so-called output (i.e.
dependent) variables like stresses, strains and
pressures are calculated. This possibility initi-
ated a tremendous research effort in order to
identify so-called tissue-level tolerances (i.e.
threshold values of stresses, strains and pres-
sures).

By now, many different models exist in the
literature which differ in certain geometri-
cal characteristics, material parameters and
boundary conditions. Usually these numerical
models are validated against cadaver experi-
mental data.3%3! One of the most widely used
models is the University College of Dublin
Brain Trauma Model (UCDBTM) (Figure 4)
of Horgan and Gilchrist*>*
available at BEL Repository.**

which is freely

Cortical bone

Figure 4. The University College of Dublin Brain
Trauma Model
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Researches for tissue-level tolerances usually
involve accident reconstructions.®¥ Usually
dynamic simulations are performed to calcu-
late those kinematic variables which acted on
the head and later these loads are placed to
the finite element head model to calculate the
output variables. Since the clinical outcome
of these accidents are known, the calculated
stresses, strains and pressure values can be
used to estimate human tissue-level tolerances.
As a result, several proposed threshold values
were published,?3 however these results have
a large deviation which can be attributed part-
ly to the natural variability among humans,
uncertainty in the reconstruction process and
modelling uncertainty due to the application
of the particular finite element model and
imperfect failure criteria. Due to the large de-
viation of results, it is not reasonable to adjust
one specific tolerance value, therefore such a
conclusion was made that future investigations
should be based on a probabilistic basis where
the possibility of brain injury is determined.
The latest trend is to draw risk curves where a
distribution is used to describe injury tolerance
limit.¥*? These curves express conditional
probability, since they show that how large the
injury probability is if the characteristics of the
effect (which can be either an input or an out-
put variable) has a specific intensity.

Discussion and proposal

The previous literature overview intends to

outline three major conclusions:

- In order to perform a more reliable velner-
ability analysis of the human brain, injury
description should be based on tissue-lev-
el variables (i.e. stresses, strains, pressures)
instead of kinematic variables.

- The vulnerability of the brain is affect-
ed by several parameters which have a
large variability. It indicates that instead
of a deterministic approach with the ap-

plication of one specific threshold value,
tolerance assessment should be based on a
stochastic approach where the probability
of head injury is determined in terms of
risk curves.

- Although the applicability of HIC is
questionable, only some details have been
changed in the previous decades while the
main idea has remained unaltered. It sug-
gests that even if further researches follow
a tissue-level approach, the resulting crite-
rion should be expressed in terms of input
variables, because it would be easier appli-
cable to evaluate passive restraint systems
in the engineering practice

By now different techniques were recommend-
ed to determine risk curves, and in many im-
pact biomechanical studies these curves have
been developed for different body regions,
injury types and severity classes!! These tech-
niques usually involve a regression analysis,
where some kind of distribution function (e.g.
normal, log-normal, Weibull or log-logistic) is
fitted to sample points which were obtained
from experiments. Although it is questionable,
that such an analysis where patient specific
kinematic loads were placed to the same head
model is capable of describing the effect of ma-
jor kinds of uncertainties which can affect the
shape of the resulting risk curve. For example,
since the same head model is used the effect of
the natural variability of geometrical and ma-
terial parameters among humans is neglected.
Due to this variation, instead of a deterministic
modelling approach, a probabilistic approach
should be applied where a spectrum of out-
put variables are determined®® Moreover, if the
same finite element head model is used, then it
is not possible to take into account the model-
ling uncertainty which may have an important
effect on the shape of the risk curves, since sev-
eral open questions exist corresponding to the
biomechanical modelling of human brain®
Furthermore, in case of a risk curve where
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injury probability is expressed in terms of an
input variable, calculations should include that
uncertainty which derives from the variability
of the loading curve shape.

As a matter of fact, in case of the vulnerabil-
ity analysis of mechanical systems exposed to
extreme effects, there is a long tradition of ex-
pressing the fragility of the system in terms of
fragility curves, where the probability of failure
is shown in the function of intensity of the ap-
plied load. Injury risk curves mentioned above
correspond to these fragility curves where the
vulnerability of the human brain is analyzed.
It is well known that the shape (e.g. the slope)
of these curves highly affected by the amount
of uncertainties which derive from several
sources. In other engineering fields (e.g. earth-
quake engineering, nuclear engineering) the
so-called full probabilistic approach is applied
5 0 consider the effect of dif-

ferent types of uncertainties during the cal-

in many cases

culation. This is accomplished via defining
random variables whose standard deviation de-
scribe the variability of the considered param-
eter. In most cases these random variables can
be characterized approximately which implies
that the calculated failure probability is only an
estimation, still the full probabilistic approach
can be considered as a state-of-art technique to
characterize the fragility of a mechanical sys-
tem. With the application of random variables
failure probability can be calculated by reliabil-

4647 instead of the statistical eval-

1ty analysis
uation of a limited number of sample points.
During the application of reliability analysis
different failure modes (e.g. injury types) can
be considered trough the definition of failure
components where each component is charac-
terized by a limit-state function. A limit-state
function separates the sample space into a safe-
ty and a failure domain. Theoretically the fail-
ure probability can be calculated as the inte-
gral of the joint probability density function of
the random variables over the failure domain.

However, instead of evaluating these integral
analytically, usually numerical techniques are
applied to calculate the probability of failure.
The theoretical background of the different
techniques and further details of the reliability

analysis can be found elsewhere.*6:47

Our proposal is based on the idea that the pre-
viously mentioned full probabilistic methodol-
ogy could be used to perform a more detailed
vulnerability analysis of the human brain. Fol-
lowing this aim, some remarks are mentioned
about the framework of the reliability analysis
(Figure 5) which will serve as a starting point
of our future research. It has already been
mentioned that different failure components
(and limit-state functions) should be defined
for different types of injury. Then the question
may arise that how the failure of the whole sys-
tem should be defined. In case of brain injury,
the application of a series system would be rea-
sonable, where the mechanical system is con-
sidered to be already failed if one of the possi-
ble types of injury occurred. Another important
question is the correlation among injury types,
which could be answered based on clinical ex-
periences. One of the most important conclu-
sion of the previous studies was that the future
investigations should be based on a tissue-lev-
el approach. Therefore, limit-state functions
should include output parameters like calcu-
lated stresses (or strains) and limit stresses (or
strains). For example Equation 2 shows a pos-
sible limit-state function G:

G = O-limit - acalculated > (2)

where 6, . is a stress value (effect) which
was calculated from the finite element sim-
ulation and o, . is the limit value of stresses
(resistance). The value of o, . should be a
realization of a random variable Zlimit which
describes tissue-level tolerance. In order to per-
form a detailed vulnerability analysis, the ap-
plication of such a variable which describes the
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variability of tissue-level tolerance among hu-
mans is essential, since this variability was one
of the major reasons for implementing proba-
bilistic approach and risk curves. The charac-
terization of these variables could be based on
the results of previous studies where accident
reconstructions were performed. Another im-
portant issue is to take into account the uncer-
tainty which derives from the random shape
of possible time-acceleration curves. Previous
studies showed that this variability can high-
ly influence the magnitude of brain deforma-
tion!® Analogously to earthquake engineering,
this task could be obtained by repeating finite
element simulations for several time-accelera-
tion records which have been normalized in a
way that these records represent approximate-
ly the same intensity. Such time-acceleration
records for crash tests can be obtained from
the National Highway Traffic Safety Admin-
istration (NHTSA) database. In future studies
further random variables may be applied as
well. In many cases, terms in the limit-state
functions are multiplied by random variables
which describe modelling uncertainties. Such

a variable could be characterized based on a
detailed research work, where several finite
element head models are used with different
complexity, geometry, material parameters and
boundary conditions to observe the variability
of calculated results deriving from our mod-
elling approach. By scaling time-acceleration
records, the reliability analysis can be repeat-
ed for several times for different intensity (e.g.
HIC) values in order to obtain discrete points
(injury probabilities for given intensity values)
on which distribution function can be fitted to
obtain the injury risk curve.

Probably the application of the full probabi-
listic approach will produce many questions
corresponding to the characterization and the
number of the applied random variables, selec-
tion and normalization of time-history records,
definition of limit-state functions, etc. Howev-
er, this approach has the advantage that every
type of uncertainties can be described by ran-
dom variables, and there is a possibility that the
most important variables can be characterized
approximately based on results of previous and

Random
variables

LoadiAg‘ Icu:ves

Geometry

x =
Material !
parameters :

R |

Tissue-level
tolerance

Reliability Analysis

1
1 \
! .
!, Mechanical
Boundary !y Model
conditions "1 -
[ ' 1
| 6
1
; R
'

Material
characteristics

Modelling
uncertainty
il

Failure
components

Stochastic
Model

Limit-state
functions

Correlation and

1
" |
A\ | 5
’[Z;\%; | connecuon.
: 1! between failure
| L modes b
b e ccccccccccccccccccccce= -l
1 Repating calculations for
different intensity values
Probability F,“E"e
of failure wnng
Injury risk curve
s
zo
£
"é 0
50 Injury risk
2o (fragility) curve
7000 200 00

0 500 1000 1500
HIC

Figure 5. Framework of the reliability analysis

81

2

EREDETI KOZLEMENYEK



2

EREDETI KOZLEMENYEK

Biomechanica Hungarica X. évfolyam, 1. szdm

current researches. Furthermore, the proposed
methodology fulfils those requirements that
injury evaluation is based on a tissue-level vari-
ables, while injury risk curves are expressed in
terms of input variables (e.g. HIC values). Ob-
viously, there is a lot of work to do in order to

determine reliable risk curves for brain injuries
and reliability analysis may become one of the
state-of-art techniques in the future whose ap-
plication will lead to the improvement of re-
straint systems and occupant safety.
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