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Kedves Kollégák!

A COVID-19 világjárvány sok minden megváltoztatott. A 2021. évre a COVID, oltakozás, lezárások, 
maszkhasználat, távolságtartás és online tér szavak váltak a legjellemzőbbé. A világjárvány szűkebb és 
tágabb környezetünkben sok mindent átrendezett. 2021. év a Biomechanica Hungarica újság életében 
is sok változást hozott: ettől az évtől kezdődően az újság lapszámai csak online jelennek meg  
(www.biomechanica.hu), de továbbra is ingyenesek. Szintén az idei évtől Csernátony Zoltán  
Professzor Úr alapító főszerkesztőként segíti munkánkat. Köszönjük lapunk alapítását, fenntartását, 
áldozatos munkáját és odafigyelését! Kérjük Professzor Urat, hogy továbbra is segítse munkánkat! A 
XIV. évfolyamtól kezdődően a főszerkesztői feladatokat én látom el. Bízom benne, hogy a következő 
években a Szerkesztőbizottsággal érdekes, szakmailag meghatározó lapszámokat tudunk készíteni!

A XIV. évfolyam első száma a Biomechanikai Konferencia absztraktjait foglalta össze. Jelen lapszá-

munkban is a biomechanikai kutatások széles spektrumát mutatjuk be: Szerzőink cikkeikben össze-

foglalták az ínak mechanikai tulajdonságainak változását a gammasugárzás hatására, a 3D nyomtatás 
alkalmazását az egyedi implantátumok gyártására, bemutatták az egyedi célzók fejlesztését. Olvasha-

tunk továbbá a nyaki gerincszakasz törési tönkremeneteléről és a hidrogélek anyagmodelljéről is. 
Ebben a kiadványban mutatjuk be Békésy György Nobel-díjas kutató életét, kutatásait is.

Tudom, hogy az elmúlt közel két évben a világjárvány visszafogta a kutatásokat, hisz a humán vizsgá-

latok nagy része nem volt elvégezhető, orvos kollégáink megfeszített munkával küzdöttek, küzdenek 
a vírussal. Hiszem, hogy egyre több időt tudunk a laboratóriumokban kutatásokkal tölteni, amelyek 
eredményeit cikkekben tudjuk összefoglalni.

Kedves Kollégák!

Várjuk a cikkeket, hogy a Biomechanica Hungarica lektorált újságunk 2022-ben is két lapszámmal 
tudjon megjelenni!

Jó egészséget és sikeres kutatásokat kíván:

2021. december
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Absztrakt 

Az allográftok szerepe a szalagok pótlásában fokozatosan nő. Fontos kérdés azonban, hogy a sterilizáció 
és a tárolás hogyan befolyásolja a fizikai és a mechanikai tulajdonságokat. A mechanikai tulajdonságo-
kat a statikus és dinamikus szakítóvizsgálatokkal különböző biomechanikai paraméterek, mint például 
húzó rugalmassági modulus, szakadási nyúlás, maximális erő határozható meg. Jelen kutatás célja an-
nak elemzése, hogy 5 különböző fajta ín (Achilles, quadriceps, semitendinosus + gracilis - STG), tibialis 
anterior - TA, peroneus longus - PL) esetében a különböző sterilizációs módszerek (fagyasztás, fagyasz-
tás+ alacsony dózisú gamma sugárzás, fagyasztás+ magas dózisú gamma sugárzás) hogyan változtat-
ják meg a statikus mechanikai vizsgálatból kapott húzó rugalmassági modulus, maximális erő, nyúlás a 
maximális erőnél és a szakadási nyúlás értékeit, illetve korábbi dinamikus eredményekhez képest milyen 
eltérés figyelhető meg. A vizsgálatba 152 darab ínt vontunk be. Az eredmények alapján megállapítható, 
hogy a dinamikus vizsgálat eredményei nem térnek el a statikus vizsgálat eredményeitől. Az eredmények 
azt is jól mutatják, hogy a magas dózisú gamma-sugárzás nem alkalmas a sterilizálásra, valamint az 
Achilles, a quadriceps és az STG ín típusokat nem célszerű a jövőben vizsgálni, mivel a mechanikai 
paraméterei a sterilizálás következtében szignifikánsan romlanak. Jelen vizsgálat eredményei alapján a 
sterilizálás a PL és TA ínak maximális erő és a rugalmassági modulus paramétereit változtatják meg a 
legkisebb mértékben. 

Kulcsszavak: ínak, száraz jég, gamma-sugárzás, dinamikus, statikus, mechanikai vizsgálat

EffEct of gamma irradiation on thE mEchanical propErtiEs of various tEndons - static tEsts

Abstract 

The role of allographs in the replacement of tapes is gradually increasing. However, an important 
question is how sterilization and storage affect physical and mechanical properties. Static and dynamic 
tensile tests can determine mechanical properties such as tensile modulus of elasticity, elongation at 
break, maximum force. The present research aims to analyze the difference between 5 different types of 
tendons (Achilles, quadriceps, semitendinosus + gracilis - STG, tibialis anterior - TA, peroneus longus 
- PL) in different sterilization methods (freezing, freezing + low dose gamma radiation, freezing + 
high dose gamma radiation), how the values of the tensile modulus of elasticity, maximum force,  strain 
at break and strain at tensile strength obtained from the static mechanical test are changed and what 
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Bevezetés

Az allográftok használata esetén elenged-
hetetlen a sterilizálás, azaz mélyfagyasztást 
utáni különböző dózisú gamma-sugárzás. A 
10-15 kGy dózisú gamma-sugárzás baktericid 
hatású,1 míg a 30-50 kGy dózisú virucid ha-
tású.2,3 

Az ínak mechanikai tulajdonságai dinamikus 
vagy statikus vizsgálattal határozhatók meg. 
A statikus vizsgálatok esetén az ínat, előter-
helést követően, tönkremenetelig (szakadá-
sig) terheljük egy előre beállított sebességgel. 
A dinamikus vizsgálat esetében a szövetet az 
előterhelést követően egy előre meghatározott 
terhelési tartományban egy megadott frekven-
cián ciklikusan egy adott ciklusszámig terhel-
jük, majd a szakítóerőt a statikus vizsgálattal 
határozzuk meg. A statikus vizsgálat egyszerű 
és gyors, a szövet mechanikai tulajdonságai 
meghatározhatók. A dinamikus vizsgálat ese-
tén elemezhető a ciklusszám hatása a mecha-
nikai tulajdonságokra. 

Korábbi tanulmányainkban dinamikus 
mechanikai vizsgálattal teszteltünk öt kü-
lönböző ín fajtát (Achilles, quadriceps, 
semitendinosus+gracilis – STG, peroneus 
longus – PL, tibialis anterior – TA), amelyek 
alkalmasak lehetnek különböző szalagok 
pótlását.4,5 Az eddigi kutatások alapján4,5  
25 kGy dózisú gamma-sterilizálás után 
a tibialis anterior (TA) (432,55 MPa) és a 

peroneus longus (PL) (267,83 MPa) rugal-
massági modulusa a legkedvezőbb, míg a  
legnagyobb szakítóerőket a TA (2552,1 N) és a 
PL esetében (2398,30 N) mértük. A maximá-
lis nyúlásértékek között eltérés nem volt meg-
figyelhető. A natív (kezeletlen) és a fagyasztott 
ínak mechanikai tulajdonságai között szigni-
fikáns eltérés nem volt megfigyelhető, amely 
a tárolófolyadék összetételének köszönhető.  
(1. táblázat) A magas dózisú gamma-sugárzás 
a baktériumok mellett a vírusokat is elpusz-
títja, de az ínak biomechanikai paramétereit 
lényegesen rontja.6 A mért értékek azonban 
a szükséges terhelési értékeket meghaladták. 
(303-355N).7,8

 
Az irodalomban1-3,6-11 található statikus vizs-
gálatok eredményei alapján a következők álla-
píthatók meg: 

• 15-25 kGy dózisú gamma-sugárzással ke-
zelt Achilles ín húzó rugalmassági modulusa 
95,01 MPa, a szakadási nyúlása 21,98 %, míg 
a natív ínak esetén a húzó rugalmassági mo-
dulus 292,04 MPa, a szakadási nyúlás 22,55 % 
volt, azaz a gamma-sugárzás hatására a húzó 
rugalmassági modulus értéke szignifikánsan 
csökkent.1-3,6 

• 15-25 kGy dózisú gamma-sugárzással ke-
zelt PL ín esetén a maximális erő értékei  
2091,6 N-ról 2122,8 N-ra emelkedett, míg a sza-
kadási nyúlás értéke 43,6 %-ról 40,8 %-ra csök-
kent9, szignifikáns eltérés nem figyelhető meg.7-9

difference can be observed compared to previous dynamic results. 152 tendons were included in this 
study. Based on the results, it can be concluded that the results of the dynamic test do not differ from the 
results of the static analysis. The results also show well that high-dose gamma radiation is not suitable for 
sterilization, and that Achilles, quadriceps, and STG tendon types are not practical to investigate in the 
future because their mechanical parameters deteriorate significantly as a result of sterilization. Based on 
the results of the present study, sterilization changes the parameter of maximum force and modulus of 
elasticity of PL and TA to the smallest extent.

Keywords: tendon, dry ice, gamma irradiation, dynamic, static, mechanical test
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A csoport B csoport

Medián 25% 75% Medián 25% 75%

A
ch

ill
es

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

128,18 101,41 173,13 163,08 147,12 190,39

Maximális erő  
(N)

2312,08 1822,00 3122,77 2941,50 1902,00 3684,00

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,28 0,22 0,34 0,24 0,22 0,25

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,59 0,40 1,01 0,35 0,32 0,38

Q
ua

dr
ic

ep
s

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

191,31 138,13 292,42 260,23 146,95 377,55

Maximális erő  
(N)

1939,75 1121,97 2727,15 2638,50 1490,00 3828,00

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,1540 0,1340 0,2485 0,1290 0,1040 0,1340

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,3370 0,2766 0,6090 0,2550 0,2060 0,3220

Se
m

it
en

di
no

su
s 

+
 

gr
ac

ili
s

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

186,46 142,82 229,26 198,92 136,92 244,52

Maximális erő  
(N)

1922,96 1501,00 2374,84 2052,00 142,01 2525,00

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,1300 0,0980 0,1864 0,1230 0,1080 0,1660

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,2460 0,1500 0,2850 0,2450 0,1700 0,2740

T
ib

ia
lis

 a
nt

er
io

r

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

343,24 308,25 383,33 513,54 438,52 553,45

Maximális erő ( 
N)

2582,22 2236,38 2784,23 3132,50 2675,00 3376,00

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,1041 0,0831 0,1543 0,1360 0,1100 0,1780

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1580 0,1099 0,2131 0,2400 0,2340 0,3000

Pe
ro

ne
us

 lo
ng

us

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

250,33 166,58 309,85 237,91 193,87 273,30

Maximális erő  
(N)

2490,82 1657,51 3083,02 2522,50 2055,00 2897,00

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,1402 0,1049 0,1790 0,1470 0,1280 0,1720

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1947 0,1266 0,4440 0,2630 0,2460 0,2700

• Az STG esetében két különböző dózisú 
gamma-sugárzás hatását is vizsgálták a ko-
rábbi kutatások: 18,3-21,8 kGy gamma-su-
gárzás hatására a maximális erő 1380 N-ról 

1010 N-ra csökkent, míg a húzó rugalmassági 
modulus értéke 322,38 MPa-ról 369,08 MPa-ra 
emelkedett. 24-28,5 kGy gamma-sugárzás ha-
tására a maximális erő 1660 N-ról 1230 N-ra 
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1. táblázat. Medián, 25 és 75% percentilis eredmények dinamikus vizsgálat esetében 

C csoport D csoport

Medián 25% 75% Medián 25% 75%

A
ch

ill
es

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

157,62 9,00 186,47 79,53 16,82 158,58

Maximális erő  
(N)

3178,97 2698,39 3741,47 3439,30 3137,31 4009,34

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,22 0,17 0,25 0,27 0,23 0,33

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,44 0,37 0,52 0,46 0,40 0,52

Q
ua

dr
ic

ep
s

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

120,24 90,13 299,29 83,20 30,65 137,05

Maximális erő  
(N)

2803,68 1653,26 3591,97 2564,77 1835,38 3265,92

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,1841 0,1467 0,2299 0,2729 0,1949 0,3472

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,3231 0,2481 0,4885 0,4392 0,3574 0,5909

Se
m

it
en

di
no

su
s 

+
 

gr
ac

ili
s

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

240,28 187,08 264,11 222,66 128,59 335,73

Maximális erő  
(N)

2171,41 1330,37 2414,74 2357,61 1827,42 2670,83

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,1346 0,0985 0,1540 0,1631 0,1315 0,1895

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1924 0,1685 0,2248 0,2220 0,1991 0,2815

T
ib

ia
lis

 a
nt

er
io

r

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

287,53 245,69 346,84 318,85 257,63 707,66

Maximális erő  
(N)

2552,10 2322,61 3176,63 3063,90 2603,71 3416,14

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,1476 0,1285 0,1630 0,1482 0,1225 0,1618

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1656 0,1473 0,2021 0,1781 0,1611 0,1922

Pe
ro

ne
us

 lo
ng

us

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

290,83 252,43 329,96 256,55 203,47 627,46

Maximális erő  
(N)

2398,30 2166,18 3092,63 2339,75 2111,68 2773,67

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,1489 0,1269 0,1690 0,1420 0,1108 0,1675

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1827 0,1487 0,2186 0,1660 0,1417 0,1930
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csökkent, míg a húzó rugalmassági modulus  
342,23 MPa-ról 410,08 MPa-ra emelkedett. 
Mindkét dózisú sugárzás hatására maximális 
erő értéke csökkent, míg a húzó rugalmassági 
modulus értéke nőtt.10 

• A TA esetében 18,3-21,8 kGy gamma-su-
gárzás hatására a maximális erő 3230 N-ról  
2890 N-ra, a húzó rugalmassági modulus 
292,62 MPa-ról 328,47 MPa-ra változott,  
24-28,5 kGy gamma-sugárzás hatására a 
szakító-erő 2860 N-ról 2420 N-ra, a húzó 
rugalmassági modulus 269,58 MPa-ról  
309,66 MPa-ra változott.10,11 A változás ten-
denciája és mértéke a STG ín változásával 
megegyező.

Az irodalomban található kutatások1-11 ered-
ményeinek elemzése alapján egyértelműen 
kijelenthető, hogy a gamma-sugárzás hatása a 
hosszú dinamikus vizsgálatok helyett a gyor-
sabban és egyszerűbben elvégezhető statikus 
vizsgálatokkal is elemezhető. 

Jelen kutatás célja annak vizsgálata, hogy a 
különböző sterilizációs módszerek 5 külön-
böző fajta ín (Achilles, quadriceps, STG, PL, 
TA) statikus mechanikus vizsgálat mérhe-
tő jellemzőit (húzó rugalmassági modulus, 
maximális erő, nyúlás a maximális erőnél és 
a szakadási nyúlás) hogyan változtatják meg. 
A kapott eredményeket a korábbi dinamikus 
méréseink4,5 eredményeivel is összehason-
lítjuk. A vizsgálat során a natív ínak mellett, 
fagyasztott, fagyasztott és alacsony dózisú, 
valamint fagyasztott és magas dózisú gamma 
sugárzással kezelt ínakat elemeztünk. 

Anyag és módszer

Jelen tanulmányunkban 17 holttestből ki-
vett 152 darab, 5 különböző ín mechanikai 
tulajdonságait vizsgáltuk: 31 db Achilles,  
31 db quadriceps, 31 db peroneus longus (PL),  
31 db semitendinosus + gracilis (STG) és 28 

db tibialis anterior (TA). Az ínakat a halál 
beálltát követően 24 órán belül a korábbi ta-
nulmányokhoz hasonlóan kivették.4-5 Minden 
kivett szövetet, mechanikai és egyéb elváltozá-
sok kiszűrésére a patológusok megvizsgáltak. 
A halottak kórtörténete, illetve vírusos fertő-
zés miatt további inak kerültek kizárásra a 
vizsgálatból.

A tárolásra használt sugárvédő oldat összeté-
tele 16.7% 1,2-propanediol, 24.2% dimethyl-
sulfoxide, 3.8% D-trehalose, 2.7% D-mannitol 
minden w/w (Sigma-Aldrich, Saint Louis, 
USA)11. Minden minta, kivételt követően 
külön mintagyűjtő edénybe került, és a me-
chanikai tesztelésig nem került kivételre. A 
mintákat véletlenszerűen négy – A, B, C, 
D – csoportba soroltuk. Az „A” csoport a 22 
db natív ínt tartalmaz. A további három cso-
portba sorolt ínt első lépésben lassan -80°C-ra 
mélyfagyasztottuk. A „B” csoport 30 darab 
mélyfagyaszott ínt, a „C” csoport az 50 da-
rab baktérium ölő, alacsony dózisú (21 kGy) 
gamma-sugárral kezelt ínt, míg a „D” csoport 
50 darab vírus ölő, magas dózisú (42 kGy) 
gamma-sugárzással kezelt ínt tartalmaz.  
(3. táblázat)

A mechanikai vizsgálat előtt az ínakat lassan 
felolvasztottuk, és a vizsgálat előtti 20 percben 
37°C-on tartottuk. A méréseket Instron 8872 
szervohidraulikus szakítógéppel (Instron Ltd., 
High Wycombe, UK) és 25 kN-os erőmérő 
cellával (Instron Dynacell load cell 8800) a 
Budapesti Műszaki és Gazdaságtudományi 
Egyetem Biomechanikai Kooperációs Kuta-
tóközpont Központi Laboratóriumában vé-
geztük, az adatgyűjtő Instron Fasttrack volt. A 
befogás speciális kialakítású szorító-csavaros 
fej, amelyhez a korábbi méréseknél is alkal-
mazott szárazjeges kiegészítést használtuk.  
(1. ábra)

A száraz jeget a befogó fej köré épített táro-
ló egységbe helyeztük, és ezután 3 perccel 
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kezdtük a mérést. A minta hőmérsékletét Flir 
A325sc típusú infrakamerával folyamatosan 
ellenőriztük. A befogó pofákba történő elhe-
lyezés után az ínakat 30 másodpercig 250 N-os 
terhelésig előnyújtottuk, úgy, hogy a befogófej 
sebessége 20mm/perc volt, majd a keresztmet-
szet méreteit és a befogó fejek közti távolságot 
tolómérővel mértük. (2. táblázat)

A terhelést a minta szakadásáig folytattuk, a 
befogó fej sebessége szintén 20 mm/perc volt. 
A terhelés során rögzítettük az erő-befogó fej 
elmozdulása diagramot, és leolvastuk a maxi-
mális erő értékét. 

A rugalmassági modulus az erő-elmozdulás 
görbe első progresszív lineáris szakaszának 
meredeksége. A lineáris szakaszt manuálisan 
jelöltük ki, amely általtában a maximális erő 
25-45% közötti tartománya.

Az ínak kivételét, tárolását, gamma-sugárral 
történő kezelését, valamint a mechanikai vizs-
gálatokat az Uzsoki utcai kórház és a Péterffy 
Sándor kórház Tudomány Etikai Bizottsága
 engedélyezte (engedély száma: 03/2009).

Statisztikai elemzés

Statisztikai elemzése a Statsoft Statistica 13.3 
(Statsoft Inc., Tulsa, OK, USA) programot 
használtuk. A mérési eredményekből mediánt 
számoltunk 25% és 75% percentilis tartomány-
ból. A számított paramétereket csoportonként 
Kruskal-Wallis teszt segítségével hasonlítot-
tuk össze, míg csoportpáronkénti összehason-
lítás post hoc elemzéssel történt. Az eredmé-
nyek közötti eltérés szignifikáns, ha p ≤ 0,05.  

A dinamikus mérések kiértékelésénél ugyan-
ezt a statisztikai elemzést használtuk.

Eredmények

A minták biomechanikai tulajdonságainak 
összehasonlításához a következő négy para-
métert használtuk: húzó rugalmassági modu-

1. ábra. Sematikus ábra a mérési elrendezésről 

1. táblázat. Átlagos keresztmetszeti területek ín típusonként  

Ín fajta
Keresztmetszeti terület (mm2)

A csoport B csoport C csoport D csoport

Achilles 24,36±3,58 20,65±1,09 28,63±3,66 28,10±4,99

Quadriceps 24,63±8,25 29,73±3,98 24,95±4,89 21,14±6,02

STG 10,02±3,98 13,98±2,22 19,72±4,36 16,36±6,58

TA 18,36±2,67 16,35±1,62 21,99±1,82 17,67±8,04

PL 16,89±1,36 20,38±3,02 16,50±2,31 19,78±8,65
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lus, maximális erő, nyúlás a maximális erőnél 
és a szakadási nyúlás. A statikus vizsgálatok 
eredményeit és a szignifikáns eltéréseit (több-
színű háttér), valamint a megbeszélés fejezet-
ben részletezett dinamikus vizsgálatokhoz 
viszonyított szignifikáns eltéréseket (szürke 

háttér) a 3. táblázat foglalja össze. 

Az „A” csoportban (natív ínak) az ín típusa a  
maximális erőt, nyúlást a maximális 
erőnél és a szakadási nyúlást szignifikánsan 
nem befolyásolta. 

A csoport B csoport

Medián 25% 75% Medián 25% 75%

A
ch

ill
es

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

85,65 66,25 153,53 103,70 103,25 166,81

Maximális erő (N) 1628,00 1482,00 2168,05 2085,00 1707,00 3121,00

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,0980 0,0720 0,1540 0,0735 0,0590 0,0850

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,3050 0,2700 0,4380 0,9950 0,0920 0,1140

Q
ua

dr
ic

ep
s

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

645,59 409,38 653,13 1309,38 896,88 1737,50

Maximális erő (N) 1770,00 756,00 1804,00 2817,00 1878,00 3461,00

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,0750 0,0650 0,1070 0,0955 0,0820 0,1040

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1490 0,1480 0,2753 0,1970 0,1710 0,2060

Se
m

it
en

di
no

su
s 

+
 

gr
ac

ili
s

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

1138,89 983,33 1403,27 2211,11 905,56 2655,56

Maximális erő (N) 1061,00 730,00 1506,97 2254,00 940,00 2739,00

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,0750 0,0730 0,0826 0,1265 0,1040 0,1490

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1910 0,1870 0,3859 0,1615 0,1510 0,2210

T
ib

ia
lis

 a
nt

er
io

r

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

1591,67 22,22 3161,11 1908,33 1427,78 2677,78

Maximális erő (N) 2225,00 442,00 4008,00 2613,50 1487,00 2808,00

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,1490 0,1140 0,1840 0,1125 0,0940 0,1190

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1825 0,1790 0,1860 0,1520 0,1340 0,1810

Pe
ro

ne
us

 lo
ng

us

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

1383,33 938,89 1411,11 1788,89 1633,33 1966,67

Maximális erő (N) 1438,00 1089,00 1633,00 1948,50 1737,00 2065,00

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,0990 0,0790 0,1680 0,1265 0,1090 0,1580

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,2850 0,2402 0,2960 0,1780 0,1350 0,2020
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Az Achilles ín húzó rugalmassági  
modulusa szignifikánsan kisebb, mint PL 
húzó rugalmassági modulusa (p=0,034789,  
piros háttér). (3. táblázat, 2-5. ábra)

A „B” csoportban (csak fagyasztott ínak) az 
ín típusa szignifikánsan nem befolyásolta ma-
ximális erő értékét. A maximális erőnél mér-
hető nyúlás az Achilles esetén szignifikánsan 

C csoport D csoport

Medián 25% 75% Medián 25% 75%

A
ch

ill
es

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

146,82 126,23 180,24 67,39 21,18 121,34

Maximális erő (N) 3613,50 3311,00 3779,00 3665,03 3379,09 3814,91

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,0890 0,0720 0,1060 0,0696 0,0606 0,0816

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1180 0,1090 0,1630 0,1096 0,1014 0,1520

Q
ua

dr
ic

ep
s

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

395,40 239,7300 479,45 73,36 24,04 231,63

Maximális erő (N) 2789,00 1846,00 3282,00 2684,09 1333,36 3892,05

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,0845 0,0740 0,0960 0,0994 0,0686 0,1546

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1475 0,1270 0,1830 0,1377 0,1137 0,2227

Se
m

it
en

di
no

su
s 

+
 

gr
ac

ili
s

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

588,87 438,56 682,60 637,00 431,41 703,02

Maximális erő (N) 1813,00 1493,00 2295,00 2456,60 2151,15 2481,31

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,0775 0,0600 0,0910 0,0819 0,0670 0,1082

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1185 0,0910 0,1430 0,1232 0,0886 0,1360

T
ib

ia
lis

 a
nt

er
io

r

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

791,35 693,21 1029,20 899,37 771,54 1122,24

Maximális erő (N) 2723,50 2514,00 3229,00 3385,63 2954,04 3610,55

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,0890 0,0750 0,1240 0,0920 0,0775 0,1023

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1140 0,0950 0,1310 0,1081 0,0947 0,1329

Pe
ro

ne
us

 lo
ng

us

Húzó rugalmassági 
modulusz (MPa)

725,92 634,85 802,85 515,22 451,74 794,19

Maximális erő (N) 2764,00 2318,00 3043,00 2706,36 1758,64 3297,57

Nyúlás a maximális 
erőnél (mm/mm)

0,1035 0,0910 0,1100 0,1134 0,0966 0,1242

Szakadási nyúlás 
(mm/mm)

0,1215 0,1120 0,1360 0,1245 0,1158 0,1330

3. táblázat. Medián, 25 és 75% percentilis eredmények statikus vizsgálat esetében 
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kisebb, mint a PL esetében. (p=0,006891, kék 
háttér). Achilles ín húzó rugalmassági mo-
dulusa szignifikánsan kisebb, mint az STG 
(p=0,010413, zöld háttér), a TA (p=0,011690, 
zöld háttér) és a PL (p=0,014689, zöld háttér) 
húzó rugalmassági modulusa. Az Achilles ín 
szakadási nyúlása szignifikánsan nagyobb, 
mint a quadriceps (p=0,033374, piros hát-
tér), STG (p=0,030456, piros háttér), TA 
(p=0,028475, piros háttér), PL (p=0,031358, 
piros háttér) szakadási nyúlása. (3. táblázat, 
2-5. ábra)

A „C” csoportban (21 kGy gamma-sugárzás-
sal kezelt és mélyfagyasztott ínak) esetében 
az STG ín esetén a maximális erő szigni-
fikánsan kisebb, mint az Achilles ín értéke 
(p=0,000181, piros háttér). A maximális erő-
nél mérhető nyúlás esetén nem találtunk szig-
nifikáns különbséget. Az Achilles húzó ru-
galmassági modulusa szignifikánsan kisebb, 
mint az STG (p=0,027102, zöld háttér), TA 
(p=0,000014, zöld háttér) és PL (p=0,000078, 
zöld háttér) húzó rugalmassági modulusa. 
Hasonlóan a quadriceps húzó rugalmassági 
modulusa szignifikánsan kisebb, mint a TA 
(p=0,008727, kék háttér) és PL (p=0,029959, 
kék háttér) ínak húzó rugalmassági modulusa. 
A szakadási nyúlást az ín típusa szignifikán-
san nem befolyásolta. (3. táblázat, 2-5. ábra)

A „D” csoportban (42 kGy gamma-sugárzás-
sal kezelt és mélyfagyasztott) az Achilles ín 
esetén a maximális erő értéke szignifikán-
san nagyobb, mint a quadriceps mért értéke 
(p=0,017527, zöld háttér). A maximális erőnél 
mért nyúlás értéke az Achilles ín esetén szigni-
fikánsan kisebb, mint a PL (p=0,039292, kék 
háttér) esetében mért érték. Az Achilles húzó 
rugalmasság modulusa szignifikánsan kisebb, 
mint az STG (p=0,006609, piros háttér), TA 
(p=0,000029, piros háttér) és PL (p=0,003125, 
piros háttér) húzó rugalmassági modulusa. A 
quadriceps húzó rugalmassági modulusa szig-
nifikánsan kisebb, mint az STG (p=0,037420, 
sárga háttér), TA (p=0,000302, sárga háttér) 
és PL (p=0,019448, sárga háttér) ínak húzó 
rugalmassági modulusa. A szakadási nyúlást 
az ín típusa szignifikánsan nem befolyásolta. 
(3. táblázat, 2-5. ábra)

A magasabb gamma-dózis hatására az STG 
maximális erő értéke szignifikánsan kisebb a 
natív csoporthoz képest (p=0,011132, kék hát-
tér) (A vs. D csoport). Míg a kisebb dózissal 
kezelt PL maximális erő értéke szignifikánsan 
kisebb, mint a natív ín maximális erő értéke 
(p=0,026584, sárga háttér) (A vs. C csoport). A 
maximális erőnél mért nyúlást a fagyasztás és 
a gamma-sugárzás nem befolyásolta. Az STG 

2. ábra. Maximális erő értékei. Medián, 25% és 75% 
percentilis, minimum és maximum értékek. Az 
A-B-C-D betűk az X tengelyen jelölik a 4 csoportot

3. ábra. Nyúlás értékei a maximális terhelésnél. 
Medián, 25% és 75% percentilis, minimum és ma-
ximum értékek. Az A-B-C-D betűk az X tengelyen 

jelölik a 4 csoportot
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húzó rugalmassági modulus értékeit szignifi-
kánsan csökkentette mind az alacsony (A vs. C 
csoport) (p=0,011241, sárga háttér) mind a ma-
gas dózisú gamma-sugárzás (A vs. D csoport) 
(p=0,016035, sárga háttér). PL ín húzó rugal-
massági modulus értékeinél szignifikáns kü-

lönbséget találtunk az alacsony (p=0,035257, 
lila háttér) és magas (p=0,000736, lila hát-
tér) dózisú gamma-sugárzással (C és D cso-
port) kezelt és a fagyasztott ínak (B csoport) 
között. A magas gamma-sugárzással kezelt 
STG ín húzó rugalmassági modulusa szig-
nifikánsan kisebb, mint a fagyasztott STG ín 
húzó rugalmassági modulusa (B vs. D cso-
port) (p=0,041877, sárga háttér). (3. táblázat,  
2-5. ábra)

Megbeszélés

Jelen kutatás célja annak elemzése, hogy 5 kü-
lönböző fajta ín (Achilles, quadriceps, STG, 
PL, TA) esetében a különböző sterilizációs 
módszerek (fagyasztás, fagyasztás+ alacsony 
dózisú gamma sugárzás, fagyasztás + magas 
dózisú gamma sugárzás) hogyan változtatják 
meg a statikus mechanikai vizsgálatból kapott 
húzó rugalmassági modulus, maximális erő, 
nyúlás a maximális erőnél és a szakadási nyú-

4. ábra. Húzó rugalmassági modulus értékei.  
Medián, 25% és 75% percentilis, minimum és ma-
ximum értékek. Az A-B-C-D betűk az X tengelyen 

jelölik a 4 csoportot

5. ábra. Szakadási nyúlás értékei. Medián, 25% és 75% percentilis, minimum és maximum értékek.  
Az A-B-C-D betűk az X tengelyen jelölik a 4 csoportot
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lás értékeit. A kapott eredményeket a korábbi 
dinamikus méréseink4,5 eredményeivel is ösz-
szehasonlítottuk.

Elemezzük először az Achilles ín vizsgált 
biomechanikai jellemzőit. A kezelés hatására 
a statikus vizsgálatnál bekövetkezett válto-
zás tendenciája hasonló a dinamikus vizsgá-
latunknál4,5 megfigyelt tendenciához. A 21 
kGy dózisú gamma-sugárzás hatására a húzó 
rugalmassági modulusa szignifikánsan nőtt, 
míg 42 kGy nagyságú dózis kezelt ín húzó ru-
galmassági modulusa szignifikánsan nem tért 
el a natív (kezeletlen ín) értékétől, mind a sta-
tikus (A: 85,65 MPa, C: 46,82 MPa, D: 67,39 
MPa), mind dinamikus vizsgálat esetén (A: 
128,18 MPa, B: 157,62 MPa , C: 79,53 MPa). A 
korábbi kutatás eredménye azt mutatja, hogy 
a 15-25 kGy dózisú gamma-sugárzást hatá-
sára a húzó rugalmassági modulusa (95,01 
MPa) a natív értékhez képest (292,04 MPa) 
csökkent.1-3 

 

A dinamikus vizsgálattal meghatározott 
szakadási nyúlások a gamma-sugárzás ha-
tására nem szignifikánsan, de csökkentek  
(A: 58,94 % C:44,16 % , D:46,40 % ), az iroda-
lomban talált értékekhez hasonlóan.1-3,6,10,11

A statikus vizsgálattal meghatározott szaka-
dó nyúlás értékei szignifikánsan csökken-
tek a gamma-sugárzás hatására (A: 30,5 %,  
C: 11,8 %, D: 10,96 %).6 Az irodalomban talál-
ható eredmények tendenciái7-11 a jelen kutatás 
eredményeinek tendenciáihoz hasonló.

Következőben a PL ín változásait elemezzük: 
A maximális erő értékei a statikus vizsgálat 
esetén szignifikánsan nőttek (A: 1438 N, C: 
2764 N, D: 2706,36 N) míg dinamikus vizs-
gálat esetén a változás nem szignifikáns (A: 
2490,82 N, C: 2398,30 N, D: 2339,75 N). A 
15-25 kGy nagyságú dózisú gamma-sugárzást 
követően a maximális erő kis mértékben nö-
vekedett (2122,8 N). Dinamikus vizsgálat ese-

tén a szakadási nyúlás értékek szignifikánsan 
nem változtak (A:19,47 %, C: 8,27 %, D:16,60 
%), melyeknek tendenciái megegyeznek az 
irodalomban9 talált értékekkel (natív: 43,6 %, 
gamma-sugárzással kezelt: 40,8%). Ezzel el-
lentétben a statikus vizsgálattal meghatározott 
szakadó nyúlások a gamma-sugárzás hatására  
(A:28,5 %, C: 12,15 %, D: 12,45 %) szignifikánsan  
csökkentek.

Az STG ín esetén a maximális erő értékei a 
statikus (A:1061 N, C:1813 N, D:2456,6 N) és 
a dinamikus vizsgálat esetén (A:1922,96 N.  
C:2171,41 N, D:2357,61 N) egyaránt szignifi-
kánsan változtak, amely az irodalomban talál-
ható értékek tendenciáival azonos.10,11 A húzó 
rugalmassági modulus értékei a dinamikus 
vizsgálatnál (A: 186,46 MPa, C: 240,28 MPa, 
D: 222,66 MPa), míg a statikus vizsgálatnál 
szignifikánsan nagyobbak voltak (A: 1138,89 
MPa, C: 588,87 MPa, D: 637,00 MPa), az iro-
dalomban (A: 322,38 MPa, C: 369,08 MPa, D: 
410,08 MPa) talált értékekhez képest is.10

A TA ín vizsgálatakor a maximális erő érté-
kei a dinamikus vizsgálatnál (A: 2582,22 N,  
C: 2552,10 N, D: 3063,90 N) és statikus vizs-
gálatnál (A: 2225 N, C: 2723,5 N, D: 3385,63 
N) egyaránt növekedtek, de a változás nem 
szignifikáns, míg irodalomban a maximális 
erő értékei (A: 3230 N, C: 2890 N, D: 2420 
N) a sterilizálás hatására szignifikánsan csök-
kentek. A húzó rugalmassági modulus értékei 
a dinamikus vizsgálatnál (A: 343,24 MPa, C: 
287,53 MPa, D: 318,85 MPa), statikus vizsgá-
latnál (A: 1591,67 MPa, C: 791,35 MPa, D: 
899,37 MPa), irodalomban található eredmé-
nyek10,11 (A:292,62 MPa, C: 328,47 MPa, D: 
309,66 MPa) egyaránt a parabolikus viselke-
dést mutatnak.

Végül a quadriceps ín változására irodalmi adat 
nincs. A statikus vizsgálattal mért húzó rugal-
massági modulus értékek (A: 645,59 MPa, C: 
395,40 MPa, D: 73,36 MPa) a sterilizálás hatá-
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sára szignifikánsan csökkentek, mint a dinami-
kus vizsgálat (A: 191,31 MPa, C: 120,24 MPa, 
D: 83,20 MPa) esetén. Érdekes megfigyelni, 
hogy a statikus vizsgálattal meghatározott 
húzó rugalmassági modulusok szignifikán-
san nagyobbak, mint a dinamikus vizsgálattal 
meghatározott értékek. A szakadási nyúlás ér-
tékei a statikus vizsgálat esetében fele akkorák  
(A: 14,9 %, C: 14,75 %, D: 13,77 %) voltak, 
mint a dinamikus vizsgálatnál megfigyelteké 
(A: 33,7 %, C: 32,31 %, D: 43,92 %). A dinami-
kus vizsgálatkor a nagyobb sugár dózis hatá-
sára a szakadási nyúlás értékei szignifikánsan 
nőnek.

Az eredmények jól mutatják, hogy a magas 
dózisú gamma-sugárzás roncsolja a szöve-
tet, a mechanikai tulajdonságok romlanak. 
Ez alapján donorválasztáskor vírusfertőzést 

különböző módszerekkel célszerű szűrni.  
Ekkor lehetőség van arra, hogy sterilizálásra 
csak az alacsonyabb dózisú gamma-sugárzást 
használjunk, amely a baktériumokat megöli, 
de a szöveteket csak kismértékben károsítja. 
Az eredmények azt is mutatják, hogy a válto-
zások tendenciája a vizsgált paraméterek ese-
tén (húzó rugalmassági modulus, maximális 
erő, nyúlás a maximális erőnél, szakadási nyú-
lás) a dinamikus és statikus vizsgálatok esetén 
hasonló, így a változások követésére a statikus 
vizsgálatok is alkalmasak. 

A tárolás és sterilizálás a PL és TA ínak a ma-
ximális erő és a rugalmassági modulus para-
métereit változtatják meg a legkisebb mérték-
ben. A következő kutatásokban ezt a két ínat 
célszerű vizsgálni elektron besugárzással és 
különböző tárolási időkkel.
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Absztrakt 

Az additív gyártástechnológiák térhódítása egyre inkább megfigyelhető az orvoslás területén is.  A lézeres 
elven működő, fémek nyomtatására is alkalmas technikák fejlődése révén mára már teljesen egyénre 
szabott, biokompatibilis implantátumok készíthetők, melyekkel jelentős áttörés érhető el a csontdefektu-
sok kezelése terén. Ilyen implantátumok gyártásába kapcsolódik be a Debreceni Egyetem is. A fellelhető 
szakirodalmak és előzetes tapasztalatok alapján egy komplex összefoglalás készítését tűztem ki célul 
az implantátumok egyénre szabhatóságának feltételeiről, a beültethetőségi- és anyagkövetelményekről, 
illetve a megvalósuló technológia által nyújtott újdonságokról.

Kulcsszavak: additív gyártás, csontpótlás, Direct Metal Laser Sintering, implantátum, Reverse 
Engineering, titán

Manufacturing custoM-Made titaniuM iMplants using 3d printer at university of debrecen

Abstract 

The spread of additive manufacturing technology is more and more noticeable in the field of medicine. 
With the development of laser-based technology that can be used for metal printing, completely 
personal biocompatible implants can be manufactured, and it can lead to a significant breakthrough 
in the treatment of bone defects. The University of Debrecen is going to manufacture such implants. 
Based on literature and previous experience, this article provides a review of the conditions for implant 
customization, the implantability and material requirements. In addition, it mentions the advancements 
of the technology as well.

Keywords: additive manufacturing, Direct Metal Laser Sintering, implant, Reverse Engineering, 
titanium
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Bevezetés

A folyamatos technológiai fejlődés egyre több 
utat nyit meg a különféle innovációk felé az élet 
minden területén, így az orvostudományban is. 
A különböző fémnyomtatási technikák megje-
lenésével lehetőség nyílt olyan biokompatibilis 
implantátumok gyártására, amik adott eset-
ben, teljes mértékben egyénre szabhatók. 

A hagyományosnak számító anyagalakítási 
eljárások révén erre nem volt lehetőség, ho-
lott számos előnnyel jár az egyénspecifikus-
ság mind a páciensek, mind pedig az orvosok 
szempontjából. Épp ezért a Debreceni Egye-
tem is bekapcsolódik egy egyedi titán implan-
tátumok tervezésével és 3D-s nyomtatásával 
kapcsolatos kutatásba, melynek első fázisaként 
szükséges az eddig fellelhető ismeretanyagokat 
rendszerezni és értékelni, kidolgozni és előké-
szíteni a projekt megvalósulásához szükséges 
lépéseket, illetve tanulmányozni és üzembe he-
lyezni az alkalmazandó technológiákat. 

Az orvosi implantátumok additív gyártása 
önmagában egy igen komplex témakör, ahol 
nem lehet figyelmen kívül hagyni a mérnö-
ki ismeretek gyakorlati alkalmazását sem. A 
megvalósítás előtt azonban elengedhetetlen a 
gondos kutatómunka, a korábbi tapasztalatok 
rendszerezése és összegzése, illetve konklúziók 
levonása, lehetőség szerint pedig további alter-
natívák felkínálása. A kutatásom során, ezen 
irányvonalon haladva egy minél átfogóbb is-
meretanyag-rendszerezés volt a célom, kiemelt 
figyelmet fordítva a mérnöki szempontból fon-
tos területekre. 

Alapinformációk

Az additív gyártástechnológiák alapelve az, 
hogy közvetlenül egy előre megtervezett há-
romdimenziós számítógépes modell alapján 
történik meg a munkadarab felépítése anyag-
felhordással, alulról kezdődően, rétegről-réteg-

re haladva. A modell készülhet már meglévő 
objektum digitalizálása (lézeres szkennelés, 
CT, MRI) alapján, vagy közvetlenül elkészít-
hető egy megfelelő háromdimenziós tervező-
szoftver segítségével, gyorsan és költséghatéko-
nyan. 

Ennek előnyét az orvostudományok számos 
területén is kihasználják, úgy, mint:

• egyedi hallókészülékek házának gyártása; 
• speciális orvostechnikai eszközök kialakítá-
sa;
• anatómiai modellek gyártása műtéttervezé-
sek céljából;
• szövetek nyomtatása kutatási céllal;
• fogkoronák, hidak, egyénre szabott fogsza-
bályozók és fogpótlások létrehozása;
• protézisek költséghatékony gyártása végta-
gok pótlására;
• ortopédiai implantátumok nyomtatása.1,2

Általánosságban az ortopédiai implantátu-
mokról

Az implantátumok olyan testbe ültethető 
eszközök, melyek célja az emberi test funk-
cióinak megtartása, bizonyos esetekben azok 
javítása vagy visszaállítása, illetve szolgálhat-
nak megfigyelési, esztétikai célokat is. Az or-
topédiai implantátumok elsődleges feladata a 
mozgásszervrendszer defektusainak kiküsz-
öbölése, úgy, mint a károsodott vagy hiányos 
csontok, sérült ízületek helyettesítése.

A leggyakrabban alkalmazott protézisek a 
csípő- és térdízületek pótlására szolgálnak. 
Hagyományosan ezeket a protéziseket egysé-
genként készítik bizonyos mérettartományok 
alapján. A sorozatban gyártott termékek közül 
a páciens testi adottságaihoz leginkább pasz-
szoló komponensek kerülnek kiválasztásra, 
majd beültetésre. Ezen módszer előnye, hogy 
az elemek valamilyen séma alapján viszonylag 
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gyorsan legyárthatók nagy darabszámban, és 
általában meg is felelnek a beültethetőségi kö-
vetelményeknek. Vannak azonban olyan spe-
ciális esetek, amikor például a páciens csont-
szerkezetének állapota vagy annak geometriai 
felépítése nem teszi lehetővé a hagyományos 
módon készített implantátumok behelyezé-
sét. Ekkor egyedi megoldásokra van szükség, 
mely során fokozott figyelmet kell fordítani 
az egyénspecifikusságra, illetve a speciális igé-
nyekre, miközben nem lehet figyelmen kívül 
hagyni az alapvető implantológiai követelmé-
nyeket sem. 

Beültethetőségi követelmények

Az implantátumokkal szemben támasztott két 
legalapvetőbb követelmény a biokompatibilitás, 
valamint a biofunkcionalitás. Utóbbi esetében 
a hangsúly a teljesítőképesség biztosításán van, 
azaz, hogy a beépített eszköznek adott tulaj-
donságok birtokában képesnek kell lennie elő-
re meghatározott feladatkör betöltésére, egy-
szerűbben fogalmazva, ez a képesség utalhat 
az implantátumok várható élettartamára is. A 
biofunkcionalitásra hatással vannak a protézist 
érő terhelések, a keletkező feszültségeloszlás, 
az anyagok főbb mechanikai tulajdonságai, a 
súrlódás mértéke, valamint a kopás-és korró-
zióállóság.3,4

A biokompatibilitás lényege pedig, hogy az elő-
re meghatározott funkció betöltése közben az 
eszköz képes legyen megtartani az elvárt tulaj-
donságait, és csak a kívánt mértékben gyako-
roljon hatást a szervezet szöveteire. A kompa-
tibilitás mértékét befolyásolhatják többek közt 
a felhasznált anyag kémiai és fizikai tulajdon-
ságai, a tervezett eszköz geometriája, mérete és 
mechanikai tulajdonságai, a beültetés helyén 
lévő szövettípusok és a velük való kapcsolat, 
valamint a műtét lebonyolításának módja.3,4  
Fontos tényező még a különböző anyagok 
együtt alkalmazhatósága, mert kerülni kell a 
belső galvánelem kialakulását.

Ezen pontok közül mérnöki szemmel nézve 
a megfelelő anyagok kiválasztása, valamint 
az implantátum helyes szerkezeti kialakítása 
és legyártása játssza a legfontosabb szerepet 
biokompatibilitás, és így a teljesítőképesség 
biztosítása szempontjából is.
 
Anyagkövetelmények

Testbe ültetett eszközök esetén különösen 
ügyelni kell a felhasznált anyagoknak a szerve-
zettel és az eredeti funkcionalitással való össze-
férhetőségére. Célszerű olyan biokompatibilis 
anyagokat felhasználni, melyek az adott fel-
adatkör ellátására a legmegfelelőbbek biológia-
ilag, kémiailag és fizikailag is. Minden esetben 
fontos, hogy ne oldódjanak ki belőlük toxikus 
reakciókat okozó részecskék, valamint ne lép-
jenek nem kívánt kölcsönhatásba a szervezet 
szöveteivel. Biokompatibilis anyagok például 
az arany, titán, Co-Cr-Mo és Ti-6Al-4V ötvö-
zetek, a porcelán vagy az akrilát.3

Mivel az implantátumok beépítési körülmé-
nyei helyenként és egyénenként eltérnek, nem 
mindegy, hogy hol milyen anyagtulajdonsá-
gokat részesítünk előnyben. A csontpótlások 
esetén a biokompatibilitás mellett elsődleges 
szempont a terhelésátadás biztosítása, így fon-
tos a megfelelő mechanikai szilárdság. Mind-
emellett célszerű az anyagnak kopásállónak és 
a csontszerkezethez hasonló fajsúlyúnak len-
nie, továbbá rugalmassági modulusa is minél 
inkább közelítsen a természetes csontéhoz.5,6,7

A hasonló mechanikai tulajdonságok jelen-
tősége többek között az úgynevezett „stress 
shielding” jelenség elkerülésében rejlik, mely-
nek a lényege, hogy a természetes csontnál 
nagyobb szilárdsággal rendelkező implantá-
tumok az idő előrehaladtával egyre inkább át-
veszik a környező csontokra eső terhelést is. A 
csontszövetek azonban olyan speciális szerke-
zettel rendelkeznek, ami képes megváltozni az 
őket érő hatások alapján, így jelen esetben egy-
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re inkább elveszítik funkciójukat, hiszen van, 
ami átvegye az őket érő mechanikai igénybevé-
teleket. Ennek következtében pedig megindul 
a csont felszívódása, az implantátum elkezd 
kilazulni a helyéről, legrosszabb esetben akár 
maga a csont is eltörhet.8,9

Titán implantátumok

Napjainkban implantációs célokra az egyik 
leggyakrabban alkalmazott anyag a titán, il-
letve bizonyos ötvözetei. A tiszta titán a köny-
nyűfémek kategóriájába tartozó bioinert 
anyag, azaz egyáltalán nem, vagy csak kis 
mértékben lép reakcióba a szervezet szövete-
ivel. Az esetleges kiváltott hatások pedig nem 
járnak negatív következményekkel, így a titánt 
biokompatibilisnek tekinthetjük.5,6,7

Az α-fázisban tömött hexagonális kristályrács 
szerkezettel rendelkező titán körülbelül 882,5 
°C-nál allotróp átalakuláson megy keresztül, 
azaz halmazállapot-változás nélkül módosul 
rácsszerkezete: ezt a hőmérsékleti értéket meg-
haladva térben középpontos köbös rácsszerke-
zet jellemzi az immár β-fázisú fémet.5,6,8

 

   Fémek ötvözésekor a cél bizonyos fizikai, 
kémiai, mechanikai tulajdonságok optimali-
zálása a kívánt feladatkörnek megfelelően. Az 
ötvözőanyagoktól függően a titánötvözetek 
lehetnek α-, (α+β)-, vagy β-fázisúak. Ortopé-
diai implantátumok alapanyagként elsősorban 
(α+β)-típusú titánötvözeteket alkalmaznak, 
mint például az alumíniummal és vanádi-

ummal ötvözött Ti-6Al-4V vagy a Ti-6Al-4V 
ELI (extra low interstitials) ötvözeteket. Ezen 
ötvözők alkalmazása esetén azonban kiemelt 
figyelmet kell fordítani a helyes arányokra, 
mivel bizonyos tömegszázalékot meghaladva 
csökkentik a titán biokompatibilitását.9

Összességében megállapítható, hogy a titánt 
nagy mechanikai szilárdsága, jó korrózióál-
lósága, viszonylag kis anyagsűrűsége, és más 
rozsdamentes acélokhoz képest kisebb rugal-
massági modulusa miatt alkalmazzák széles 
körökben. Mindemellett pozitívum a többi 
fémhez viszonyítva gyenge hő- és elektromos 
vezetőképessége, valamint, hogy nem mutat 
ferromágneses tulajdonságokat, aminek bizo-
nyos vizsgálatok lefolytathatósága végett van 
jelentősége (MRI, NMRI). Továbbá, a felszí-
nén képződő oxidréteg amellett, hogy korró-
zióállóvá teszi, szerepet játszik az úgynevezett 
csontintegrációs jelenség létrejöttében is, mely 
révén közvetlen, fix kapcsolat alakulhat ki az 
implantátum felszíne és a környező szövetek 
között.5,6,7

Abban az esetben ugyanis, ha a csontszövetek 
kellő mértékben belenőnének az implantátum 
megfelelően kialakított porózus felszínébe, ter-
mészetes úton jöhetne létre a protézisek rög-
zítése. Ennek előnye, hogy amennyiben egyéb 
defektus nem következik be, a továbbiakban 
nincs szükség revíziós műtétekre az esetleges 
implantátum-lazulások okán, és az egyszer 
beültetett protézis akár egy életre is szólhat. 
További előny, hogy a titán sűrűsége alacsony, 
így alkalmazásával az implantátum tömege 
csökkenthető, valamint az additív gyártás adta 
lehetőségeket kihasználva az implantátum ru-
galmassága közelíthető a csontéhoz.

Felszíni kialakítás

Ahhoz azonban, hogy a csont implantátum-
mal való összeépülése megfelelő módon men-
jen végbe, szükség van az integrációt fokozó, 

1. ábra. Titán allotróp fázisátalakulása10
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biológiai aktivitást serkentő felszínek létreho-
zására. A kívánt felszínalakításokat elsősorban 
kémiai és fizikai módszerekkel végzik. Kémiai 
megközelítés esetén olyan bevonatokkal látják 
el az implantátum felszínét, amik elősegítik a 
kívánt biológiai kölcsönhatásokat, mint példá-
ul a csontokban is megtalálható hidroxiapatit 
(HA).5 Ezen bevonatok jelenlétével konkrét 
kapcsolat alakul ki a beültetett szerkezet fel-
színe és az élő csontszövetek között. A kémi-
ai bevonatolás előnye a költséghatékonyság, 
a könnyebb kontrollálhatóság, illetve, hogy 
esetükben nincs szükség a felszín morfológi-
ájának jelentős megváltoztatására a megfelelő 
adhézió elérése érdekében.5,7

Fizikai tekintetben mechanikai alakításokkal 
próbálnak olyan porózus szerkezetű felszínt 
elérni, amibe a csontszövetek kívánt mérték-
ben bele tudnak nőni. Számos kísérlet kapcso-
lódik az optimális geometriai kialakítás meg-
találásához, melyekből azt állapíthatjuk meg, 
hogy a csontintegráció mértéke függ:

• a pórusok átmérőinek nagyságától;
• a csont és az implantátum közötti résektől;
• a beültetett eszköz porozitásának mértéké-
től;
• a pórusok alakjától és térbeli elrendeződé-
sétől;
• a felszín felé nyitott lyukacsok jelenlététől;
• valamint a csatornákkal összekapcsolódott 
pórusok meglététől.11,12,13,14

 

Összességében elmondható tehát, hogy a 
csontdefektusok pótlása szempontjából az el-
sődleges követelmények az implantátum ter-
mészetes csontéhoz hasonló nagy mechanikai 
szilárdsága, illetve az érhálózat kialakulását és 
a csontintegrációs jelenséget elősegítő poró-
zus szerkezet. Ez a két tulajdonság azonban 
egymással ellentétes hatásokkal jár, ezért igen 
fontos megtalálni az egyensúlyt a biológiai és a 
mechanikai igények kielégítése között.

Megoldás lehet például olyan eszközök fejlesz-
tése, melyek belül tömör „maggal” rendelkez-
nek, mely a teherbírásért felelős, míg a külső 
rétegekbe kerülnek bele a csontosodásban sze-
repet játszó, illetve a „stress shielding” jelensé-
get előidéző merevségbeli különbségek csök-
kentésére hivatott pórusok. Célszerű továbbá a 
megfelelő szerkezeti sajátosságok elérése érde-
kében alapvetően nagy szilárdsággal rendelke-
ző fémeket alkalmazni alapanyagként, hiszen 
a porozitásuk módosításával optimalizálni le-
het más mechanikai tulajdonságukat is.5

Egyénre szabott titán implantátumok

Az eddigiek alapján tehát elmondható, hogy 
az ideális implantátumok gyártása érdekében 
szükség van a csonthiány részletes feltérképe-
zésére, megfelelő szerkezeti modell készítésé-
re, illetve egy olyan anyagalakítási módszerre, 
amellyel tetszőleges geometriai struktúrák 
létrehozhatók, lényegében alaki megkötések 
nélkül. Erre a célra a már említett additív gyár-
tástechnológiák felelnek meg a leginkább, me-
lyek a hagyományosnak számító módszerekkel 
ellentétben nem anyagleválasztással érik el a 
kívánt szerkezeti formákat, hanem csak annyi 
anyagot használnak fel, amennyit az előzete-
sen meghatározott struktúra igényel, a munka-
darab felépítése pedig rétegről-rétegre történik, 
közvetlenül egy előre lemodellezett háromdi-
menziós CAD (Computer Aided Design) 
konstrukció alapján.15

2. ábra. Csontintegrációs jelenség5
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Számítógépes modellalkotás

Az előállítandó struktúra helyes megterve-
zéséhez pontos adatokkal kell rendelkezni 
a pótlandó terület geometriájáról, a páciens 
csontszerkezetéről és annak állapotáról, majd 
ezek figyelembevételével kell megszerkeszteni 
a beültetendő eszközt. Erre a legalkalmasabb 
módszer az úgynevezett „reverse engineering” 
(fordított mérnöki tevékenység),16 amikoris 
a 3D-s CAD modellünket egy már létező fi-
zikai objektumból nyerjük, és az így kapott, 
valóságnak megfelelő alakzat alapján történő 
szerkesztés révén közelíthetjük meg legjobban 
a helyettesíteni kívánt csontszerkezetek alaki, 
illetve közvetetten a mechanikai jellemzőit.

Egyik általánosan alkalmazott módszer sze-
rint először megfelelő felbontású CT felvéte-
leket kell készíteni a problémás területről. Az 
így bemért alakzatok ábrázolása ekkor még 
csak térbeli pontfelhők formájában történik, 
amiből aztán egy célszoftver alkalmazásával 
háromszög közelítéses módszerrel létrejön egy 
STL (Standard Tessellation Language) fájl az 
általunk kijelölt csontokról, csontrészletekről. 
Ez lényegében a modell háromszögekből fel-
épített hálóval lefedett szerkezetét tárolja bi-
náris vagy ASCII formátumban, ahol az adott 
paraméterek a háromszögek csúcspontjainak 
koordinátái x, y, z irányban. Minél kisebbek 
ezek a leíró háromszögek, annál pontosabban 
közelítjük a mért felületet, ám értelemszerűen 
annál nagyobb lesz a felhasználandó adathal-
maz is.16,17,18

Amennyiben a felületleíró háromszögek test-
ből kifelé mutató normálvektorai is definiálásra 
kerültek, a hálós szerkezetű 3D-s modell vala-
milyen CAD szoftver segítségével ténylegesen 
szerkeszthetővé válik. Ekkor történik meg a CT 
felvételek alapján előállított csontmodell felhasz-
nálásával a legyártandó implantátum modelle-
zése a mért adatoknak megfelelően, illetve ilyen-
kor tudjuk alakítani a kívánt jellemzőket.16,17,18

A modellezés után a módosított STL fájl to-
vábbításra kerül a gyártáshoz alkalmazott 
berendezés számítógépére, ahol a megfelelő 
beállítások elvégzése után megtörténik a mun-
kadarab metszetekre tagolása, végül ez alapján 
kezdődik el a rétegenkénti gyártás.
 

3. ábra. Állkapocscsont implantátum modellezése 
CT felvételek alapján17

4. ábra. Additív gyártás elve19
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Alkalmazott  technológiák

Az additív gyártástechnológiák közül fém im-
plantátumok gyártásra leginkább a por alap-
anyaggal működő rendszerek alkalmasak, 
nevezetesen a DMLS (Direct Metal Laser 
Sintering), az SLM (Selective Laser Melting), 
illetve az EBM (Electron Beam Melting).20 Az 
egyetem esetében egy DMLS technológiával 
működő fémnyomtatóról beszélhetünk, így a 
következőkben ezt a technológiát fogom rész-
letesen ismertetni.

Direct Metal Laser Sintering

A DMLS módszer lényege, hogy első lépésként 
egy simítóléc a poradagolóból nyert granulátu-
mot az előzetes beállításoknak megfelelő ré-
tegvastagságban szétteríti a munkaterületen, 
miközben a felesleges fémpor egy gyűjtőkam-
rába kerül, melyet megfelelő szűrés után újra 
fel lehet használni. Ezek után egy nagy energi-
ájú lézersugár adott helyekre történő fókuszá-
lásának hatására x-y síkban szinterezésre kerül 
az elkészíteni kívánt modell első rétege, mely-
nek az is célja, hogy a készülő munkadarabot 
a felépítési folyamat során a munkaasztalhoz 
rögzítse. A lézer először az STL fájlban előre 
definiált alakzat körvonalát pásztázza végig, 
majd folyamatosan, vonalanként többször vé-
gigmegy a teljes keresztmetszeten is. Ekkor az 
addig nem sokkal olvadásponti hőmérséklet 
alatt tartott fémpor olvadáspontig hevül azo-
kon a helyeken, ahol a lézersugár érte, és ezen 
energia hatására a kapcsolódó porrészecskék 
megszilárdulnak.17,21

Az első réteg elkészülte után a munkaasztal 
az előre definiált rétegvastagságnak megfe-
lelő mértékben lesüllyed, majd a poradagoló-
ból ismét kellő mennyiségű por kerül szétte-
rítésre. Ezt követően a lézersugár az optikai 
tükörrendszer pozícionálása révén a megfe-
lelő helyekre fókuszálva egyesíti a következő 
anyagréteget is, ami így az alatta lévő felület-

hez szintén kapcsolódni fog. Ezután az asztal 
ismét lesüllyed, majd megtörténik az újabb 
réteg szinterezése. Ez a folyamatsor addig is-
métlődik, amíg a teljes modell el nem készül. 
A kész objektum porágyból történő kiemelé-
se előtt hagyni kell a rendszert lehűlni, illetve 
el kell távolítani az esetlegesen alkalmazott 
támaszanyago(ka)t.17,21

Legfontosabb paraméterbeállítások

A megfelelő rétegvastagság beállításának igen 
jelentős szerepe van, hiszen amennyiben túl 
nagy ez az érték, nem jön létre a kívánt mér-
tékű összeolvadás a rétegek között; ha viszont 
a rétegek vékonyabbak a kelleténél, a porterítő 
közvetlenül érintheti a felületeket, amik aztán 
elmozdulhatnak a helyükről. A munkadarab 
felépítése közben fontos az is, hogy elkerüljük 
a fémek szinterezése során kialakuló oxidáci-
ót, így a folyamat titán porok esetén argongáz-
zal töltött közegben zajlik.14,21,23

Szintén fontos a kialakuló belső feszültségek 
csökkentése, ami történhet a már kész objek-
tumon alkalmazott hőkezelésekkel, vagy pedig 
még a szinterezés előtt történő módosítások-
kal. Tapasztalatok alapján a lézer pásztázási 
sebességének csökkentése, távolságának nö-
velése, illetve a rétegvastagság növelése kisebb 
belső feszültségeket eredményez.  Feszültség-

5. ábra. DMLS berendezés általános felépítése22



Biomechanica Hungarica XIV. évfolyam, 2. szám

28

E
R

E
D

E
T

I 
K

Ö
Z

L
E

M
É

N
Y

E
K

csökkentés érhető el a lézer pásztázási iránya-
inak folyamatos változtatásával, és hosszainak 
csökkentésével is. Továbbá, a munkadarabot 
úgy kell elhelyezni a munkatérben, hogy minél 
kevesebb támasztékra legyen szükség a felépí-
tési folyamat során, valamint a modell elkészü-
lése után ezek a támaszanyagok könnyen eltá-
volíthatók legyenek anélkül, hogy roncsolnák a 
munkadarab felszínét.14,21,23 

Az eljárás paraméterinek módosításával le-
hetőségünk van a rétegek porozitásának be-
folyásolására, illetve e pórusok méretének, 
alakjának, eloszlásának meghatározására is. 
Ebből kifolyólag pedig képesek lehetünk a lét-
rehozandó tárgyak teljes struktúrájának szabá-
lyozására, mely esetünkben például egy telje-
sen biokompatibilis implantátum legyártását 
jelenti. Mindeközben azonban fontos, hogy 
előre definiált szabványoknak is eleget tegye-
nek az alakított munkadarabok mind kémiai 
összetételüket, mind mechanikai- és egyéb fi-
zikai tulajdonságaikat illetően.

Egyedi ortopédiai implantátumok forgalmaz-
hatósága

Az eddig leírtak alapján látható, hogy a techno-
lógia megfelelő gyártási szempontból, azonban 
annak érdekében, hogy a legyártott implan-
tátumok forgalmazhatók és a gyakorlatban is 
alkalmazhatók legyenek, szükség van a meg-
felelő hatósági engedélyekre és tanúsításokra. 
Ennek alapját a 93/42/EGK irányelv adja, ami 
Magyarországon az orvostechnikai eszközök-
re vonatkozó 4/2009. (III. 17.) EüM rendeleten 
belül jelenik meg. Ez alapján az orvostechni-
kai eszközöket kockázati osztályokba sorolják, 
melyek azt határozzák meg, milyen engedé-
lyeztetési eljárásokon kell keresztül mennie az 
eszközöknek.

Az egyénspecifikus implantátumokat „rende-
lésre készült” eszközökként kategorizálhatjuk, 
így a rendelet 8. mellékletében definiált eljárási 

módot kell figyelembe venni. Lényegében az itt 
felsorolt adatok megadásával elkészített nyilat-
kozatokkal kell tanúskodni ezen eszközök biz-
tonságos, céljuknak megfelelő alkalmazható-
ságáról. Ezekben a dokumentumokban többek 
között fel kell tüntetni a gyártó nevét és címét, 
a megrendelő szakorvos nevét, illetve nyilatko-
zatot arról, hogy az adott eszköz kizárólag egy 
bizonyos beteg számára készült.24

A további lépésekről

Az additív gyártástechnológiák gyógyászatban 
történő alkalmazása számtalan lehetőséget 
rejt magában, mint például a jelenleg tár-
gyalt implantátumfejlesztési módszer. Ennek 
keretében olyan egyénre szabott implantátu-
mok gyártására lesz lehetőség, amik a jelen-
leg alkalmazott eszközöknél jóval nagyobb 
biokompatibilitással és biofunkcionalitással 
rendelkeznek, mindamellett, hogy előállításuk 
költséghatékonyabbá, gyorsabbá és egyszerűb-
bé válik. A rendszer kidolgozásához azonban 
szükség van a gyártást megelőző folyamatok 
optimalizálására is, mely magába foglalja a 
jobb képminőséget biztosító radiológiai kép-
feldolgozó és modellalkotó módszerek kidol-
gozását és optimalizálását, a csontintegráció 
szempontjából legelőnyösebb rácsszerkezetek 
vizsgálatát, illetve végeselem analízisek el-
végzését. A végső cél pedig a csontdefektusok 
kezelésére irányuló szolgáltatások lehető leg-
magasabb szintű kiterjesztése mind Magyaror-
szágra, mind pedig a nemzetközi piacra nézve.

Összegzés

Kutatásom célja az volt, hogy minél több is-
meretanyagot szerezzek a titán egyedi im-
plantátumok additív technológiával történő 
gyártásával kapcsolatban. Ennek érdekében a 
fellelhető szakirodalmakat úgy rendszereztem, 
hogy minél szélesebb körű áttekintést tudjak 
nyújtani a megvalósításhoz szükséges követel-
ményekről, elsősorban anyagismereti, modell-
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alkotási és a DMLS technológiával való gyártás 
szempontjából, továbbá utánajártam a forgal-
mazhatósághoz szükséges alapvető jogszabályi 

háttérnek. Ezen információk megléte elenged-
hetetlen a kívánt szolgáltatás sikeres megvaló-
sítása érdekében.
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Abstract 

Frequently, such as during automobile collisions, the injury mechanism of the cervical spine is not 
precisely understood therefore we are not able to establish efficient and robust prevention, diagnostic 
or treatment methods. Hence, a detailed analysis is still necessary by modelling the spine and its 
components as accurately as possible with the help of present technical capabilities. In this paper, a 
preliminary analysis using a 3D finite element model of the cervical spine and the head is presented. In 
addition, future plans are also presented regarding the topic.

Keywords: cervical spine, finite element analysis, dynamic loads

Introduction

Motivation

In our age, after the automotive industry has 
largely accelerated transportation in general, 
a fair number of car accidents occur, some of 
which result in neck injury. Cervical spine 
injuries that cause quadriplegia, although not 
the most frequently occurring injury type, are 
devastating for the individual as well as for 
society and, additionally, rather costly. Beside 
the medical cost related to quadriplegia, there 
is also significant loss in productivity, both 
of which is estimated to be $97 billion in the 
USA,1 since mostly the young members of 
the society suffer severe injury. Thus, further 
investigation is still needed in order to prevent 
and treat these injuries efficiently.

Injury mechanism types

Injury mechanism categorization may be 
achieved by several other ways: one of the 
most popular is based on the global movement 
of the head relative to the torso that is: 
compression, tension (or distraction), flexion, 

extension, rotation and coupled movement of 
the aforementioned ones.2,3 However, only 
a few modes of mechanisms are relevant: 
compression, compression and flexion, 
compression and extension, and rotation.3 

It is also worth noting that this classification 
can be misleading with regards to recognizing 
the actual injury mechanism. Frequently, 
the motion of the head is different from the 
motion of the injured cervical segment. For 
instance, a flexion motion of the head may 
be simultaneously present with an extension 
motion of a spine segment. In addition to that, 
a local injury of a spine segment may occur 
before any global head motion is observable.4

Compression can lead to a special kind of 
injury, which is called Jefferson fracture.5 
This injury mechanism is recognizable by the 
fracture of the anterior and/or posterior arches 
of the atlas. Another commonly occurring 
type is burst fracture, which involves the 
disintegration of one of the vertebral bodies 
and piercing of the spinal cord by bony 
fragments.3 Compression-flexion occurs when 
an eccentric compressive force acts upon the 
head, leading to wedge fracture, burst fracture, 
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or anterior dislocation of the cervical vertebrae. 
In severe cases, dislocation frequently leads 
to quadriplegia due to greatly injuring the 
spinal cord. A typical instance of this injury 
mechanism is the case when the rider is 
thrown over the vehicle during a motorcycle 
crash and the head impacts on road surface.3

Compression-extension cause injuries to the 
spinous processes. However, nowadays this 
type of injury mechanism occurs only when 
the occupant doesn’t use the seat belt. In front-
end crashes, the unrestrained occupant slides 
forward and upward, which can cause the 
head to extend and impact on the windshield.3 
Tension-extension loading is also a common 
one, resulting in the Hangman’s fracture and 
disruption of anterior ligaments of the cervical 
spine. Tension-extension injury mechanism is 
suffered by, for instance, unbelted occupants 
whose heads hit the windshield while their 
torso move forward.6 A summary and other 
injury mechanism types are included in the 
work of Cusick.2

Experiments

Experimental investigations are essential 
in exploring the behavior of the cervical 
spine under various conditions since these 
investigations provide validation data for 
numerical models. Validation of computational 
models is most commonly based on relatively 
easily measurable quantities of experiments, 
such as quasi-static or dynamic global head 
movement, range of motion of spinal segments 
due to applied, measured, loads.

The conducted experimental research data are 
numerous; however, there are only a few type of 
tests that are most commonly carried out. For 
instance, one can distinguish between static 
and dynamic tests. Another categorization 
might be based on the fact that whether the 
investigated specimen is alive or not: they are 

called in vivo and in vitro tests, respectively. 
Also, in case of in vitro measurements, a 
further categorization can be made: whole 
cadaver or segment tests can be conducted. 
In addition, with regards of the applied load, 
flexion, extension, lateral bending and axial 
tests can be distinguished. Beside these types 
of experiments, there are also range of motion 
tests and tolerance tests. A few illustrative 
example follow. A study was conducted to 
measure cadaver cervical spine tensile tolerance 
properties.7 The effect of boundary conditions 
was also investigated. The rotation-bending 
moment relationship of the cervical spine is 
commonly determined.8 Some researchers 
investigated even the effects of aging thus 
degeneration of the spine.9 Another fairly 
typical dynamic experimental setting includes 
a sled upon which a chair is fixed. The sliding 
board is started at the top of the sled device, 
which is stopped by a pneumatic cylinder at the 
bottom. When the deceleration is produced by 
the pneumatic cylinder, the subject is under a 
similar condition that is present at vehicular 
collisions thus the response of the neck can be 
investigated.10,11

FEM neck models

Dynamic neck models often incorporate 
the whole cervical spine and the head but 
the accuracy of constitutive and geometrical 
models are limited. Frequently, vertebral 
bodies are modelled as rigid bodies and soft 
tissues as linear springs. However, muscles are 
typically included in the model. Most papers 
mention details of the modelling difficulties; 
here follows by no means an exhaustive list of 
these hardships. When validating the cervical 
spine model, a common approach is that the 
material model characteristics are calibrated 
so that the numerical model mimic some 
experimental response. Even though global 
kinematics can reliably be reconstructed, the 
problem with calibrating is that the main 
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point of it is to compensate for some modelling 
deficiency. Thus tissue-level response is likely 
to be far from biofidelic. To overcome this 
discrepancy, model development ought to take 
place at tissue level as far as the geometry and 
material properties are concerned.12 In order 
to account for realistic change in direction of 
line of action of muscles, intermediate points 
ought to be inserted, which then constrained 
to the vertebra, over which it spans.13,14 This 
consideration is emphasized by many.15,16

Methods

Geometry

In order to produce a biofidelic response, 
sufficient amount of detail ought to be included 
in the geometrical model. Fortunately, there 
has been a huge effort to build a full human 
body geometry model. The improved work of 
Mitsuhashi17 was used to build the geometrical 
model of the bones.18

The general overview of the definition of 
the geometrical model is as follows. The 
relevant parts of the skeleton were loaded in 
Spaceclaim19 in order to additionally define 
ligaments and muscles as line bodies in 
between bones. Then, all the geometrical 
model of the whole head-neck complex were 
loaded into Ansys Mechanical.20

More precisely, the following bony parts 
were modelled as solid bodies: skull without 
mandible, C1, C2 and C3 vertebra. As far as the 
soft tissues are concerned, the IVD between 
the C2 and C3 vertebra, and ALL, PLL, 
LF, ISL, CL, AAAL, PAAL, TL, AAOM, 
PAOM and TM ligamentous structures, and 
MIS, MIT, MR, MOCS and MRCPMi of 
the muscles were included in the form of line 
bodies. (Figure 1) The cross-sectional areas of 
these soft tissues were obtained from previous 
measurements.21–23 Besides, fictional cartilage 

was also built in order to establish a simple 
bonded connection between the skull and the 
atlas. Another fact worth paying attention to 
is that the mandible was neglected in order to 
simplify the meshing process and also reduce 
the number of finite elements.

Material models

In the finite element model, only homogenous 
isotropic, linearly elastic material models 
are applied. The case of soft tissues is an 
exception: their material law is nonlinear, 
namely: in tension they follow the linearly 
elastic material law but in compression they 
do not exert any force. In case of the model-
led bones, calibration of the mass density was 
necessary. Since the mandible and most of the 
soft tissues surrounding the skull was ignored, 
the inertial effect of the whole head was 
taken into account in an approximate way by 
changing the mass density of the skull model 
so that its mass is equivalent to whole head’s.24

In addition, the overall mass density of the 
vertebrae was calculated based on the mass 
density of the two constituent bone tissue.24,25 
The summary of the applied material models 
are found in Table 1.

Figure 1. Superior view of C3 with ligaments 
connecting C3 to C2



Biomechanica Hungarica XIV. évfolyam, 2. szám

34

O
R

IG
IN

A
L

 A
R

T
IC

L
E

S

Finite element model

Finite element mesh consists of quadratic 
tetrahedron elements (element type: 
SOLID187) and cable elements (element type: 
LINK180) resisting only axial tensile forces. 
(Figure 2) Element size is influenced by the 
volume and complexity of the body that is to 
be meshed. For the skull, the vertebrae and 
intervertebral disc, the minimum element 

size is set to 3 mm. In articular cartilage 
between the occiput and the atlas, the defined 
minimum element size is 1,5 mm. However, 
a different consideration was applied to the 
line bodies in the model: each line body was 
meshed with only one LINK180 element.

The geometric model, which provided the base 
for the mesh, is composed of several individual 
parts, which have no connections geometrical 

Table 1. Applied material properties of the FE model

Tissue/Anatomical part Mass density [g/cm3] Young’s modulus [MPa] Poisson’s ratio [-]

Vertebrae 1,381 1800026 0,427

Skull 9,509 1800026 0,427

Ligaments 1,1 10027 0,427

Intervertebral disc 1,1 10028 0,328

Articular cartilages 1,126 1026 0,427

Muscles 1,057629 100 0,427

 

Figure 2. a) Lateral view of finite element model b) Posterior view of the finite element model
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model-wise. This means that a key question 
of developing the finite element model is to 
establish proper connections between these 
separate parts. Contact elements were used to 
establish proper connections between meshed 
solid bodies. For one of the analyzes that are 
presented in this paper, all connections are 
bonded (D1B analysis). In case of the other 
one, frictionless contact behavior was set 
between C1 and C2 vertebrae and bonded 

contact for every other solid body connection 
(D1F analysis). The contact surfaces of C1 
and C2 are shown on Figure 3. In case of 
joining line elements to 3D elements, line 
element nodes were connected to the nodes of 
tetrahedrons by several, automatically created 
beam elements. This connection lets the 
LINK180 elements to rotate but distributes 
the axial forces that are transmitted from these 
LINK180 elements.

 

Figure 3. a) C1 vertebra and its contact surfaces b) C2 and its contact surfaces

 

Figure 4. a) Superior view of the cranium: surface over which the distributed loads are applied (red) b) 
Inferior view of the model: surface over which the fixed support is set (blue)
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Applied loads and boundary conditions; 
analyzes

The two analyzes consist of dynamic surface 
loads and no gravitational load. These surface 
loads are distributed over the superior part of 
the skull and have 100 N peak magnitude. In 
conjunction with these loads, there’s a fixed 
support distributed on the inferior surface of 
C3. (Figure 4)

Results

D1B analysis results

Since the magnitude of the resulting 
displacement field of the model is quite small, 
presenting the motion of the head by diagrams 
showing the displacement component vs. time 
is much more beneficial. The coordinate 
system’s X, Y and Z axes correspond to 

the frontal, sagittal and longitudinal axes, 
respectively. Positive directions are defined in 
the sinister, posterior and superior directions 
along the three anatomical axes. Now we can 
notice that, indeed, the model exhibits a slight 
asymmetric motion since the X component 
of the resulting motions are not zero.  
(Figure 6) Besides, the graph suggests that 
hardly any flexion motion was produced 
due to the applied distributed force since all 
component of the displacement of the skull’s 
center of gravity takes on negative values to a 
very low extent.

Regarding soft tissues, their cable-like 
behavior can be clearly seen. (Figure 7 and 
Figure 8) In flexion, the posterior ligaments 
and muscles are in tension while in extension, 
the anterior soft tissues exert tensile forces. 
The neck is in flexion or in extension when Y 
component of displacement of the skull’s cen-

Figure 5. Dynamic force magnitude vs. time diagram

Figure 6. Directional displacement of the skull’s center of gravity vs. time during D1B analysis
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ter of gravity takes negative or positive values, 
respectively.

Turning back to the results of ligaments, one 
can notice that, apart from the high degree 
of regularity, in flexion (0,00-0,06 s) more 
ligaments become tensed than in extension 
(0,06-0,15 s). This result reflects the fact 
that, in flexion, the posterior elements of 
the vertebrae move away from each other 
and more ligaments connect these posterior 
elements of adjacent two vertebrae than the 
vertebral bodies.

As for the muscles, axial tensile stresses are 
exerted only in flexion and hardly any in 
extension. Comparing to the case of ligaments, 
a similar fact may cause this result: only 

posterior muscles were defined. Considering 
the results of the muscles, (Figure 8) maxi-
mum stresses arise in MIS and MR muscles. 
MIS connects the spinous processes of adjacent 
vertebrae and MR connects the articular 
process of one vertebra to the lamina of the 
superior vertebra. Since the aforementioned 
bony parts belong to the posterior elements 
of a vertebra, all of these suggests that relative 
rotation of two adjacent vertebrae has a greater 
impact on muscle stresses than the rotation of 
the skull relative to the spinal column.

D1F analysis results

On Figure 9, displacement components 
may suggest a more realistic motion of the 
head than in the case of D1B analysis. Now 

Figure 7. Average axial stress of different ligaments during D1B analysis

Figure 8. Average axial stress of different muscles during D1B analysis
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during the second extension motion of the 
neck (at around 0,37 s) the cyclicality ceases. 
Afterwards, a slow sliding into flexion can 
be observed. This reflects reality in a sense 
that the cyclicality of the motion of the head 
due to an impact load does not continue for a 
prolonged time period.

Where ligaments are concerned, ma-
ximum stresses arise, again, in TL.  
(Figure 10) Besides, the same mechanical 
behavior can be recognized in the soft tissues 
as in the displacement components: after the 
second extension motion (Figure 10, Figure 
11) the cyclicality ends and a slow variation 
of the stresses begins, which may likely to be 
in correlation with the motions. As for the 
muscles, the time instant of the largest flexion 

motion is clearly indicated by the peak stresses 
of MIS muscle. The reason is similar as it was 
in the case of D1B analysis.

Discussion

As a first step of further investigations, a 
simplified model of the head-neck complex 
was developed that consists of the skull without 
the mandible, the top three vertebrae, the 
intervertebral disc between C2 and C3, most of 
the ligaments, and a few pair of deep muscle.

As far as the top two vertebrae are concerned, 
a bonded contact is apparently not sufficient 
of modelling the connection of these vertebrae. 
Additionally, the articular surfaces of adjacent 
vertebrae may also likely come in contact with 

Figure 9. Directional displacement of the skull’s center of gravity vs. time diagram during D1F analysis

Figure 10. Average axial stress of different ligaments
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one another therefore at least frictionless 
contact ought to be defined.

One obvious direction of further developing 
the finite element model is the incorporation 
of more vertebrae and the relevant soft tissues. 
At least all seven of the cervical vertebrae 
should be added to the model. The question 
of the soft tissues are a bit more complex 
considering the fact that numerous muscles of 
the back and shoulders have attachment points 
on one or more of the cervical vertebrae. Proper 
inclusion of these muscles require special care 
due to their shape: several of these soft tissues 
are surface-like thus cannot be modelled as 
simple 1D line bodies.

Taking into account some of the soft tissues 
with the help of cable elements may be 
sufficient in some cases. However, mo-
delling soft tissues with the help of 2D or 
3D elements would enhance the model’s 

capability of analyzing the response of the 
neck in much more detail.

Additionally, ligaments and muscles are 
always in at least modest tension therefore a 
pre-stressed state of the soft tissues would 
presumably improve the model response. 
A related question is the determination of 
proper muscle activation levels that accurately 
simulate relaxed or tensed neck.

Another important domain of improvement 
would be the inclusion of material 
nonlinearity of soft tissues. Viscoelastic 
effects are not negligible therefore account-
ing for viscoelasticity would affect model 
response accuracy to a large extent. Taking 
material nonlinearity into account would be 
advantageous, especially in case of simulating 
high speed accidents since viscous effects 
become more dominant as the loading rate 
and, consequently, the strain rate increases.
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Absztrakt 

A legfrissebb kutatások azt igazolják, hogy az emberi testben található porcok pótlására a speciális 
szerkezetű hidrogélek megoldást szolgáltathatnak. Ezen hidrogélek közül a „Double-Network” (DN) 
hidrogél különösen fontosnak számít a kiváló mechanikai tulajdonságainak köszönhetően. Annak ér-
dekében, hogy ezen hidrogélekből készült mesterséges porcokat minél pontosabban tervezhessük és al-
kalmazhassuk mesterséges porcként fontos részletesen ismernünk az alapanyag mechanikai viselkedé-
sét. A DN hidrogélek két különböző polimer hálózatból tevődnek össze. Az egyik hálózatban a terhelés 
során anyagi tönkremenetel jelentkezik, ami az anyag teherviselő képességét gyengíti. Ezt a jelenséget a 
Mullins-féle jelenségként ismeri a szakirodalom. Jelen tanulmány anyagmodellt javasol egy kiválasztott 
DN hidrogél esetén a mechanikai viselkedés leírására. A javasolt anyagmodell két hiperelasztikus ág 
párhuzamos jellegű kapcsolásából épül fel, ahol az egyik ág az anyagi tönkremenetelt is modellezi. Az 
anyagparaméterek meghatározása optimalizálási feladat megoldásával történik. Az anyagmodell illesz-
tése során három különböző terhelési esetnél mért feszültségértékek kerülnek felhasználásra. A kapott 
eredmények igazolják, hogy az illesztett modell pontosan leírja a méréseknél kapott feszültségértékeket. 
Jelen modell alapját képezheti későbbi összetettebb anyagmodelleknek is a DN hidrogélek esetén.

Kulcsszavak: hidrogél, anyagmodell, hiperelasztikus, Mullins-féle jelenség, mesterséges porc

Mechanical Material Modeling of “double-network” hydrogels

Abstract 

The most recent researches revealed that hydrogels might be used as artificial cartilage to replace the 
damaged ones in the human body. The Double-Network (DN) hydrogels are considered to be very 
promising materials due to their remarkable mechanical properties. The proper design of the artificial 
cartilage made of DN hydrogels requires a complete understanding of the mechanical behavior of the 
hydrogel material. DN hydrogels consist of two polymer networks. One of the networks is experiencing 
material damage during the mechanical loading. Therefore, its stiffness can reduce significantly. This 
phenomenon is called as Mullins effect in the literature. The present paper proposes a constitutive 
model for a particular DN hydrogel. The proposed material model consists of two parallel hyperelastic 
networks. One of the hyperelastic models is coupled with a material damage modeling. The material 
parameters included in the model are obtained by performing a global optimization task. Three 
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Bevezetés

Magas víztartalmának és szénalapú szerkeze-
tének köszönhetően a hidrogélek a biológiai 
szövetek és anyagok egy szintetikus közelítésé-
nek tekinthetőek. Számos alkalmazási terüle-
tet látni, melyek közül fontos kiemelni például 
a gyógyszerek bevitelére alkalmazott megol-
dásokat vagy a kontaktlencsét, de újabban egy 
ígéretes iránynak tűnik a hidrogélek alkalma-
zása mesterséges porcok1,2 esetén is. Az első 
generációs hidrogélek mechanikai tulajdonsá-
gai kedvezőtlenek voltak és ennek köszönhető-
en az alkalmazások során nem jöhettek szóba 
olyan megoldások, ahol a hidrogél anyagnak a 
mechanikai teherviselés lett volna az elsődle-
ges szerepe amellett, hogy valamilyen módon 
kihasználták a magas víztartalmát is. Emiatt 
a hidrogéleket kezdetben nagyon kis szilárd-
ságú anyagoként ismerték a kutatók. Jó példa 
ennek illusztrálására a vízgyöngy gélgolyók 
(water beads, hydrogel beads), melyeket főként 
dekorációs célokra használnak vagy vázába vá-
gott virághoz, tehát nem teherviselő funkciót 
látnak el. Ezen gélgolyók az ujjunkkal össze-
nyomva széttöredeznek, nem képesek jelen-
tősebb mechanikai igénybevétel elviselésére.  
(1. ábra)

A szintetikusan előállított hidrogélek általá-
ban véve törékenyek, ellentétben a természet-
ben előforduló hidrogélekkel, melyek szívós 
viselkedést mutatnak, vagyis a szakadással 
és repedésterjedéssel szemben ellenállóbbak. 
Számos kutatási program célja, hogy ezen 
szintetikus hidrogéleket szívósabbá tegyék 
annak érdekében, hogy szélesebb körben fel-

használhatóak legyenek. Az újfajta hidrogélek 
összetettebb szerkezettel rendelkeznek, 
melynek köszönhetően kedvezőbb mechani-
kai tulajdonságokat lehet elérni. Ennek kö-
szönhetően egyes hidrogélek esetén előtérbe 
kerültek a mechanikai teherviselést megkö-
vetelő alkalmazások is. Mindez azt eredmé-
nyezte, hogy a kutatók a mechanikai viselke-
dés részletes leírását és modellezését is célul 
tűzték ki. A legfrissebb kutatásokról részle-
tes áttekintő képet kaphatunk az IUTAM 
(Nemzetközi Elméleti és Alkalmazott Me-
chanikai Szövetség) szervezet által tartott 
virtuális szimpóziumon előadott több mint  
40 előadásból, melyek online megtekinthető-
ek3 utólag is.

different experimental test data are used for the parameter-fitting procedure. The results revealed that the 
proposed model provides excellent accuracy. The constitutive model used in the report can be extended 
to construct a more complicated material model for DN hydrogels.

Keywords: hydrogel, material model, hyperelastic, Mullins-effect, artificial cartilage

1. ábra. Felső ábra: vízgyöngy gélgolyó 
vízfelszívó képességének illusztrálása.  

A bal oldali gyöngy vízbe helyezést követően 
pár óra elteltével sokszorosára felduzzad. 
Alsó ábra: a gélgolyó összenyomásának 
illusztrálása. Ujjunkkal könnyedén szét 

tudjuk morzsolni.
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A szívós anyagi viselkedést mutató hidrogéleknek 
több csoportja is létezik, melyek közül a „Double-
Network Hydrogel” a kedvező mechanikai tu-
lajdonságainak köszönhetően előtérbe került az 
utóbbi években.1,4 Fontos alkalmazási területnek 
ígérkezik a mesterséges porc és ínszalag, ahol a 
mechanikai teherviselő képesség kulcsfontosságú 
tulajdonság. Yang és társainak 2020-as folyóirat-
cikke2 olyan DN hidrogélt mutat be, melynek a 
szilárdsága mind nyomás és húzás esetén azonos 
a porcokéval. A DN hidrogélek olyan innovatív 
anyagok, melyek a magas víztartalom (> 90%) 
mellett kedvező mechanikai tulajdonságokkal 
is rendelkeznek különös tekintettel a szívós-
ságra vonatkozólag. Fontos jellemzője, hogy az 
anyagot két különböző polimer hálózat megfe-
lelő kombinálása alkotja, melyek közül az egyik 
hálózat a másikhoz képest lényegesen merevebb 
és szilárdabb.5 Megfelelő szintézis alkalmazá-
sával elérhető akár 1 MPa értékű rugalmassági 
modulusz és 10 MPa nagyságú szakítószilárdság 
is amellett, hogy az anyagot akár húszszorosára 
is meg tudjuk nyújtani szakadás nélkül.6 Ezen 
tulajdonságok mind összevethetőek a biológiai 
szövetek mechanikai tulajdonságaival.

A DN hidrogéleket 2003-ban fedezték fel.7,8 

Az anyag két polimer hálózatból épül fel, ahol 
az első hálózat törékeny és merevebb, míg a 
második hálózat ehhez képest lágyabb és szí-
vósabb. (2. ábra) A deformáció során az 1-es 
hálózat töredezik, de a 2-es hálózat igyekszik 
azt egyben tartani.

Az anyagi tönkremenetel következtében a 
DN hidrogélek terhelése és tehermentesítése 
során hiszterézis jelenséget tapasztalunk a fe-
szültség-alakváltozás görbén, de a különböző 
terhelési sebességgel végzett kísérletek bebizo-
nyították, hogy ez a hiszterézis nem az anyag 
viszkoelasztikus mivolta miatt jelentkezik, 
hanem az anyagi tönkremenetel okozza ezt a 
jelenséget. Az anyagszerkezeten belüli roncso-
lódás okozza az anyag teherviselő képességé-
nek romlását. 

Ezt a jelenséget a szakirodalomban a 
Mullins-féle jelenségnek nevezzük, amit a  
3. ábra szemléltet egy próbatest egytengelyű 
terhelése során.

Jelen tanulmány célja egy kiválasztott DN 
hidrogélhez anyagmodellt javasolni, ami ké-
pes leírni a különböző terhelési esetek során 
is a Mullins-féle jelenséget és kellő pontos-
sággal adja meg az anyag rugalmas viselke-
dését.

2. ábra. A DN hidrogél felépítésének 
illusztrálása.

3. ábra. A Mullins-féle jelenség szemléltetése 
egytengelyű nyújtás esetén.
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Mérési eredmények

A szakirodalomban számos folyóiratcikket 
találni, ahol mérési eredményeket közölnek 
a szerzők DN hidrogélek mechanikai anyag-
vizsgálatai esetén. Jelen tanulmány Mai és 
társszerzői által 2018-ban publikált kísérleti 
eredményeket9 használja fel az anyagmodell 
illesztéshez, ugyanis a közölt mérési adatso-
rok több terhelési módra is adottak ugyanazon 
alapanyagnál és ez különösen fontos az anyag-
modell-illesztés során. Fontos kiemelni azt is, 
hogy a szerzők mindegyik terhelési módnál 
ciklikus terhelési programot alkalmaztak, 
melynek köszönhetően a Mullins-féle jelenség 
jól megfigyelhető. Az említett cikkben közölt 
adatokat mások10-13 is referenciaként használ-
ják az új összetett anyagmodell.

A későbbi anyagmodell illesztés három külön-
böző terhelési esetnél mért erő-elmozdulás ér-
tékeket használja fel. Ezek az alábbiak: a) egy-
tengelyű nyújtás (ET) (uniaxial extension); 
b) kéttengelyű nyújtás (KT) (equibiaxial 
extension); c) gátolt egytengelyű nyújtás (GE) 
(planar extension). Az említett terhelési esete-
ket 4. ábra mutatja be. Az egytengelyű nyújtás 
esetén a próbatestet az egyik irányban meg-
nyújtjuk és mérjük a nyújtás irányában a de-
formációt (alakváltozást) és a terhelő erőt.

A kéttengelyű nyújtás esetén az alapanyagot 
két egymásra merőleges irányban terheljük 
azonos mértékben. A gátolt egytengelyű nyúj-
tás hasonlít az egytengelyű nyújtáshoz annyi 
különbséggel, hogy gátoljuk a próbatest ke-
resztirányú méretváltozását az egyik irány-
ban, ezáltal nagyobb erőre van szükségünk a 
deformáció előidézéséhez. Ezen mérési elren-
dezések rendszerint elegendőek a választott 
hiperelasztikus modell illesztéséhez.

A deformáció mérésére a fajlagos ívhossz 
(stretch) dimenziótlan mérőszámot (amit 
λ-val jelölünk) használjuk, ami az alapanyag 

megnyúlt és kezdeti hosszának a hányadosa, 
ahogyan azt a 4. ábra is szemlélteti. Ebből a 
mérőszámból könnyedén képezhetjük a mér-
nöki alakváltozást (e) (engineering strain) és a 
valós alakváltozást (ε) (true strain) is az aláb-
biak szerint:

4. ábra. A vizsgált terhelési esetek illusztrálása. a) 
egytengelyű nyújtás (ET); b) kéttengelyű nyújtás 

(KT); c) gátolt egytengelyű nyújtás (GE).
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      (1)

Jelölje 1 és 2 az ábrán a vízszintes és függőleges 
irányokat, míg 3 a síkra merőleges irányt. Ez 
esetben a főnyúlásokat (λ1, λ2, λ3) (principal 
stretches) az 1. táblázat foglalja össze.

A táblázat tartalmazza a főnyúlások négyzet-
összegét is, amit az anyagmodell illesztésnél 
használunk fel a hiperelasztikus anyagmodell 
megadásánál.

A terhelés hatására az anyagban ébredő me-
chanikai feszültség mérésére használhatjuk a 
mérnöki feszültséget (P) (engineering stress, 
nominal stress), ami a terhelő erő (F) és a pró-
batest kezdeti keresztmetszetének (A0) hánya-
dosa: P = F / A0. Emellett a valós feszültség 
(σ) (true stress) alkalmazása is lehetséges, 
aminek számításánál figyelembe vesszük a ke-
resztmetszet méretváltozását a deformáció so-
rán, és az erőt a pillanatnyi keresztmetszet (A) 
méretével osztjuk el: σ = F / A. Amennyiben 
a deformáció során élünk a térfogatállandóság 
(incompressible) közelítéssel, akkor a fe-
szültségre bevezetett két mennyiség között a 
σ=λP formula teremt kapcsolatot a 4. ábrán 
mutatott terhelési esetek során. Mivel a DN 
hidrogéleket polimer hálózatok alkotják így 
a térfogatállandóság feltételezése elfogadható 
közelítés az anyagmodellezés során.

A folytonos (nem ciklikus) mérési adatsorok 
nem adnak kellő információt arról, hogy a 
deformáció során milyen mértékű az anyag 

degradálódása és ennek következtében mikép-
pen változik meg az anyagi viselkedés. Ennek 
kimutatására a ciklikus terhelési programokat 
használhatjuk fel, melyek alkalmazásakor a 
próbatestet megnyújtjuk adott alakváltozá-
sig, majd tehermentesítjük, majd ez követően 
nagyobb alakváltozásig nyújtjuk meg és te-
hermentesítjük és folytatjuk ezen ciklusokat 
a kívánt alakváltozás értékig vagy a próbatest 
szakadásáig. A vizsgált terhelési esetek során 
kapott mérési eredményeket az 5-7. ábrák mu-
tatják a mérnöki alakváltozás és mérnöki fe-
szültség alkalmazásával.

A kapott értékek könnyebb összehasonlítása 
érdekében a 8. ábra mutatja mindhárom ter-
helési eset során kapott eredményeket a valós 
alakváltozás és valós feszültség alkalmazásá-
val.

Anyagmodell választása és illesztése

A vizsgált DN hidrogél anyagmodellezése 
során két fő mechanikai jelenség leírására tö-
rekszünk: i) nagymértékű rugalmas alakvál-
tozás; ii) anyag tönkremenetele, Mullins-féle 
jelenség. A nagymértékű rugalmas deformá-
ciók matematikai leírására a hiperelasztikus 
(hyperelastic) anyagmodelleket használ-
juk.14,15 Számos hiperelasztikus anyagmodellt 
javasoltak az évek során a kutatók.16,17 Azt, 
hogy adott alapanyaghoz melyik modellt cél-
szerű alkalmazni azt az anyagmodelleknek a 
mérésekhez történő illesztésével tudjuk eldön-
teni. Ami biztosan kijelenthető, hogy nincs 

1. táblázat. Az egyes terhelési eseteknél a főnyúlások kifejezései

Egytengelyű nyújtás Kéttengelyű nyújtás
Gátolt egytengelyű 

nyújtás

λ1 λ λ λ

λ2 λ-1/2 λ 1

λ3 λ-1/2 λ-2 λ-1

I1 = λ1
2 + λ2

2 + λ3
2 λ2 + 2λ-1 2λ2 + λ-4 λ2 + λ-2 + 1
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olyan hiperelasztikus modell, ami minden 
anyag esetén kellően pontos eredményt szol-
gáltat. A Mullins-féle jelenség modellezésére 
leginkább Ogden és Roxburgh által javasolt 
modell18 a legelterjedtebb és sok kutató hasz-
nálja fel ezt a modellt az új anyagmodellek 

bevezetése esetén, ide értve a hidrogéleket is.

Mivel a vizsgált DN hidrogél szerkezetét 
két különböző polimer hálózat alkotja, emi-
att célszerű ezt a sajátosságot a mechanikai 
anyagmodell felépítésénél is figyelembe venni. 
Másik fontos jellemző, hogy az anyagi tönkre-
menetelt főként az 1-es hálózatban lévő sza-
kadások okozzák. Ezen megfigyelések olyan 
anyagmodell felépítését indokolják, ahol két 
hiperelasztikus ág van egymással párhuza-
mosan kapcsolva és az egyik ágban engedé-
lyezzük az anyagi tönkremenetelt, vagyis a 
Mullins-féle jelenség modellezését. A javasolt 
anyagmodell sematikus ábrázolását szemlélte-
ti a 9. ábra. A merevebb és ridegebb 1-es ágat 
egy hiperelasztikus modell írja le a Mullins-
féle jelenség modellezésével, míg a lágyabb 
és szívósabb 2-es ág modellezésére tisztán 
hiperelasztikus modellt használunk.

Az ilyen párhuzamos kapcsolású anyagmodel-
lek alkalmazása igen gyakori az anyagmodel-
lezések során. Példaképpen lehetne említeni 
a „Two-Layer ViscoPlastic (TLVP)” modellt, 
ami a viszoelasztikus hatások mellett a képlé-
keny anyagi viselkedést is modellezi.19-21 Az 
ABAQUS kereskedelmi végeselemes szoft-
ver külön anyagmodell családot tartalmaz az 
ilyen párhuzamos kapcsolású anyagmodellek 
felépítésére „Parallel Rheological Framework” 
néven.21 Fontos megemlíteni, hogy ez az ál-
talánosított anyagmodell család Bergström 
„Parellel Network Model” néven publikált 
munkáira22-24 épül. A modell a felhasználó 
igényének megfelelően építhető fel tetszőle-
ges számú anyagmodell párhuzamos jellegű 
kapcsolásával. Minden egyes ág tartalmaz 
egy rugalmas elemet, ami kiegészíthető kép-
lékeny komponenssel és viszkózus hatással is 
az anyagi tönkremenetel modellezése mellett. 
A modell család több alapmodellt kínál fel az 
egyes mechanikai komponensek kiválasztása 
esetén. Ennek köszönhetően a létrehozható 
eredő anyagmodellek száma igen nagyszámú. 

5. ábra. Ciklikus terhelési program esetén kapott 
mérnöki alakváltozás és mérnöki feszültség adatok 

egytengelyű nyújtás esetén

6. ábra. Ciklikus terhelési program esetén kapott 
mérnöki alakváltozás és mérnöki feszültség adatok 

gátolt egytengelyű nyújtás esetén.

7. ábra. Ciklikus terhelési program esetén kapott 
mérnöki alakváltozás és mérnöki feszültség adatok 

kéttengelyű nyújtás esetén.
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Nagy alakváltozások esetén a rugalmas elem-
nek valamely hiperelasztikus modell választ-
ható.

A vizsgált DN hidrogél esetén a lehetséges 
hiperelasztikus modellek közül a Yeoh-féle 
hiperelasztikus modell25 szolgáltatta a legpon-
tosabb eredményeket, emiatt a következőkben 
csak ennek ismertetése történik. A Yeoh-féle 
hiperelasztikus modellnél összenyomhatatlan 
esetben az alakváltozási energiasűrűség függ-
vény14,22,23 (strain-energy function) az alábbi 
alakban adott:

    (2)

A fenti kifejezésben, ahol I1 jelenti a főnyú-
lások négyzetösszegét. (1. táblázat) A Ca-
uchy-féle feszültségekre (valós feszültségek) 
adódó összefüggések a vizsgált terhelési ese-
tekben az alábbi alakokat öltik16:

 (3)

(4)

(5)

A fenti kifejezésekben az I1 mennyiségnél az 
ET, KT és GE felső indexek a terhelési esetek-
re utalnak. (1. táblázat)

Gumiszerű anyagoknál a Mullins-féle jelen-
ség leírására a szakirodalomban Ogden and 
Roxburgh által javasolt modell18 a legelterjed-
tebb. Az ABAQUS kereskedelmi végeselemes 
szoftver az eredetileg javasolt modellnek egy 
továbbfejlesztett változatát tartalmazza.21,22 

Jelen tanulmány is ezt a módosított modellt 
használja fel az anyagmodell illesztésnél. Az 
anyagi tönkremenetel következtében a testben 
tárolt rugalmas energia értéke csökken. Ösz-
szenyomhatatlan anyagoknál ez a jelenség az  
U (I1 , η) = η ∙ U (I1) formulával adható meg, 
ahol a tönkremenetelt leíró skalármennyiség-
re (0 ≤ η ≤ 1) bevezetett összefüggés az alábbi 
alakú:

 (6)

A fenti kifejezésben szereplő erf[∎] függ-
vény jelenti a Gauss-féle hibafüggvényt.26 A 

javasolt anyagmodell tehát összesen 9 anyag-
paramétert tartalmaz, melyből 3-3 paramé-
tert használunk az egyes ágakban szereplő 
hiperelasztikus modellekhez, míg további 3 
paramétert (r, U ̂ , β) tartalmaz az 1-es ágban 
alkalmazott tönkremeneteli modell.

8. ábra. Ciklikus terhelési program esetén kapott 
mérési eredmények a valós alakváltozás és valós  

feszültség alkalmazásával

9. ábra. A javasolt anyagmodell  
sematikus ábrázolása.
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Az anyagmodellben szereplő paraméterek 
meghatározásához a mért alakváltozás és fe-
szültség értékpárokhoz illesztjük a modellel 
kapott megoldásokat, amit a 10. ábra szemlél-
tet. Ennek során a mért és számított eredmé-
nyek közötti hibát minimalizáljuk, vagyis egy 
optimalizálási feladatot kell elvégeznünk.

A mért feszültségértékek és az anyagmodellel 
kapott megoldások közötti hiba számszerű 
mérésére több mérőszámot is használhatunk, 
melyek közül itt a determinációs együtthatót22 

(coefficient of determination) alkalmazzuk, 
melynek megadása az alábbi összefüggéssel 
történik:

(7)

Az R2 képletében Pi
exp jelenti az i-edik helyen 

mért feszültségértéket, míg Pi
sim az ugyan-

ezen helyen az anyagmodell alkalmazásával 
számított feszültség értéke. A mért feszültség-
értékek számtani közepét P  ̅  exp jelöli. A fenti 
kifejezésben N a mérési pontok száma. Az il-
lesztés akkor pontos ha R2 értéke 1-hez minél 
közelebb helyezkedik el. Célunk tehát olyan 
paraméteregyüttest találni, ami minél jobban 
teljesíti ezt a kívánalmat. Fontos megjegyezni, 
hogy a vizsgált példánál 3 különböző mérési 
adatot is felhasználunk az illesztéshez.

Az előzőekben bemutatott anyagmodellhez 
tartozó számítási algoritmus kódját Wolfram 
Mathematica-ban készítette el a szerző.27 

A paraméterek meghatározásához szolgáló 
optimalizálási feladat elvégzése is Wolfram 
Mathamatica-ban történt az NMinimize 
függvény segítségével. A kapott eredményeket 
a következő fejezet ismerteti.

Eredmények

Az illesztett anyagmodellben két hálózathoz 
tartozó Yeoh-féle hiperelasztikus anyagmo-
dellek paramétereit az 2. táblázat foglalja 
össze. Az 1-es ágban alkalmazott tönkreme-
neteli modell paramétereit pedig a 3. táblázat 
tartalmazza.

Az illesztés során kapott R2 érték 0,99-re adó-
dott, ami azt mutatja, hogy a modell által 
szolgáltatott megoldások viszonylag közel he-
lyezkednek el a mért értékekhez. Az egyes ter-
helési esetek esetén a 11. ábra mutatja a mért és 
számított feszültségértékek összehasonlítását. 
Megállapítható, hogy az illesztett anyagmodell 
jellegre helyesen visszaadja a mérésnél megfi-
gyelt jelenségeket és a kapott számértékek is 
igen közel helyezkednek el a mért értékekhez.

10. ábra. A mért értékek és az anyagmodell által ka-
pott megoldások közötti hibák szemléltetése. Pi

exp 

jelenti az εi alakváltozásnál mért feszültséget, míg 
Pi

sim jelöli a modell által szolgáltatott megoldást.

C10  

[kPa]
C20  

[kPa]
C30  

[kPa]

1-es hálózat 81,54 14,44 -3,3

2-es hálózat 16,73 12 -1,543

2. táblázat. Az egyes hálózatokban lévő 
hiperelasztikus modellek illesztett paraméterei.

r [1] U       ̂  [kPa] β [1]

1,0012 43,63 0,0952

3. táblázat. A Mullins-féle jelenség leírására alkal-
mazott modell paraméterei.hiperelasztikus model-

lek illesztett paraméterei.
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Összefoglalás

Jelen tanulmány a „Double-Network” (DN) 
hidrogélek mechanikai anyagmodellezésé-
vel foglalkozik. A szakirodalomban elérhető 
anyagvizsgálati mérések közül egy kiválasz-
tott DN hidrogél esetén mutat be példát a cikk 
arra, hogy milyen anyagmodell segítségével 
tudjuk lemodellezni a mérésnél megfigyelt 
mechanikai jelenségeket, ide értve a nagymér-
tékű rugalmas deformációt és a Mullins-féle 
jelenséget. A szerző által javasolt anyagmodell 
két hálózat párhuzamos kapcsolásából tevődik 
össze, ahol mindkét ágban a rugalmas anyagi 

viselkedést a Yeoh-féle hiperelasztikus modell 
írja le. Az anyagi tönkremenetel modellezé-
sére Ogden és Roxburgh által javasolt modell 
továbbfejlesztett változata került beépítésre. 
A kapott anyagmodell által szolgáltatott fe-
szültség megoldások előállításához a szer-
ző számítási algoritmust készített Wolfram 
Mathematica programozási környezetben. 
Az anyagmodellben szereplő paraméterek 
meghatározása globális optimalizálási eljárás 
segítségével történt három különböző mérési 
adatsor felhasználásával. A javasolt anyagmo-
dell által szolgáltatott eredmények nagy pon-
tosságú egyezést mutatnak a mérési adatokkal.

11. ábra. A mért és számított valós feszültség értékek az vizsgált terhelési esetek során.  
A mérést a bal, míg a számítást a jobb oldali ábra mutatja.
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Absztrakt 

A kiterjedt, Paprosky ≥ 2b periacetabularis csontdefektusok rekonstrukciója során saját gyakorlatunkban 
elsődleges választásunk a Waldemar Link (Hamburg, Németország) McMinn 1. típusú stemmed vagy 
más néven ice cream cone shaped vápájának használata. Ezekben az esetekben műtéttechnikai nehéz-
séget jelent, hogy a műszerkészlet primer, azaz számottevő csontdefektus nélküli esetekre készült. Ezért 
saját technikát dolgoztunk ki az ice cream cone shaped vápa beültetésére olyan esetekre, ahol a gyári 
instrumentárium által használt referencia pontok hiányoznak. A módszer lényege, hogy a csípőlapát 
elülső részébe percutan két titán spongiosa csavart helyezünk be célzási referencia pontként, majd Metal 
Artifact Removal üzemmódban CT felvételt készítünk az operálandó medencefélről, ami alapján meg-
tervezzük a behelyezendő vápa helyzetét, és a behelyezéshez szükséges célzódrót biztonságos beveze-
téséhez egyedi tervezésű, biokompatibilis és sterilizálható alapanyagú, 3D nyomtatott célzót készítünk. 
Ezáltal a műtét minimális röntgen dózis mellett, az előzetes tervet jól reprodukáló módon végezhető 
el. Beszámolunk a tervezés orvosi és mérnöki technikai feladatairól, a műtéti technikáról, és a 2018 óta 
operált első 18 eset főbb tanulságairól.

Kulcsszavak: McMinn vápa, csípőrevíziós műtét, betegspecifikus műszerek

 
 
Designing of patient specific aiming Devices for ice cream cone shapeD cup

Abstract 

In the reconstruction of extensive Paprosky ≥ 2b periacetabular bone defects, our primary choice in our 
practice is to use a McMinn type 1 stemmed, ice cream cone shaped cup from Waldemar Link (Ham-
burg, Germany). In these cases, it is a surgical difficulty that the instrument kit is designed for primary 
cases without significant bone defects. Therefore, we have developed our own technique for implanting 
an ice cream cone shaped cup in cases where the reference points used by the factory instrumentation are 
missing. The essence of the method is to insert two titanium spongiosa screws into the front of the hip 
paddle as  reference points, and then to make a CT image with Metal Artifact Removal algorythm of the 
operated side of patient’s pelvis what is used to plan the position of the McMinn cup.

For the safe insertion of the guiding wire we produce a 3D printed uniquely designed aiming device 
from a biocompatible and sterilizable material. This method allows us to perform the surgery with a 
minimal X-ray dose in a way that we able to reproduce the preliminary plan well. Here we report on 
the medical and engineering technical tasks of the design, the surgical technique, and the main lessons 
learned from the first 18 cases operated since 2018.

Keywords: ice cream cone shaped cup, hip revision surgery, patient specific instrumentation
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Bevezetés

Ring1 1964-ben vezette be az ún. ice cream 
cone shaped vápát.1-3 A csípő endoprotetika 
hőskorában ez egyfajta útkeresés volt a vápa 
stabilitásának növelésére. Alapkoncepciója 
nyilvánvalóan az a félelem lehetett, hogy ha 
egy félgömb alakú üregbe félgömb alakú vá-
pát ültetünk be, akkor az könnyebben elmoz-
dul az azonos geometriájú fészkében, mintha 
ugyanezt a vápát egy szárral stabilizálnánk.

A Ring-féle vápával és annak módosításai-
val többen próbálkoztak3-10 de végülis a hét-
köznapi gyakorlatban szükségtelenné vált az 
alapkoncepcióban megfogalmazott stabilizáló 
nyúlvány, és a szakma fejlődése a félgömb ala-
kú vápák beültetése mentén haladt tovább. 
    
Ugyanakkor a koncepció nem halt ki teljesen, 
és egyes gyártók mind a mai napig tartanak 
egy ilyen modellt a portfóliójukban. Ezeket 
általában ice cream cone shaped vápáknak  
nevezik.11

A legtöbb ortopéd sebésszel egyetértve intéze-
tünkben a primer rutin artroplasztikák során 
nem látjuk szükségét egy ilyen modellnek. A 
nagyszámú, hosszú idő után sorra követke-
ző protézis revíziós műtétek során azonban 
egyre többször találkozunk olyan mértékű 
(Paprosky ≥ 2b) periacetabularis csontdefek-
tusokkal, ahol a csonthiány pótlása igencsak 
feladja a leckét.12

Revíziós műtétek során autológ combcsontfej 
felhasználására már nincs lehetőség, a csont-
bankból származó csontokkal szemben pedig 
világszerte egyre csökken a bizalom a beteg-
ségek átvitelének veszélye miatt.13 Ráadásul 
azok mechano-biológiai viselkedése is mind a 
mai napig vitatott, nem is beszélve az ideális 
inkorporáció megkérdőjelezhetőségéről.14

A revíziós vápakosarak és a tantál augmentek 

használata sokszor nehézkes, az egyedi gyár-
tású15 titán implantátumok pedig a hosszú 
elkészítési idő és nagy bekerülési költségük16 

miatt várhatóan sokáig nem fogják tudni be-
tölteni szerepüket a hétköznapi gyakorlat szá-
mára. Ráadásul az új Európai Uniós Medical 
Device Regulation (MDR) a custom made 
implantátumok alkalmazását jelentősen meg-
nehezíti.17, 18

A tanszékünkön a vápa körüli nagy csontde-
fektussal járó esetek egy részében elkezdtük 
az ice cream cone shaped vápák használatát,10, 

12, 13, 19-22 melynek kezdeti tapasztalatairól és 
korai eredményeiről számolunk be közlemé-
nyünkben. 

A módszer alkalmazása során a nagy csont-
defektussal járó esetekben az ice cream cone 
shaped vápák primer műtétéhez ajánlott célzó 
műszerek a standard viszonyítási pontok gya-
kori hiánya miatt nem alkalmazhatóak. Ezért 
saját módszert dolgoztunk ki ezekhez a mű-
tétekhez. 

Ennek lényege a finom rétegvastagsággal ké-
szített CT vizsgálat alapján 3D tervezésen 
alapuló és 3D nyomtatott egyedi célzó hasz-
nálata.16, 23, 24 Tekintettel arra, hogy kezdet-
ben sok gondot okoztak a fém implantátumok 
által kiváltott CT artefactumok, a műtétet a 
legutóbbi időkig ilyen esetekben két lépésben 
végeztük el. Ez egyrészt fémmentesítette a 
vizsgálandó és operálandó területet, ugyanis a 
Metal Artifact Removal (MAR) CT technika 
sem biztosított kezdetben mérnöki tervezés-
re alkalmas képeket. Jelenleg megkezdtük az 
együlésben való protéziscserét a radiológiai 
technika finomodásának és tervezői rutinunk 
fejlődésének köszönhetően. Egyúttal koráb-
ban talán túlzott óvatosságból úgy fogtuk fel, 
hogy a fémkivétel során alkalmunk van mik-
robiológiai direkt gyorsdiagnosztikára direkt 
festett kenetben, valamint prolongált tenyész-
tést is indítrhatunk. Ez elegendő mennyiségű 
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minta esetén lehetőleg haemokultúrás közeg-
ben történt, ami megbízhatóbb tenyésztési 
eredményt és antibiogrammot ígért. 

Tovább segítette az együléses csere gondolatá-
nak elfogadását, hogy E. De Vecchi és mtsai25 

ajánlása alapján a synovialis folyadékból 
Alpha defensin, leukocyta esterase, C-reactive 
protein és leukocyta count is végezhető, alapo-
sabban körüljárva egy esetleges larvált fertőzés 
jelenlétét. Saját gyakorlatunkban ez az eljárás 
most áll bevezetés alatt, de úgy gondoltuk, erre 
érdemes mindenki figyelmét felhívnunk.

A műtét utáni sebgyógyulás zavartalan vol-
tát, vagy esetleges zavarát további indikációs 
tényezőként tekintettük a rekonstrukció vál-
lalhatóságának megítélésében, illetve annak 
módjának megválasztásában.

További érvünk a nagy csontdefektusokkal 
járó váparevíziók esetében két lépésben vég-
zett beavatkozásra az volt, hogy a képalkotó-
kon ábrázolódó, sugárfogó képeségük alapján 
még megfelelőnek tűnő csontrészek sokszor 
már alkalmatlanok bizonyos implantátumok 
rögzítésére, ami pedig a siker egyik alapvető 
záloga. Az első műtét során viszont a vápa 
környezetének csontminőségét mechanikailag 
jól meg tudjuk ítélni. Mindezt revideálva kli-
nikánkon is egyre gyakrabban választjuk az 
egylépéses cserét a McMinn vápával megold-
hatónak ítélt esetekben is.

Módszerek

Célzási módszerünkkel alapvetően az egyet-
len cél az ice cream cone shaped vápa kanülált 
beültető műszereinek előre megtervezett irá-
nyú bevezetéséhez egy vezetődrót biztonságos 
insertálása. Amennyiben ez a vezető drót az 
előre eltervezett módon, helyen és stabilitás-
sal rögzül, a műtét már csak rövid ideig tartó 
röntgen képerősítővel történő rápillantások-
kal, kvázi vakon elvégezhető. 

Minthogy egy általunk kidolgozott mód-
szerről van szó, az első néhány esetben eset-
ről-esetre gyakorlatilag minden részletében 
módosult a vezetődrót bevezetésére szolgáló 
célzókészülék. Mostanra kialakult módsze-
rünk biztonságosnak, megbízhatónak és köny-
nyen alkalmazhatónak tűnik eddigi tapaszta-
lataink alapján.

Az orvos-mérnöki előkészítés

A fémanyagok eltávolítása során a jelenleg 
legbiztonságosabb technikánk szerint a csí-
pőlapát elülső végébe, a Spina Iliaca Anterior 
Superior (SIAS) elülső széle mellé, illetve attól 
mintegy 3 cm-re dorsal felé külön kis met-
szésből két titán perkután (l=30-40mm, d=6 
mm) önmetsző spongiosa csavart hajtunk be, 
melyek fejét mintegy egy menetemelkedésnyi-
re a csont felszínétől kijjebb hagyjuk. Zavarta-
lan sebgyógyulás és a rekonstrukciós műtétre 
való alkalmasságot visszaigazoló vizsgálati le-
letek alapján végezzük el a medence CT vizs-
gálatát a fent említett módon. A revíziós műtét 
kivizsgálása során, ha vápakosárral vagy egyéb 
váparevíziós technikával már eleve megoldha-
tatlannak ítéljük a feladatot, akkor első lépés-
ben két kis metszésből behelyeezzük a jelző-
csavarokat, MAR funkcióval így készítünk CT 
alapú 3D rekonstrukciót, és így készítjük el a 
célzót az egylépéses műtéthez.

A laboratórium munkatársai ekkor hozzálát-
nak a medence háromdimenziós rekonstruk-
ciójához, amelyhez a Mimics Innovation Suite 
(Materialise NV, Leuven, Belgium), orvosi 
háromdimenziós képalkotást lehetővé tevő 
mérnöki programcsomagját használják fel.2

A kétdimenziós, DICOM szabványú anyag 
beolvasását és átalakítását követően, a térbeli 
képalkotáshoz ablakolásos módszerrel választ-
ják ki a feladat szempontjából érdekes sugárel-
nyelési tartományt a valós, megbízható csont-
állományt kiválasztva. Az alapértelmezett 
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csontablak a Hounsfield skála szerint 200 és 
2000 HU értékek között található, amelyeket 
a felvételek paraméterezésének- és a csont saját 
denzitásának figyelembevételével módosítják. 
A kiválasztott tartomány azonnal megjelenik 
a képernyőn, így a határétékek változtatásá-
nak következménye is rögtön értékelhető a CT 
szeletek képein, színes kiemelés formájában. 
(1. ábra) Az így nyert maszkon elkülöníthető 
a feladat szempontjából fontos, valós csontál-
lomány, így esetünkben a jelentős csontdefek-
tust mutató medencefél és a megegyező oldali 
femur. Az artefaktumot csökkentő algoritmus 
használatának dacára a nyers felvételekből 
képzett kétdimenziós maszk tartalmazhat ká-

ros szóródásokat vagy árnyékokat. Ezek csök-
kentésére – szükség szerint - segítségül hívha-
tó a Reduce Scatter funkció. 

Ez a szóródást csökkentő algoritmus a CT 
felvételeken, a látómezőben jelenlévő fém tár-
gyak által okozott műtermékek káros hatását 
csillapítja. Egy külön maszkon meghatározva 
a forrást, lehetőség nyílik a szűrés paramé-
terezése, amelynek előnézetét azonnal be is 
mutatja a program, a kiindulási állapothoz 
viszonyítva.3

A maszk simításával csökkenthető a szeletek 
felbontásából eredő felületi érdesség, majd a 

1. ábra. A CT-felvételek ablakolásának hatására megjelenő maszk háromnézeti képe,  
valamint az ebből nyert térbeli modell 
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rekonstrukciós folyamat a térbeli test képzésé-
vel záródik. Ebből sztereolitográfiás formátu-
mú fájl készül a félmedence 3D nyomtatásá-
hoz, valamint a célzó modellezéséhez.

A mérnök munkatársak a félmedence 3D 
nyomtatásásnak előkészítése során a nyom-
tatandó testet tartalmazó fájl optimalizálását 
és hibajavítását végzik el. A modellt közelí-
téses módszerrel leképező formátum, a há-
romszögek csúcsponti koordinátáit, valamint 
ugyanezek normálvektorait tartalmazza, nem 
ritkán hibákkal terhelve. A korrekció során 
felszámolják a munkatársak a nyilvánvaló 
tesszalációs hibákat, amelyek károsan befo-
lyásolhatják a nyomtatott modell minőségét. 
Ilyen jellemző hibák a burkolófelületet köze-
lítő hálón keletkező rések, a felületi hiányok, 
-torzulások, -átlapolódások, továbbá alul-, 
vagy túlhatározott pontok, vonalak, esetleg 
felületek megléte. Szintén jellemző a felület 
normálisának hibája. A normálvektor iránya 
mutatja meg ugyanis azt, hogy a felület melyik 
oldala kerül kinyomtatásra.4,5 

A jelentős csontdefektust mutató medencefelet 
egy Stratasys F270 típusú (Stratasys Ltd, 
Rehovot, Izrael) Fused Deposition Modeling 
(FDM) rendszerű 3D nyomtatóval nyomtat-
ják ki. Ezen eljárás egy filament szál megol-
vasztásán alapszik, amely extrudálásával ré-
tegenként nyomtatja ki a készülék a modellt.  
Alapanyagként akrilnitril-sztirol-akrilésztert 
(ASA) használnak, amely egy az ABS-hez 
hasonló mechanikai jellemzőkkel rendelkező, 
azonban UV stabil terpolimer.6 

A modell a keresztcsontnál egy a befogást 
elősegítő négyzeteshasáb, vagy téglatest ala-
kú nyúlvánnyal kerül kiegészítésre, amely 
elősegíti a medence és a célzó helyzetének 
ellenőrzését a beavatkozás során. A nyomtató 
vezérlőprogramjának segítségével sor kerül a 
térbeli modell platformon történő elhelyezés-
re, a támaszanyaggal történő ellátásra, vala-

mint a nyomtatás paraméterezésére. A modell 
platformról történő leválasztása kézzel, kézi 
segédeszközökkel történik. A támaszanyag 
leválasztása a gyártó által biztosított, szabá-
lyozott fűtő és keringető rendszerrel ellátott 
kádban, NaOH oldatban történik. 

Az elkészült medencefél vizsgálata segítséget 
nyújt a módszer kiválasztásában. Ha az Ice 
cream cone shaped vápa mellett döntünk, a 
mintadarabon meghatározzuk a vápaszár ten-
gelyébe eső vezetődrót ideális bemeneti és ki-
meneti pontját. Ezt követi a mérnöki tervezés. 
Mivel a bevezetőben említett egylépéses műtét 
bevezeető szakaszában járunk még csak, köz-
leményünkben a kétüléses technikával szer-
zett tapasztalatainkról, illetve annak fejleszté-
si egyes lépéseit mutatjuk be.

Mérnöki tervezés

A tervezés célja egy olyan eszköz létrehozása, 
amely segítségével a sebész az előre meghatá-
rozott tengely mentén tudja nagy biztonsággal 

2. ábra. 3D nyomtatott medencefél
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bejutattni a vezetődrótot. A célzó kialakítása 
a 3-matic (Materialise NV, Leuven, Belgium) 
CAD tervezőprogramban történik. A me-
dence importálását követően meghatározásra 
kerül a legnagyobb alkalmazható vápakosár 
átmérője. Ehhez a sérült oldali csípővápába 
modellezhető legnagyobb gömböt szükséges 
megszerkeszteni. A tervezőszoftver lehetővé 
teszi a modellek részlegesen áttetsző megjele-
nítését, láthatóvá téve ezzel az esetleges átfe-
déseket, továbbá lehetővé téve ezzel a sérült ol-
dali vápa marásának tervezhetőségét. Miután 
a kezelőorvos, a térbeli modellek szemrevé-
telezése után meghatározta a felhasználandó 
vápakosár méretét, a 3D nyomtatott meden-
cemodellen bejelölt tengelyirány a modellező 
programban is megszerkesztésre kerül. 

A tervezőprogramba importálásra kerülnek 
az eltérő kosárátmérővel és szárhosszal ren-
delkező McMinn vápák (Waldemar Link, 
Hamburg, Németország) CAD tervrajzai.  

A vápakosár külső felülete a defektusos vápá-
ba szerkesztett gömb felületéhez kerül illesz-
tésre, a szár tengelyvonala pedig a fúrásten-
gelyhez. Ezt követően vizsgálható meg, hogy 
melyik szárhossz a legmegfelelőbb, miként 
helyezkednek el, és adott esetben hol lépik át 
a Corticalis felületét. A vápa pozíciója annak 
figyelembevételével kerül finomhangolásra, 
hogy a vápaszár palástja körül legkevesebb  
3-5 mm csontállomány maradjon, mie-
lőtt áttörné annak határfelületét. (3. a ábra)  
Ezt a pozíciót validálja a kezelőorvos.

3. ábra. A célzó tervezésének lépései:
(a) vápakosár és a célzódrót pozícionálása  (b) a célzószár és a felvekvési pontok tervezése  
(c) a felfekvési pontokat a célzószárral összekötő tartók megszerkesztése  (d) a fogantyú kialakítása  

és a célzó véglegesítése

          (a)         (b)

          (c)         (d)
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Ezt követi a célzó megszerkesztése, amely 
magával a megvezető henger/drót kialakítá-
sával kezdődik. Ennek hossza ideális esetben  
50-70 mm, azonban befolyásolja a femur 
helyzete, illetve az a tény, hogy a korábbi 
csipőprotézis femur oldali komponense el-
távolításra került-e. 10-12 mm átmérő esetén 
az alkalmazott biokompatibilis fotopolimer 
szilárdsági jellemzői mellett is jó biztonsággal 
vezeti meg a célzó a vezetődrótot. (3/b. ábra) A 
henger belépő felülete körül 1-2 mm lekerekí-
téssel biztosítható, hogy ne képződjön vágóél 
a felületek határainál. A vápa felöli, szintén 
lekerekítést alkalmazó kilépő oldalon beállí-
tanak 2-3 mm csontfelszíntől mért távolságot, 
kiküszöbölve ezzel, hogy a vezetőszár vélet-
lenszerűen feltámaszkodjon a vápafenék fel-
színén, módosítva ezzel a célzás irányát.

Az első változatnál (4. a ábra) a sérült oldali 
csípővápának egyedi alakját vette fel a célzó 
teste, amelynek helyzetben tartásához a mu-
tatóujj számára kialakított fészek nyújtott 
segítséget. A gyakorlatban bebizonyosodott 
azonban, hogy rendkívül nehézkes a fúrás és 
az ujjal történő, biztonságos pozícióban tar-
tás egyszerre. Továbbá felmerült a célzónak 
a csonttal, nagy felületen történő érintkezésé-
nek problematikája is. Az ablakolás pontossá-
ga, valamint a feltárást követő vápa előkészítés 
káros befolyással lehettek a célzó felvekvésére, 
és ezzel a célzás pontosságára.

Ezen észrevételek vezettek el a célzó tovább-
fejlesztéséhez.  (4. b ábra) A későbbi gyakorlat 
szerint három megbízható csontos képlet pozí-
cionálta a célzót. A felfekvési pontok kijelölése 
után hasábok kerültek megszerkesztésre a ki-
jelölt pontok és a célzó központi része között. 
Az ujjal történő helyzetben tartás kiváltására 
először hatszögletű, később pedig három-
szögletű fészek került kialakításra, amelyhez 
egy markolattal rendelkező, nagyságrendileg 
30 cm hosszú, rozsdamentes acél szerszám is 
elkészült. A fészekbe szorosan illeszkedő esz-

közzel lehetett elősegíteni az ideális pozíciót.
A hatszögletű fészek a műtét közben, a po-
zícionálás hatására jelentkező csavaró igény-
bevételt egyes esetekben nem bírta elviselni. 
A háromszögletű változat erre megoldást je-
lentett, hátránya azonban, hogy jelentősen 
behatárolta a tartószerszám helyzetét. Emiatt 
előfodrult, hogy a beteg femurja, a fúróeszköz 
és a tartó szerszám együttes jelenléte miatt ne-
hézkessé vált a célzó használata.

A tapasztalatok azt mutatták, hogy a pozíci-
onálásra szánt csontos képletek letörhetnek a 
műtét során. Ennek megoldására készült el 
a harmadik változat, (4. c ábra) amelynél az 
előzőleg bevezetett két titán csavar mellett egy 
síkban kitérő harmadik pont segítségével már 
nagyobb biztonsággal  tudjuk helyzetbe hozni 
a célzót. A csípőlapátban korábban beültetett 
spongiosa csavarok feje köré 12 mm átmérőjű 
gömböket modelleznek. Ezek úgy kerülnek 
elhelyezésre, hogy feltámaszkodjanak a csí-
pőlapát, csavarokat körülvevő csontfelszínére 
is. A csavarfejek számára nyílások kerülnek 
kialakításra a gömbökben, annak figyelembe-
vételével, hogy a fúrást követően a célzó eltá-
volítható legyen, a célzódrót furatban történő 
megtartása mellet is. A fúrószárat megvezető 
henger és a csavarfejekre illeszkedő gömbök 
50-60 mm átmérőjű féltóruszok segítségével 
kerülnek összekapcsolásra, figyelembevéve 
a lágyrészek méreteit és elhelyezkedését.  
(3. c ábra) Az 5-6 mm anyagátmérővel ren-
delkező tóruszok útja keresztezi egymást, 
így is növelve a szerkezet merevségét. A har-
madik feltámaszkodási ponthoz a defektusos 
Acetabulum, ülőcsont felőli peremén kerül 
kiválasztásra egy stabilan felismerhetőnek és 
megtarthatónak ítélt periacetabularis cson-
tos anatómiai pont, amelyre a csavarfejeknél 
is alkalmazott, 12 mm átmérőjű gömb kerül 
megszerkesztésre. Ennek a gömbnek nagyjá-
ból harmada a csontállomány belsejében ha-
lad, amely egy Boole kivonási művelet alkal-
mazása után már leköveti az azt keresztező 
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csont felszínét, biztos támaszkodási pontot 
szolgáltatva. A harmadik támaszpont egy  
10-12 mm átmérőjű tórusz segítségével csat-

lakozik a vezetőszárhoz. Szükség szerint egy 
biztonsági második anatómiai támaszkodási 
pontot is keresnek a tervezők az előbb ismerte-

4. ábra. A célzó fejlődésének állomásai
(a) első változat   (b) második változat   (c) harmadik változat   (d) negyedik változat

          (a)         (b)

          (c)              (d)
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tettek szerint. Ennek célja, hogy nem megfele-
lő csontstruktúra esetén alternatív feltámasz-
kodási lehetőséget biztosítson.

 Az legutóbbi, negyedik változatnál, (4. d ábra) 
a hat- és háromszögletű fészkek kiváltására, a 
célzó pontos és stabil helyzetben tartásához 
fogantyú került elhelyezésre a feltámaszko-
dási pontok, a fúróberendezés helyzetének, 
valamint a célzó pozícióban tartásához szük-
séges erő irányának figyelembevételével. A 
csavarokat a vezetőszárral összekötő tóruszok 
esetenként belépnek a fogantyúba, valamint 
az összes támaszkodási pont 5 mm átmérőjű 
hengerek segítségével kerül összekapcsolásra a 
fogantyú végeivel. (3. d ábra)

Az egyedi azonosítóval történő ellátás után 
az elkészült modell ellenőrzése, hibajavítá-
sa és exportálása után sor kerül az első, nem 
biokompatibilis 3D modell kinyomtatására, 
FDM technológiájú, Stratasys F270 típusú 
(Stratasys Ltd, Rehovot, Izrael) 3D nyomtató-
val, ABS alapanyagból. (5. ábra) A mintadarab 
előállítását, tisztítását és utókezelését követően 
sor kerül a szemrevételezésre, a korábban ki-

nyomtatott medencefélhez történő illeszkedés 
vizsgálatára, valamint a próbafúrást követően 
a fúrástengely ellenőrzésére. A kezelőorvos 
jóváhagyását követően két példányban kerül 
kinyomtatásra a célzó, egy Objet 260 Connex 
(Stratasys Ltd, Rehovot, Izrael), polyjet tech-
nológiájú 3D nyomtató segítségével,  MED-
610 (Stratasys Ltd, Rehovot, Izrael) típusú, 
merev, áttetsző, biokompatibilis fotópolimer 
alapanyag felhasználásával.

A kinyomtatott 3D modellek magasnyomású 
vízsugaras és kefés tisztítást és támaszanyag 
eltávolítást követően a 3D nyomtató gyártójá-
nak utókezelési munkautasítása alapján 3 órát 
töltenek, 3 tömegszázalékos NaOH oldaltban, 
amelyet a feloldott támaszanyaggal együtt 
újabb magasnyomású vízsugaras, majd kefés 
tisztítással távolítanak el a munkatársak. Vé-
gül 30 percet töltenek a modellek nagy tiszta-
ságú izopropil-alkoholban. Ezt követően ke-
rülnek csomagolásra és sterilizálásra.

Műtéti technika

Klinikánk gyakorlatának megfelelően Wat-
son-Jones szerint tárjuk fel a csípőt. A cson-
tos vápát megtisztítjuk a sarjszövettől, ezzel 
előkészítjük a maráshoz, és egyúttal a célzó 
lehorgonyzási pontjait teljesen felszaba-
dítjuk az esetleges lágyrész rögzülésektől. 
Nagy csontdefektus esetén természetesen 
nem klasszikus marásról, csak a szklerotikus 
csontok vérzővé tételéről van szó.

Ugyancsak feltárjuk külön metszésből vagy 
a feltárás cranialis kiterjesztésével a két jel-
zőcsavart. Az ily módon rendelkezésre álló 
viszonyítási pontokon (két csavar és egy meg-
bízható csontos képlet) stabilan rögzítjük a 
célzót, majd röntgenképesősítő kontrollja 
mellett befúrjuk a vezetődrótot. (6. ábra)

Műtéteink során McMinn típusú vápát al-
kalmazunk. A célzó eltávolítása után a gyá-

5. ábra. ABS alapanyagú, FDM technológiával 
nyomtatott félmedence, a célzóval
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ri ajánlás szerinti lépésekben előkészítjük a 
vápa helyét. Jelentős csontdefektus esetén 
előfordul, hogy csontpótló anyagra, eset-
leg kiegészítő implantátum behelyezésére is 
szükség lehet.

Helyes tervezés, méretezés és kivitelezés ese-
tén a primer stabilitás megfelelő.

A posztoperatív rehabilitációt nagymérték-
ben meghatározza a csont állományán kívül 
a femorális oldal helyzete: milyen típusú pro-
tézis szárral, milyen módszerrel, vagy esetleg 
tumor protézissel pótolva sikerül a femorális 
oldalt helyreállítani. 

Ha a szár cseréjére nem kerül sor, akkor an-
nak anterverziójához is adaptálni kell a vápa 
helyzetét. A csípőprotézis két komponense, 
illetve azok illeszkedése alapján instruáljuk a 
posztoperatív kezelést végző gyógytornászt és 
rehabilitációs szakembert.

Eredmények

2018 február és 2021 július között mindössze-
sen 18 betegnél végeztük el a fentebb ismer-
tetett módszerünkkel nagy periacetabularis 
defektusok revíziós műtétét McMinn típusú 
vápával.

Egyetlen betegnél került sor a megoldás fel-
adására, akinél szeptikus szövődmény miatt 
végül is az implantátumok eltávolítására és 
Girdlestone állapot visszahagyására kénysze-
rültünk. 

Harris Hip Score (HHS) készítése ezeknél a 
betegeknél nem történt. Ennek magyarázata 
a következő: Erről a betegcsoportról elmond-
ható, hogy a műtét előtt hosszabb-rövidebb 
ideig nagyon komoly mértékben sántítottak, 
vagy akár részleges vagy teljes tehermentesí-
tést alkalmaztak a fájdalom kerülése céljából, 
vagy orvosi utasításra. Műtétre váró csípőjük 

6. ábra. A célzó és a vezetődrót helyzete a fúrást követően
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gyakorlatilag használhatatlan volt. Mindezek 
alapján a HHS kitöltése irreleváns lett volna.
A műtét után különböző mértékű teher-
mentesítésre voltak utasítva, és kezdetben 
számos range of motion megkötést is alkal-
mazni kellett. Így mind anamnézisükben, 
mind posztoperatív státuszukban alapvető-
en különböztek a rutin (primer coxarthrosis, 
idiopathiás femurfej necrosis, poszttraumás 
állapotok) indikációjával végzett protézis 
műtöttektől. A HHS számszerűsített adatai 
az ő esetükben a posztoperatív időszakban is 
sokszor jelentősen torzított eredményt adtak 
volna.

Mivel a közölt esetek egy része még igen ko-
rai posztoperatív szakban van, a későbbiekben 
tervezünk számot adni különböző funkcio-
nális skálák alapján, járásanalízis laborató-
riumunkban végzett vizsgálatokkal, illetve a 
szubjektív betegelégedettségi megítélésre tá-
maszkodva a hosszú távú kimenetről.

Mivel azonban műtéti tapasztalataink igen 
kedvezőek a mérnökök nyújtotta technikai 
támogatás és a posztoperatív funkcionális és 
radiológiai eredmények tekintetében, érde-
mesnek tartottuk az általunk alkalmazott 
technikai support bemutatását, ami bárki szá-
mára hozzáférhető, és nagy műtéti biztonsá-
got jelent.

Megbeszélés

A csípő endoprotetika az elmúlt évtizedben új 
korszakába lépett. A várható élettartam meg-
növekedett, és ezen belül sokak számára meg-
növelte a minőségi évek számát, illetve annak 
igényét is. Az óhatatlan protézis kopás, lazulás 
és különféle szövődmények, valamint a proté-
zisviselők esetleges balesetei mind-mind abba 
az irányba terelték a szakmát, hogy a korábbi, 
sokszor nihilisztikus hozzáállás helyett egyre 

nehezebb és komplikáltabb revíziós esetek se-
bészi megoldását is egyre többen felvállalják.
A megoldás mindig függ magától az esettől, a 
beteg általános állapotától, igényétől és koope-
rációs szintjétől, valamint a sebész felkészült-
ségétől, szemléletétől, lehetőségeitől és kon-
cepciójától. Azaz nincs egyetlen üdvözítő út.
Mindezt jól bizonyítja, hogy az interne-
ten megjelentek különböző custom made 
konstrukciókat kínáló szolgáltatások. Ezek  
többsége azonban egy, az üreg kitöltését szol-
gáló, és a traumatológiai implantátumok ana-
lógiájára csavaros rögzítési mechanizmust 
lehetővé tévő furatok révén biztosítja a vápa 
rekonstrukcióját.

Módszerünk kidolgozásával az iliumban rög-
zülő, ice cream cone shaped off-shelf implan-
tátum revíziós célú alkalmazása, és annak 
biztonságossá tétele volt a célunk.

Közleményünkben a kezdeti próbálkozások 
során napjainkra letisztult, lassan rutin szerű-
vé váló műtéttervezési és műtéti technikánkat 
mutatjuk be.

Következtetések

A relatíve kis esetszám és a nagy szórást muta-
tó utánkövetési idő még nem enged hosszútávú 
következtetéseket levonni. Publikációnkban 
annak a problémának a leküzdésével szerzett 
eredményeinket kívántuk bemutatni, hogy az 
eredendően primer protetizáláshoz készült 
instrumentáriummal, navigációs technika 
nélkül mi módon lehet nagy biztonsággal rep-
rodukálni egy előzetes műtéti tervet. 
Azokban az esetekben, amelyeknél nagy való-
színűséggel előre kizárható a larvált infekció, 
megkezdtük első lépésben csak a jelzőcsava-
rok behelyezését elvégezni percután csavaro-
zással, és az implantátum kivétel is a revízió 
során történik.
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Javaslat csontpótló anyagok Juh teherviselő csonton 
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Absztrakt 

Egy GINOP 2.1.1. pályázati projekt keretében fejlesztett aerogél alapú csontpótló anyag elkészültét köve-
tően annak állatkísérletes kipróbálását terveztük. Az állatkísérleti modellek szakirodalmát áttekintve arra 
a következtetésre jutottunk, hogy a juh kiemelten alkalmas csontsebészeti kísérletes modellállatként, így 
a mi választásunk is arra esett. Ugyanakkor azt realizáltuk, hogy a juhokon végzett nagyszámú kísérlet 
eredményének összevethetőségét nagyban megnehezíti az egyes szerzők eltérő módszertana. Könnyű 
belátni, hogy a kísérleti körülmények egységesítése nagyban megkönnyítené a valid összehasonlítást.

Sebészi oldalról sikerült egy jól reprodukálható és a valós klinikai szituációkat valósághűen imitáló kí-
sérleti módszert kialakítanunk. Ennek átvétele szerencsés lenne hasonló kísérletek végzése során, a kü-
lönböző kutatócsoportok eredményeinek összevethetőségének érdekében.

Kulcsszavak: csontpótló anyag, állatkísérleti modell, juh műtét, standardizálás

 
ProPosal for a standard Protocol for synthetic bone substitute testing in sheeP weight 

bearing environment

Abstract 

After the development of an aerogel-based bone substitute material in a grant project, we planned to 
test it in animals. A review of the literature on animal models led us to the conclusion that sheep are an 
excellent model animal for bone replacement, and we chose sheep as our experimental model animal. 
However, we realised that the comparability of the results of the large number of experiments on sheep 
is greatly hampered by the different methodologies of the authors. It is easy to see that standardising the 
experimental conditions would greatly facilitate valid comparisons.

On the surgical side, we have succeeded in developing an experimental method that is well reproducible 
and realistically mimics real clinical situations. It would be useful to adopt this approach when performing 
similar experiments to compare the results of different research groups.

Keywords: bone substitution material, animal experiment model, sheep surgery, standardization
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Bevezetés

A csontpótlás a rekonstrukciós és reparatív 
mozgásszervi sebészet egy máig fejlődésben 
lévő területe. A leginkább ideálisnak mond-
ható autológ spongióza plasztika esetében a 
kinyerhető csont mennyisége, az érnyeles sa-
játcsont graftok esetében a szűk indikáció és 
a rendelkezésre álló interdiszciplináris team 
hiánya szab határt. A csontbankok üzemelte-
tése költségességük és bonyolult szerevezési, 
szállítási és tárolási gondok miatt nehézkes. 
Ugyanakkor egyre inkább tetézi a nehézséget 
a betegségek átvitelének kockázata miatti fé-
lelem.
Látnoki képességek nélkül is megállapítható, 
hogy a jövő útja a szintetikus csontpótlás. Je-
lenleg is rendelkezésre áll számos jó minőségű 
szintetikus csontpótló anyag, azonban ezek 
fejlesztése és az új utak keresése mind a mai 
napig tetten érhető.

A GINOP-2.2.1-15-2017-00068 azonosító 
számú pályázat keretében azt a feladatot vál-
laltuk, hogy egy, a társpályázó kémikus cso-
port által előállított aerogél alapú csontpótló 
szubsztrátumot állatkísérletekben vizsgáljuk.
Ilyen esetekben az obligát in vitro vizsgála-
tokat követően megkerülhetetlen a kísérleti 
állatokon végzett beültetés. Az irodalmat át-
tekintve szinte lehetetlenné teszik a valid ösz-
szehasonlítást a különböző egyedek különbö-
ző csontjain végzett kísérletek eredményeiről 
beszámoló közlések.

A mozgásszervi sebészetben nem szeptikus 
esetekben a csontpótlás leggyakrabban a te-
herviselő csontok esetében jelent igazi kihí-
vást. Wancket1 az in vivo kísérletek esetében a 
következő szempontokat emeli ki: 
1. Biological relevance (biológiai helytálló-

ság), 
2. Biofunctionality (biofunkcionalitás),
3. Biocompatibility/Safety (biokompatibilitás 

/biztonság), 

4. Clinical Relevance/Efficacy (klinikai 
helytállóság/hatékonyság).

Tovább nehezíti az összehasonlítást és ezáltal 
a reális értékelést, hogy a különböző szerzők-
nél még a kísérleti állat megválasztása sem 
egységes. A rágcsálók mellett a kis helyigény 
és olcsó beszerzési és tartási költségek és az 
ún. knockout és transzgenikus modelleken 
elért eredmények statisztikai homogenitása 
szól. Testméretükből kifolyólag azonban me-
chanikai következtetésekre nem alkalmasak 
az ezeknél elért eredmények. 

A nyúl az alacsony költségek miatt vonzó so-
kaknak, azonban kisméretű csontja ugyan-
csak limitált mechanikai következtetésekre ad 
lehetőséget a kis volumenű beültetés lehetősé-
ge miatt. Saját tapasztalataink alapján csontja 
ráadásul igen rigid, törékeny. A femur eseté-
ben az erővonalak lefutása és a nyúl egyide-
jűleg két hátsó lábon való ugrálása mellett vi-
szonylag gyakran tapasztaltunk posztoperatív 
törést egy másik kísérlet során.

A kutyákkal végzett kísérletek ideje leáldozó-
ban van, lévén a kutya az ember társállata.

A házisertés és a különböző kisméretű serté-
sek főleg a maxillo-facialis sebészet kísérleti 
állatai.

A juh, mint szóba jövő mérvadó mozgás-
szervi modellállat az 1960-as évek elejétől az 
Arbeitgemeinschaft für Osteosynthesefragen 
(AO) davosi kísérletei kapcsán került egy-
re inkább előtérbe. Az 1990-es évektől aztán 
egyre nagyobb számú közleményt találunk, 
melyeket juhokon végeztek.2,3 Ráadásul mint 
több kultúrában elterjedt áldozati vagy me-
zőgazdasági haszonállathoz, világszerte ke-
véssé kötődünk hozzá.  Mérete, viszonylag 
olcsó beszerzési ára és jó ellenállóképessége 
is az ortopéd-traumatológiai kísérletek egyik 
hiteles modellállatává tette. Az utóbbi időben 
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a genetikailag módosított juhokon végzett kí-
sérletek kezdik átvenni hitelesség tekintetében 
a szerepet ezen a területen.4 Davosban pedig 
egy újonnan létesített kísérleti telepen Európa 
első Specific Pathogen Free (SPF) juhállomá-
nya fog ezentúl kísérleti modellállatként szol-
gálni.5

A genetikai homogenitás fontossága mellett 
érdekes megfigyelésről számolnak be Ye Li és 
mtsai.6 Megfigyeléseik szerint 7-9 éves koruk-
ra alakul a felnőtt emberéhez hasonló szerke-
zetűvé a juhok csontja, tehát az ezeken végzett 
kísérletek feleltethetőek meg leginkább a vár-
ható felnőtt humán eredményeknek.

Potes és mtsai7 az állatkísérletek időzítésével 
kapcsolatban megállapítják, hogy a szezona-
litás is fontos ezeknek a kísérleteknek a vég-
zésnél. A juhoknál pl. a normál nőstény hor-
monális ciklus, ami ősszel és télen szünetel, 
jelentősen kihat a csontanyagcserére. Ennek 
alapján a szezonális osteoporosist is figyelem-
be kell venni a kísérlet időzítése, illetve érté-
kelése során.

Összefoglalva elmondható, hogy a juhokon 
végzett csont-ízületi kísérleti műtéteknek szá-
mos előnyük van: 
1. A felnőtt juhok méretei megfelelőek ah-

hoz, hogy a humán gyakorlatban megszo-
kott sebészi technikát és műszereket alkal-
mazzuk esetükben. 

2. Testsúlyuk és testarányaik jobban hason-
lítanak az emberéhez, mint a többi szóba 
jövő állaté. 

3. Makroszkóposan csontszerkezetük sok 
hasonlóságot mutat a humán csontrend-
szerével, gondolva itt a végtagok hosszú 
csöves csontjaira. 

4. Ezen belül is a disztális femur és a radius 
diafízis remodellációja hasonlít leginkább 
érett állatoknál az emberéhez. 

5. Trabekuláris csontszerkezetük kifejlett 
egyedeknél az emberénél erősebb, ami 

ugyan az összehasonlításnál, illetve az 
eredmények emberre való extrapolálásánál 
figyelembe veendő, ugyanakkor a kísérleti 
műtétek elvégzésénél könnyebbséget je-
lenthet, és csökkenti a túlterhelés dilem-
máját is, ugyanis az operált végtag ösztö-
nön túli részterhelése nemigen fordul elő 
az állatoknál.  

6. A fiatal juhok disztális femur condylusban 
lévő spongióza szerkezete hasonlít legin-
kább az emberére. Ez azt az ideális álla-
potot is jelenti, hogy fiatalabb (így köny-
nyebben hozzáférhető) juhokkal végzett 
vizsgálatok adják leginkább a humán 
gyakorlatra konvertálható műtéttechnikai 
kísérleti eredményeket. 

7. Az előzővel szorosan összefügg, hogy a 
disztális femurba helyezett porózus im-
plantátumok csontbenövéssel kialakuló 
integrációja jelentős hasonlóságot mutat 
az emberével. 

8. A juhok csont turn-overe és remodellációja 
nagymértékű hasonlóságot mutat az em-
berével. 

9. A juhok csont denzitása és csonthamu 
denzitása nagyban hasonlít a humán ér-
tékekre. 

10. Tartásuk, takarmányozásuk egyszerű. 

Amint az eddigiekből is érezhető, egy széles 
körben elfogadott csontsebészetei modellállat-
tal már rendelkezünk, hiányzik azonban egy 
standardizált kísérleti modell, ami a csont-
defektusok sebészi kezeléseinek összehason-
lítására alkalmas egységes műtéti technikán 
alapulna. Erre tettek kísérletet Ferguson és 
mtsai.8 A standardizálás gondolata nagyon 
előremutató munkásságukban, de mivel nem 
egy teherviselő csontot választottak, hanem 
a scapulát, a mérvadó standardizálás kérdése 
munkásságuk alapján még mindig nem te-
kinthető megoldottnak.

Pobloth és mtsai9 a juhok csontregenerációs 
képességét üres, autológ spongiosával, illetve 
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szintetikus csontpótló anyaggal kitöltött fura-
tok gyógyulási folyamatán keresztül vizsgálta 
több nagy csövescsonton hozva létre furatokat.
Mindezek az előzmények segítették kialakíta-
ni saját csontpótlás modell koncepciónkat.

Munkacsoportunk a kísérleti fejlesztés ered-
mény alapján kialakított aerogél alapú, és egy 
forgalomban lévő csontpótló granulátum ösz-
szehasonlító vizsgálata során azt a célt tűzte ki 
maga elé, hogy minden egyes jószágon ugyan-
azon testtájékon és ugyanolyan módon való-
suljon meg az a csontpótló anyag beültetése 
és helyben tartása. Ez utóbbit azért tartottuk 
fontosnak, mert egy csonton létrehozott üreg 
feltöltése még nem jelenti azt, hogy a csont-
pótló szubsztrátum számára az alkalmazott 
sebészi technika a megfelelő kitöltést biztosí-
taná, állandó csont-csontpótló anyag kontak-
tussal. Márpedig stabil kompresszió nélkül 
nem tud létrejönni a csontos beépülés, majd 
átépülés. 

Anyagok és módszerek

Az irodalomkutatás tapasztalatai és saját öt-
letek alapján kidolgoztunk egy saját csontde-
fektus modellt, amely adaptálható a különféle 
vizsgálandó csontpótló szintetikus anyagok 

tulajdonságaihoz. Ehhez kapcsolódóan ki-
fejlesztettünk egy, az állatkísérletek során al-
kalmazható speciális implantátumot és kidol-
goztuk az alkalmazásához kapcsolódó műtéti 
technikát. Ennek főbb lépései a következők:

1. Juhok femurjának disztális végében egy 
hengeres üreget alakítunk ki a condylus 
medialis oldalán.

2. Ezt az üreget töltjük fel a vizsgált csont-
pótló anyaggal (1. ábra).

3. A csontpótló anyag impaktációja céljára 
egy tompa végű kúpos eszközt készítet-
tünk, fogantyú felőli végén kalapácsütés 
fogadására alkalmas felülettel.

4. A vizsgált csontpótló anyag retenciója cél-
jából egy azonos palástú kúpos implantá-
tumot készítettünk Ti6Al4V titánötvözet-
ből. Ez az implantátum négy különféle 
karimával rendelkezik a kúp alapja men-
tén, melyek közül az egyik merőleges a 
kúp forgástengelyére, a másik három pedig 
rendre 10-20-30°-os szöget zár be azzal. 
További jellegzetessége az implantátum-
nak, hogy a kúp tengelyében egy 6 mm át-
mérőjű furat szolgál a KFI csontcsavarral 
való rögzítésre (2. ábra). Az implantátum 
behelyezése előtt 3D nyomtatóval elkészí-
tett műanyag próbaimplantátumok segít-
ségével választjuk ki a megfelelő típust.

1. ábra. A zsákfurat kialakítása a juh femur condyluson, valamint a bejuttatott csontpótló anyag
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A femur condylus belsejében a furat révén ez az 
implantátum a kontrolláltan felsértett csontál-
lományhoz préseli a csontpótló anyagot, azál-
tal, hogy a hosszanti furatba a túlsó kortikális 
csontban rögzülő csavart vezetünk be és hú-
zunk 3 Nm forgatónyomatékkal (2. ábra). 
Így a csontpótló anyag - az impaktáció hatá-
sát modellezve - folyamatos terhelésnek lesz 
kitéve. Ez az elrendezés a csontpótló anyag 
stabil rögzülésének köszönhetően az aktuális 
végtagterhelésétől függetlenül is modellezi az 
impaktációs mechanizmust.

Az adott kísérletben 2 mm átmérőjű kerek-
ded granulátumokat alkalmaztunk. Ennek 
oka az volt, hogy számításaink alapján a 
2 mm-es szemcseátmérő mellett a szemcsék 
között kialakuló rések az ideális 4-600 µm 
réseknek köszönhetően várakozásaink szerint 
oszteoindukciót és oszteokondukciót fog ered-
ményezni. 

A műtét menetét csak a sebészi technika olda-
láról ismertetjük, az aneszteziológiai vonat-
kozások mindenben megfeletek a nemzetközi 
szakirodalom ajánlásainak.

A térdízület környéki bőrfelület borotválása, 

fertőtlenítése után a feltárást Nuss10 ajánlása 
alapján végezzük el:

 - Bemetszés a mediális femur condylus és a 
tuberositas tibiae között. 

 - Bemetszés a m. biceps femoris aponeurosistól 
a m. biceps femoris irányára merőlegesen.

2. ábra. A csontpótló anyag impaktációja, a kompressziós implantátum méretei, valamint az 
implantátum csavaros rögzítése MMeeggjjeeggyyzzééss
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 - 12 mm átmérőjű, 25 mm mély zsákfurat 
készítése a femur disztális condylusán me-
diális irányból proximálisan a ligamentum 
collaterale laterale eredésétől. 

 - A 12 mm átmérőjű furat feltöltése a csont-
pótló anyagszemcsékkel, majd a speciá-
lis implantátum behelyezése az előzőek 
szerint elkészített furatba vezetve, amely 
a femur condylus belsejében a kontrol-

láltan felsértett csontállományhoz préseli 
a csontpótló anyagot. A furat bemeneti 
nyílása körüli csontfelszín topográfiája 
alapján választjuk ki a három különböző 
geometriájú implantátum közül azt, ame-
lyik a legjobb felfekvést mutatja a környező 
csontfelszínre.

 - Az implantátumot egy átmenő kortikális 
csavarral rögzítjük (3. ábra).

 - A seb zárása felszívódó varratokkal.  

A beavatkozás kb. 15 perc időtartamú. 
Exterminálást követően összetett szövettani 
vizsgálatok végzésére van lehetőség. 
 
A juhok veleszületett képessége a három 
végtag terhelésével végzett tehermentesí-
tés. Mindamellett bizonyos mértékű „teher-
mentesítési hiba” szerencsés is, ugyanis az 
oszteointegráció egyik feltétele teherviselő 
csontoknál a fokozatos terhelés. 

Exterminálást követően az érintett terület el-
távolítása a femur disztális végétől a condylus 
proximális végéig az implantátummal együtt 
történik. Ezt követően a kimetszett részek 
makroszkópos és szövettani vizsgálatára kerül 
sor. Minthogy az impaktációt és retenciót biz-
tosító kúpos implantátum eltávolítása könnyű, 
egy mind makroszkóposan, mind mikroszkó-
posan történő vizsgálatra alkalmas, csontpótló 
szubsztrátummal kitöltött falú üreget kapunk. 

3. ábra. Az implantátumbehelyezés elrendezése (kékkel illusztrálva a csontpótló anyag)
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Eredmények

A műtéti technika egyetlen pilot műtétet kö-
vetően véglegesíthető volt, és mind metódusá-
ban, mind az eszköz- és implantátumkészlet 
tekintetében megfelelőnek bizonyult.

A műtéti technika egyszerű kivitelezhetősége 
gyors, és így kis megterhelést jelentő beavatko-
zást tett lehetővé.

A polírozott felszínű kúpos implantátum a 
három különböző szögben álló karimával a 
legkülönbözőbb geometriai szituációk esetén 
is biztosította a megfelelő impaktáció mellett a 
karima korrekt felfekvését a furat széle körüli 
kortikális csontra. 

A kúpos implantátum tengelyében lévő fura-
ton keresztül behelyezett KFI csavar megfele-
lő és tartós impaktációs erő kialakítását tette 
lehetővé. 

Az implantátumokat minden esetben sima fe-
lületű kötőszövet nőtte körül (4. ábra).

Megbeszélés

Bár a kísérletben vizsgált konkrét anyagunk 
nem hozta meg a várt jobb eredményt a forga-
lomban lévő csontpótló anyaggal szemben, de 
a standardizált körülmények kialakítása és a 
jó intraoperatív és post mortem hozzáférhető-
ség könnyű kivitelezhetőséget és megbízható 
összehasonlíthatóságot biztosított.

4. ábra. Az eltávolított minták feldolgozása
A zsákfurat az implantátum eltávolítása után már forgalomban lévő (a) és az új (b)csontpótló anyag esetén.

A minták szeletelése (c) és a leváhott szelet benne a csontpótló szemcsékkel (d) 

a b

c d
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Békésy György, erdélyi nemes család sarja, aki 
Budapesten születetett 1899. június 3-án. Az 
orvostudományi Nobel-díjat 1961-ben kapta 
meg „a fül csigájában létrejövő ingerületek 
fizikai mechanizmusának felfedezéséért”,  és 
1972. június 13-án hunyt el, Honoluluban. 
Békésy Györgyöt – minden idők – legnagyobb 
magyar biofizikusaként tiszteljük.

Az iskolás Békésy György a szünidőket a 
nagyapja nemes Békésy József házában, 
Kolozsvárott töltötte. Ez a ház napjaink-
ban is megvan a Majális u. 38 szám alatt 
és Békésy rokonok birtokában volt 1945-ig.  
(1. ábra) Jelen cikkünkhöz mellékeljük nemes 
Békésy György családfáját, aki nőtlen volt, 
leszármazottai nincsenek. (3. ábra)

Békésy György édesapja, Dr. nemes Békésy 
Sándor a Kolozsvári Egyetem tanára volt, 
majd diplomata pályára tért át. A családját 
magával vitte Németországba, Törökországba, 
Svájcba. Békésy kémiai tanulmányait a berni 

egyetemen kezdte meg, s 1923-ban a budapesti 
egyetemen fejezte be fizikusi doktorátussal.

A budapesti posta kísérleti állomásán dol-
gozott 1923-tól 1946-ig. Itt a füllel kapcso-
latos kísérleti eredményeire a nemzetközi 
szakértők is felfigyeltek. Itt dolgozta ki az 
emberi hallással kapcsolatos kísérleteit és itt 
készítette el a Békésy-féle audiométert is,  
melynek modernebb változatát mind a mai 
napig használják a hallással kapcsolatos labo-
ratóriumi vizsgálatoknál. (2. ábra)

Békésy egy a belső fül csigáját pontosan után-
zó modellel dolgozott. A csigát hidrodinami-
kai rendszernek fogta fel, amelyben a hangrez-
gés hatására haladó hullámok keletkeznek (ő 
bizonyította először a világon), s ezeknek az 
amplitúdó maximuma meghatározott helyhez 
kötött. Kisebb frekvenciák esetében a maximá-
lis p amplitúdó a csiga csúcsához közelebb 
alakul ki, elég nagy frekvenciáknál viszont az 
ovális ablak közelében található. 

A Nobel-díjAs Nemes békésy GyörGy (1899–1972) 
Prof. Dr. Vincze János
biofizikus, Budapest

ndp@t-online.hu    DOI: 10.17489/2021/2/06 

1. ábra. Békésy György nagyapjának a háza
Kolozsvárott, a Majális utca 38. szám alatt

2. ábra. A Békésy-féle audiométer, a diósdi 
Rádió és TV múzeumban van kiállítva
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A frekvenciaanalízis tehát Békésy vizsgála-
tai szerint a maximális amplitúdójú hely- 
nek a frekvenciától való függésén alapul. A 
hangintenzitás analízise a csigában zajlik le,  
amennyiben a hang erőssége szabja meg az 
alaphártya mechanikai rezgéseinek amp-
litúdóit, valamint bizonyos mértékig a rezgés-
be jövő alaphártya-terület nagyságát is. Mély 
hangoknál csaknem az egész alaphártya rezeg, 
tehát a frekvenciaanalízishez bonyolult agyi 
folyamat is szükséges.

Mivel azonban a mesterséges modell még-
sem pótolhatja az emberi fület, Békésy víz 
alatt boncolta a csigát, hogy a készítmény ne 
repedjen meg, ne száradjon ki. A csiga csúcsát 
lecsiszolva eljutott az alaphártyáig, amelyet 
ezüstporral hintett be, a nyílást pedig a csiga 
csúcsán üveglappal elzárta, így a csigában levő 
mozgásokat sikerült elsőként megfigyelnie.

Békésy bebizonyította, hogy bárhonnan is 
érkezzék a hanginger (az ovális ablakon át 
vagy csontvezetéssel), az ovális ablaktól a 
csiga csúcsa felé haladó felületi hullámot hoz 
létre. A felületi hullám terjedési sebessége a 
membrana basilaris növekvő szélességétől és 
lazaságától függ, és emiatt az ovális ablaktól 
távolodva egyre csökken (45 m/s - 2 m/s).  

A magas hangok keltette felületi haladóhullá-
mok az ablakokhoz közeli keskeny, feszes részen, 
míg a mélyebb hangok okozta kilengések a 
távolabbi, kiszélesedett, laza végen keletkeznek. 
Mély hangoknál a hullámzás az egész mem-
brana basilaris hosszát, míg magas hangoknál 

csak az elejét tölti ki. A Nobel-díj alapkutatá-
saira vonatkozó eredményeit Magyarországon 
a Magyar Királyi Posta Kísérleti Állomásán  
végezte el.

Sajnos 1946-ban végleg elhagyta Magyar-
országot, előbb Svédországba ment, majd 
onnan az Amerikai Egyesült Államokba. In-
nen 1966-ban Hawaiira költözött. Ekkor 
a különböző érzékszervek gátlási folyama-
tait vizsgálta. Számos hasonlóságot fedezett 
fel ezek között és ezen összefüggéseket egy 
könyvben is publikálta Sensory inhibition 
címmel, 1967-ben.

Végrendeletében a készülékeit a honolului 
egyetemre hagyta, azok kérésre Magyarország-
nak ajándékozták 1995-ben és azóta a Diósdi 
Rádió- és TV-múzeumban találhatók.

Békésy György nagy műgyűjtő volt, több ezer 
éves tárgyakat gyűjtött. Gyűjteménye 308 
darabból áll és ezeket – végrendeletileg – a 
stockholmi Nobel Alapítványnak ajándékozta. 
Jelenleg folynak a tárgyalások, hogy a Nobel 
Alapítvány kölcsönadja hazánknak, hogy egy 
hosszabb kiállítás keretében a magyar em-
berek itthon is megtekinthessék e páratlan 
műgyűjteményt.

Megjegyzés: nemes Békésy György a legne-
hezebb politikai légkörben is egész életében 
megőrizte magyar állampolgárságát, nevét 
angolul is ékezettekkel használta és a Nobel-
díját is Georg von Békésy-ként vette át, tehát 
fenntartotta nemesi származását.
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