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ABSTRAKT A KLLUCOVE SLOVA

Abstrakt

Této praca sa zameriava na deformac¢no-napatovi analyzu bedrového kibu so spacerom
pomocou vypoctového modelovania formou metédy konecnych prvkov v programe
ANSYS Workbench. Sicastou prace je aj reSers dostupnej literatiry a stru¢né hodnotenie
jej prinosov k problematike. Vypoctové modely boli zostavené pre pat variant modelov
geometrie spacerov, dva roézne modely materidlov jadra spacerov adva modely
materidlov (homogénny a nehomogénny) spongiézneho kostného tkaniva.

Kostny cement, tvoriaci spacer, bol vyhodnoteny vo¢i medznému stavu krehkej
pevnosti pomocou Mohr-Coulombovej podmienky, ktora zohl'adiiuje odlisné dovolené
hodnoty napati v tahu a v tlaku. Jadro spaceru bolo vyhodnotené voc¢i medznému stavu
pruznosti a kostné tkanivo porovnané voci dovolenej hodnote intenzity pretvorenia
pred jeho porusenim. Bolo vyhodnotené maximalne zataZenie, ktoré prenesie ststava s
danym variantom spaceru pred dosiahnutim prvého a druhého medzného stavu.

Na zaklade vysledkov moZno urcit, Ze najvacSie zataZenie prenesie intraoperacny
spacer V2 s titdnovym ¢i ocel'ovym jadrom, pripadne bez jadra.

Klucové slova
spacer, dvojdoba reimplanticia, metéda konecnych prvkov, deformacno-napiatova
analyza, bedrovy kib

Summary

This thesis focuses on the stress-strain analysis of the hip joint with a spacer using
computational modelling in the form of the finite element method in ANSYS Workbench.
The thesis also includes a review of available literature and a brief evaluation of its
contributions to the issue. Computational models were created for five variants of
geometries of spacers, two different material models of the spacer cores, and two
material models (homogeneous and non-homogeneous) of the cancellous bone tissue.

The bone cement was evaluated against the limit of brittle strength using the
Mohr-Coulomb criterion, which considers different allowable stress values in tension
and compression. Core of the spacer was evaluated against yield strength of a material
and bone tissue was compared to allowed value of stress intensity before its fracture.
The maximum load that the system with a given spacer variant can carry before
reaching the first and second limit states was evaluated.

Based on the results, it can be determined that the highest load is carried by the
intraoperative spacer V2 with either a titanium or steel core, or without a core.

Keywords

spacer, two-stage revision, finite element analysis, stress-strain analysis, hip joint
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UvoD

Uvod

Zavadzanie totdlnych endoprotéz je dnes, aj vdaka starntcej populdcii, ¢oraz
CastejSim operacnym vykonom. Jedna sa o relativne naro¢nu operdciu, ktorej priaznivy
vysledok je niekedy zmareny rozvinutim pooperacnej infekcie. Miera infekcie umelého
kibu je celosvetovo 0.5-2% [1]. Infekciu je nutné rieit ¢o najskér, nakol'ko mdze viest
k chronickému hnisavému procesu v kosti, bolesti, horickam a inym komplikaciam [2].

Liecba bez pouZitia spaceru zahfna odstranenie protézy, debridement, drenaz
asystémové podavanie antibiotik (6 tyzdiiov intraven6zne a 6 mesiacov oralne).
Totalnu endoprotézu (TEP) je mozZné, podl'a zdravotného stavu pacienta, reimplantovat
0 2-3 mesiace, v niektorych pripadoch aZz po roku. [2] Uzivanie antibiotik také dlhé
obdobie zvysSuje riziko kardiovaskuldrnych chordb ainych pri¢in amrti [3]. Zaroven
dochadza k degradacii materidlovych vlastnosti kostného tkaniva a jeho ubytku vplyvom
nedostatoc¢nej mechanickej stimuldcie. Pacient pocas liecby nemoZe pohybovat
koncatinou a je odkazany na pomoc okolia pri kazdodennych ¢innostiach.

Z toho dévodu sa v dneSnej dobe na liec¢bu infekcii vyuziva dvojdoba reimplantécia,
kedy je v prvom kroku pacientovi odobrana infikovana TEP aje implantovany spacer
obohateny o antibiotikad. V druhom kroku je spacer nahradeny novou trvalou totalnou
endoprotézou. [4] Pouzitie spaceru poskytuje vysoku koncentraciu antibiotik v mieste
infekcie, udrzuje spravnu kibovii medzeru po chybajticej hlavici femuru, zabrafiuje
stiahnutiu svalstva v okoli postihnutého kibu a umoziiuje ¢iastoéné zataZenie koncatiny
(napr. s pouZzitim bariel) [5].

Alternativou, v pripade zndmeho patogénu, je implantacia novej TEP uZ v prvom
kroku (jednodoba reimplantacia) s cementom obohatenym o antibiotika. Jednodoba
reimplantacia sa pouZiva aj v pripade, kedy je acetabulum poSkodené anie je mozné
pouzit spacer. [4]

Spacery vSak sprevadzaju aj komplikacie, ktorymi sui napriklad zlomenie kosti,
zlomenie spaceru, vykibenie alebo uvolnenie spaceru, ¢o vyrazne komplikuje
a predrazuje dalsi liecebny postup [6]. Podl'a [7] je miera reinfekcie a stredn4 hodnota
HHS (Harris Hip Score) porovnatelna pri pouziti ru¢ne alebo komerc¢ne vyrobenych
spacerov, avSak u skupiny pacientov s ru¢ne vyrobenymi spacermi dochadzalo CastejSie
k zlomeniu spaceru.

Z dévodu starntcej a polymorbidnej populdcie sa v budicnosti o¢akava narast
potreby pouzitia spacerov v ortopédii. Niektori pacienti dokonca poZaduji ponechanie
spaceru ako trvalej nahrady bedrového kibu bez opitovnej nahrady totalnou
endoprotézou, ¢o kladie d'alSie naroky na ich mechanickt odolnost. [6]
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PROBLEMOVA SITUACIA

1 Problémova situacia

K liecbe infekcii kostného tkaniva sa c¢asto vyuziva dvojdoba reimplantacia s vyuzitim
spaceru [4]. PouZzitie spaceru ma viaceré vyhody. Poskytuje vysoka koncentraciu
antibiotik v mieste infekcie, udrzuje spravnu kibovii medzeru po chybajiicej hlavici
femuru, zabrafiuje stiahnutiu svalstva v okoli postihnutého kibu a umoziiuje ¢iastoéné
zatazenie kibu pacienta [5].

Spacery su mechanicky namahané a hrozi riziko ich poSkodenia. V klinickej praxi
sa vyskytuju zlomenia, vykibenia alebo uvolnenia spacerov [6]. Ztoho dévodu je
dolezité posudit deformacno-napatové stavy apredikovat odozvu spaceru na
mechanické zataZenie pred jeho implantaciou do pacienta. To moOZeme overit
experimentalnym alebo vypoctovym modelovanim.

Experimenty vykonané ex-vivo vSak neposkytnu informdacie o pretazovani
kostného tkaniva. Informécie ziskané z experimentu si navySe obmedzené moZznostami,
ktoré ponukaju meracie prostriedky (napr. meranie iba na povrchu vzorku v miestach
s dostato¢nym pristupom, kde nehrozi poSkodenie senzoru).

Je mozné zvolit pristup pomocou vypocCtového modelovania, ato konkrétne
pomocou metddy konecnych prvkov (skratene: MKP, eng. FEM). Pre zostavenie
vypoctového modelu je potrebné zostavit model geometrie, model zataZenia, model
materialu, model vazieb a kontaktov. Na realizaciu tychto krokov je vSak potrebné mat
k dispozicii vhodny hardvér a softvér a vykonat resers aktualnych poznatkov.

1.1 Formulacia problému

Vykonanie deformacno-napatovej analyzy sustavy bedrového spaceru akostného
tkaniva aporovnavacej analyzy roznych variant spacerov pomocou deformacno-
napatovych stavov.

1.2 Ciele rieSenia problému

ResSers dostupnej literattry suvisiacej s rieSenou problematikou.

Vytvorenie modelu geometrie kostnych tkaniv z dodanych CT dat.

Vytvorenie modelu geometrie spaceru pomocou 3D skeneru.

Vytvorenie vypoctového modelu stustavy so zavedenym spacerom.

Vykonanie deformac¢no-napatovej analyzy s posidenim mechanického spravania
Spaceru.

i e
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ANATOMIA BEDROVEHO KI.BU SUVISIACA S RIESENOU PROBLEMATIKOU

2 Anatomia bedrového kibu stvisiaca s rie$enou
problematikou

2.1 Anatomické smery a roviny

Pre schopnost orientacie na I'udskom tele je délezité dodrziavat zavedené terminy,
vychadzajice zo zakladnej anatomickej polohy, pri ktorej je pacient vo vzpriamenom
stoji, horné konc¢atiny volne visia pozdiZ tela s dlafiami obratenymi dopredu. V tomto
postoji rozoznavame anatomické roviny znazornené na obr. 1 [8, s. 86]:

e medialna rovina, ozn. M (deli telo na dve zrkadlové polovice);

e sagitalna rovina, ozn. S (rovnobeZzna s medidlnou rovinou);

e frontalna rovina, ozn. F (rovnobeZna s celom, kolma na medialnu rovinu);

e transverzalna rovina, ozn. T (kolma na rovinu medialnu aj na rovinu frontalnu);

.

Obr. [1]: Priestorové zndzornenie anatomickych rovin tela v anatomickej polohe [8]

Na zaklade oznaceni rovin tela su definované aj anatomické smery. Oznacenie smerov sa
1iSi podl'a toho aka cast’ tela je popisovana (trup, horna koncatina, dolna koncatina, ruka,
noha). Schematicky su tieto smery zndzornené na obrazkoch 2-3.

superior
L J> anterior

b
l posterior

e —

inferior
< ]

Obr. [2]: Oznacenie smerov na tele [8]

BRNO 2024 13



ANATOMIA BEDROVEHO KI.BU SUVISIACA S RIESENOU PROBLEMATIKOU
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Obr. [3]: Oznacenie hlavnych smerov a smerov na koncatindch [8]

Mimo vymenované zakladné oznacenia sa objavuju aj d’alSie pomocné pojmy, ktoré vsak
nie su pre potreby tejto prace nevyhnutné, preto nebudi menované.

2.2 Kosti bedrového kibu

Panvova kost (lat. os coxae) je jedinou kostou pletenca dolnej koncatiny. Vznikla
zrastenim troch Kkosti: os ilium, os ischium, os pubis. Je kibovo spojena s krizovou kostou
avpredu spojena lonovou sponou (lat. symphysis pubica) s druhostrannou panvovou
kost'ou. V jamke bedrového kibu (lat. acetabulum) je zasadena hlava stehennej kosti (lat.
femur). Na femure rozoznavame Styri hlavné Casti [8]:

e hlavica (eng. head, lat. caput);

o krcok (eng. neck, lat. collum);

e telo (eng. body, lat. corpus);

e kondyly (eng. condyles, lat. condyli).

Obturator internus and Gemelli

. Piriformis

Insertion of Obturator
exlernus

Fovea capitis,

Jor Uig. teres
Greater trochanter

Obr. [4]: Detail anatomického popisu femuru [9]

Hlava femuru sa nachadza v proximalnej casti, kondyly v distalnej Casti femuru. Na tele
femuru su mnohé anatomické utvary, no pre potreby tejto prace uvedieme iba maly
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ANATOMIA BEDROVEHO KI.BU SUVISIACA S RIESENOU PROBLEMATIKOU

avelky trochanter (eng. lesser/greater trochanter). Na velky trochanter sa upina
musculus (skratene: m.) gluteus medius, m. gluteus minimus a m. piriformis. [8, s. 300,307]

Obturator internus
and Gemelli ==

. o
Fovea capitis

Articular
capsule
Tubercle

Articular capsule
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Obr. [5]: Anatomické prvky pravého femuru,
vl'avo: smer anterior, vpravo: smer posterior [9]

Bedrovy kib ma 3 rotaéné stupne volnosti. MéZe vykonavat' flexiu (do 120°), extenziu
(do 13°), abdukciu (do 40°), addukciu (do 10°), vnutornu rotaciu (do 35°) a vonkajsiu

rotaciu (do 15°) [10, s. 185].
Spojenie panvovej kosti s lonovou sponou je pomerne tuhé. V tehotenstve viaze

spona viac vody, vplyvom ¢oho sa tuhost spojenia znizZuje [10, s. 177].
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ANATOMIA BEDROVEHO KI.BU SUVISIACA S RIESENOU PROBLEMATIKOU

Obr. [6]: Anatomické struktiry muZskej panvy [11]

2.3 Kostné tkanivo

Kost je tkanivo Specializované pre podporni aochrannt funkciu. Je tvorena
organickymi a anorganickymi zlozkami, ktoré ovplyviiujd jej pevnost atuhost. Je
vytvarana osteoblastmi, ktoré sa kostnou hmotou (kostnym matrixom) obklopuju. Po
uplnom zaliati do matrixu sa menia na osteocyty, ktoré d'alSiu hmotu nevytvaraju.

Kostné tkanivo tvori bud’ nepravidelné pletivo alebo je upravena do vrstiev. Podl'a
toho moZno z makroskopického hl'adiska rozliSit kost vlaknitd (nazyvana aj spongiézna
alebo trabekuldrna) alebo kost lamelarnu (nazyvana aj kompaktna, vrstevnata alebo
kortikalna). [8, s. 39-40]

Obr. [7]: Schematicky model kostného tkaniva [8]
1 - Haversove kandliky
2 - zvysky povodne celych Haversovych kandlikov
3 - povrchové (pldstové) lamely
4 - lamely tradmov spongiéznej kosti
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Z dlhodobého hladiska (z pohladu modelacie aremodeldcie kosti) sa tramy
spongiézneho tkaniva orientuji v smere hlavnych napati. [8, s. 106]

Obr. [8]: VIavo: kostné trajektdrie spongidznej kosti v hornom konci stehennej kosti [8]
Vpravo: réntgenovd snimka proximdlneho femuru [12]

2.3.1 Remodelacia kostného tkaniva

Kosti ziskavaju svoj zakladny tvar vplyvom dedi¢nosti. [8, s. 106] Struktdra a tvar kosti
sa vdaka modelacii a remodelacii permanentne adaptuji vplyvom mechanického
namahania (Wolffov zdkon) [13]. Okrem velkosti pretvorenia ma vplyv na remodelaciu
kosti mnoho dalsich parametrov, medzi nimi, napriklad, gradient pretvorenia,
frekvencia zatazujucich cyklov, doba trvania zataZenia ainé [14]. Na obrazku 9 je
schematicky znazornena odozva kostného tkaniva na vybrané vplyvy (intenzita
a frekvencia zataZenia).

— 2
~—— Modeldcia

\\ \
* \
- - 4
. Remodeldacia

~—

Resorpcia

1 | I I ]
10 100 1,000 10,000 100,000 1,000,000

Pocet dennych zataZovych cyklov

Obr. [9]: Vplyv intenzity zataZenia (vyjadrend pomocou pretvorenia) a poctu zdtaZovych
cyklov na remodeldciu kostného tkaniva; upravené z [14]
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Za medznu hodnotu pevnosti kostného tkaniva u mladého ¢loveka sa povaZzuje priblizne
25000 pe [14]. Po prekroceni tejto hodnoty dbéjde k preruseniu tkaniva, ¢o v pripade
star$ieho pacienta predstavuje medzny stav krehkého lomu [15]. Dalie medzné
hodnoty oddel'ujice typy zataZenia kostného tkaniva st zobrazené na obrazku 10. [14]

+

Nezatazeny Fyziologické Mierne

stav zatazZenie retaZenie LA
p Patologické
Kostné pretazenie

tkanivo

~200 pe ~1000 pe ~3000 pe
MES remodelacie MES modelacie MES mikropo3kodenia
Obr. [10]: Zndzornenie odozvy kostného tkaniva na hodnoty pretvoreni;

~MES*je z anglického ,minimally effective strains®, teda ,minimdlne efektivne
pretvorenie”; upravené z [14; 16]
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3 Revizne operacie TEP v dosledku infekcie

Infekciu kibovej nahrady méZeme definovat ako replikiciu baktérii na povrchu
implantatu spojent s poSkodzovanim okolitého tkaniva infekénym zapalom, pripadne
uvolnenim implantatu. Baktérie sa dostavaju do kibu naj¢astej$ie behom operacie.
Kolonizdcia moZe prebehnat aj pooperatne ato v suvislostou sbaktériemiou
(pritomnost Zivych baktérii v krvnom riecisku pacienta [17]) alebo priamym rozsirenim
infekcie z okolia na endoprotézu. Akonahle vytvoria baktérie na povrchu endoprotézy
biofilm, je prakticky nemozné vylieCit infekciu konzervativnym spdsobom (za ten je
povazovana adekvatna antibioticka liecba v zavislosti od kultivacného vySetrenia vzorky
[18]).[19, s. 24]

Infikovana TEP vSak nie je iba lokdlny problém. MoéZze viest ku chronickej
osteomyelitide (hnisavy proces v kosti [20]), bolesti, horu¢kam a inym problémom [2].
Infekcie kibovych nahrad sa vyskytuji priemerne v 1-2% pripadov [2]. Vznikaji [21]:

e kontaminaciou rany pri opera¢nom vykone,
e hematogénne z akéhokol'vek infekéného loziska,
e reaktivaciou latentnej infekcie.

Infekcia v mieste implantatu je problematicka kvoli narocnému prieniku antibiotik
k lozisku infekcie a kvoli obrannym vlastnostiam baktérii (pokrytie slizovym povlakom
a zniZeny metabolizmus), kvéli comu je vyZadovana dlhodoba antibioticka liec¢ba, ktora
napriek tomu ¢astokrat konc¢i odstranenim implantatu. [21]

Na celkovom pocte reviznych operacii sa V USA v rokoch 2005 aZ 2006 podiel'ala
infekcia totalnej endoprotézy bedrového kibu 14.8 % [19, s. 28]. Predpoklada sa, Ze
v USA pribudne ro¢ne 12 000 novo infikovanych implantatov bedrového a kolenného
kibu [19, s. 117]. Jedn4 sa o druht aZ tretiu najcastejsiu pri¢inu reoperacie bedrového
kibu [19, s. 24].

Liecbu infekcie TEP sprevadzaju zvysSené naklady. Tie sa liSia podla zvoleného
lietebného postupu (jednodoba, dvojdoba reimplantacia). V krajinach Eurépskej Unie st
odhadované naklady na lie¢bu jednej infekcie TEP bedrového kibu na viac ako 40 000
eur (1 000 000 K¢).[19,s.117]

Sucastou vsetkych liecebnych postupov je aplikacia antibiotik po dobu asporii
6 tyzdiiov od operacie infikovaného kibu (Vojta$$ak [2] uvadza 6 tyZdiov intravendzne
a6 mesiacov oralne). Na niektorych pracoviskdch je sucCastou protokolu aj tzv.
preplachova lava?, ktorou sa kib niekolko dni preplachuje antibiotikami. Od ich
pouZivania sa v poslednej dobe uptista. Recidivy kibovych nahrad u pacientov
s imunodeficitom je moZné oSetrit’ aj trvalym vybratim implantatu. [19, s. 139,140]. TEP
sa mdze ponechat iba v akitnom $tadiu (dni) [2].

Jednodoba operacia stavia na radikalnosti zakroku, kedy je extrahovana
endoprotéza, 10Zko protézy je podrobené doslednému debridementu (vycistenie rany,
odstranenie nekrotického tkaniva [22]) a vyplachu dezinfekénymi roztokmi. Nasleduje
reimplantdcia novej endoprotézy vramci jednej operacie. Je vSak vhodny iba
u imunokompetentnych jedincov s infekciou sp6sobenou menej virulentnym poévodcom,
bez pritomnosti hnisu vnutri kibu, s kvalitnym krytom makkych tkaniv a za predpokladu
dokonalého oboznamenia operacného timu so zdsadami vedenia jednodobej operacie.
[19,s.138,139]
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Dvojdoba operacia je z principu drahsia, no ma nizsie riziko recidivy infekcie a
dobré vysledky. [19, s. 117]. Spociva v extrakcii protézy, urcitu dobu je pacient bez
protézy alebo s do¢asnou kibovou nahradou (2-3 mesiace, pripadne rok - v zavislosti od
typu baktérie [2]) aaz vdruhej dobe sa implantuje novy implantat. Lokalny nosic
antibiotik (spacer) sa vklada po debridemente a vyplachu (obr. 11). Spacer uchovava
primerany tonus makkych tkaniv a priestor pre naslednd reimplantaciu. V druhej dobe,
s odstupom tyZdiiov aZ mesiacov, sa pristupuje k reimplantacii novej kibovej nahrady.
Pouzitie spaceru je vSak podmienené spolupracou pacienta. [19, s. 139]

infikované tkanivo a zvy$ky cementu,

Pre ziskanie optimalneho tvaru vyfrézujte [
acetdbulum. 18 o

Zvolte spravnu velkost pomocou skiisobného | |
spaceru (Trial). |
VloZte driek do diafyzarneho kanalu. |
Odporti¢ame proximalnu cementaciu |
pre zabranenie nestabilite, rotdcii ¢i

vykibeniu spaceru. Uvedeny postup je
\ , nutné dodrzat’ pri pouZiti Spaceru G

N B E Flat Stem.

Obr. [11]: Ortopedicky postup pre implantdciu spaceru od firmy TECRES S.p.A.,
upravené z [23]

Pre preklenutie obdobia nutného k vyliec¢eniu infekcie pri dvojdobej operacii je mozné
zvolit  resekénd artroplastiku  (extrakcia endoprotézy doplnend ddéslednym
debridementom a vyplachom), kedy je koncatina zaistena pomocou externych fixatorov.

Tato metéda vSak vyrazne obmedzuje mobilitu pacienta, dochadza k atrofii
svalstva (strata svalovej hmoty a zniZenie objemu svalov) a zniZeniu mobility ostatnych
kibov. Priestor po odstranenej endoprotéze je vyplany vazivovym tkanivom
av 80-100 % dochadza krozvoju kontraktir makkych tkaniv, ¢o vyrazne staZuje
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reimplantaciu. Funkcia bedrového kibu je po artroplastike zna¢ne narugena, v dosledku
¢oho pacienti nie su schopni chodit bez podpory [19, s. 309, 314]

3.1 Typy spacerov pouzivanych pri infekcii bedrového kibu

K vyrobe spaceru pre pacienta mozno pristupovat niekol'kymi spésobmi. Ortopéd ma
moznost objednat komercne dodavany spacer, vyrobit spacer rucne pred operaciou
alebo pocas operacie (tzv. intraoperacne vyrobeny). Spacer mdze byt vystuzZeny
kovovym jadrom, no v praxi sa pouzivajd varianty aj bez jadra. Kostny cement spaceru je
obohateny o vysoku koncentraciu antibiotik pre liecbu infekcie kosti. [6]

U komerc¢ne vyrabanych spacerov nie je odporucané odlievanie pod tlakom,
nakol'ko sa zhors$i vylucovanie antibiotik zo spaceru. Ztoho dévodu sa pouZiva
gravita¢né odlievanie do formy. [6]

Pred operaciou moze ortopéd pripravit tvar spaceru podla rontgenovych snimok
(ru¢ne vyrobeny spacer). Cement moze zmieSat s antibiotikami zvolenymi na mieru
podl'a druhu baktérii zistenych z kultivacie infikovaného tkaniva.

Roézne anatomicky zloZité situdcie, ku ktorym méze dojst kvéli nutnosti odstranit
infikované tkanivo, nemozno riesit komercéne vyrobenym spacerom alebo spacerom
pripravenym pred operdciou (rutne vyrobenym). Vtom pripade je mozZné vyrobit
spacer podla Specifickych potrieb priamo na sale. V klinickej praxi preto lekar castokrat
vymodeluje z cementu zdkladny tvar a otlaci ho o jamku, pripadne aj o proximalnu cast
femuru (intraoperacne vymodelovany spacer), aby ziskal ¢o najvhodnejsi tvar.

Obr. [12]: Ukdzka spacerov bedrového kibu pouZivanych v klinickej praxi:

(A) rucne vyrobeny, (B) odliaty do formy pocas operdcie, (C) komercne vyrobeny, (D)
totdlna endoprotéza pokrytd cementom s antibiotikami, (E) cementovand polyetylénovd
acetabuldrna komponenta s megaprotézou pokrytou cementom s antibiotikami - pripad

masivneho tbytku kostného tkaniva [24]
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4 Resersna studia
The effect of muscle loading on the simulation of bone remodelling in the
proximal femur [25]

Tato studia skima 3 konfiguracie zatazenia femuru pred apo implantécii totdlnej
endoprotézy pocas chddze (gait cycle). Femur je zataZeny vektormi sily v miestach
uponov svalov a v mieste kontaktu hlavy femuru. Pocet vektorov sil, reprezentujuicich
kontrahované svaly, sa meni podla pouzitej konfiguracie. Vel'’kosti pdsobiacich sil st
zvolené na zdklade odkazovanej literatuary.

Pre vyhodnotenie remodelacie kosti vplyvom zatazenia je pouZzity algoritmus
navrhnuty v ¢lanku od Huiskes et al. [26]. Ten povaZuje za hnaci motor remodelacie
zmeny v celkovej mernej energii napitosti. Kzmenam v zdanlivej hustote kosti
dochadza, ak doslo k zmene hodnoty mernej energie napatosti medzi predoperacnym FE
(finite element) modelom a pooperacnym FE modelom v rovnakom bode. K osifikacii
alebo resorpcii kosti dochadza, ak rozdiel prekrocil hrani¢nt hodnotu, tzv. lazy zone.

Pracou sa mozno in$pirovat pri tvorbe modelu svalstva v oblasti kibu. V diplomovej
praci nie je aplikovany algoritmus vyhodnotenia remodelacie kosti popisany v tomto
¢lanku, nakol'’ko nebol vytvoreny vypoctovy model stistavy pred zavedenim TEP.

Essentials of Kinesiology for the Physical Therapist Assistant [27]

Hlavnymi svalmi aktivnymi pri stoji na jednej koncatine majui byt podl'a prace bedrové
odtahovace (abduktory). Primarnu skupinu abduktorov tvoria m. medius, m. minimus
am. tensor fasciae latae. Sekundarnu skupinu abduktorov tvoria m. piriformis, m.
sartorius a m. gluteus maximus.

Finite element modelling of the pelvis: Inclusion of muscular and ligamentous
boundary conditions [28]

Praca skima deformacCno-napitové stavy v panve, priCom kladie déraz na analyzu
vplyvu okrajovych podmienok v MKP analyze. Podl'a autorov boli v predchadzajucich
pracach castokrat zavedené okrajové podmienky, ktoré odpovedaji experimentom na
testovacich zariadeniach in vitro (zamedzenie vSetkych stupiiov vol'nosti v oblasti sakro-
iliakalneho kibu a v oblasti lonovej spony - os pubis), no nevystihuju fyziologicky stav.

Z toho ddvodu bol vytvoreny vypoétovy model zahfiiajuci svaly bedrového kibu
avizy lonovej spony s uréitou tuhostou. Sakro-iliakalny kib bol aj vtomto pripade
modelovany votknutim.

Komplexnej$i model, zahrriujici svaly avizy bedrového kibu, vykazuje dobri
zhodu v posuvoch panvy pri zatazeni s meraniami in vivo. Pohyb nastal v smere
superior-inferior (2.1 mm) a anterior-posterior (1.8 mm), no bol limitovany v smere
medial-lateral.

Prinos vedeckej prace je v Specifikacii okrajovych podmienok aplikovanych na panvovu
kost v MKP analyze pri stoji na jednej koncatine. Zo zaverov Stadie zaroven vyplyva, Ze
nie je nevyhnutné zahrnit v modeli vietky vizy a svaly bedrového kibu, ale klast’ doraz
na korektny popis spravania anatomickych struktdr vhodnou volbou okrajovych
podmienok.
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Finite element Analysis of the Mechanical Behaviour of a Reinforced PMMA-based
Hip Spacer [29]

V stadii su analyzované 3 varianty spacerov (bez vystuZenia, vystuzeny tvarovanym
titAinovym Kklincom a vystuZeny tvarovanym titdnovym plechom). Zaverom Studie je
pozitivne zniZenie mechanického namdhania kosti a PMMA v pripade variantu
s vystuznym klincom a vyraznejsej redukcie v pripade pouzitia hrubej plechovej vystuze.

Analyzy su vykonané na zjednoduSenom modeli geometrie (iba femur) v oblasti
linedrnej pruznosti pevnosti. Kontakt medzi spacerom a kostou bol nevhodne zvoleny
ako rigidly fixed. Napriek tomu, Ze je v texte spomenuté rozdelenie modelu geometrie
femuru na Kkortikdlne aspongiézne tkanivo nie je nikde uvedeny model materialu
spongiézneho tkaniva. V praci sa nevyjadruji kmedznym stavom, iba popisuju
maximalnu hodnotu redukovaného napatia vo vySetrovanych telesach.

The mechanical behaviour of a pre-formed hipspacer [30]

Experimentdlne testovany komerc¢ny spacer vystuzeny tyCou z implantacnej ocele AISI
316L pokrytou vrstvou PMMA. Je zatazeny cyklicky s frekvenciou 4 Hz a amplitidou
vintervale od 300 do 2300 N do dosiahnutia poruchy alebo pol miliénu cyklov.
Testované boli tri vzorky. K poruche dvoch z nich do$lo po 0.4 - 10° a 0.45 - 10° cykloch.
Posledny dosiahol poZadovany limit zatazovych cyklov. Testovanie prebehlo podl'a ISO
7206/4:1989. Zat'azenie bolo zvolené pre pripad pouzivania spaceru pacientom po dobu
6 mesiacov bez obmedzenia zataZenia implantatu. Toto zatazenie je podla autorov
nadhodnotené a v skutocnosti spacer nebude zatazeny s takou intenzitou a frekvenciou,
na zaklade ¢coho mozno ocakavat vacsiu inavovu zivotnost spaceru.

Na snimke poruseného vzorku vidiet, Ze k medzny stav inavovej pevnosti nastal
v mieste fixacie spaceru. Je otazne ¢i test vhodne vystihol viazbu medzi femurom
a spacerom a ¢i bolo aplikované zat'aZenie adekvatnej vel'kosti.

Finite element analysis of the mechanical strength of a new hip Spacer [31]

V praci bolo analyzovanych 15 stustav, ktoré vznikli kombinaciou modelov geometrii
femurov a spacerov s roznymi vystuhami. Na hlavicu spaceru pdésobila v analyze sila
o vel'kosti 2100 N (maximalna sila v kibe), 700 N (stoj na jednej kon¢atine) a 350 (stoj
na oboch konéatinach). Clanok tvrdi, Ze kovové jadro vystuZujlice spacer vyrazne
zvySuje zataZenie, ktoré je spacer schopny preniest.

Pre popis materidlov bol zvoleny homogénny izotropny linedrne elasticky model
materidlu. Uzlom na distdlnom konci femuru boli zamedzené vSetky posuvy. Svaly
aktivne pri zatazeni boli modelované pomocou vektoru sily pdsobiaceho v mieste
uponu. Kontakt spaceru s acetabulom panvy bol modelovany pomocou vektoru sily
posobiaceho na plochu hlavice spaceru o stanovenej velkosti. V ¢lanku nie je uvedené
aky typ kontaktu bol nastaveny medzi jednotlivymi modelmi geometrii.

Individual bone cement spacers (IBCS) for septic hip revision—preliminary report
[32]

Pat rucne vyrobeny spacerov (odliatych do predpripravenej formy), kazdy vystuzeny
dvojicou kirschnerovych droétov, boli testované na univerzalnom testovacom stroji
Zwick. Skuska prebehla kvazi-staticky s rychlostou zatazovania 20 N/s, pokym nedoslo
k poruseniu spaceru. ZataZenie, pri ktorom doslo k poruche, sa pohybovalo v rozpati
1350 — 2000 N s priemernou hodnotou 1550 N. Na zaklade vysledkov autori usudzuju,

BRNO 2024 23



RESERSNA STUDIA

Ze spacer zvladne preniest Ciastocné zataZenie, no pri pade pacienta méze dojst
k vyznamnému poskodeniu spaceru.

Quasi-static analysis of hip cement spacers [33]

Pre analyzu spravania spaceru pri zatazeni bola pouZita nelinedrna explicitna analyza
pri kvazi-statickom zataZeni. Nasledne bola vyuzita rozSirena metéda kone¢nych prvkov
(XFEM) pre analyzu vzniku a Sirenia trhlin v kostnom cemente spaceru. Okrem PMMA
(polymetylmetakrylat) boli vsimuldcii pouZité aj PU (polyuretan) aPOM
(polyoxymetylén). Pre uvedené materidly bol zvoleny homogénny linedrne izotropny
model materidlu. Titdnové jadro spacerov bolo modelované blizsie nespecifikovanym
modelom materidlu popisanym datami z tahového diagramu (true stres - true strain).
Distalny koniec spaceru je vloZeny do valca z PU. Na hlavicu spaceru je pritlacany gul'ovy
indentor (POM). Medzi jadrom spaceru <-> PMMA a PMMA <-> PU bol pouzZity tie
constraint a na rozhrani PMMA <-> POM bol pouzity frictionless contact.

Clanok porovnava vysledky analyz s publikovanymi experimentalnymi vysledkami
v [34]. Podla autorov je deformacia numerickych modelov zhodna s vysledkami
experimentov. Za optimalne vystuZenie spaceru tvoreného kostnym cementom bolo
oznacené titdnové jadro (oproti jadru znehrdzavejucej ocele alebo keramiky).
V analyzach aexperimentoch nastal v PMMA medzny stav krehkého lomu v mieste
prechodu krcku spaceru do cylindra, v ktorom je upnuty.

Mechanical complications of hip spacers: a systematic review of the literature [35]

Prehl'ad vedeckych prac, ktory Statisticky spraciva poznatky 40 Studii o komplikaciach
réznych typov spacerov bedrového kibu (odliate do formy, ru¢ne vyrobené, komercne
vyrobené). Autori uvadzaju Statisticky vyznamne vysSiu hodnotu vazeného priemeru
poctu mechanickych komplikacii v pripade odlievanych spacerov do formy (37.2%)
oproti komerc¢ne pripravenym spacerom (13.8%, p=0.039). Nebol preukazany
Statisticky vyznamny rozdiel medzi odlievanymi arucne tvarovanymi spacermi.
Najcastejsou komplikiciou boli vykibenia spacerov. Nebol preukizany Statisticky
vyznamny rozdiel v miere vyskytu komplikacii spacerov bez a s kovovou vystuzou (je
vSak nutné poznamenat, Ze kovové jadra pouzivané v literatiire sa medzi sebou vyrazne
liSia tvarom i materidlom, z ktorého sd vyrobené (obr. 12)). K poSkodeniu femuru ma
najcastejSie dochadzat pri extrakcii spaceru.

Metal-backed versus all-polyethylene unicompartmental knee arthroplasty

V ¢lanku porovnavaju vysledky konecno-prvkového vypoctového modelu medidlnej
tiasto¢nej nahrady kolenného kibu s experimentalnymi vysledkami pomocou akustickej
emisie a metddy korelacie digitdlneho obrazu.

Autori uvadzaju, Ze napriek tomu, Ze kostné tkanivo sa sprava viskoelasticky, moze
byt modelované linedrne izotropnym modelom materialu, pokial zataZenie nie je
cyklické. Cielom je znizit vypoctovu narocnost analyzovaného problému.

V praci su uverejnené limitné hodnoty hlavnych pretvoreni, v tahu aj v tlaku, pre
spongidzne kostné tkanivo, pri ktorych je tkanivo patologicky pretazované (3000 u-
strain) alebo déjde k medznému stavu pruznosti (7000 u-strain).

Pre tuto pracu je ¢lanok prinosny hlavne z hl'adiska vylic¢enia nutnosti modelovat
kostné tkanivo pomocou viskoelastického modelu materialu.
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Obr. [13]: Ukdzka komplikdcii spacerov bedrového kibu [24]:
(A) vykibenie spaceru; v désledku fraktiry malého trochanteru doslo k strate stability
spaceru, externej rotdcii a ndslednému vykibeniu
(B) fraktura kosti v distdlnej asti spaceru napriek dobrej kvalite kostného tkaniva
(C) zlomenie spaceru s vystuZujicim jadrom

Zlyhanie liecby v 1. faze (n=15)
- recidiva infekcie (n=8)

TEP sinfekctiou
(n=185)

- imrtia (n=7)

|
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Antibioticky Spacer
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TEP s antibiotickym
odliate do formy cementom ruény /intraoperaény
(n=30) (n=56) (n=97)
Y l y Y l ) 2 l Y
vykibenie periproteticka zlomenie vykibenie periproteticka zlomenie vykibenie periproteticka zlomenie
(n=4) Zlomenina fpacery (n=6) Zlomenina Spacery (n=3) zlomenina sPaf;‘ u
(n=7) (n=12) (n=5) (n=0) (n=1) (n=2)

—

celkovy pocet nutnych
revizii po 1. faze
(n=42)

|

4

z toho pocet infekcif
(n=20)

vylie¢eni pacienti
(n=113)

tmrtia na nasledky
(n=20)

Obr. [14]: Schéma zndzortiujica komplikdcie typov spacerov pouZitych pri dvojdobej

operdcii v klinickej Studii; upravené z [24]
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Mechanical behaviour of standardized, endoskeleton-including hip spacers
implanted into composite femurs [36]

Vclanku st porovnané experimentalne vysledky svysledkami zvypoctového
modelovania. Skimané boli spacer tvoreny iba kostnym cementom s antibiotikami
a spacer vystuzeny titdnovym jadrom s hribkou 8 mm, ktoré ¢iastocne kopirovalo tvar
spaceru.

Spacery boli vlozené do kompozitnych femurov 4. genericie s odstranenou
hlavicou femuru, ako je tomu pri implantacii TEP bedrového kibu. Distalna ¢ast’ femuru
bola tuho uloZena a zataZenie bolo aplikované na hlavicu spaceru cez nastavec gul'ového
tvaru (podobného acetabulu). 3 vzorky spacerov boli zatazené kvazi-staticky (rychlost
zatazenia 20 N/s) a 3 vzorky cyklicky (frekvencia zatazenia 5 Hz).

Vypoctovy (MKP) model obsahoval model geometrie femuru a spacerov. Kostné
tkanivo bolo rozdelené na spongi6zne a kortikdlne. Modely materidlov boli pouzité
homogénne izotropné linedrne elastické.

K poruseniu spacerov vplyvom kvazi-statického zatazZenia doSlo v priemere pri
2935 N (spacer bez vystuhy - krehky lom PMMA) a 6270 N (spacer svystuhou -
trieStiva zlomenina proximalnej Casti femuru). Ako limit pre cyklické zatazenie bolo
stanovenych 500 000 cyklov (300-4500/4700/4900 N). Testované boli iba vystuzené
spacery.

Vysledky maximalnych napdti MKP modelov na femure a spaceri sa zhodovali
s miestami poruSenia pozorovanych v testoch. Zatazenie, pri ktorom doslo k MS
v spaceri bez vystuZenia bolo priblizne 3000 N. Medza klzu vystuze v druhom pripade je
dosiahnuta pri asi 5000 N. Maximalne hodnoty napati vo femure, lokalizované nad
malym trochanterom, moZno povaZovat za pociatok periprotetickej zlomeniny (v zhode
S experimentami).

Studia popisuje vernejsie (v porovnani s predo$lymi $tidiami) skutoéné uloZenie v akom
sa nachddza spacer vo femure. Pomocou experimentu avypoctového modelovania
potvrdzuje, Ze zataZenie, ktoré spacer prenesie je pri pouziti vhodnych okrajovych
podmienok vyssie ako vinych Stadiach. Prinosom je aj forma, akou boli vyhodnotené
aopisané vysledky kone¢no-prvkovych analyz. Stidia neuvaZuje poniZenie
materidlovych vlastnosti kostného cementu, hoci tito skutocnost komentuje v diskusii.
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5 Tvorba vypoctového modelu
5.1 Model geometrie

Model geometrie bol pripraveny vo viacerych krokoch (segmentacia, upravy,
polohovanie) a za pomoci réznych softvérov. Z toho dovodu je tato sekcia rozdelena na
podkapitoly, ktoré sa venuju jednotlivym castiam modelu geometrie. V kazZdej
podkapitole bude popisany postup, akym bola geometria ststavy vytvorena, spolu
s pripadnymi modifikaciami, ak boli potrebné.

5.1.1 Segmentacia kosti z CT snimok

Vd'aka tzkej spolupraci s ortopédmi z I. ortopedickej kliniky Fakultnej nemocnice
pri sv. Anne v Brne boli vedicim diplomovej prace poskytnuté anonymizované CT
snimky! pacienta vo formate dicom. Pacient bol pri vySetreni v polohe leZzmo. Subor
obsahuje 1553 snimok v rozsahu od kondyl femuru po panvovu kost. RozliSenie jednej
snimky je 512 x 512 voxelov. Vel'kost voxelu je: 0.8164 x 0.8164 x 0.4000 mm?.

ZCT snimok bola segmentovand os coxae, plny femur, dutina femuru
a spongioza femuru. Prvé 3 menované boli segmentované automatickou a hybridnou
segmentaciou. Pre segmentaciu obrazu z CT snimok bol pouzity softvér STL Model
Creator [37], ktory bol vytvoreny v programe Matlab 2012a, MathWorks, Natick
Massachusetts.

V pripade automatickej segmentacie uzivatel’ urcuje rozsah intervalu odtieniu sivej
(eng. grayscale value), ¢im identifikuje hranice vysledného segmentovaného telesa.
UZivatel voli rozsah aj v pripade hybridnej segmentacie, no vysledok tvori iba ta cast
obrazu, ktora je manudalne vyznacena.

Spongiézu femuru bolo potrebné segmentovat rucne, nakol'ko nie je mozZné
nastavit rozsah grayscale hodndét tak, aby Slo pouzit automaticki alebo hybridnu
segmentaciu. Z toho dovodu je vysledny tvar objektu zavisly na uzivatel'ovej schopnosti
rozoznat na obrazku Struktary femuru (spongiézu od kortiky) ajeho schopnosti
dostatoc¢ne presne tento tvar na snimku obkreslit.

Vysledkom segmentacie CT snimok st subory vo formate stl (skratene zo
JStereolitografia“), ktoré je potrebné dalej upravit, opravit nedostatky, odstranit
prebyto¢né casti tkaniv, ktoré nie si predmetom ziujmu a ndasledne previest tieto
povrchové modely na objemové modely.

relativny pocet

-1024

2472

CT cisla
Obr. [15]: Histogram hodnét odtieriov sivej CT snimok v hounsfieldovych jednotkdch

1 parametre CT skeneru nie st k dispozicii
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5.1.2 Priprava modelu geometrie kosti

Model geometrie kosti bedrového kibu vo formate stl bolo potrebné upravit' v softvéri
GOM Inspect [38], pre odstranenie prebytocnych artefaktov na ziskanej geometrii
(napriklad kalcifikované upony Sliach na os coxae, chyby v segmentacii kondyl kortiky
femuru a iné). Pre dobry vysledok pri konverzii st/ modelu geometrie spongiézy femuru
na plosné teleso, bol model spongi6ézy vyhladeny ré6znymi nastrojmi. Tento krok nie je
nevyhnutny, nakolko je moZné znizit Uroven zachytenia detailov pri automatickej
konverzii stl telesa na ploSné teleso v programe CATIAZ2. Napriek tomu bolo teleso
vyhladené, aby nedoslo k zanedbaniu skuto¢nych detailov tvaru telesa a prevedené na
plosné teleso vhodnym nastavenim parametrov automatickej konverzie.

Obr. [16]: Spongi6za femuru: po §egmentécii (vl'avo), vyhladena (v strede),
predlZzena (vpravo)

Kosti reprezentované plochami boli v d'alSom kroku konvertované na plné (eng. solid)
telesd v programe SolidWorks3, vktorom prebiehali aj d’'alSie tpravy. Bolo potrebné
prepojit model geometrie spongiézneho tkaniva femuru s jeho dutinou. Vzniknuté teleso
nasledne odc¢itat od plného femuru, ¢im vznikol model geometrie kortiky femuru.
Spongiéza bola mierne prediZen4, podl'a odporti¢ania ortopéda.

—

Oblast 3333,8888mm*
Obvod 237,917mm

Obr. [17]: Model geometrie os coxae: po segmentdcii (vlavo), po konverzii na plné
teleso a po geometrickych tpravdch (vpravo)

2 CATIA V5R21, Dassault Systems, Vélizy-Villacoublay, France
3 SolidWorks 2020, Dassault Systems, Vélizy-Villacoublay, France
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Na zaklade rontgenovych snimok pacientov so spacerom [1] bol vykonany rez
femurom, ako je tomu aj v pripade implantacie totalnej endoprotézy (TEP). Do takto
pripraveného modelu geometrie kosti pacienta mozno vloZit spacer a transformovat
zostavu z polohy lezmo (zaznamenanda pri CT skenovani) do polohy v stoji na jednej
koncatine, potrebnej pre pevnostnu analyzu.

Pred zavedenim spaceru je vo femure implantovana totdlna endoprotéza. Podl'a
klinického ortopéda zI. ortopedickej kliniky Fakultnej nemocnice sv. Anny v Brne sa
vSak po vybrati TEP otvor v Kkosti pre spacer zvacsSuje, nakol'ko ma spacer vacsie
rozmery ako pévodny driek endoprotézy. Z toho dévodu nebol od femuru (kortiky a
spongidzy) odcitany, mimo samotny spacer, Ziadny d’'al$i model geometrie.

Acetabulum bolo upravené, nakolko pri implantacii TEP, je potrebné frézkou
odobrat cast’ kostného tkaniva. Nasledne, po odobrani TEP, sa vykonava debridement
(manualne odstranenie infekéného tkaniva a cudzieho materialu pre ¢o najucinne;jsi boj
s infekciou. Z toho dévodu bolo do acetabula vloZené gul'ové teleso s polomerom 25 mm,
vhodne napolohované a od¢itané od modelu geometrie panvovej kosti (os coxae).

5.1.3 Model geometrie komercne vyrobeného spaceru

Komercne vyrobeny spacer bol poskytnuty Fakultnou nemocnicou u sv. Anny v Brne
veddcemu prace na ucel rieSenia cielov tejto diplomovej prace. Spacer bol pred
predanim nesterilny aposSkodeny. Dodato¢né informacie o operatnom postupe
zavedenia spaceru €i materidlovych vlastnostiach jadra boli Cerpané zinternetovych
stranok vyrobcov spacerov Synimed [39] a TECRES S.p.A [5]. Spacer ma kovové jadro
z nehrdzavejucej ocele obalené kostnym cementom, ktory bol obohateny o antibiotika
(gentamicin).

Komer¢ny spacer bol naskenovany 3D skenerom s oto¢nym stolom* dostupnom na
Ustave mechaniky, mechatroniky a biomechaniky. Predtym naii bola nanesena vrstva
kriedového spreja, pre zniZenie odrazivosti povrchu. Po skenovani bola vrstva PMMA
odstranen3, ¢im sa odhalilo kovové jadro spaceru. Na jadro bola opit nanesena vrstva
spreja a prebehlo skenovanie na 3D skeneri.

U I

./

Obr. [18]: Komercny spacer: proces postupného odstrariovania kostného cementu
a zaznamendvania polohy jadra v spaceri

4 Einscan SE V2, 3D skener
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Obr. [19]: Varianty modelov geometrie spacerov

Vystupné subory po 3D skenovani vo formate stl boli nahrané do programu GOM Inspect
[38], kde boli dodatoCne odstranené nedostatky achyby geometrie, ktoré vznikli
skenovanim. Nasledovala konverzia telies z formatu st/ na plosné telesa v programe
Catia a potom na plné telesa v programe SolidWorks 2020. Na konci jadra sa nachadzal
otvor , ktory 3D skener nezvladol spravne zachytit, preto bol domodelovany dodatoc¢ne
v programe SolidWorks. Jadro bolo v zostave napolohované vo¢i PMMA podl'a snimok z
mechanického odstraiiovania cementu a booleovskymi operaciami bolo od¢itané.

5.1.4 Model geometrie ru¢ne vyrobeného spaceru

Rucne vyrobeny spacer bol vyrobeny a poskytnuty vedicemu prace ortopédom zI.
ortopedickej kliniky Fakultnej nemocnice usv. Anny v Brne. Spacer bol naskenovany
pomocou 3D skeneru®. Pre zachytenie geometrie 3D skenerom bolo potrebné na rucne

vyrobeny spacer naniest vrstvu umyvatelného matného spreja.
—

™ humerdlny Klinec firmy Medin

vysledny model geometrie

Obr. [20]: Proces tvorby modelu geometrie rucne vyrobeného spaceru

Zo spaceru bol nasledne mechanicky odstraneny kostny cement, aby bolo odhalené
celé kovové jadro. Podl'a oznacenia, vygravirovanom na jadre, sa jednalo o humeralny
klinec spriemerom 8 mm adiZkou 290 mm firmy Medin, a.s [40]. Geometriu
humeralneho klinca sa nepodarilo vhodne vystihnut naskenovanim. Z toho dévodu bola
vo veci oslovend zamestnankyna firmy Medin, a.s, ktora po konzultacii s vedenim,

5 Einscan SE V2, 3D skener
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poskytla subor obsahujiici model geometrie jadra. Podl'a ortopéda Fakultnej nemocnice
u sv. Anny v Brne zvyknua pouzivat kratSie klince, preto bol vo valcovej Casti skrateny
0 30 mm. Uhol klinca je od vyroby 172°.

V programe GOM Inspect [38] boli opravené chybné ¢asti geometrie po skenovani
a odstranend cast geometrie odpovedajica jadru spaceru. Booleovskymi operdciami
bolo od modelu geometrie PMMA odc¢itané jadro.

5.1.5 Model geometrie intraoperacne vyrobeného spaceru

Intraoperacny spacer bol vytvoreny v dvoch variantoch (d’'alej oznacované ako V1 a V2).
V oboch pripadoch bol pouZity humerdlny klinec skrateny o 30 mm, ako tomu bolo
v pripade ru¢ne vyrobeného spaceru.

Model geometrie spaceru V1 vznikol spojenim PMMA rucne vyrobeného spaceru
s hlavicou komerc¢ného spaceru a jadrom z humeralneho klinca. V mieste napojenia bola
geometria zaoblena pre zaistenie plynulého prechodu.

Vdruhom pripade bola hlavica modelovand ako gulové teleso s polomerom
24 mm. Jadro spaceru V2 bolo ohnuté tak, aby zvieralo uhol 130°, nakol’ko je ¢asto snaha
zachovat fyziologicka hodnotu kolodiafyzarneho uhla.

V1
|4

-
,

cny spacer

v
e

v

cny spacer

v

¢ny spacer

v

rucny spacer

komer

intraopera
Intraopera

Obr. [21]: UloZenia spacerov vo femure

5.1.6 Spacer bez kovového jadra

Vzhl'adom na to, Ze sa v literatire vyskytuje pouzitie spaceru aj bez kovového
jadra, bol dodato¢ne vytvoreny dal$i vypoCtovy model. Bol pren pouZzity model
geometrie intraoperacného spaceru V2. Dutina v PMMA po jadre spaceru bola zaplnena
ajadro z modelu geometrie odstranené. Model svalov, kontaktov, vizieb a zataZenia bol
pouzity rovnaky ako vo variante vypoctového modelu s intraopera¢nym spacerom V2.
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5.2 Model materialu

5.2.1 Panvova kost’

Na zaklade literatiry bol pre panvovi kost vybrany homogénny izotropny linedrne
elasticky model materialu, ktory charakterizuja 2 elastické konStanty. Hodnotu modulu
pruznosti a poissonovho pomeru pre panvovd kost bez rozliSenia jej Struktary
(kortikalne ¢ispongiézne tkanivo) udava [41] E = 6 £ 3 GPaap = 0.3. Materialové
charakteristiky st zavislé od veku a kondicie pacienta. Z toho dévodu bola vo vyslednom
modeli materialu panvovu kost zvolena hodnota E,, = 6 GPa.

5.2.2 Femur - kortikalne tkanivo

Pre kortikdlne tkanivo femuru bol vybrany na zaklade literatiry izotropny linearne
elasticky model materidlu. Poissonov pomer kortiky femuru sa podla literatiry
pohybuje vrozpati od 0.2 do 0.5 [42]. Pre ucely prace bola preto zvolena stredna
hodnota 0.3. Modul pruznosti kortikdlneho tkaniva proximalneho femuru stanovuje
stadia [43], kde prebehlo testovanie na 74 vzorkach. Vysledna stredna hodnota s urcitou
mierou neistoty E = (19.9 + 1.8) GPa je vSak stanovena pre SirSiu vekovu kategoriu.

Na zaklade klinickej Stadie [1], v ktorej boli zavedené spacery 78 pacientom vo
veku 68 + 9.48 rokov je zjavné, Ze spacery su Castokrat zavadzané starSim pacientom,
u ktorych mozno oc¢akavat horsiu kvalitu kostného tkaniva. Z toho dévodu nie je zvolena
priemerna hodnota, ale modul stanoveny skuiskou tahom na 2 vzorkdch 72 ro¢ného
pacienta muZského pohlavia E¢ = 20.9 GPa [43].

5.2.3 Femur - spongiozne tkanivo

Spongidézne tkanivo proximalneho femuru bolo modelované dvoma typmi modelov
materialov. Modul pruznosti v pripade homogénneho izotropného linearne elastického
modelu materialu bol zvoleny E¢ = 1 GPa a poissonov pomer pg = 0.3 [44].

V druhom pripade bol pre spongiézu femuru zvoleny model materidlu oznacovany
v literatire ako nehomogénny izotropny linedrne elasticky. Materidlové parametre su
stanovené pre kazdy uzol siete konecnych prvkov na zaklade korela¢ného vztahu CT
¢isel a modulu pruZnosti. Na uzly je mozné mapovat aj ortotropny model materialu, ¢o
vSak podl'a ¢lanku [45] neprinieslo spresnenie vysledkov.

Obr. [22]: Siet konecnych prvkov vygenerovand na spongiéze femuru
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Pre vytvorenie modelu materialu, bola v programe Ansys Workbench® vygenerovana
siet konecnych prvkov na geometrii spongiézneho tkaniva. Podl'a Stadie [46], je pri
sietovani potrebné pouzit velkost elementov na drovni voxelov CT snimok. Z toho
dévodu bola zvolena najvacsia velkost elementu 0.8 mm. Pre mapovanie materidlovych
vlastnosti na uzly bol vyuzity CTPixelMapper_v1-7 (interny softvér vyvinuty na UMTMB
FSI VUT). Vstupom do programu su CT snimky pouZité pri segmentdcii kosti pacienta vo
formate dicom, txt subor obsahujuci Cisla uzlov aich stradnice a predpis popisujuci
zavislost modulu pruznosti na CT cislach.

Poissonov pomer pre nehomogénny model materialu bol zvoleny podl'a literatiry
0.3 [45], nakol'ko [42] uvadza, Ze nebola preukadzana Ziadna korelacia poissonovho cisla
s hustotou kostného tkaniva.

Vztah, na prepocet hodnoty CT cCisel na Youngov modul pruzZnosti (vztah (3))
vznikol spojenim vztahov prepocitavajiucich hodnoty CT ¢isel (v hounsfieldovych
jednotkach, ozn. HU) na zdanlivi hustotu (eng. apparent density) (vztah (1)7) [47]
a zdanlivd hustotu na modul pruznosti (vztah (2)) [42]:

p: =131+ 1,067 - HU (g/cm?) 0
Etrap = 1904 - Pt1'64 (MPa) (2)
E; yy = 1904 - (1.067 - 1073 - HU + 131 - 1073) 164 3)

Vztah pre vypocet zdanlivej hustoty predpoklada pouZitie premennej v hounsfieldovych

jednotkach. Z toho dévodu je potrebné uviest prepocet CT cisel na HU jednotky [47]:
CT, —CT,
HU = value water 1000 ) (4)
CTwater - CTair

pricom CT,, 4. = 1000 a CT,;- = 0. Po dosadeni a Giprave dostaneme:

CT = HU + 1000. (5)

CT snimky pacienta boli vSak uloZené tak, Ze vzduch nemal predpokladanych
HUg;, = —1000. Ako vidiet na histograme, ktory je vytvoreny cez vSetky CT snimky

svv.

upravit (dosadit HU = CT — 1024) do finalnej podoby:
E; cr = 1904 - (1.067 - 1073 - CT + 131 - 1073 — 1.067 - 1073 - 1024)*¢* (6)

E; cr = 1904 - (1.067 - 1073 - CT — 961.608 - 1073) 164 (7)

Spravnost modifikacie vztahu je moZné overit dosadenim odpovedajicej hodnoty pre
vzduch do vztahov (7) a (8):

E, yy(HU = 0) = 1904 - (1.067 - 1073 - HU + 131 - 1073)1* ~ 67.92 MPa (8)

E; ¢r(CT = 1024) = 1904 - (1.067 - 1073 - CT — 961.608 - 1073)1%* = 67.92 MPa  (9)

Vo vedeckych pracach [45; 48] bola hranica, ktora oddel'uje makké tkanivo od spongiézy
femuru urcena na 100 HU (1100 CT). Tkanivo s nizSou hodnotou CT c¢isla je povazované

6 Ansys® Mechanical Enterprise Academic Research, Release 23.2
7 v studii bol pouzity Philips CT skener s nastavenim 120 kVp, 150 mAs
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za makké tkanivo, ktorému [48] pripisuje modul pruznosti 20 MPa. AvSak aby
nedochddzalo vo funkénom predpise kskokovej zmene tuhosti (zmena modulu
pruznosti o 130 MPa), je potrebné posunut hranicu deliacu spongiézne tkanivo od
makkého tkaniva. Hrani¢na hodnota CT cisla, po ktoré bude tkanivu pripisovany modul
pruznosti makkého tkaniva, bola stanovend na 960, ¢o odpoveda Eqgy = 20.29 MPa
(obr. 24). Od tejto hodnoty bude na spongiézne tkanivo mapovany model materidlu
podla vztahu (7).

3072
2500
2000
1500
1100

960

400
[CT]

Obr. [23]: Grafické zndzornenie CT Cisel priradenych jednotlivym uzlom spongiézy femuru
(vlavo) a hodnét modulu pruznosti (vpravo)
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Obr. [24]: Detail vykreslenia zdvislosti modulu pruzZnosti na CT Cislach tkaniva,
vlavo: vykreslenie priebehu a hrani¢nych hodnét pre mdkké tkanivd,
vpravo: vysledny zvoleny funkcny predpis modulu pruznosti v celom rozsahu CT Cisel

Do vypoctovych modelov boli formou skriptov nahrané APDL prikazy mapujice
nehomogénny model materidlu na osegmentované spongiozne tkanivo femuru. Modul
pruznosti vSak stupa postupne, v priebehu jedného kroku analyzy. Z toho dévodu bol
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v tychto analyzach zaradeny nulty krok, v ktorom nebolo aplikované Ziadne zataZenie.
ZataZenie bolo nasledne aplikované v d'alSom kroku analyzy.

5.2.4 Kostny cement

Kostny cement, dominantne tvoreny polymetylmetakrylatom (PMMA) a obohateny
o antibiotika sa stal vyznamnym ndastrojom na prevenciu a liecbu infekcii kosti. Cement
s nizkym obsahom antibiotik sa v ortopédii pouziva na prevenciu, zatial' ¢o na liecbu
infekcii sa zvyCajne pouZiva do 10% antibiotickej primesi (najCastejSie gentamicin,
vancomycin, tobramycin). [6]

V §tudii [49] bol porovnany vplyv obohatenia dvoch znaciek kostného cementu
o rozne koncentracie antibiotik (gentamicin a vancomycin) na pevnost v tlaku. Vzorky
boli testované pred a po ponoreni do ,fetal calf serum“ (FCS) po dobu 4 tyzdiiov. Zo 6
variant vzoriek (rozny cement akoncentracia vancomycinu) doslo v5 pripadoch
k Statisticky vyznamnému poklesu pevnosti vtlaku (priblizne o 10 MPa). Hodnoty
pevnosti v tlaku pri 22 °C pred ponorenim v FCS boli v intervale (65, 70) MPa, zatial' ¢o
po ponoreni (55, 63) MPa.

Pevnost' v tlaku antibiotikami obohateného spaceru by mala byt podl'a Standardov
ISO 5833-2 a ASTM F451 aspoii 70 MPa [50]. Napriek tomu, Ze pevnost v tlaku
komercne dostupnych cementov sa pohybuje medzi 80 az 100 MPa, po primieSani 10 %
vancomycinu dochadza k redukcii o priblizne 18% [51]. Podl'a vysledkov experimentov
[49; 52; 53] navySe mechanické vlastnosti cementu po implantacii d'alej degraduju.

Vzorka cementu obohatena o tobramycin a ponorend 24 hodin pri teplote 37 °C
v PBS (fosfatovy tlmivy roztok, eng. phosphate buffered saline), vykazuje podobné
mechanické vlastnosti [54] ako vpripade obohatenia PMMA o vankomycin ¢i
gentamicin, na zaklade ¢oho moZno usudit, Ze typ pouzitych antibiotik nema na
mechanické vlastnosti vyznamny vplyv.

Z hl'adiska vylucovania antibiotik z kostného cementu je vyhodné, aby mal spacer
vys$Siu porozitu [52; 6]. Z toho dévodu sa don niekedy pridavaju bioresorbovatelné
aditiva (napr. gelatin [52; 53], bioaktivne sklo [55]), ktoré telo odbura a zvysi tak mieru
lokalne vylucenych antibiotik. VysSia porozita materialu je vSak spojend s poklesom
materialovych vlastnosti.
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Obr. [25]: Vplyv ponorenia kostného cementu (5% gentamicin, gelatin s vel'kostou castic
150-500 pym) v PBS (phosphate buffered saline) s teplotou 37 °C na mechanické vlastnosti
cementu [52]
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Obrazky 25-27 zobrazuju vysledky troch studii posudzujicich vplyv zaliatia kvapalinou
vzorky kostného cementu, obohatené o antibiotikd (a pripadne dalSie aditiva, pre
zvySenie porozity materialu).

Stddia [53] neuvadza pouzitie referen¢nej vzorky snulovym mnoZstvom
pridaného gelatinu. Cielom tejto Studie bolo zvySit mieru vyluCovania antibiotik
z cementu, znizit maximalnu teplotu dosiahnutt pri polymerizacii PMMA a zniZit modul
pruznosti na uroven spongi6zneho kostného tkaniva. Pokial' st v§ak uvedené vysledky
spravne, nastalo velmi vyrazné zniZenie modulu pruzZnosti pri zachovani pevnosti
v tlaku. Bezné hodnoty modulu pruznosti zdravého spongiézneho tkaniva sa pohybuja
v rozsahu 10 az 3000 MPa [56].

Youngov modul pruznosti cementu bol, po zohl'adneni degradacie mechanickych
vlastnosti, zvoleny Epyys4 = 1.5 GPa a poissonov pomer 0.3. Vbuducnosti by bolo
mozné posudit vplyv modulu pruznosti kostného cementu na vysledky MKP analyzy.
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Obr. [26]: Vplyv ponorenia kostného cementu (sivou — 5 g vancomycin;, modrou -5 g
vancomycin + 10 g bioactive glass) v PBS (phosphate buffered saline) pri teplote 37 °C
(upravené z [55])
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Obr. [27]: Vplyv ponorenia kostného cementu (5% gentamicin, gelatin s réznou vel'kost'ou
Castic) v SBF (simulation body fluid) s teplotou 37 °C po dobu 14 dni na mechanické
vlastnosti cementu [53]

V prehl'ade literatdry [57] je u PMMA s primesou gentamicinu posudena okrem pevnosti
v tlaku aj pevnost v tahu, ktord sa utohto materialu liSi. Pre priblizne 3,3 % primesi
gentamicinu je pevnost vtlaku 77 MPa a pevnost vtahu 26 MPa. Zaroven uvadza
zistenie, Ze s rastucou koncentraciou antibiotik v PMMA znatel'ne klesa pevnost v tahu

i v tlaku.

V praci neboli uvazované defekty v materidli kostného cementu, ktoré moézu
vznikndt pri vytvarani spaceru (napr. dutiny). Defekty v materiali by mohli ovplyvnit
pri akom zatazeni do6jde v materiali Kk medznému stavu.

5.2.5 Kovové jadro spacerov

Jadro komerc¢ného spaceru je z nehrdzavejicej implantatovej ocele AISI 316L [39]. Pre
rucne a intraoperacne vyrobeny spacer bol pouzity humeralny klinec od firmy Medin,
a.s, ktoré sa vyrabaju zimplantatovej ocele ISO 58321E (AISI 316L) alebo ztitdnu
Ti6Al4V ELI ISO 5832-3 [40].

Vseobecne uimplantitov pozZadujeme, aby nebola prekrotend medza klzu
materialu, teda aby nedochadzalo ktrvalej deformdcii implantatu v tele pacienta. Pre
oba materialy kovovych jadier bol na zaklade literatiry zvoleny homogénny izotropny
linearne elasticky model materidlu. Materialové konstanty spolu s medznymi hodnotami
(medza Klzu R,, medza pevnosti R,,;) su uvedené v tabulke 1.

Tab. [1]: Materidlové vlastnosti kovovych jadier spacerov

material E [GPa] ul-] R, [MPa] R,, [MPa] zdroj
AISI 316L 200 0.3 275 990 [58]
Ti6Al4V 110 0.3 850 930 [59]
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Obr. [28]: Vykreslenie bodov multilinedrneho modelu materidlu nehrdzavejiicej ocele AISI

316L na zdklade [58]

Vzhl'adom na to, ze vskuSobnych analyzach dosSlo k prekroceniu medze klzu jadra
komercného spaceru, bol model materidlu AISI 316L nahradeny multilinedrnym
modelom materidlu s kinematickym spevnenim. Parametre modelu si uvedené

v tabulke 2.

Tab. [2]: Materidlové parametre multilinedrneho modelu materidlu AISI 316L [58]

skuto¢né napitie [MPa]

skutoc¢né plastické pretvorenie [mm/mm]

256.73
279.72
305.09
325.69
344.21
377.02
438.73
502.79
555.43
605.71
688.73
764.78
829.34
885.64
935.08
980.82

0
0.0020
0.0080
0.0148
0.0219
0.0355
0.0628
0.0922
0.1174
0.1431
0.1902
0.2399
0.2875
0.3339
0.3792
0.4333
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Obr. [29]: Rez zostavou s intraoperacnym spacerom V1, varianty modelov materidlu jadra
spaceru

5.3 Model zat'azenia

ZataZenie posobiace na femur bolo prepocitané zo statickej ekvivalencie v pripade stoji
pacienta na jednej koncatine. Pri stoji na jednej koncatine prechddza os spajajtca stred
hlavice femuru a kondyl femuru osou tela [60].

Odhad hmotnosti pacienta bol vykonany na zaklade priemernej hodnoty BMI (eng.
Body mass index) populacie na uzemi Ceskej republiky. Na zaklade tidajov WHO z roku
2016 na vzorke muzskych pacientov starsich ako 18 rokov, bola priemerna hodnota BMI
27.9 [61]. Na zaklade vztahu uvedeného na strankach CDC [62], moZno BMI spocitat
z vysky a vahy jednotlivca nasledovne:

BMI] = ———=27.9
vySka? (10)

Na zaklade relativnych hodnét uvedenych v tabulke 3 moZno prepocitat odmeranu
dlzku femuru na celkovt vysku pacienta.

Tab. [3]: Vybrané priemerné relativne hodnoty diZky a hmotnosti muZa [63, s. 321]

hmotnost [%] dizka [%]
celé telo 100 100
stehno 10.5 23.2
predkolenie 4.5 24.7
noha 1.5 4.2

Odmeranda vzdialenost' stredu hlavice a kondyl femuru je 390 mm, ¢o podla tabul'ky
[Cislo] predstavuje 23.2 % celkovej vySky pacienta.
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m = BMI - vy$ka? = 27.9 - (1.68 m)? = 78.74 kg (11)

F, =mg - (1—0.06 —0.105) = 0.835 - mg = 645N (12)

Vo vypoctovom modeli bolo uvazované, Ze pacient stoji na jednej koncatine. Nakol'ko je
v MKP modeli zcelej dolnej koncatiny zahrnuty iba femur, bolo nutné odcitat od
celkovej hmotnosti pacienta hmotnost predkolenia a nohy. Tie, podla tabul'ky 3, tvoria
6 % celkovej hmotnosti. Dalej bola odé¢itana hmotnost’ stehna (10.5 %), pretoZe nebolo
modelované ako hmotné teleso vtiazovom poli. Suvazenim tiazového zrychlenia
9,81 m - s~2 predstavuje vel'kost' silovej vyslednice pdsobiacej v mieste kondyl femuru
F, = 645 N.

Tab. [4]: Vzdialenosti taZisk od osi tela a hodnoty zat'aZujiicich momentov

komercny ruény intra_V1 intra_V2
o [°] 5.22 6.37 5.42 5.45
Xj [mm] 44.38 46.80 4482 44.69
Xs [mm] 64.93 68.46 65.56 65.69
X, [mm] 26.46 27.78 26.67 26.88
M, [Nm] 35.12 37.03 35.46 35.40
M;, [Nm] 36.89 38.80 37.24 37.17

Moment posobiaci na femur od tiaze pacienta bol vypocitany zo sily od podlozky
andasledne poniZzeny o momenty vyvinuté tiaZzou stehna a tiazou predkolenia a nohy
pacienta. TaZisko predkolenia sa nachadza pod kolennym kibom, priblizne 43,3 %
z diZky predkolenia. TaZisko stehna sa nachadza nad kolennym kibom, priblizne 56,7 %
z celkovej dizky stehna [64, s. 129]. Odhady diZok ramien momentov od jednotlivych
tiazi st uvedené v tabul'ke 4.

Nakol'ko sa poloha kibu a pdsobisko vyslednej sily lisia, je potrebné dopoéitat
ekvivalentné zataZenie v kibe. Vzdialenost poésobiska sily (index ,k“) od stredu
kolenného kibu (index ,a“) je 2.75 mm.

M, = mg - [x; + 0.105 - (x5 — x) — 0.06 - (x, — x;)] (13)

Okrem spocitaného zataZenia boli uvaZované sucinitel dynamického zataZenia 1.5
avahovy sucinitel 1.143 pre pripad pacienta svahou 90 kg, ktorymi je zataZenie
prendsobené. Hodnota dynamického sucinitel'a bola stanovena na zaklade ¢lanku [65],
v ktorom bola maximalna velkost sily pri chodzi priblizne dvojnidsobkom statického
zatazenia. Za predpokladu pomalSej a opatrnejsej chodze bol sucinitel zniZeny na 1.5.

Smer sily pdsobiacej v mieste kondyl je v osi tela. Bolo preto potrebné vytvorit
lokalne suradnicové systémy pre kazdy variant modelu geometrie a natocit ich o uhol,
ktory zviera spojnica stredu kibu a kondyl femuru s osou tela. Vel'kosti uhlov (ozn. ¢)
pre jednotlivé varianty st uvedené v tabulke 4.
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Obr. [30]: Schematické zndzornenie vzdialenosti vyznamnych bodov od osi tela

Vo vypoctovom modeli s uvaZované 3 varianty zataZenia. Velkost zataZenia
v jednotlivych variantoch pre dany vypoctovy model je uvedena v tabul'ke 5. ZataZenie
v prvom variante je zatazenim pri stoji na jednej koncatine pacienta s vahou 78.74 kg.
Vel'kost sily a momentu bola v druhom variante prenasobend sucinitelom dynamického
zataZenia 1.5, ktory odpoveda zataZeniu pri pomalom dosl'ape. V tretom variante bol
uvazovany pomaly dosSlap tazsSieho pacienta (90 kg), preto je zataZenie z 2. variantu
prendsobené sucinitelom 1.143. ZataZenie je aplikované na distdlny koniec femuru,

v oblasti kondyl (obr. 31).

Tab. [5]: Varianty zataZenia v jednotlivych vypoctovych modeloch

variant zataZenie Kkomercny ruény lntrao‘]/)fracny 1ntrao‘1/)2e racny

sila [N] 645 645 645 645
moment [Nm] 36.89 38.80 37.24 37.17

sila [N] 967.5 967.5 967.5 967.5
moment [Nm] 55.34 58.20 55.86 55.76

sila [N] 1105.9 1105.9 1105.9 1105.9
moment [Nm] 63.25 66.52 63.85 63.73
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5.4 Model vazieb

Zatazenie medzi jednotlivymi prvkami sudstavy prenasSaju kontakty medzi telesami
a sustavu napomahaju udrziavat v statickej rovnovahe svaly aktivované v izometricke;j
kontrakcii.

A: zamedzeny posuv v smere medial-lateral
B: zamedzeny posuv uzlov vo vsetkych smeroch
C: remote force aplikovand na distdIny koniec femuru

D: moment aplikovany na distdlny koniec femuru

Obr. [31]: Okrajové podmienky aplikované vo vypoctovych modeloch

Panvova kost (lat. os coxae) je parova kost, ktora sa spaja s krizovou kostou (lat. os
sacrum) v sakroiliakdlnom kibe a medzi sebou pomocou symfyzy (lat. symphysis pubica).
Vo vedeckych ¢lankoch a pracach zaoberajtcich sa podobnou tematikou modeluju vazby
vtychto kiboch rézne (votknutie, zamedzenie posuvov, pritovymi elementmi
s predpisanou tuhostou). Porovnanim modelov vazieb medzi os coxae aos sacrum sa
zaoberala praca [28], ktora je bliZSie rozobrana v resSersnej Casti. Na zaklade jej zaverov,
bola pre sacroiliakalny kib zvolena podmienka zamedzenia posuvov vo vsetkych
smeroch apre symfyzu zamedzenie posuvov vsmere medial-lateral (vazby su
znazornené na obrazku 31). Tieto vazby boli pouzité aj v dalSich pracach [60; 66]
s podobnym pristupom k vypoétovému modelovaniu bedrového kibu.

5.4.1 Model kontaktov

Pre korektné modelovanie interakcii telies je dolezité aplikovat spravne typy kontaktov
s vhodnymi nastaveniami. Femur bol na drovni geometrie rozdeleny na kortikalne
a spongiézne tkanivo. Tento prechod je v skutocnosti iba na drovni Struktiry telesa,
preto bolo zvolené spojenie typu bonded s formulaciou MPC (multi point constraint). Na
zdklade zaverov Studie venujucej sa rozhraniu PMMA akostného tkaniva [67] bol
zvoleny kontakt typu frictional. Typy pouzitych kontaktov si uvedené v tabul'ke 6.
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Tab. [6]: Modely kontaktov a pouZitd formuldcia

kontaktny par model kontaktu formulacia sucinitel trenia zdroj
PMMA - jadro frictionless augmented lagrange - -
PMMA - kortika frictional augmented lagrange 0.2 [67]
PMMA - os coxae frictional augmented lagrange 0.2 [67]
PMMA - spongiéza frictional augmented lagrange 0.2 [67]
spongidza - kortika bonded MPC - -

5.4.2 Svaly zahrnuté do vypoctového modelu

Aktivitu svalov mozno rozdelit na 3 faze. Latentnu - kratky interval po stimulacii,
predtym, ako sa napdtie zacne zvySovat, kontrakénu - faza, v ktorej sa napatie zvySuje
na maximalnu hodnotu arelaxa¢nu - faza, v ktorej sa napatie zniZzuje na zakladnu
hodnotu. Pokial’ sa sval neskracuje ani nepredlZuje, no zvySuje sa sila vyvinuta svalom,
dochadza k tzv. izometrickej kontrakcii. [68, s. 196] Tento stav odpoveda fixacii kibu
v urtitej konfiguracii (stoj na 1 konéatine) [69]. Pohyby bedrového kibu st schematicky
znazornené na obrazku ¢. 32.

5%

Obr. [32]: Pohyby bedrového kibu: a) flexia, b) extenzia, c) abdukcia, d) addukcia,
e) vniitornd rotdcia, f) vonkajsia rotdcia. Upravené z [70]

Vo vypoctovom modeli si zahrnuté vybrané svaly aktivne pri stoji na jednej koncatine.
St modelované pomocou elementov typu LINK180 s vysokou tuhostou (10 Nmm), ¢im
je modelovana izometrickd kontrakcia vo svaloch [60]. Nakolko svaly neprenasaju
zatazenie v tlaku, bolo elementom nastavené spravanie iba v tahu. V programe Ansys
Workbench je automaticky nastavenie spravanie uponov ako nedeformovatelné (eng.
rigid). Toto spravanie bolo prepnuté na deformovatelné (eng. deformable), Co
presnejSie vystihuje odozvu kostného tkaniva v mieste svalového uponu.

M. gluteus maximus udrzuje vzpriamené postavenie trupu. Bez tohto svalu nie je
mozna chddza po schodoch, pretoZe fixuje oporni koncatinu. M. gluteus medius
prispieva k stabilite panvy. Je vyrazne aktivovany pri stoji na jednej koncatine. M. gluteus
minimus ma rovnaku funkciu ako m. gluteus medius. [10]

Funkcia adduktorov je zloZitejSia. Aktivita celej svalovej skupiny je pri
symetrickom stoji minimalna. Ich funkcia nastupuje aZz pri flexii v bedrach [10, s. 286].

Pre fixaciu femuru voli panve pri zatazeni bola skupina svalov doplnena
o musculus pectineus. Ten vykonava flexiu, addukciu, externd a internu rotaciu stehna a
stabilizuje panvu a trup pocas chddze [71].
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Obr. [33]: Pohl'ad dorzdlne na musculi glutei, pelvitrochanterické svaly a svaly zadnej
strany stehna. Pomenovania svalov déleZitych pri stoji na 1 koncatine [8, s. 484]:
2 - musculus gluteus medius
3 - musculus gluteus maximus
4 - musculus gluteus minimus

musculus pectineus musculus iliacus

Obr. [34]: Pohl'ad ventrdlne na vybrané svaly zahrnuté do vypoctového modelu [71]
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m. g. medius m. g. minimus m. pectineus m. iliacus

Obr. [35]: Zobrazenie svalovych tiponov na panvovej a stehennej kosti

5.5 Siet konec¢nych prvkov

Ukazka siete konecnych prvkov pre sustavu s komer¢nym spacerom je na obrazku 37.
Naprie¢ vSetkymi vypocCtovymi modelmi bola snaha o vytvorenie siete s podobnou
kvalitou, zjemnenu v oblasti zdujmu (primarne v oblasti kontaktov a kritickych miest -
stanovenych z predoS$lych analyz).

Telesa boli osietované pomocou kvadratickych tetrahedron (Stvorstennych)
prvkov (SOLID187), ktoré su tvorené 10 uzlami. Plochy kontaktnych dvojic boli
osietované prvkami CONTA174 a TARGE170. Svaly boli modelované 2-uzlovymi
prutovymi prvkami LINK180 snastavenim ,iba v tahu“. Schematické znazornenie
pouzitych prvkov je na obrazku 36.

Celkovy pocet uzlov jednotlivych kone¢no-prvkovych modelov je uvedeny
v tabul'ke 7. V pripade spaceru tvoreného iba cementom bol vytvoreny iba MKP model
s homogénnym modelom materidlu spongiézneho tkaniva.

TARGE170 SOLID187

A
7 _«

CONTA174

Obr. [36]: Schematické zndzornenie typov pouZitych konecno-prvkovych elementov [72]
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6 Prezentacia a analyza vysledkov

V ramci tejto kapitoly budu predstavené vysledky analyz zostavenych vypoctovych
modelov. V poslednej podkapitole, 6.3, bola vykonana analyza zatazenia jednotlivych
variant vypoCtovych modelov (pri pouziti homogénneho modelu materialu
spongiézneho tkaniva femuru). Cielom bolo zistit' pri akom zatazeni d6jde u daného
variantu k medznému stavu na aspoi jednom z telies vypoctového modelu.

Vo vypoctovych modeloch boli vo vac¢sine pripadov zahrnuté vel'ké deformécie (v
Ansyse: large delfection: on). Vysledky su zobrazené bez zvacSenia (skuto¢nd velkost
deformacie).

6.1 VySetrované medzné stavy

Teplota skleného prechodu PMMA (T; = 116 °C[73]) je vyrazne vysSia, ako teplota
dosiahnutd v I'udskom tele. Kostny cement je preto uvazovany ako material v krehkom
stave [33; 74].

Pre vyhodnotenie medzného stavu (skratene: MS) krehkej pevnosti v kostnom
cemente bola pouzitd Mohr-Coulombova podmienka (nazyvand aj hypotéza
vnutorného trenia), pouzivana pre materidly v krehkom stave [75]. Medzné hodnoty
krehkej pevnosti v tahu (oy;) a v tlaku (og4) boli popisané v kapitole 5.2.4, no je d6lezité
upozornit, Ze materidlové charakteristiky PMMA sa mo6Zu relativne liSit v zavislosti od
vyrobcu [76]. VySetrovand bezpeCnost voc¢i MS bola na telese zobrazend pomocou
faktoru bezpecnosti (eng. safety factor), oznaCeny ako F; (vztah ¢. 15) [75].

op  03\7"
@2y
Ort  ORd
kde g, a 05 sd 1. a 3. hlavné napdatia. Medzny stav nastane, ak je hodnota F; < 1.
Bezpecnost ocel'ového a titdnového jadra bola vyhodnocovana vo¢i medznému
stavu pruznosti. Po prekroceni medze klzu materialu dochadza k medzného stavu,
v dosledku ¢oho nastant v materiali plastické deformacie [77].
Pre tieto medzné stavy bola pouzitd hypotéza HMH (znama aj ako von-Mises).
Hypotéza predpokladd, Ze kmedznému stavu nedéjde, ak hodnota redukovaného
napatia neprekroci hodnotu dovoleného napétia [77]:

Ored < Odov (16)

Redukované napatie podl'a hypotézy von-Mises prevadza napatovy stav na jednoosovu
napatost [78]. Bolo porovnavané s dovolenymi hodnotami (medzou klzu) pre ocel
atitan uvedené v Kapitole 5.2.5. Predpis, podla ktorého je redukované napitie

definované v programe Ansys Workbench uvadza vztah 17 [75]:
_ [(01 = 62)% + (0, — 03)% + (05 — 01)° 12

Ored — > (17)

Namdahanie kostného tkaniva bolo hodnotené pomocou intenzity pretvorenia (eng.
strain intensity). V programe Ansys Workbench je tato premenna definovana
nasledovne:

SI = max(|€1 _Szl;lgz _83|l|83 _Sll)l (18)
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kde €; ; 3 st hlavné pretvorenia v danom uzle. Po prekro¢eni medznej hodnoty intenzity
pretvorenia pre kKostné tkanivo, ktora bola uvedena v kapitole 2.3.1, d6jde k poruseniu
kostného tkaniva.

6.2 Varianty s homogénnym modelom  materialu
spongidzneho tkaniva femuru

6.2.1 Velkost sily medzi jamkou a spacerom

V odbornej literature je v niektorych pripadoch pouzity variant vypoctového modelu pre
endoprotézy bedrového kibu, kedy je do modelu geometrie femuru vloZena
endoprotéza, distdlny koniec femuru je votknuty ahlavica endoprotézy zatazena
vektorom sily. Vel'kost vektoru zatazujicej sily sa zvykne lisit. Obvykla hodnota
uvadzand v pracach popisanych vreSerSnej Casti sa pohybuje v rozsahu 1500-6000 N
[25; 29; 31; 65].

V tabul’ke 8 je uvedena velkost' sily vo vdzbe medzi spacerom a jamkou bedrového
kibu. Napriek tomu, Ze sa hodnoty pohybuji v uvedenom rozsahu je zjavné, ze medzi
jednotlivymi variantami vypoctovych modelov su, napriek rovnakej hmotnosti pacienta,
rozdiely.

V dosledku rozdielov medzi modelmi geometrie spacerov je panva voci femuru
natocend o iny uhol. Zarovein sa moze lisit miesto kontaktu spaceru s jamkou bedrového
kibu. Pravdepodobne najvyraznejsi vplyv na vel’kost sily medzi jamkou bedrového kibu
a spacerom mala r6zna miera aktivacie svalov zahrnutych do vypoctového modelu. Ta
bola ovplyvnena aj celkovou deforméciou sustavy.

Tab. [8]: Vel’kost sily vo vizbe [N] medzi spacerom a jamkou bedrového kibu

variant bez ruény intraoperacny V1 intraoperacny V2
.« . komercny . d

zatazenia Jadra  gcel' titan ocel titan ocel titan
1. 3794 2491 3080 3090 3105 3137 2697 2711
2. 5999 4313 5042 5004 4920 4963 4650 4645
3. 7273 5257 5971 5906 5774 5811 5640 5634

6.2.2 Spacery s ocelovym jadrom (homog.)

U spacerov s ocelovym jadrom doslo takmer vo vSetkych pripadoch k prekroceniu
medze klzu, v désledku ¢oho doslo k plastickej deformicii jadra. Jadro zacalo v plastickej
oblasti speviiovat a najvys$sSia dosiahnutd hodnota redukovaného napdtia predstavuje
437 MPa (variant s runym spacerom).

Medzny stav v kostnom cemente spaceru nenastal iba v intraoperacnych spaceroch
v 1. variante zataZenia (stoj na jednej koncatine pacienta s vadhou 78.74 kg).

Vo vysledkoch vacsiny vypoctovych modelov dochadza k poruSeniu kostného
tkaniva vo vSetkych variantoch zatazenia, okrem intraoperacného spaceru V2
v 1. variante zat'aZenia.
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Tab. [9]: Porovnanie celkovych posuvov variant spacerov (homog. m. m., ocel’)

variant
zat'aZenia

1 2 3

4

¢ny
w
(e}

komer

intraoperacny V1

10

intraoperacny V2

E)
Eom

Tab. [10]: Bezpecnost kostného cemetnu (homog. m. m., ocel’)

variant
zataZenia

max

10

4

ény

komer
S R, N U1

v

[-1

Al
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Tab. [11]: Intenzita pretvoreni spongiézneho tkaniva femuru (homog. m. m., ocel’)

intraoperacny V2
S = N U

[
—_—

variant
Y. 1 2 3
zatazenia
max
o j0.025
5 —0.007
8 0003
ek
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0
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; max S
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Tab. [12]: RozloZenie redukovaného napditia (von-Mises) (homog. m. m., ocel’)

x: 262 ﬁ 279 WX 289
max: 390 %max 432 % ax: 437

variant
zataZenia

max

275
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0
[MPa]

4

ény

_/_

komer

max
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0
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max
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0
[MPa]

max: 294 max: 322 max: 336

intraoperacny V1
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M max: 317
275

200
150
100

max: 403

traoperacny V2

mn

[MPa]

6.2.3 Spacery s titanovym jadrom (homog.)

Humeralny Kklinec sa vyrdba v dvoch variantoch materiadlov: ocelovy alebo titdnovy
(kapitola 5.2.5). Ru¢ny a dva intraoperacné spacery boli ztoho dévodu spocitané aj
s titAnovym jadrom.

Tab. [13]: Porovnanie celkovych posuvov variant spacerov (homog. m. m., titdn)

variant
zat'aZenia

intraoperacny V1 rucn
=
o

intraoperacny V2
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Tab. [14]: Bezpecnost kostného cemetnu (homog. m. m., titdn)

variant

v 1
zatazenia

max
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\>’ 5
)8 2
2

1
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Tab. [15]: Intenzita pretvoreni kostného tkaniva femuru (homog. m. m., titdn)

variant

v . 1 2 3
zatazenia
max
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5 0.003
S Mo
= 1 0.001
0
[-]
- max
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1 g Mmax
f; 0.025
S 0007
2

g 0.003
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Tab. [16]: RozloZenie redukovaného napdtia (von-Mises) (homog. m. m., titdn)

variant

v 1 2
zatazenia

max: 1126 max: 1641 ‘:ax 1865

max: 873 max: 1019

max
930
500
300
100

0
[MPa]

ruény

max

850 max: 555
600
400
200

0
[MPa]

intraoperacny V1

max

850
600
400
200

0
[MPa]

max: 1620

intraoperacny V2

V pripade pouZitia jadra spacerov z titanu nenastal medzny stav pruznosti iba v pripade
variant intraopera¢nych spacerov (V1 aj V2) pre variant zatazenia 1. Rovnako ako
v pripade variantov s ocelovym jadrom, nenastal medzny stav v kostnom tkanive
a v kostnom cemente iba pre variant zataZenia 1 v intraoperacnom spaceri V2.
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6.2.4 Spacer bez kovového jadra (homog.)

V porovnani s variantom spaceru sjadrom (intraoperacny V2), doSlo uz vprvom
variante zataZenia k patologickému namdhaniu kostného tkaniva, kedy hrozi jeho
porusSenie. K medznému stavu krehkej pevnosti v cemente doSlo az pri druhom variante
zataZenia. Charakter avel'kost posuvov sustavy telies bol rovnaky ako pri pouziti
titAnového alebo ocel'ového jadra.

Tab. [17]: Vysledky spaceru bez kovového jadra (homog. m. m.)

variant
s v . 1 2 3
zatazZenia
max
25
L Bis
e =
=< 8 10
8 ags
0
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max
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B lnE
> Q
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2 £
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& 2 g0.007
= [=)
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6.3 Varianty s nehomogénnym modelom materialu
spongidzneho tkaniva femuru

Vo vypoctovych modeloch bola snaha zahrnut velké deformacie (eng.: large deflection:
on), ako tomu bolo v pripade vypoctovych modelov s homogénnym modelom materialu
spongidézneho tkaniva. Pri rieSeni niektorych vypoctovych modelov vsak nastali
problémy s konvergenciou. Pre dosiahnutie konvergencie rieSenia neboli v danych
vypoctovych modeloch zahrnuté vel'ké deformacie.
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6.3.1 Spacery s ocel'ovym jadrom (nehomog.)

Obr. [38]: Bezpecnost' kostného cementu komercéného spaceru voci medzi krehkej pevnosti
(nehomogénny m. m., ocel’); (¢islovanie odpovedd variantom zataZenia)

V porovnani s vysledkami z kapitoly 6.2.2, doSlo u varianty s komerénym spacerom
k narastu redukovaného napatia (HMH) v jadre spaceru iba o jednotky MPa a rozloZenie
napatosti v telese ostalo bez zmeny. Doslo vSak k vyraznejSiemu namahaniu kostného
cementu a kostného tkaniva (obr. 38 a 39). MozZno preto oCakavat medzny stav krehkej
pevnosti v cemente uZ pri nizSom zataZeni.

Porovnanie maximalnych aminimalnych hodnét pozorovanych velicin pre
vypoctové modely s komer¢nym jadrom je uvedené v prilohe . 1.

max

0.025
0.007
0.003
0.001

Obr. [39]: Intenzita pretvoreni kostného tkaniva varianty s komerénym spacerom
(nehomogénny m. m., ocel’); (Cislovanie odpovedd variantom zataZenia)

Napatost v jadre intraoperac¢ného spaceru V2 sa vyrazne nezmenila. Rovnako tak
bezpecnost kostného cementu (priloha €. 4). Vyraznejsi rozdiel bol zaznamenany iba
vintenzite pretvorenia spongi6zneho tkaniva. (obr. 40). V porovnani s vypoctovym
modelom s homogénnym modelom materidlu je teda kostné tkanivo vyraznejSie
namahané.
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Obr. [40]: Intenzita pretvoreni kostného tkaniva varianty s intraoperacnym spacerom V2
(nehomogénny m. m., ocel’); (¢islovanie odpovedd variantom zataZenia)

RieSenia vypoctovych modelov s nehomogénnym materidlom spongiézneho tkaniva
sruénym a intraopera¢nym spacerom V1 nekonvergovali so zahrnutymi velkymi
deformaciami. Ztoho dovodu neboli vtychto dvoch konecno-prvkovych modeloch
zahrnuté vel'ké deformdcie avplyv tohto nastavenia na pozorované vysledky bol
posudeny v kapitole 6.5.

Intenzita pretvorenia kostného tkaniva vypoctového modelu s ru¢nym spacerom
je zobrazené na obrazku 41. Vo zvySnych pozorovanych vysledkoch bol zachovany
charakter avelkost napati apretvorenia ako vpripade variantu shomogénnym
modelom materialu. Porovnanie je uvedené v prilohe ¢. 2.

max

0.025
0.007
0.003
0.001

[-] 421 a |
Obr. [41]: Intenzita pretvorenia kostného tkaniva varianty s ru¢nym spacerom
(nehomogénny m. m., ocel’); (Cislovanie odpovedd variantom zataZenia)

Porovnanim vysledkov variantu sintraoperatnym spacerom V1 shomogénnym
a nehomogénnym modelom materialu spongi6zneho tkaniva (priloha ¢. 3) bolo zistené,
Ze nenastali vyrazné odchylky vo vysledkoch celkovych posuvov, hodnét a rozlozeni
redukovaného napdtia vjadre spaceru c¢ibezpecnosti kostného cementu vzhl'adom
k medznému stavu krehkej pevnosti

Intenzita pretvorenia kostného tkaniva vypoctového modelu s nehomogénnym
modelom materialu spongi6zneho tkaniva je zobrazena na obrazku 42.
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max

0.025
0.007
0.003
0.001

Obr. [42]: Intenzita pretvorenia kostného tkaniva varianty s intraoperacnym spacerom V1
(nehomogénny m. m., ocel’); (¢islovanie odpovedd variantom zataZenia)

Na zaklade vysSie uvedenych vysledkov a porovnaniam v prilohach €. 1-4 moZno usudit,
Ze pri pouziti nehomogénneho modelu materialu boli vysledky napéti v jadre a cemente
a celkovych posuvov ststavy takmer zhodné. Kostné tkanivo je v pripade
nehomogénneho modelu materidlu vyraznejsSie pretazované vo vacSom pocte prvkov.

6.3.2 Spacery s titanovym jadrom (nehomog.)

U vypoctovych modelov s titAnovym jadrom sa nepodarilo zahrnat vplyv vel'kych
deformacii, kvoli problémom s konvergenciou vypoctov. Rozdiely, ku ktorym zmena
tohto nastavenia vypoctovych modelov vedie, st bliZSie popisané v kapitole 6.5.

Celkové posuvy abezpecCnost cementu konec¢no-prvkového modelu s ru¢nym
spacerom su vporovhani svysledkami shomogénnym modelom materidlu bez
vyraznejSich zmien (priloha €. 2). Rozdiely sa prejavuju v intenzite pretvorenia kostného
tkaniva, ktoré je vyraznejsie namahané (obr. 43).

max

0.025
0.007
0.003
0.001

Obr. [43]: Intenzita pretvorenia kostného tkaniva varianty s ru¢nym spacerom
(nehomogénny m. m,, titdn); (Cislovanie odpovedd variantom zataZenia)

Vysledky variantu s intraopera¢nym spacerom V1 sa s mensSimi odchylkami zhoduju
s vysledkami, ktoré boli ziskané zvypoctového modelu shomogénnym modelom
materialu a to v celkovych posuvoch aj v bezpecnosti kostného cementu (priloha ¢. 3).
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Redukované napatie (HMH) v jadre spaceru je vyssSie v kazdom variante zataZenia
o priblizne 100 MPa (priloha ¢. 3). RozloZenie intenzity pretvorenia v kostnom tkanive je
zobrazené na obrazku 44.

max

0.025
0.007
0.003
0.001

0
[-] " ‘
Obr. [44]: Intenzita pretvorenia kostného tkaniva varianty s intraoperacnym spacerom V1
(nehomogénny m. m,, titdn); (Cislovanie odpovedd variantom zataZenia)

V pripade intraoperacného spaceru V2 stitanovym jadrom nedosSlo kzmene
rozloZenia bezpecnosti kostného cementu oproti vypoctovému modelu s homogénnym
modelom materialu.

VyraznejSie rozdiely nastal v celkovych posuvoch sustavy (charakter deformécie sa
zachoval, no klesla maximalna hodnota), vintenzite pretvorenia kostného tkaniva
a v hodnote redukovaného napétia titdnového jadra spaceru (porovnanie v prilohe ¢. 4).

Maximalna hodnota redukovaného napatia vjadre klesla (napr. v 1. variante
zat'aZenia o 90 MPa), teda by sa dalo ocakavat, Ze spacer prenesie vacSie zatazenie pred
dosiahnutim medzného stavu. Je vSak potrebné upozornit, Ze vysledok mohol byt
ovplyvneny nezahrnutim deformécii vo vypoctovom modeli.

Tab. [18]: Vysledky variantu s intraoperacnym spacerom V2 (nehomog. m. m., titdn)
variant
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6.4 Rozbor vplyvu zataZenia na medzné stavy sustav

Na zaklade predchadzajicich vysledkov bola vykonana analyza zataZenia, pri ktorom
dojde v danej stustave kosti s typom spaceru k prvému (tabul'ka 19) a druhému (tabul'ka
20) medznému stavu. Vtabulkach je uvedeny typ spaceru pouZity vo vypoctovom
modeli a v zatvorke material jadra spaceru.

Analyza bola vykonani na vypoctovych modeloch s homogénnym modelom
materialu spongiézneho tkaniva femuru a zahrnutymi velkymi deformdaciami.
ZataZenie bolo vyjadrené ako vaha pacienta v kilogramoch (rovnaky postup ako
v kapitole 5.3).

Kombinacia informacie o prvom a druhom medznom stave vo vypoctovom modeli
moéze pribliZit potencidlny mechanizmus poruchy danej sustavy spaceru a kostného
tkaniva pri jeho zat'aZeni.

Zatazenie potrebné kposudeniu medzného stavu vrieSenej sustave, bolo
stanovené z uloZzenych vysledkov v medzi-krokoch (eng. substeps) rieSenia.

Tab. [19]: Prehl'ad zataZeni, pri ktorych doslo k prvému medznému stavu

prvé prekrocenie prekrocenie medznej

typ spaceru charakter 1. MS medznej hodnoty hodnoty vo viac
[kgl prvkoch [kg]
komeré¢ny cement - MS k.rehke] 15.8 34.7
pevnosti
ru¢ny (ocel) cement - MS krehkej 15.8 31.5
pevnosti
ruény (titan) ~ Cement-MSkrehkej 15.8 315
pevnosti
lntraopera’cny Vi jadro — MS pruznosti 21.0 31.5
(ocel)
mtraop_el:acny V1 kOStIle t.kamvo. - 39.4 479
(titan) poruSenie tkaniva
1ntraopera’cny vz jadro — MS pruznosti 42.0 47.2
(ocel)
intraoperacny V2  kostné tkanivo - 8.7 102.4

(titan) porusenie tkaniva

. kostné tkanivo -
iba cement 0S ?e . aanO. 63.0 70.9
porusenie tkaniva
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Tab. [20]: Prehl'ad zataZeni, pri ktorych doslo k druhému medznému stavu

prvé prekrocenie prekrocenie medznej
spacer charakter 2. MS medznej hodnoty hodnoty vo viac
[kgl prvkoch [kg]

komerény kostné tkanivo - 47.2 63.0
porusenie tkaniva

rucny (ocel) jadro - MS pruznosti 21.0 31.5

ruény (titan) kostné tkanivo - 31.5 63.0
porusenie tkaniva

intraoperacny V1  kostné tkanivo -

(ocel) porusenie tkaniva 394 472
1ntra0p.e1:acny V1 cement- MS k.rehke] 63.0 86.6
(titan) pevnosti
mtraopera'cny V2 kOStIle t.kamvo. - 78.7 102.4
(ocel) poruSenie tkaniva
intraoperacny V2 jadro — MS pruznosti 86.6 102.4
(titan)
iba cement cement - MS krehkej 86.6 147.6

pevnosti

6.5 Analyza vplyvu vel'kych deformacii na vybrané vysledky

Jeden zo zdsadnych problémov pri rieSeni bolo zahrnutie vel'kych deformacii, nakol'’ko
v niektorych miestach dochadzalo k vyraznému deformovaniu siete kone¢nych prvkov
(primarne pri rieSeni variant s nehomogénnym modelom materialu spongi6zy femuru).
Kvoli relativne vyraznym odliSnostiam vo vysledkoch po skusobnych vypoctoch
bola snaha zahrnut vel'’ké deformécie vo vSetkych vypoctovych modeloch.
Vtejto kapitole budi rozdiely vo vysledkoch porovnané, pre moZnost
objektivnejsieho vyhodnotenia vplyvu zahrnutia vel'kych deformAcii.

6.5.1 Vel'ké deformacie (homog. m. m.)

U variant s homogénnym modelom materidlu bolo rieSenie dosiahnuté aj pri zahrnuti
vel'kych deformécii. RieSenie vypocCtového modelu na tom istom hardvéri vSak trvalo
dlhsie so zahrnutymi (5.4 hod) ako bez zahrnutych (3.7 hod) vel’kych deformacii.

Vtabulke 21 sd porovnané vyznamné vysledky pre variant s komercnym
spacerom avtabulke 22 pre variant s runym spacerom s ocelovym a titAnovym
jadrom.
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Tab. [21]: Porovnanie vplyvu vel’kych deformdcii na vysledky pre komercny spacer

variant zataZenia: 1 variant zataZenia: 3
zahrnuté zahrnuté zahrnuté zahrnuté
vel'ké vel'ké vel'ké vel'ké
deformacie deformacie deformacie deformacie
max V
40
celkové zg
posu
vy 10
0
[mm]

max
0.025

intenzita 0.007
pretvorenia—0.003
Spongiozy =40.001

0
[-]
max
275
redukované -
napatie
(amy) | O max: 243 max: 265
vjadre 100
0
[MPa]
max
10
bezpecnost’

5
kostného )
cementu 1

0

[-]

Vysledky sa v pripade variantu s ru¢nym spacerom (tab. 22) vyraznejsie neliSia, preto by
bolo pouZitie velkych deformacii na zvaZenie. V pripade variantu s komercénym
spacerom (tab. 21) su vSak rozdiely vyraznejSie (rozloZenie bezpecnosti kostného

cementu, napatost v jadre spaceru, namahanie kostného tkaniva).

Vplyv velkych deformacii ma rozny efekt na vysledky jednotlivych vypoctovych
modelov. Pokial nie su k dispozicii vysledky so zahrnutymi velkymi deformaciami a bez

nich, nie je moZné posudit’ ¢i sa tento vplyv na vysledkoch prejavi alebo nie.
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Vysledky so zahrnutim velkych deformacii s konzervativnejsie a nakol'’ko v tychto
vypoctovych modeloch nebol vyraznejsi problém s dosiahnutim rieSenia, bolo vhodné
vel'ké deformécie zahrnut.

Tab. [22]: Porovnanie vplyvu vel’kych deformdcii na vysledky s ru¢nym spacerom

ocel'ové jadro titanové jadro
variant zapl'lu’te vyplllu,te zaprllu!:e vypl'lu’te
v vel'ké velké vel'ké vel'ké
zataZenia 3

deformacie deformacie deformacie deformacie

[MPa] max: 437 max: 416 max: 1865 max: 1690

max Y
10
bezpecnost = 5
kostného 2
cementu 1
0
[-] :
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celkové
posuvy

[mm]

max
0.025
intenzita py0.007
pretvorenia~0.003
Spongiozy o40.001

0 r
[-] » [-]
max max
L350 3 930
redukované
ey 275 500
napatie 00
(HMH) 300
vjadre 100 100
0 0
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6.5.2 Vel'ké deformacie (nehomog. m. m.)

U variant s intraoperaénym spacerom V2 arufnym spacerom s titAnovym jadrom so
zahrnutymi velkymi deformaciami bolo rieSenie dosiahnuté iba v prvej variante
zataZenia. Bez zahrnutia vel'kych deformacii bolo rieSenie dosiahnuté aj vo zvys$nych
dvoch variantoch zat'aZenia.

Tabul'ka niZSie (tab. 23) porovnava vyznamné vysledky medzi tymito vypoctovymi
modelmi pre variant zataZenia ¢. 1.

Tab. [23]: Porovnanie vplyvu vel’kych deformdcii na pozorované vysledky (titdn)

intraoperacny V2 ruény
. zahrnuté nezahrnuté zahrnuté nezahrnuté
variant "z . . 2 .
AV vel'ké vel'ké vel'ké vel'ké
zataZenia 1

deformacie deformacie deformacie deformacie

max
25
celkové &
posuvy 150
0
[mm]
max
0.025
intenzita 0.007
pretvorenia—0.003
spongiozy 40.001
0
[-]
max
930
redukované
800
napitie
(HMH) 0d
vijadre 150
0 0
[MPa] max: 958 max: 722  [MPa] max: 1270 max: 1238
max max
10 10
bezpecnost = 5 5
kostného = ; min: 1.1 min: 1.6 = »
cementu 1 1
0 0
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Hodnota redukovaného napitia v titanovom jadre intraoperacného spaceru V2 pri
zahrnuti vel'kych deformadcii prekrocila medzu klzu, zatial’ ¢o u variantu s nezahrnutymi
vel'kymi deformaciami je bezpecnost voci MS pruznosti priblizne 1.18.

V pripade intenzity pretvorenia spongiézneho tkaniva je voboch variantoch
prekrocena medzna hodnota, no ak boli vel'ké deformdcie zahrnuté, nastalo vyraznejSie
namahanie vo va¢Som pocte prvkov.

Z porovnania vysledkov v tabulke 23 je vidiet, Ze vo variantoch so zahrnutymi
velkymi deformdciami si hodnoty posuvov, napiti apretvoreni vysSie, teda na
konzervativnejSej strane. V pripade nezahrnutia vel'kych deformécii by mali byt preto
vysledné hodnoty vyhodnotené obozretnejsie.

6.6 Diskusia vysledkov

Pre kazdy variant s homogénnym modelom materialu spongi6zneho tkaniva femuru boli
vykreslené celkové posuvy. Vporovnani scelkovymi posuvmi variantov
s nehomogénnym modelom materidlu nedoSlo krozdielom vcharaktere deformacie.
Porovnanie maximalnych hodnét je uvedené v prilohach ¢. 1-4.

Najvacsia hodnota posuvov (82 mm) je vo variante s komertnym spacerom s
nehomogénnym modelom materidlu. Hodnoty posuvov vo zvySnych variantoch sa
pohybovali vrozsahu priblizne 20-50 mm. V sdstavach dochadza krotacii hlavice
spaceru v jamke panvovej kosti a k prehybaniu femuru, ¢o sa prejavi posuvom femuru
(dominantne v smere medial-lateral, no u viacerych variant doslo k posuvom aj v smere
anterior-posterior).

Z porovnania vysledkov, ktoré je uvedené v prilohach 1-4 vyplyva, Ze vo variantoch
s nehomogénnym modelom materidlu bola bezpe¢nost cementu voc¢i MS krehkej
pevnosti niz$ia oproti variantom shomogénnym modelom materidlu. Okrem nizSej
hodnoty bezpecnosti sa v niektorych pripadoch zvysilo aj mnozZstvo prvkov, v ktorych
bola bezpecnost prekrocena.

Z troch uvazovanych variant zatazenia nenastal medzny stav krehkej pevnosti iba
vo vysledkoch prvého variantu zatazenia vypoctového modelu sintraopera¢nym
spacerom V1 aV2 avspaceri bez jadra (u intraoperacného spaceru V1 Klesla
bezpecnost pod kritickd hodnotu v jednom uzle).

V pripade rucného spaceru je, z hl'adiska bezpecnosti, problémova stykova plocha
hlavice spaceru s jamkou panvovej kosti. Z toho dévodu bol model geometrie upraveny
podla hlavice komeréného spaceru (intraoperacny spacer V1). Zvysledkov mozZno
usudit, Ze tato uprava vyznamne zvysila bezpec¢nost voci MS krehkej pevnosti.

V cemente komer¢ného spaceru doslo v kazdom z variant zataZenia k prekroceniu
bezpecnosti. Spacer je namdhany v oblasti krcku spaceru, kde prichddza do kontaktu
vybeZok cementu s kostnym tkanivom. V pripade, ak by sa od spaceru odlomil iba
spominany vybezok, tak by stustava so spacerom eSte nejaké zatazenie mohla preniest
amedzny stav by nemusel byt natol'ko kriticky. Z priebehov vykreslen¢h v tabul'ke 10
vSak vidiet nizku mieru bezpecnosti po celom priereze krc¢ku spaceru. Vo variante
s nehomogénnym modelom materidlu bezpecnost este klesla.

Jadra spacerov boli vyhodnocované voCi medznému stavu pruznosti. Takmer vo
vSetkych variantoch vypoc¢tovych modelov doslo v jadrach k MS pruZnosti. Medzny stav
nenastal vo variante zatazenia 1 v ocelovom jadre komerc¢ného spaceru a v titAnovom
jadre intraoperac¢ného spaceru V1 a V2. Spacery s ocelovym jadrom su vSak schopné,
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vd'aka vyraznému spevneniu materidlu, preniest zatazenie aj za medzou klzu, Co je
oproti jadru z titanovej zliatiny vyhodou.

K prekroceniu medznej hodnoty 25 000 pe v kostnom tkanive femuru dochadza vo
vysledkoch vSetkych variant (okrem variantu s intraoperacnym spacerom V2
s homogénnym modelom materidlu v 1. variante zataZenia). V Ziadnom z variant
vypoctovych modelov nedoslo k prekroceniu medznej hodnoty v panvovej kosti. Z toho
dévodu nebol priebeh intenzity pretvorenia na panvovej kosti v praci vykresleny.

Vo vysledkoch variantov s nehomogénnym modelom materidlu je kostné tkanivo
namahane este vyraznejSie a k poruseniu dochadza vo via¢Som objeme tkaniva (obr. 39-
44 atab. 18). M6Ze to naznacCovat luxaciu spaceru v kosti, pripadne periproteticka
zlomeninu kosti. Obe sd vzhode sKklinickymi pozorovaniami, ktoré sd popisané
v reSersnej casti (kapitola 4).

Z vysledkov analyzy zataZenia potrebného pre dosiahnutie medzného stavu v rieSene;j
sustave (kapitola 6.4) vyplyva, Ze najvacSie =zataZenie prenesie sustava
s intraopera¢nym spacerom V2 alebo so spacerom bez jadra. Model geometrie spaceru
bez jadra vziSiel z modelu geometrie cementu intraoperacného spaceru V2, preto mozno
tvrdit, Ze spacery majui vhodny tvar geometrie cementu a uloZenie vo femure.

Vo variante s intraoperacnym spacerom V2 socelovym jadrom dochadza k MS
pruznosti pri niZSom zatazeni ako vo variante s titAinovym jadrom. Ocel’ AISI 316L vSak
poskytuje vysoku mieru spevnenia s medzou pevnosti az 990 MPa, zatial Co titan
Ti6Al4V po prekroceni medze klzu vyraznejSie nespeviiuje (medza pevnosti 930 MPa).

Zarovel je nutné poznamenat, Ze vo vypoc¢tovom modeli neboli zahrnuté zvyskové
napdtia, ktoré vzniknd po ohybe humerdlneho klinca do pozadovaného tvaru.
V kritickom mieste moZno ocCakavat tahové zvySkové napitia, ktoré znizia vyslednu
vel'kost redukovaného napatia.
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Zaver

Tato diplomova praca sa zaoberala deformacno-napatovou analyzu sustavy bedrového
spaceru akostného tkaniva. Bola vytvorena reSerS dostupnej literatiury suvisiaca
s problematikou ana zadklade nej zostavené vypocCtové modely s pouzitim metody
konecnych prvkov. Praca bola rozsirena o porovnavaciu analyzu roéznych variant
spacerov pouzivanych v klinickej praxi. Ciele prace boli v plnom rozsahu splnené.

Model geometrie kostného tkaniva bol vytvoreny na zaklade poskytnutych CT
snimok. Model geometrie ru¢ného a komercéného spaceru bol vytvoreny pomocou 3D
skeneru, zatial' ¢o intraoperacné spacery boli vytvorené dpravou modelov geometrie
rucného a komerc¢ného spaceru. Boli vytvorené dva modely materidlu spongiézneho
tkaniva (homogénny a nehomogénny) a tri varianty statického zatazenia.

Pre moZnost porovnania vysledkov variant rieSenych v tejto praci s vysledkami
z inych vypoctovych modelov s odliSnym modelom zataZenia, bola analyzovana vel'kost
sily vo vazbe medzi jamkou panvovej kosti a spacerom. Velkost sily sa pohybuje
v rozsahu uvadzanom v odbornej literature.

Kostny cemenet bol vyhodnocovany voc¢i medznému stavu krehkej pevnosti podla
Mohr-Coulombovej podmienky. Prvé atretie hlavné napditia, ktoré do podmienky
vstupuju, su vykreslené v prilohach 5-8 pre vSetky varianty vypoctovych modelov.

Spacery nie su urcené na chdédzu. Pacient by si mal pomdahat barlami alebo
invalidnym vozikom. Ztoho dévodu nebola vyhodnocovand remodelacia kostného
tkaniva, ale jeho porusenie po prekroceni medznej hodnoty.

V praci bola vykonana aj analyza zataZenia, ktorej cielom bolo odhalit' ktory
medzny stav nastane v danom variante vypoctového modelu ako prvy, pripadne druhy
v poradi (tabulka 19 a 20).

Na zaklade vysledkov vychadza, zhladiska odolnosti vo¢i mechanickému
namahaniu, najlepSie ststava s intraoperacnym spacerom V2 alebo so spacerom bez
jadra s rovnakym modelom geometrie kostného cementu.

Zistenia tejto diplomovej prace su v zhode s klinickymi pozorovaniami, ktoré popisuja
rézne komplikacie spacerov (zlomenie spaceru, zlomenie kosti, luxacia spaceru).

Na zistenia tejto prace mozno nadviazat v dalSom vyskume. Vo vypoctovych
modeloch moZno zahrnuat' vplyv rezidudlnych napati od ohybu jadra pri jeho tvarovani,
pouzit iny typ jadra (napriklad plochy vhodne tvarovany plech) ¢i vytvorit model
geometrie s Ciasto¢ne penetrovanou jamkou panvovej kosti. Je mozné skumat vplyv
uloZzenia spacerov na pozorované vysledky ¢i vytvorit vypocCtovy model
s nehomogénnym modelom materidlu kortikalneho tkaniva femuru.
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Zoznam priloh

Priloha 1: Porovnanie max. a min. hodnét pre varianty s homogénnym a nehomogénnym
modelom materidlu spongiézneho tkaniva femuru (varianty s komerénym spacerom)

Priloha 2: Porovnanie max. a min. hodnét pre varianty s homogénnym a nehomogénnym
modelom materidlu spongiézneho tkaniva femuru (varianty srucnym spacerom);
u variant s nehomogénnym modelom materidlu neboli zahrnuté vel'ké deformdcie

Priloha 3: Porovnanie max. a min. hodnét pre varianty s homogénnym a nehomogénnym
modelom materidlu spongiozneho tkaniva femuru (varianty sintra. spacerom V1);
u variant s nehomogénnym modelom materidlu neboli zahrnuté vel’ké deformdcie

Priloha 4: Porovnanie max. a min. hodnét pre varianty s homogénnym a nehomogénnym
modelom materidlu spongiézneho tkaniva femuru (varianty sintra. spacerom VZ2);
u variant s nehomogénnym modelom materidlu a titdnovym jadrom neboli zahrnuté vel'ké
deformdcie

Priloha 5: Zobrazenie 1. a 3. hlavnych napdti na cemente spaceru (varianty s homogénnym
modelom materidlu spongidzneho kostného tkaniva a ocelovym jadrom)

Priloha 6: Zobrazenie 1. a 3. hlavnych napdti na cemente spaceru (varianty s homogénnym
modelom materidlu spongiézneho kostného tkaniva a titdnovym jadrom + spacer bez
jadra)

Priloha 7: Zobrazenie 1. a3. hlavnych napdti na cemente spaceru (varianty s
nehomogénnym modelom materidlu spongiézneho kostného tkaniva a ocelovym jadrom)

Priloha 8: Zobrazenie 1. a3. hlavnych napdti na cemente spaceru (varianty s
nehomogénnym modelom materidlu spongiézneho kostného tkaniva a titdnovym jadrom)
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Priloha [1]: Porovnanie max. a min. hodnét pre varianty s homogénnym a nehomogénnym
modelom materidlu spongiézneho tkaniva femuru (varianty s komercnym spacerom)

variant L 3eve komercny
zatazenia sledovana velic¢ina homog. nehomog.

max. celkovy posuv [mm)] 41 43
1. min. bezpecnost cementu [-] 0.26 0.20
max. g,.4 jadra spaceru [MPa] 262 264

max. celkovy posuv [mm)] 60 68
2. min. bezpecnost cementu [-] 0.17 0.12
max. g,.4 jadra spaceru [MPa] 279 282

max. celkovy posuv [mm] 71 82
3. min. bezpecnost cementu [-] 0.15 0.10
max. g,.4 jadra spaceru [MPa] 289 296
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Priloha [2]: Porovnanie max. a min. hodnét pre varianty s homogénnym a nehomogénnym
modelom materidlu spongiézneho tkaniva femuru (varianty srucnym spacerom);
u variant s nehomogénnym modelom materidlu neboli zahrnuté vel'’ké deformdcie

variant I rucny (ocel) rucny (titan)
zataZenia sledovana velicina homog. nehomog. homog. nehomog.
max. celkovy posuv [mm] 29 29 29 29
1. min. bezpecnost cementu [-] 0.39 0.39 0.39 0.39
max. g4 jadra spaceru [MPa] 390 373 1126 1238
max. celkovy posuv [mm] 42 40 42 40
2. min. bezpe¢nost cementu [-] 0.32 0.33 0.32 0.33
max. g4 jadra spaceru [MPa] 432 443 1641 1865
max. celkovy posuv [mm] 49 45 49 45
3. min. bezpecnost cementu [-] 0.27 0.31 0.28 0.31
max. g,.q jadra spaceru [MPa] 437 467 1865 2116
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Priloha [3]: Porovnanie max. a min. hodnét pre varianty s homogénnym a nehomogénnym
modelom materidlu spongiéozneho tkaniva femuru (varianty sintra. spacerom V1);
u variant s nehomogénnym modelom materidlu neboli zahrnuté vel'’ké deformdcie

variant I intra. V1 (ocel) intra. V1 (titan)
zataZenia sledovana velicina homog. nehomog. homog. nehomog.
max. celkovy posuv [mm] 22 22 22 22
1. min. bezpecnost cementu [-] 0.96 0.93 0.82 0.60
max. g4 jadra spaceru [MPa] 294 296 555 634
max. celkovy posuv [mm] 32 31 32 32
2. min. bezpe¢nost cementu [-] 0.43 0.38 0.41 0.22
max. g4 jadra spaceru [MPa] 322 333 873 995
max. celkovy posuv [mm] 37 35 37 35
3. min. bezpecnost cementu [-] 0.38 0.33 0.37 0.19
max. g,.q jadra spaceru [MPa] 336 350 1019 1153
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PRILOHY

Priloha [4]: Porovnanie max. a min. hodnét pre varianty s homogénnym a nehomogénnym
modelom materidlu spongiéozneho tkaniva femuru (varianty sintra. spacerom V2);
u variant s nehomogénnym modelom materidlu a titdnovym jadrom neboli zahrnuté vel'ké
deformdcie

variant I intra. V2 (ocel) intra. V2 (titan)
zataZenia sledovana velicina homog. nehomog. homog. nehomog.
max. celkovy posuv [mm] 26 32 26 22
1. min. bezpecnost cementu [-] 1.18 1.16 1.16 0.98
max. g,.4 jadra spaceru [MPa] 317 329 812 722
max. celkovy posuv [mm] 40 55 41 30
2. min. bezpe¢nost cementu [-] 0.76 0.61 0.77 0.61
max. g,.4 jadra spaceru [MPa] 376 409 1345 1101
max. celkovy posuv [mm] 48 66 48 34
3. min. bezpe¢nost cementu [-] 0.66 0.49 0.67 0.53
max. g,.4 jadra spaceru [MPa] 403 442 1620 1256
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PRILOHY

Priloha [5]: Zobrazenie 1. a 3. hlavnych napdti na cemente spaceru (varianty s
homogénnym modelom materidlu spongiézneho kostného tkaniva a ocelovym jadrom)

variant
zat'aZeni

max

min ! )
[MPa]  max: 29 max: 1 max: 50 max: 2 max: 62 max: 2
min: -136 min:-300 min:-198 min: -444 min: -237 min: -524

‘ -
' )

max: 36 max: 2 max: 71 max: 3 max: 88 max: 4
min: -108 min:-199 min:-134 min: -244 min: -145 min: -261

max

=

> 26

>§ 0

) -40

2

Smm-77

o

‘= B min

"~ [MPa]  max: 20 max: 2 max: 41 max: 4 max: 52 max: 5

min: -55 min: -80 min: -94 min: -180

¢ny V2

Intraopera

min
[MPa] max: 9 max: 1 max: 14 max: 1 max: 19 max: 2
min: -41 min: -65 min: -68 min: -101 min: -83 min: -116
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PRILOHY

Priloha [6]: Zobrazenie 1. a 3. hlavnych napdti na cemente spaceru (varianty s
homogénnym modelom materidlu spongiézneho kostného tkaniva a titdnovym jadrom +
spacer bez jadra)

variant 1 2 3
zat'aZeni
a 01 03 01 03 01 03
max
26
\>’ 0
5
S B -40
ot
-77

min
[MPa] max: 39 max: 2 max: 71 max: 3 max: 86 max: 4
min: -107 min:-199 min:-134 min: -244 min: -144 min: -260

-

max

¢ny V1

-40
=77
min
[MPa] max: 21 max: 2 max: 43 max: 4 max: 53 max: 5
min: -58 min: -93 min: -97 min: -188 min: -110 min: -210

intraopera

max

N

S 26

>§ 0

(7] -40

2,

Smm-77

B .

= B min ' |

"~ [MPa] max: 9 max: 1 max: 15 max: 1 max: 20 max: 2

min: -42 min: -66 min: -67 min: -100 min: -82 min: -115

max

g
.g 0
S -40
<] -77
min
[MPa] max: 9 max: 0 max: 13 max: 0 max: 16 max: 0
min: -37 min: -74 min: -58 min: -100 min: -63 min: -111
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PRILOHY

Priloha [7]: Zobrazenie 1. a 3. hlavnych napdti na cemente spaceru (varianty s
nehomogénnym modelom materidlu spongiozneho kostného tkaniva a ocelovym jadrom)

variant 1 2 3
zat'aZeni
a 0-1 0-3

max

26
N
S 0
‘6 40
EN \
Sm-77

min

[MPa] max: 37 max: 1 max: 82 max: 3 max: 109 max: 3

min: -172 min:-386 min:-299 min:-666 min:-386 min: -801

max: 30 max: 2 max: 55 max: 3 max: 66 max: 3
min: -108 min:-196 min:-133 min:-235 min:-142 min: -249

ntraoperacny V1

max: 18 max: 1 max: 34 max: 42 :
min: -83 min: -116 min: -203 min:-132 min: -230

i
—
=
o
2,

ntraoperacny V2

1
—
=
a)
QD
_—

max: 11 max: 1 max: 20 max: 2 max: 24 max: 3
min: -49 min: -66 min: -77 min: -126 min: -96 min: -156
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PRILOHY

Priloha [8]: Zobrazenie 1. a 3. hlavnych napdti na cemente spaceru (varianty s
nehomogénnym modelom materidlu spongiézneho kostného tkaniva a titdnovym jadrom)

variant 1 2 3
zataZenia oy o3 o o3 o o3

max

[MPa] max: 32 max: 2 max: 56 max: 3 max: 65 max: 3
min: -107 min:-196 min:-132 min:-234 min:-140 min: -247

¢ny V1

Intraopera

[MPa] max: 20 max: 1 max: 36 max: 3 max: 43 max: 4
min: -56 min: -87 min: -116 min:-195 min:-131 min: -220

cny V2

intraoperacny

min
[MPa] max: 10 max: 1 max: 14 max: 1 max: 17 max: 1
min: -29 min: -49 min: -44 min: -79 min: -51 min: -91
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