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Köszöntő

Kiss Rita M.
főszerkesztő
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Tisztelt Olvasó!

Tervünknek megfelelően Önök most, a Biomechanica Hungarica XV. évfolyamának második „ropo-
gósan” friss lapszámát olvassák. A fiatalok kérését, a környezetünk védelmét szem előtt tartva ez a 
lapszám is már csak online formában jelenik meg. Ennek megfelelően a cikkek tipográfiája, a honlap 
is „ráncfelvarráson” esett át. Köszönöm a szerkesztőbizottság fiatal tagjainak az ötleteket. Hálásan 
köszönöm Manó Sándornak, hogy ötleteinket finomította, és megvalósította. Bízunk benne, hogy az 
új forma elnyeri az Önök tetszését is. A különböző változások segítik cikkeink kereshetőségét, így lát-
hatóságukat.

Sokszor - szinte mantraként - mondjuk, hogy a biomechanika interdiszciplináris, multidiszciplináris 
kutatási terület. Ezt a sokszínűséget ez a lapszáma is jól példázza. Az összes cikk esetén a kutatások 
több intézmény, tanszék kutatóinak együttgondolkodásának eredménye. A lapszámban két tanul-
mányt is olvashatunk a különböző szimulációs módszerek biomechanikai használhatóságáról. A kép-
feldolgozás fejlődésével a Moire-módszer újra reneszánszát éli a gerincelváltozások detektálása terüle-
ten. A különböző sportsérülések és azok kezelése lényegesen megváltoztatja az érintett ízület tehervi-
selését, amely akár mozgásvizsgálattal is jól detektálható. A rehabilitációt egyre több speciális eszköz 
segíti, hatékonyságuk ellenőrzésének egyik módszere a járás- és az egyensúlyozó képesség vizsgálata. 

Kedves Olvasók!
Bízom benne, hogy a megújult, megfiatalodott lap elnyeri tetszésüket. Várjuk fontos, érdekes eredmé-
nyeiket bemutató cikkeket, hisz 2023. évben is két lapszám megjelenését tervezzük. 

Boldog, egészséges, kutatásokban gazdag Újesztendőt kívánok!

Budapest, 2022. december 15.

mailto:rita.kiss%40mogi.bme.hu?subject=BH
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Scolioticus gerinc moiréfelvételeinek szoftveres 
szegmentációja

Bogdán Csaba1*, Magony Andor Dániel2, Hargitai Evelin Gabriella2, Antal 
Ákos3, Tunyogi-Csapó Miklós4
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Absztrakt

A scolioticus gerinc vizsgálatára a röntgenfelvételek részleges alternatíváját nyújtja a hátfel-
szín moiréfelvételeinek elemzése. A scoliosis moiréjelenségen alapuló diagnosztikájában a 
moiréfelvételek általánosan megbízható, gyors és precíz szegmentációja szignifikáns szerepet tölt 
be, és még kidolgozásra vár.  Ez a kutatás a moiréfelvételek szegmentációjára kíván megoldási 
javaslatot tenni digitális (projekciós) moirétechnika és XOR-logika alkalmazásával létrehozott 
moiréfelvételek manuális/félautomatikus szegmentációjára kifejlesztett szoftveralapú megol-
dással, a Moiré Fringe Segmentation Tool prototípusával. A prototípus MATLAB App Designer 
alkalmazásban készült, és képszűrési és morfológiai műveletekkel biztosítja a moirésávok szeg-
mentációját (1) fényerő- és (2) kontrasztjavítás, (3) 2-D Gauss-féle elmosás, (4) küszöbölés, (5) 
hisztogram kiegyenlítés, (6) inverzió, valamint a (7) szkeletonizáció implementálásával. A szoftver 
a moirésávok szegmentációját kvázi valós időben, manuálisan állítható szűrési és morfológiai 
képfeldolgozási műveletekkel, valamint előre meghatározott szekvencián alapuló, beépített algo-
ritmussal támogatja. A prototípus alkalmazhatóságát egyszerű, gyors és a felvételek moirésávjainak 
nagy részét pontosan lekövető szegmentálás igazolja. Az eredmények azt mutatják, hogy a proto-
típus koncepciója megfelelő alapot nyújt a moirésávok szegmentációjához és további, kiterjesztett 
képfeldolgozási műveletekkel operáló kutatás-fejlesztéshez. Egyszerűségének és gyors működésé-
nek következtében a prototípus továbbfejlesztett megoldása helyettesítheti az időigényes és komp-
lex szegmentálási módszereket is. 

Kulcsszavak: moire topográfia, moiremintázat, számítógéppel segített képfeldolgozás, szoftver, 
scoliosis

*Levelező szerző elérhetősége: H-7624 Pécs, Szigeti u. 12., Doktori (PhD) és Habilitációs Iroda 
E-mail: csaba.bogdan@pte.hu Tel.: +36 30 422-8704
Citáció: Bogdán C, Magony AD, Hargitai EG, Antal Á, Tunyogi-Csapó M. Scolioticus gerinc 
moiréfelvételeinek szoftveres szegmentációja. Biomech Hung 2022; 15(2):7-21.
Beérkezés ideje: 2022.11.03. Elfogadás ideje: 2022.12.07.
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Bevezetés

A különböző gerincdeformitások diagnoszti-
kája már régóta foglalkoztatja az orvostudo-
mányt. A gyermekek és serdülők posturalis 
elváltozásai fontos egészségügyi és társadal-
mi kockázatokat hordoznak, gyakori megje-
lenésük és progressziójuk pedig a kutatások 
nyugtalanító következtetései.1-5 A gerinc kóros 
elváltozásai kezdetben aszimptomatikusan 
alakulnak ki, és hatásuk az élet későbbi 
éveiben érezhető. A kiváltott fájdalom, az 
osteoarticularis rendszer súlyos deformációi és 
belső szervi rendellenességek jelentősen ront-
hatják az életminőséget.1,6,7 Következéskép-
pen a gerincdeformitás progressziójának pre-
venciójában a szűrés tekinthető a legfontosabb 
tényezőnek, amely során a testtartás megfelelő 
diagnosztikája objektív módszereket igényel. 
Napjainkban a gerincelváltozások diagnoszti-
kájának aranystandardja a radiográfiai (rönt-

gen) vizsgálat.8-10 Fokozott szenzitivitásuk 
következtében, a radiográfiai vizsgálatokból 
eredő nem kívánatos, akár a genetikai anyag 
módosulásához vezető sugárzási hatásoknak 
leginkább a gyermekek és serdülők vannak 
kitéve.1,11-13

A röntgen-képalkotás hátrányai, mint az io-
nizáló sugárzás, az idő- és ismétlésigény, a 
szükséges eszközi és környezeti feltételek, 
valamint a felmerülő költségek olyan mód-
szertani kutatásokat indokolnak, amelyek le-
hetővé teszik a gerinc elváltozásainak gyors, 
költséghatékony és káros sugaraktól mentes 
diagnosztikáját. A scolioticus gerinc szűrésére 
számos nem-ionizáló és non-invazív módszert 
javasoltak,1 köztük a moiré topográfiát (MT), 
a (video-) raszteres sztereográfiát (Diers 
Formetric),14,15 a 3-D ultrahangos képalkotást 
(Scolioscan)16,17 és az infravörös termográfiát 
(IR termográfia).18

Software-based segmentation of moiré images of scoliotic spine

Abstract

The analysis of moiré images of the human back provides a partial alternative to radiographs at 
examining the scoliotic spine. In moiré-based diagnosis of scoliosis, the generally reliable, fast and 
precise segmentation of moiré images plays a significant role, and is still waiting to be developed. 
For the segmentation of moiré images produced by (digital) projection moiré and XOR logic, this 
study aims to propose a software-based solution, the Moiré Fringe Segmentation Tool developed 
for manual/semi-automated detection of moiré fringes. The prototype was produced in MATLAB 
App Designer and performs the segmentation of moiré fringes by implementing image filtering 
and morphological operations for (1) brightness and (2) contrast enhancement, (3) 2-D Gaussian 
filter, (4) thresholding, (5) skeletonization, (6) histogram equalization and (7) inversion. The 
software allows the segmentation of moiré fringes in quasi-real-time, by manually adjustable fil-
tering and morphological operations and a built-in algorithm of predefined image processing 
sequence. The applicability of the prototype is proven by a simple, fast to process and, for the most 
part of the sample images, accurate segmentation in quasi-real-time. The results show that the 
concept of the prototype provides a suitable base for the segmentation of moiré fringes and further 
research and development aiming to extend image processing operations. Due to its simplicity and 
fast operation, an improved solution of the prototype can replace time-consuming and complex 
segmentation methods.

Keywords: moire topography, moire patterns, computer-assisted image processing, software, sco-
liosis
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1970-ben a MT-t mint a klinikai diagnosz-
tikában alkalmazott topográfiai vizsgálatok 
egyik első technikáját emberi testfelületek 
vizsgálatára javasolták.19 A MT a moiré je-
lenségén alapul, amely akkor jön létre, ha két 
hasonló, ismétlődő mintázatból álló geomet-
riai struktúra tökéletlen középpont-közép-
pont beállítással egymással átfedésbe kerül. 
Ekkor egy világos és sötét vonalakból álló 
eredő csíkozat, a moiréjelenség figyelhető meg 
(1. ábra). Általánosságban a sötét sávokat ne-
vezzük moirécsíkoknak vagy moirésávoknak 
(MS). Az alapstruktúrák (vagy rácsok) egy-
másra hatásának eredményeként megjelenő 
moiréjelenség méréstechnikai alkalmazásá-
nak alapgondolata az, hogy ha a rácsok közül 
az egyik a vizsgálandó felület egy adott állapo-
tával van kapcsolatban, míg a másik egy ettől 
eltérő állapottal, – amely akár egy referencia 
állapot is lehet – az eredő mintázatokból kö-
vetkeztethetünk a két állapot – adott esetben 
az egyik állapot és a referencia – közötti elté-
résre. Másképpen fogalmazva: az eredő jelen-
ségből visszafejthető a felület egy adott állapo-
ta a másik – vagy a referencia – ismeretében.20

A moiréjelenség létrehozása technikafüggő, 
és akár olyan rácsokból is előállítható, ame-
lyek nem tényleges fizikai objektumok. Ilyen 
technikát valósítanak meg az ún. árnyék- és 
projekciósmoiré-berendezések. Árnyékmoiré-
technika (2. ábra) esetén a fizikai rács vizs-
gálandó felületre vetített árnyéka járul hozzá 
az interferenciához, és ezáltal a moirécsíkok 
megjelenéséhez szükséges második rácsként. 

Projekciós MT alkalmazásakor a tárgy felüle-
tére szintén csak egy alaprácsot vetítünk, ám 
itt szoftveres képfeldolgozás útján hozzáadott 
virtuális ráccsal hozzuk létre a moiréjelenséget 
(3. ábra). A projekciósmoiré-berendezéshez 
csupán egy digitális fényképezőgép, egy szá-
mítógép, valamint egy (digitális vagy videó-) 
projektor szükséges. A 4. ábra az emberi gerinc 
digitális (projekciós) technikával létrehozott 
moirémintázatát mutatja, amely a hátfelület 
egyedi karakterisztikáját jellemezve további 
diagnosztikai célzatú elemzésekre alkalmaz-
ható.

Magyarországon az 1980-as években Gréczy 
és mtsai21 a scoliosis szűrésére irányuló vizs-
gálataikra alapozva konkludálták, hogy a 
moirétechnika és az Adams-teszt együttes al-
kalmazása megfelel a modern szűrővizsgálat 
követelményeinek, valamint megoldást kínál a 
scoliosis tömeges szűrésére. Javasolták továbbá 

1. ábra. Azonos (a) és (c), valamint eltérő szögű azonos (b) geometriájú struktúrák moirémintázatai

a b c

2. ábra. Az árnyékmoiré-technika sematikus 
ábrája
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a MT iskolaorvosi szűrővizsgálat-rendszerbe 
való beépítését és moirékészülékek az ország 
vezető és megyei ortopéd szakintézeteibe tör-
ténő telepítését, mivel úgy találták, a MT és 
a hagyományos radiográfiai vizsgálat egymást 
hasznosan kiegészítő módszerek, és együttes 
használatuk lehetővé teszi a scoliosis rotatios és 
frontalis síkú komponensének feltérképezését. 
Az előzőekhez hasonlóan további hazai és 
nemzetközi kutatások is kiemelik, hogy mivel 
a MT segítségével a hát frontalis és saggitalis 
síkban vett elváltozásai kimutathatók, a tech-
nika ortopédiai szűrésekre és diagnosztizá-
lásra egyaránt felhasználható.22-25 Az egykori 
Egészségügyi Minisztérium 2008-as szakmai 
protokollja a scoliosis fizioterápiájáról a diag-
nosztikai és képalkotó vizsgálatok között a 
kétirányú, álló helyzetben készült röntgenfel-
vétel és spirometriás / spiroergometriás vizsgá-
latok mellett a MT lehetőség szerinti haszná-
latát ajánlotta.26

Az MT szignifikáns előnye, hogy nem-invazív, 
káros sugaraktól mentes, tetszőleges ismét-
lésszámú, gyors, valamint tömegméretekben 
alkalmazható költséghatékony mérést tesz 
lehetővé könnyen mobilizálható eszközök-
kel. A gerinc görbületi szögének számításá-
hoz megfelelően kiválasztott és algoritmizált 
moirétechnika alkalmas lehet a röntgenfel-

vételek helyettesítésére vagy kiegészítésére 
scoliosisban.1,27-29 Ugyanakkor komoly korlátot 
jelent, hogy a felülettopográfiai vizsgálatok 
scoliosisban történő alkalmazásakor általáno-
san megbízható eredményekhez vezető meto-
dológiai standard nem került kidolgozásra.30 
Így komoly hátránya a MT-nak, hogy bár a fe-
lület alakjára vonatkozó információt megadja, 
nem feltétlenül vonhatók le egyértelmű követ-
keztetések. A moiréfelvételek feldolgozásához 
(sávszegmentáció és –elemzés) és kiértékelés-
hez szükséges munkaintenzitás ugyancsak je-
lentős, ennek legjobb megoldását – különösen 
nagy betegpopulációt felölelő, rövid időn belül 
végrehajtandó vizsgálatok esetén – egy auto-
matikus rendszerben látják.31-36

3. ábra. A projekciósmoiré-technika sematikus 
ábrája

4. ábra. Az emberi hátról készített digitális 
(projekciós) moiréfelvétel

http://www.biomechanica.hu/files/journals/1/articles/558/supp/558-1450-1-SP.png
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A moiréfelvételek feldolgozása számos egyedi 
megoldást igényel, amelyre kihat az optikai 
elrendezés (ti. a referenciaterület, a páciens, a 
fényforrás/projektor és a detektor egymáshoz 
viszonyított távolsága és térbeli pozicioná-
lása), az alkalmazott megvilágításból adódó 
intenzitáseloszlás (intensity distribution), 
valamint a zaj és a detektálás jellege. Ennél-
fogva, egy teljesen automatizált moirékép-
analízis megvalósítása jelentős kihívást jelent, 
ugyanakkor kívánatos célt is a területen.20,37,38 

A moirémintázat-analízis bizonytalansági 
faktorainak csökkentésében a MS-ok precíz 
szegmentációja alapvető jelentőséggel bír.39

Megjegyzendő, hogy a gerinc moiré-
felvételeinek hatékonyabb elemzése még to-
vábbi kutatásokat igényel, amelyben a mérnö-
kök és orvosok elszánt és érdemi összefogása, 
a műszaki-orvosbiológiai tudás összehangolt 
alkalmazása alapvető szerepet játszik. Ennek 
a multi- és interdiszciplináris tudásnak az ös�-
szehangolása e tanulmánynak is a központi 
törekvése. 

Célkitűzések

A moirémintázatok szegmentációs kihívásaira 
adott válasz gyanánt egy szoftver alapú MS-
szegmentáló alkalmazás, angol munkacímén 
Moiré Fringe Segmentation Tool (MFST) kon-
cepciója és prototípusa került kifejlesztésre. 
Az MFST célja, hogy segítse a MS-ok de-
tektálását és kontúrozását kvázi valós időben 
(quasi-real-time, QRT), manuálisan állítható 
képfeldolgozási műveletek és előre meghatáro-
zott szekvenciákon alapuló félautomata algo-
ritmusok alkalmazásával. A koncepció lénye-
ge, hogy ösztönzi az orvosi és orvosbiológiai 
szakemberek gyakorlati és felfedező jellegű 
moirékutatásait scoliosisban, oly módon, hogy 
reális és megvalósítható választ ad a manu-
ális és automatizált MS-szegmentáció kép-
feldolgozási problémáira. A javasolt szoftver 
alapú prototípus célja, hogy moiréfelvételek 

gyors és precíz szegmentációja által beme-
netet biztosítson a MS-ok és azok matemati-
kai-geometriai összefüggéseinek elemzéséhez 
gerincgörbületi szögértékek számítására al-
kalmazható módszerek feltárása érdekében. 
Fontos kiemelni, hogy az alkalmazás haszná-
latával nyerhető szegmentált moiréfelvételek 
további, diagnosztikai célzatú kiértékelése e 
kutatás későbbi fázisaiban, külön szoftverben 
valósul meg. 

Anyag és módszer

A MS-ok detektálására a szoftver működé-
si elve egy manuális/félautomata megoldást 
követ. A szoftver jellemzőit és kulcsfontos-
ságú funkcióit egy MS-szegmentáló algorit-
mus kifejlesztésére irányuló előzetes kutatás 
megfigyelései és következtetései40 határozták 
meg. Ennek során 11 db, XOR (kizáró vagy) 
logikával létrehozott (digitális) projekciós 
moiréfelvételen képszűrési és morfológiai 
műveleteket alkalmazó képfeldolgozási szek-
vencia került bemutatásra. Az MFST logikai 
elrendezése és felépítése az előzetes kutatás-
ban ajánlott algoritmus dilatáción kívül eső 
képfeldolgozási lépései alapján került kialakí-
tásra. A felhasználói felület és a szoftver felépí-
tése egyaránt követ funkcionális és kényelmi 
szempontokat, figyelembe véve WIKLUND 
felhasználóbarát orvosi interfészek tervezésé-
hez javasolt megoldásait.41 Az MFST kódja és 
grafikus felhasználói felülete a MATLAB App 
Designer (R2018B) programrendszerben42 ke-
rült kifejlesztésre.

A felhasználói felület kidolgozása során el-
sődleges szempont volt a felhasználók által 
potenciálisan használt szoftverek vizuális 
elemeihez való igazodás. Ennek érdekében 
a gombok a legismertebb képszerkesztő és 
-feldolgozó szoftverek dizájnját követik (pl. 
Photoshop, GNU Image Manipulation Prog-
ram [GIMP]), és a felhasználó számára meg-
nyíló ablakok elrendezése is a megszokott 
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irodai grafikus szoftverek arculatához illesz-
kedik.

Az MFST felhasználói felületének kulcsele-
mei a következők: (1) képfeldolgozási művele-
tek mezője, (2) beépített algoritmusok gomb-
sora, (3) a képfeldolgozás fázisainak előnézeti 
panelje és (4) a standard műveleteket előhívó 
gombok (5. ábra). 

A (1) képfeldolgozási műveletek mezője szűré-
si és morfológiai képmanipulációs funkcióival 
a QRT-képfeldolgozáshoz igazított címké-
ket és beállításokat tartalmazza. A szűrési és 
morfológiai funkciók által valósul meg a fény-
erő, a kontraszt, a küszöbölés, a 2-D Gauss-
féle elmosás és a szkeletonizáció manuális 
paraméterezhetősége. 

A (2) beépített algoritmusok célja, hogy tá-
mogassák a manuális MS-detektálást azáltal, 
hogy előre meghatározott, automatizált mor-
fológiai képfeldolgozást biztosítanak. Az auto-
matikus algoritmusok körét a legkülönfélébb 
forrásokból származó moiréfelvételekre adap-

tált szegmentációs módszerek tanulmányo-
zásával kívánjuk bővíteni. Jelen tanulmány a 
prototípusba az automatizált MS-detekció 
szemléltetésére az előzetes kutatásban alkal-
mazott statikus megoldást építette be. 

Az (3) előnézeti panel a képfeldolgozási ered-
mények QRT vizualizációjaként szolgál. A (4) 
standard műveleteket előhívó gombok célja 
pedig alapvető feladatok végrehajtása, mint 
például a moiréfelvételek programba töltése, 
a szerkesztett képek exportálása és beállítások 
visszaállítása (reset funkció).

Eredmények

Az MFST prototípusa lehetővé teszi az XOR 
logikával létrehozott moiréfelvételek dinami-
kusan változtatható és felhasználóbarát szeg-
mentációs célzatú képfeldolgozási konfigu-
rációit. Az alkalmazás által támogatott QRT 
szegmentálási módszer egyszerű, gyors és a 
képek moirécsíkjainak nagy részét pontosan 
leköveti. A prototípus grafikus felhasználói fe-
lülete (5. ábra) négy fő területre tagolódik: (1) 

5. ábra. A Moiré Fringe Segmenting Tool prototípusának főképernyője



1313

Biomechanica Hungarica 2022;15(2):7-21

E
R

E
D

E
T

I 
K

Ö
Z

L
E

M
É

N
Y

E
K

a képvászonra, amely az eredeti (referencia) és 
az éppen feldolgozott képet jeleníti meg, (2) a 
képfeldolgozó eszköztárra, (3) a szkeletonizált 
eredmények megjelenítésére szolgáló eszköz-
tárra, valamint (4) a beépített, automatikus 
szegmentációt kiszolgáló algoritmusokra.

A manuális szegmentálási eljárás fő fázisa-
it a 6-11. ábra szemlélteti. Az „Algorithm 1” 
gombbal végzett automatizált szegmentálás 
eredményét a 12. ábra mutatja. A szoftver mű-
ködésének folyamatát pedig a 13. ábra szem-
lélteti. Bár a prototípusban használt megoldás 
viszonylag szűk képszűrési és képfeldolgozási 
műveleteket alkalmaz, mégis lehetővé tesz vi-
zuálisan követhető és viszonylag pontos, akár 
diagnosztikához használható MS-delineációt. 
Egyszerűségének és gyors működésének kö-
vetkeztében az MFST továbbfejlesztett, kép-
feldolgozási funkcióira nézve kibővített meg-
oldása pedig helyettesítheti az időigényes és 
komplex szegmentálási módszereket is. Az 
automatikus algoritmusok végrehajtási se-
bessége a képfelbontástól és az alkalmazott 

6. ábra. A Moiré Fringe Segmentation Tool prototípusában végrehajtott fényerő- és kontrasztjavítás, 
valamint a 2-D Gauss-féle elmosás eredménye

7. ábra. A Moiré Fringe Segmentation Tool 
prototípusában végrehajtott fényerő- és 
kontrasztjavítás, valamint a 2-D Gauss-féle 
elmosás eredménye nagyítva
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szegmentációs metódus összetettségétől és op-
timalizáltságától függ. Az illusztrációhoz fel-
használt moiréfelvétel felbontása 1008 x 1304 

px, amit a statikus paramétereket alkalmazó 
automatikus algoritmus mintegy egy másod-
percen belül dolgoz fel. A képfeldolgozás alsó 
középkategóriás Windows 10 PC-rendszer 
konfigurációján került végrehajtásra (CPU: 
Intel® Core™ i5-8300H @ 2.30 GHz, GPU: 
NVIDIA GeForce GTX 1050 4 GB, RAM:  
8 GB).

Képvásznak

Az MFST grafikus felhasználói felületének 
jobb oldalán két képvászon található: az egyik 
az eredeti kép, amely referenciaként szolgál 
(„Original Image”), a másik pedig a QRT-
képfeldolgozás eredményét jeleníti meg 
(„Processed Image”). Utóbbi a képfeldolgozó 
eszköztáron (a vásznaktól balra) végzett be-
avatkozásoknak megfelelően mutatja az ere-
deti moiréfelvétel szürkeárnyalatos másolatán 
végzett szegmentáció aktuális fázisait. A kép-
feldolgozásból eredő adatvesztés minimalizá-
lása érdekében a felhasználó számára az ere-
deti moiréfelvétel („Original Image“) mind-  

8. ábra. A Moiré Fringe Segmentation Tool prototípusában végrehajtott küszöbölés (thresholding) 
eredménye

9. ábra. A Moiré Fringe Segmentation Tool 
prototípusában végrehajtott küszöbölés 
(thresholging) eredménye nagyítva
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10. ábra. A Moiré Fringe Segmentation Tool prototípusában végrehajtott szkeletonizáció 
eredménye

a

11. ábra. A Moiré Fringe Segmentation Tool prototípusában végrehajtott szkeletonizáció eredménye 
nagyítva (a) és átfedésben az eredeti moiréfelvétellel (b)

b



Biomechanica Hungarica 2022;15(2):7-21

1616

E
R

E
D

E
T

I 
K

Ö
Z

L
E

M
É

N
Y

E
K

végig látható marad. A két vászon alatt találha-
tó kivágás gomb  használatával a bemeneti 
moiréfelvételek figyelt területének (ROI, 
region of interest) levágása végezhető téglalap-
kijelölő segítségével.

Képfeldolgozó eszköztár

Az MFST prototípusának képfeldolgozó esz-
köztára biztosítja a programba betöltött 
(„Load Image“ a bal felső sarokban) 
moiréfelvételek QRT szűrési és morfológiai fi-
nomhangolásait. A prototípusba hét különbö-
ző képfeldolgozási művelet került beépítésre: 
(1) fényerőszabályzás, (2) kontrasztjavítás, (3) 
2-D Gauss-féle elmosás, (4) küszöbölés, (5) 
hisztogram kiegyenlítés, (6) inverzió és ( 7) 
szkeletonizáció. Az (1-4) műveletekhez állít-
ható vízszintes skálák tartoznak reset funkció-
val , az (5-7) műveletekhez pedig dedikált 
gombok tartoznak. Minden művelet QRT vi-
zualizációt biztosít a vásznon („Processed 
Image“). Az összes képmódosítás visszaállítá-

12. ábra. A Moiré Fringe Segmentation Tool 
prototípusába épített szegmentáló algoritmus 
eredménye nagyítva (az “Algorithm 1” gomb 
lenyomását követően)

13. ábra. A Moiré Fringe Segmentation Tool prototípusában prototípusában történő szegmentáció 
folyamata
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sára szintén dedikált gomb  szolgál. Mivel 
a javasolt szegmentálási módszer utolsó lépé-
se, a szkeletonizáció megjelenítésére több 
módszer is implementálásra került, a szkeleto-
nizáció gombjai a képfeldolgozó eszköztár al-
ján, külön sorban jelennek meg. Ezek a gom-
bok a szkeletonizációs folyamat eredményét 
három kontextusban jelenítik meg: (a) csak a 
szkeletonizált kép szerepel („Skeleton Only“), 
(b) a szkeletonizált kép átfedésben az eredeti 
moiréfelvétel szürkeárnyalatos másolatával 
(„Skeleton on Gray“), (c) a szkeletonizált kép 
átfedésben az eredeti moiréfelvétellel („Skele-
ton on Original“). A képfeldolgozás eredmé-
nyei a következő formátumokban exportálha-
tók ki „Save Image“ („kép mentése“) gomb 
használatával: (1) Windows Bitmap (.bmp), (2) 
JPEG 2000 (raw codestream, .j2c, .j2k), (3) 
JPEG 2000 (Part 1, .jp2), (4) Joint Photographic 
Experts Group (.jpg, .jpeg), (5) Portable Bit-
map (.pbm), (6) Portable Graymap (.pgm), (7) 
Portable Network Graphics (.png), (8) Portable 
Pixmap (.ppm), (9) Sun Raster (.ras), (10) 
Tagged Image File Format (.tif, .tiff).

Beépített automata szegmentáló algoritmusok

A beépített algoritmusok képfeldolgozási mű-
veletek előre definiált szekvenciáival végeznek 
önálló vagy a manuális szegmentációt kiegé-
szítő delineációt. Az MFST prototípusába 
egyetlen algoritmus került beépítésre 
(„Algorithm 1”), amely az előzetes kutatásban 
bevezetett automatikus szegmentálási eljárást 
követi. Az „Algorithm 2-5” gombok a kutatás 
későbbi szakaszáig helyőrző (placeholder) 
szereppel bírnak. Az „Adjust”   („igazí-
tás”) gomb megnyomásával az automatikus 
algoritmusok által adott eredmények finom-
hangolása végezhető manuálisan.

Megbeszélés

Az MFST prototípusa egy egyszerű, gyors, és 
a felvételek MS-jainak nagy részét pontosan 

lekövető szegmentációt tesz lehetővé. Ugyan-
akkor az eredményeket árnyalja, hogy a pro-
totípusba épített szűrési és morfológiai műve-
letek, amellett, hogy biztosítják az adaptív és 
rugalmas szegmentáció feltételeit, jellegükből 
adódóan adatvesztéshez, ezáltal pontatlan és/
vagy sporadikus delineációhoz vezethetnek. A 
prototípus általánosan megbízható használha-
tósága érdekében az adatvesztést mérséklő és a 
hatékonyabb adatkinyerést növelő szegmen-
tációs célzatú funkcióbővítés szükséges. Az 
MFST továbbfejlesztésének lehetséges módjai 
(1) a dilatáció, azaz  az előtérben lévő pixelek 
körüli régiók fokozatos növelése; (2) a képéle-
sítéshez alkalmazható felüláteresztő szűrők; 
(3) adaptív küszöbölés lokális és globális átlag-
értékek alapján; (4) bitenkénti XOR műveletek 
alul- és túlkontrasztált moiréfelvételek alap-
ján; (5) fuzzy logikai rendszer39 a manuális és 
előre definiált algoritmusok kombinálásához; 
(6) nagy mennyiségű mintaadat alapján mély 
gépi tanulás (deep learning) útján fejlesztett 
automatikusan szegmentáló algoritmusok; va-
lamint (7) komplex mintaelemzésre alkalmas 
gyors Fourier-transzformáció (Fast Fourier 
Transform, FFT).43

Az MFST-on alapuló képfeldolgozás termé-
szetesen nem váltja ki a röntgenfelvételek és 
más bevett képalkotó eljárások használatát, 
mivel különösen a fejlesztés első fázisában 
nem a scoliosis diagnosztikája, hanem a di-
agnosztikához megfelelő, szegmentált képi 
bemenet létrehozása a cél. Ez azt jelenti, hogy 
a szoftver a mai formájában a kutatások esz-
köze, így a potenciális felhasználói elsősorban 
a kutatás-fejlesztés számára hasznos beme-
netet nyújtani képes egészségügyi és műsza-
ki szakemberek. Ugyanakkor a jövőben, ele-
gendő mennyiségű képi adat birtokában a 
gépi tanulás eszközével lehetőség nyílik arra, 
hogy az MS-ok szegmentációja automatiku-
san valósuljon meg.  A megfelelő mennyiségű 
moiréfelvétel begyűjtésének és ezáltal a szoft-
ver finomhangolásának hatékony és innovatív 
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A szerzők részvétele: Kutatásvezető, kutatási célok meghatározása [Conceptualization]: B.CS. 
Adatgazdász, adatok kezelése és metaadatolása [Data curation]: B. CS. Kísérletvezető, adatgyűj-
tés lebonyolítása [Investigation]: B.CS. Módszertani szakember, modellalkotás [Methodology]: 
B.CS., H.E.G. Programozó, informatikai támogatás biztosítása [Software]: B.CS., M.A.D. Ku-
tatási terv készítése és ellenőrzése, mentorálás [Supervision]: M.A.D., H.E.G., A.Á. Eredmények 
és módszertan ellenőrzése [Validation]: B.CS., H.E.G., M.A.D., A.Á., T-CS.M. Vizualizáció 
és adatmegjelenítés [Visualization]: B.CS. Eredeti kézirat megfogalmazása [Writing (original 

módja, mely járulékos haszonként az egész-
ségtudatosság és a tudománykommunikáció 
céljait is szolgálja, az ún. citizen science (CS) 
módszertan bevonása. A CS lényege, hogy 
szakirányú tudományos képzettséggel nem 
rendelkező személyek végeznek adatgyűjtést 
tudományos projekteket támogatva, jellem-
zően kutató-fejlesztő intézmények orientáci-
ójával.44 A CS mint adatgyűjtési módszertan 
az utóbbi évtizedekben elnyerte a tudomá-
nyos közösség legitimációját, és az orvostu-
domány terén is számos valid eredmény kö-
szönhető neki.45 Az adatgyűjtésen túl a CS 
képessé teszi az állampolgárokat arra, hogy 
tudományos kérdéseket, sőt akár válaszokat 
fogalmazzanak meg, és megosszák adataikat 
a tudományos közösséggel. A polgárok vá-
laszt adhatnak a betegeket és az egészségügyi 
rendszert egyaránt érdeklő népegészségügyi 
kérdésekre, így a CS az egészségügyi kutatá-
sok legitim módszere.46 Az MFST esetében 
a célközönség várhatóan a mozgásszervi be-
tegségek iránt érdeklődőkből (testnevelők, 
edzők, védőnők, iskolai egészségvédelmi 
szakemberek) és érintettekből tevődik össze. 
Másfelől a szoftver által biztosított manuális 
MS-szegmentáció finomhangolásába bevon-
hatók informatika és képfeldolgozás iránt 
érdeklődő, az átlagos felhasználói szintnél 
némileg magasabb IKT-kompetenciákkal 
rendelkező, kísérletezésre hajlandó állam-
polgárok. A prototípusba ágyazható ana-
litikai rendszer segítségével felhasználói 
adatok gyűjthetők, amelyek hozzájárulnak 
a szoftver jövőbeni fejlesztéséhez. A kinyert 
adatok által lekövethetővé válnak a felhasz-

nálók módszerei és preferenciái – különösen 
a szegmentálás folyamatainak sorrendisége, 
az egérmozgás és a műveletekre szánt idők 
tekintetében. A szoftver alkalmazói részéről 
tekintélyes mennyiségű adat gyűjthető a fel-
használói élményre vonatkozóan is, így ez a 
vetülete (UX) is hatékonyan fejleszthető, va-
lamint esetleges működési rendellenességei 
(ún. bugjai) is könnyen feltárhatók.

Következtetések

Ebben a tanulmányban a scolioticus gerinc 
moirémintázatainak szegmentálására irá-
nyuló kutatás második fázisa valósult meg, 
amelynek keretében bemutatásra került a 
Moiré Fringe Segmentation Tool szoftver-ala-
pú alkalmazás prototípusa MS-ok detek-
tálására és kontúrozására. A  prototípus a 
MS-ok szegmentációját kvázi valós időben 
manuálisan állítható szűrési és morfológiai 
képfeldolgozási műveletekkel, valamint előre 
meghatározott szekvencián alapuló, beépített 
algoritmussal támogatja. A kutatás első fázi-
sához hasonlóan a szoftver alkalmazhatóságát 
egy egyszerű, gyors és a felvételek MS-jainak 
nagy részét pontosan lekövető szegmentálás 
igazolja. Az eredmények azt mutatják, hogy 
az MFST szoftver prototípusa megfelelő ala-
pot nyújt a MS-ok szegmentációjára irányuló 
további, kiterjesztett képfeldolgozási művele-
tekkel operáló kutatás-fejlesztéshez. Egysze-
rűségének és gyors működésének következté-
ben, a prototípus továbbfejlesztett megoldása 
helyettesítheti az időigényes és komplex szeg-
mentálási módszereket is.
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Absztrakt

Kollagén szövetek mechanikai vizsgálata régóta kutatások témája. Jelen írásunkban házisertés 
és házi tyúk inakat vizsgáltunk, melyeket hentestől vásárolt combokból preparáltunk. Elsőként 
próbaméréseket végeztünk, hogy a szakadásig való vizsgálathoz megfelelő mérési paramétereket 
meg tudjuk határozni. A vizsgálat során 5 házisertés és 1 házi tyúk szövetét használtuk fel, a pre-
paráció és a mérés között fiziológiás sóoldatban tároltuk őket. Befogás előtt a végeket folyékony 
nitrogén segítségével fagyasztottuk a kicsúszás elkerülése érdekében. A kapott eredmények jól 
jellemzik a szövetek szakítás előtti tulajdonságait, valamint segítségükkel egyértelműen elkülö-
níthető volt a házi tyúk ín a házisertésektől, ennek szekáns rugalmassági modulus több mint 
hússzorosra adódott a többi szövet átlagához képest (házityúk: 129,881 MPa, házisertés átlag: 
4,194 MPa). A mérések egy nagyobb kutatás részei, melynek során egy kollagén szövet többszintű 
mechanikai modelljét készítjük el, és a mérések segítségével validáljuk ezeket.

Kulcsszavak: biomechanika, kollagén, szakítóvizsgálat

Mechanical measurements of animal tendons

Abstract

The mechanical characterization of collagenous tissues has been a hot topic of research for years. 
In the current study, we measured the elastic properties of domestic pork and chicken tendons. 
The materials have been purchased by a butcher; the tendons were prepared right before testing. 
After test measurements for calibration, 5 pork and 1 chicken tissue was used. The clamping sites 
were frozen using liquid nitrogen in order to avoid slipping. The results were able to character-
ize the elastic properties of tendons before failure well, the chicken and pork tissues were clearly 
distinguishable as well (the average secant elastic modulus of pork tissues was 4.194 MPa, for the 
chicken tissue it was 129.881 MPa). These measurements are a part of a bigger study, which aims 
to create a multilevel model of tendon, and validate the models with mechanical measurements.

Keywords: biomechanics, collagen, tensile test
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1. Bevezetés

A kollagén molekula, amely a többsejtű élő-
lények sejt közötti mátrixának a fő alkotója, 
az állatvilágban előforduló fehérjék mintegy 
25%-a. A kollagén molekulák típusuktól füg-
gően előfordulhatnak kötő- és támasztószöve-
tekben (csontban, ínban, szalagban, érfalban, 
stb.), mechanikai stabilitást, rugalmasságot és 
szilárdságot biztosítva. Gyakoriságuk miatt 
már régóta állnak a kutatók érdeklődésének 
középpontjában, de a mechanikai tulajdonsá-
gok és molekuláris felépítés közötti kapcsolat 
ismerete hiányos, elsősorban a bonyolult hie-
rarchikus felépítés miatt. Az inak mechanikai 
tulajdonságainak ismerete kiemelkedő fontos-
ságú az ortopédiai műtétek tervezésénél és el-
engedhetetlen bemenő paramétere a különféle 
sérülések numerikus szimulációknak. 

A szövet típusán túl a vizsgálataink megkez-
dése előtt a korábbi kutatásokban elemez-
tük az általunk fontosnak ítélt paramétere-
ket, mint a szövet alakját, a befogás típusát, 
előkondícionálás alkalmazását, a mérés köz-
ben nedvesen tartást és a terhelés sebességet. 
A korábbi kutatások eredményei alapján a 
mért szövet alakjának megváltoztatása hoz-
zájárulhat a kicsúszás megelőzéséhez.1-4 Ha 
a minta két végén a befogott rész szélessége 
háromszorosa a mért hossz szélességének3, 
akkor egy kutyacsontra emlékeztető alak jön 
létre (dogbone shape). Előnye, hogy a jelentősen 
nagyobb keresztmetszeten az esetleges lokális 
hatások ellenére a tönkremenetel a közép-
ső elvékonyított részen, és nem a befogásnál 
történik. Lágyszövet mérése esetén a leggya-
koribb probléma a minta kicsúszása a befo-
gó fejek közül, míg túl erős befogás azonban 
roncsolhatja azt, így a tönkremenetel mindig 
ennek közelében megy végbe.5 Elkerülésének 
egyik lehetséges módja, hogy a lágyszövetet a 
csonttal (csont dugóval) együtt mérik.6,7  Ez 
elsősorban szalagok vizsgálatánál gyakori, 
mivel a többi lágyszövet eltávolításával egy 

csont-szalag-csont rendszert kapunk.  Ha a 
csontdugót helyezzük a befogópofákba, a sza-
lag teljes hosszán végezhetjük a vizsgálatot. A 
méréseink során inakat vizsgálunk, ahol az ín 
egyik vége csonthoz, míg másik vége izom-
hoz kapcsolódik, azaz  a rendszerbe izom is 
kerülne, ami bonyolítja a mérés kiértékelését. 
A kicsúszás elkerüléséhez az inak végének va-
lamilyen fizikai vagy kémiai úton történő rög-
zítése, módosítása szükséges. Az egyik megol-
dás a szövetből a víz alacsony hőmérsékleten 
való eltávolítása ( freeze-substitution) és ezt 
követően poliuretánban történő rögzítése.2 

Felmerülhet valamilyen epoxi, vagy akrilát 
alapú ragasztó használata az ín és a befogófej 
közötti kapcsolat biztosításához.6,8 Harmadik 
lehetőség a kicsúszás elkerülésére, amikor az 
inak végét két dörzspapír közé rögzítik. Utolsó 
lehetőség a befogott részek  megfagyasztása7,8, 
ekkor alapvetően a cél a befogott keresztmet-
szet hűtése, mivel így a befogópofák kevésbé 
roncsolják az inakat. Ennek előnye, hogy egy-
szerűen kivitelezhető, a fagyasztás a szövetet 
(azok tárolása során is gyakran szokás hasz-
nálni) nem károsítja.8 A korábbi kutatások-
ban7,8 speciálisan kialakított befogók segítsé-
gével a hűtés a mérés teljes időtartama alatt 
megoldott. 

A kollagén rostok egyenlő hosszát és párhuza-
mosságát előterhelés alkalmazásával célszerű 
biztosítani. Így  a szövetek terheléstörténete, 
a mérés kezdeti feltételei azonosak.6 Ennek 
módja eltérő lehet egyik módszer  adott nagy-
ságú előterhelés alkalmazása6, míg a másik a 
ciklikus előterhelés használata.1-4 

A kollagénszövetek nedvességtartalma nagy 
mértékben befolyásolja a mechanikai tulaj-
donságaikat, így fontos azonos nedvességtar-
talom biztosítása.2 Hosszabb mérések esetén 
is szükséges az adott (állandó) nedvességtar-
talom biztosítása.9 Az ilyen típusú vizsgála-
tok során felmerülhet az emberi szervezethez 
hasonló környezet létrehozása, ezt 37 ºC-os 
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fiziológiás sóoldat (PBS) mérőkörnyezetbe 
spriccelésével oldható meg.10 Megoldás lehet 
a vizsgáló eszköz elszigetelése, és a környe-
zetében a légkörinél magasabb páratartalom 
létrehozása11-14, vagy a felszínére való sóoldat 
csöpögtetéssel a szövet közvetlen nedvesítése.6 

Ha a mérés megfelelően rövid időtartamú (a 
minta tömegének csak a mérési pontosságon 
túl jelentkező kis részét veszti el kiszáradás 
miatt), akkor elégséges a szövetek azonos kiin-
dulási nedvességtartalmának biztosítása. Ezt 
vagy azonos tárolási körülményekkel, vagy 
ozmotikus nyomást használó technikával old-
hatjuk meg.2

A szövet terhelésével kapcsolatban az iroda-
lom túlnyomórészt megegyezik abban, hogy 
a vizsgálatot időfüggő elmozdulás terhelés 
segítségével célszerű végezni. Ez alól kivételt 
képez Firminger és mtsai. által végzett kuta-
tás, ahol a terhelő erő sebessége volt állandó  
50 N/s. A mérések során a mérőfej sebessége  
50 µm/perc13 és 1000 mm/perc7 között vál-
tozik. Egyes kutatások a mérőfej sebességét a 
szövet hosszától függően, annak százalékában 
adták meg, 6%16 és 100%3 közötti percenkénti 
hosszváltozást javasolt.

Összegezve, eltérő módszer és paraméter 
használható I-es típusú kollagénszövetek 
mechanikai tulajdonságainak meghatá-
rozására. Ugyanazon szöveten elvégzett 
viszkoelasztikus és mechanikai tulajdonságo-
kat vizsgáló mérésre kevés példa van.16 A ku-

tatásukban a befogást egyik oldalon a csont se-
gítségével oldották meg, míg a másik oldalon a 
lágyszövet befogása nem részletezett. További, 
csak relaxaciós kutatás17 a korábban említett 
cikkel8 azonos módon oldja meg a befogást, a 
befogófejek folyamatos fagyasztásával és ezzel 
sikerül értékelhető eredményeket elérniük. 

Jelen kutatás célja, hogy egy megfelelő pon-
tosságú mérést dolgozzunk ki az I-es típusú 
kollagénből felépülő inak mechanikai tu-
lajdonságainak meghatározására, amely a 
többszintű mechanikai modell szimulációs 
eredményeinek verifikálására is alkalmas. A 
mérési módszer megfelelőségét állati inak se-
gítségével vizsgáltuk.

2. Anyag és módszer

2.1. Anyag

A mérési módszer használhatóságát hentes-
nél vásárolt állati inakon ellenőriztük: három 
darab házi tyúkín, amely a kétfejű lábikra-, 
valamint a hosszú szárkapocs izmokhoz tar-
tozó ín, és két darab házisertés ín, amely a 
bal első comb feszítő izmaihoz (common-, és 
lateral extensor muscle)  kapcsolódó inak, ese-
tén. Geometriai méreteiket Mitutoyo absolute 
digimatic tolómérővel (Mitutoyo Corp., Ka-
wasaki, JP)  határoztuk meg (1. táblázat). A 
szöveteket hossz és vastagság szerint rendsze-
reztük, közülük összesen 6 darabot válasz-
tottunk ki mérésre, négy hasonló geometriai 
paraméterekkel rendelkező és egy kisebb szé-

1. táblázat. A mért inak geometriai méretei

Minta sorszáma Állat Szélesség 
[mm]

Vastagság 
[mm]

Befogási hossz 
[mm]

Átmérő 
[mm2]

1 Házisertés 9,60 3,17 76,86 30,43
2 Házisertés 4,61 3,54 130,20 16,32
3 Házi tyúk 1,35 0,82 45,60 1,10
4 Házisertés 13,70 5,48 131,00 75,08
5 Házisertés 11,36 4,20 78,60 47,70
6 Házisertés 14,10 5,90 90,00 83,19
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lességű házisertés, valamint egy házi tyúk ínt 
(1. ábra) elemeztünk. A szöveteket kivétel után 
a mérés kezdetéig fiziológiás nátrium-klorid 
oldatban (0,9 m/m%-os desztillált víz-asztali 
só keverék) tároltuk szobahőmérsékleten, a 
kivétel után a méréseket egy órán belül elvé-
geztük.

2.2. Mérési módszer

A szakítóvizsgálat szobahőmérsékleten tör-
tént, Instron 5965 elektromechanikus szakí-
tógépet használtunk 5 kN-os erőmérő cellával 
(Instron Ltd., High Wycombe, UK), a Buda-
pesti Műszaki és Gazdaságtudományi Egye-
tem Mechanikai Anyagvizsgáló Laboratóriu-
mában.20 A használt mérőfej polimer anyagú, 
recés kialakítású volt, így a befogáshoz ki-
csúszás ellen csupán a befogott végek folyé-
kony nitrogénnel való fagyasztását végeztük.  
(2. ábra). A mérés során előterhelést nem al-
kalmaztunk, a terhelést a minta szakadásáig 
végeztük, a befogófej sebessége 10 mm/perc 
volt. A terhelés során rögzítettük az erő-be-
fogófej elmozdulása diagramot, valamint az 
adatokat táblázatba is kiírtuk a kiértékelés 
megkönnyítése érdekében, melyet Microsoft 
Excel (Microsoft Corp., Redmond, Washing-
ton, USA) végeztünk.

2.3. Anyagmodell

Az ín hiperelasztikus, összenyomhatatlan 
anyag, így a Mooney-Rivlin anyagmodell se-

gítségével jellemezhető, melyben a feszültsé-
geket egy ismertnek feltételezett alakváltozási 
energiafüggvény deriválásával kapjuk meg. Az 
energiafüggvényt általános alakban az Ogden 
által javasolt módon20 a főnyúlások segítségé-
vel írhatjuk fel (1), és a Mooney-Rivlin mo-
dellben alakváltozási invariánsokat felhasz-
nálva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

ahol Ψ az energiafüggvény [MPa],  λi a főnyú-
lások [-], N az energiafüggvényt alkotó tagok 
száma [-], µP a nyírási modulus p-edik kons-
tans összetevője [MPa], és αP dimenzió nélkü-
li anyagi konstansok. 

1. ábra. A preparált házisertés és házi tyúk inak 2. ábra. Az 1. számú sertés ín befogva

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 

𝑰𝑰′𝟐𝟐 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟐𝟐

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

(1)
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𝑁𝑁 = 2, 𝛼𝛼1 = 2, 𝛼𝛼2 = −2 felhasználásával és 𝐼𝐼1
, , 𝐼𝐼2

, , 𝐼𝐼3
,  alakváltozási invariánsokkal és felhasználva, 

hogy 𝐼𝐼3
, = 𝜆𝜆1

2𝜆𝜆2
2𝜆𝜆3

2 = 1 (a főnyúlások szorzata az összenyomhatatlanság miatt 1) az energifüggvény  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

 

 felhasználásával és 
𝑁𝑁 = 2, 𝛼𝛼1 = 2, 𝛼𝛼2 = −2 felhasználásával és 𝐼𝐼1

, , 𝐼𝐼2
, , 𝐼𝐼3

,  alakváltozási invariánsokkal és felhasználva, 
hogy 𝐼𝐼3

, = 𝜆𝜆1
2𝜆𝜆2

2𝜆𝜆3
2 = 1 (a főnyúlások szorzata az összenyomhatatlanság miatt 1) az energifüggvény  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

 

 alakváltozási invariánsokkal és fel-
használva, hogy

𝑁𝑁 = 2, 𝛼𝛼1 = 2, 𝛼𝛼2 = −2 felhasználásával és 𝐼𝐼1
, , 𝐼𝐼2

, , 𝐼𝐼3
,  alakváltozási invariánsokkal és felhasználva, 

hogy 𝐼𝐼3
, = 𝜆𝜆1

2𝜆𝜆2
2𝜆𝜆3

2 = 1 (a főnyúlások szorzata az összenyomhatatlanság miatt 1) az energifüggvény  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

 

 (a főnyúlá-
sok szorzata az összenyomhatatlanság miatt 1) 
az energiafüggvény 

egyenletet kapunk, melyben

és c1, c2, c3, c4, c5 tapasztalati úton meghatáro-
zott anyagi konstansok.

Egytengelyű húzás esetén λ1=λ  és λ2=  
λ3= 

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 

𝑰𝑰′𝟐𝟐 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟐𝟐

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

. Ezt az energiafüggvény λ szerinti de-
riváltjába helyettesítve kapjuk meg a feszült-
ség-nyúlás függvényt (5).

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség 
[MPa], ci  pedig ismét tapasztalati úton meg-
határozható anyagi konstansok.

Innen a legkisebb négyzetek módszerét hasz-
nálva megkaptuk a c értékeket és a közelítő 
görbéket ábrázoltuk is (4. ábra). Az 5. jelű 
mintára az ötváltozós illesztés nem megfele-
lő, mert a nagy értékeknél elválik az eredeti 
vonaltól, így a számolt szekáns rugalmassági 
modulus értékét nagyban befolyásolná. Al-
ternatívaként ennek vizsgálatához háromvál-
tozós Mooney-Rivlin anyagmodellt választot-
tunk, ami a görbe végén jobban illeszkedik 
(ebben az esetben az egyenletek kicsit módo-
sulnak, eltűnik a c20 és c02 tag) (6). 

A c tagok meghatározásának módját az egy-
szerűség kedvéért ezen a háromváltozós ala-
kon mutatom be. A diagramban ábrázolt 
pontjaink segítségével alkalmazzuk a legki-
sebb négyzetek módszerét (7, 8).

ahol ei a hibák, si a mért értékek, F a minima-
lizálandó függvény.

Az F függvény minimuma ott lesz, ahol a 
c-kel való parciális deriváltjai 0-val egyenlőek. 
Ezeket elvégezve és egyszerűsítve egy li-
neáris egyenletrendszert kapunk, amely a  
[c1; c2; c4] vektorra megoldható. Az ötváltozós 
egyenlet esetén a konstansok számolásának 
menete hasonló.

3. Eredmények

A minták rögzített erő-befogófej elmozdulás 
diagramja a 3. ábrán látható. A tönkremenetel 
mindegyik mérés esetében a befogás környé-
kén történt, így a szakadás környéki paramé-
terek nem megbízhatónak. Így csak a görbék 
kezdeti részén megfigyelhető lineáris szakasz 
meredekségét, másnéven a szekáns rugalmas-
sági modulust számítottuk és elemeztük. Ezt a 
lineáris szakaszt az egyes görbékből manuáli-
san jelöltük ki.  Az inakat összenyomhatatlan 
anyagnak tekintettük, így az állandó térfogat 
miatt minden időlépésben a nyúlás alapján 
megváltozott keresztmetszeti átmérőt számol-
tunk. Felhasználásával mind alakváltozás (9)
mind a feszültség (10) számítható.

ε az alakváltozás [-], ∆l a befogási hossz meg-
változása (a befogófej elmozdulása) [m], l pe-
dig a befogási hossz a mérés kezdetekor [m]

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 

𝑰𝑰′𝟐𝟐 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟐𝟐

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

(2)

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 

𝑰𝑰′𝟐𝟐 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟐𝟐

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 
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A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
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helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 

𝑰𝑰′𝟐𝟐 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟐𝟐

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 

𝑰𝑰′𝟐𝟐 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟐𝟐

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

(5)

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 

𝑰𝑰′𝟐𝟐 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟐𝟐

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 
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𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
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𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 
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𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
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𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏
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𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 
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𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

(6)

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 

𝑰𝑰′𝟐𝟐 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟐𝟐

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
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    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 
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egyenletet kapunk, melyben  
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A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
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𝜆𝜆3 + 1
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𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
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    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

(7)

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 
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(𝝀𝝀𝟏𝟏
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𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
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és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
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és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
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𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 
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𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
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𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1
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módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

(8)

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 

𝑰𝑰′𝟐𝟐 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟐𝟐

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

(9)
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 σ a feszültség [MPa], F az erő [N], A pedig a 
keresztmetszet az adott mérési pontban [mm2].

A kapott értékeket minden szövet esetében egy 
feszültség-alakváltozás diagramon ábrázoltuk 
(3. ábra). Az egyes minták szekáns rugalmas-
sági modulusát ezen görbék számolt adatok 
segítségével meghatározott lineáris szakasza-
iból számítottuk, az egyszerűbb összehason-
lítás kedvéért ezek kezdetét a 0 pontba toltuk, 
így korrigált görbéket kaptunk. A lineáris sza-
kasz kezdeti és végpontjaiban számolt értékek 
a 2. táblázatban láthatók.

Ehhez az első és utolsó számolt értéket össze-
kötöttük, és az így kapott vonal meredekségét, 
ez a szekáns rugalmassági modulust számol-
tuk (3. táblázat).

A tapasztalati úton meghatározható c anyagi 
konstansokat az előző fejezetben bemutatott 
módon (7) és (8) egyenletekkel számoltam  
(4. táblázat).

A mérések átlagára a 2.3 fejezetben bemutatott 
háromparaméteres Mooney-Rivlin módszer-
rel görbét illesztettünk. Az átlaggörbét csak a 
házi sertésből származó inakból számítottuk, 
így a 3. mintát, amely házityúkból származott, 
kihagytuk (4. ábra). Az illesztett görbék segít-
ségével minden méréshez és az átlaghoz is 
szekáns rugalmassági modulust számítottunk 
(4. táblázat utolsó sora).

A 4. táblázatban szereplő adatokból leolvas-
ható, hogy az egyes szövetek lineáris szakasz 
végén mért megnyúlása különbözik, mely-
nek oka lehet az inak eltérő kiindulási mére-
te, valamint típusa. A különbségek értékben 
nem mutatnak jelentős eltérést (0,135-0,176 

3. ábra. A szakítóvizsgálat során adódó erő-befogófej elmozdulás görbék

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 

𝑰𝑰′𝟐𝟐 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟐𝟐

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

(10)

2. táblázat. A lineáris szakasz elején és végén leolvasható értékek

Szövet típusa Minta
Alakváltozás 
lineáris szakasz 
elején [-]

Feszültség 
lineáris szakasz 
elején [MPa]

Alakváltozás 
lineáris szakasz 
végén [-]

Feszültség 
lineáris szakasz 
végén [MPa]

Házisertés 1 0,051 0,094 0,176 15,009
Házisertés 2 0,080 0,035 0,135 5,261
Házisertés 4 0,054 0,080 0,135 9,164
Házisertés 5 0,010 0,095 0,159 22,137
Házisertés 6 0,032 0,086 0,159 14,725
Házi tyúk 3 0,134 0,705 0,313 130,586
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a házisertés esetében), azonban az átlag szá-
mításánál fontos szerepük van. Az átlagok-
ra illesztett görbéből számolt modulus lett a 
legalacsonyabb, ez annak köszönhető, hogy 
ennek számításakor a százalékos nyúlás maxi-
mumok közül a legkisebbik (a kettes mérésnél 
kapott) értékig vizsgáltuk csak a görbéket. Az 
átlagot így a legtöbb görbének a kezdeti, ki-
sebb meredekségű szakaszából kaptuk, míg a 
táblázatban a többi érték a teljes görbékre vo-
natkozik.

4. Megbeszélés

Jelen kutatás célja egy megbízható mérési 
protokoll kidolgozása I-es típusú kollagén-
ről készített többszintű mechanikai mo-
dell verifikálására. Ehhez szükséges mind 
viszkoelasztikus-, mind szakadási tulajdonsá-
gok vizsgálata, melyre kevés módszer található 
az irodalomban. 

Vizsgálatunk során hentestől vásárolt állati 
inakat mértünk, a befogást folyékony nitro-
gén használatával biztosítva. Az előzetesen 
végzett próbamérések segítségével megállapí-
tottuk, hogy a szakadásig végzett méréshez 
nem szükséges előterhelés, a húzási sebesség  
10 mm/perc. A szövetek kezdeti lineáris sza-
kaszán való szekáns rugalmassági modulus 
volt a vizsgált paraméter, ezek átlagára il-
lesztett görbe modulusa 4,194 MPa volt, ami 
nagyságrendileg megegyezik Zhang és Fu 
által 2013-ban mért értékekkel21 (az értékek 
2,08-6,99  MPa között mozogtak, 3,915 MPa 
átlaggal). 

A méréseink során a tönkremenetel minden 
mintánál a befogás környezetében történt, 
amiből arra következtethetünk, hogy az egy-
szeri fagyasztás nem lesz megfelelő módszer 
a szakadási-, és a viszkoelasztikus tulajdonsá-

3. táblázat. Az mérésekből számolt szekáns 
rugalmassági modulus 

Minta c10 [Pa] c01 [Pa] c20 [Pa] c11[Pa] c02 [Pa]
1 -0,0167*104 0,0169*104 2,0624*104 -5,0591*104 3,1229*104

2 -0,0002946*106 0,0002970*106 -0,5316*106 1,0725*106 -0,5385*106

3 0,1938*104 -0,1938*104 0,9032*104 -2,1336*104 -1,1277*104

4 0,0004193*106 -0,0004193*106 -0,5332*106 1,1318*106 -0,6011*106

5 (5 vált.) -0,0003526*104 0,0003526*104 0,9573*105 -2,1558*105 1,217*105

5 (3 vált.) 3,7148*102 -3,7148*102 -2,1695*102

6 -0,0019*105 0,0019*105 0,8602*105 -1,963*105 1,1245*105

Átlag görbe 0,0009919*104 -0,0006707*104 -4,4667*104 7,1311*104 -2,4428*104

4. táblázat. Az illesztéshez használt c értékek

Szövet típusa Minta
Szekáns 
rugalmassági 
modulus  [MPa]

Házisertés 1 14,916
Házisertés 2 5,226
Házisertés 4 9,084
Házisertés 5 22,043
Házisertés 6 14,640
Házisertés Átlag 4,194
Házi tyúk 3 129,881 4. ábra. A mérések átlagára illesztett görbe 

(feketével az eredeti korrigált értékek, pirossal 
az illesztett)
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gok mérésére sem. A következő lépés a kuta-
tásban egy korábban kidolgozott eljárás8 hasz-
nálata, melynek során a fagyasztás szárazjég 
segítségével a mérés teljes időtartama alatt 
megoldott.

5. Összefoglalás

Összefoglalva megállapíthatjuk, hogy a be-
fogott rész fagyasztásával az inak egyszeri, 

tönkremenetelig való tesztelése megoldható. 
Az eredményeink alapján a szekáns rugal-
massági modulusra kellően pontos értékeket 
kapunk, azonban a szakadás környéki para-
méterek nem megbízhatók, ugyanis ez min-
den esetben a befogásnál, vagy annak környe-
zetében jött létre. Így a pontos tönkremeneteli 
paraméterek és a viszkoelasztikus mérések el-
végzéséhez folyamatos fagyasztás és a szövet 
nedvesen tartása javasolt.

A szerzők részvétele: C. A.: Methodology, software, validation, formal analysis, investigation, 
data curation, writing – original draft, visualization, L.É.I.: Methodology, conceptualization, in-
vestigation, project administration, resources, writing – review & editing, T.B.: Methodology, 
conceptualization, investigation, project administration, resources, writing – review & editing, 
K.R.M.: Writing – review & editing, supervision.

Köszönetnyilvánítás: -

Támogatás:  A bemutatott kutatás a BME-EGA-02 számú projekt részeként az Innovációs és 
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Abstract

Computational biomechanical models have the potential to broaden our understanding and to 
aid the work of many practicing medical professionals. However, these models are only reliable, 
thus applicable and valuable, insofar as they are able to replicate a specific portion of reality. There-
fore, validation of computational models is indispensable. To ensure that our proposed 3D finite 
element head-neck model does bear meaningful resemblance to real cervical spines, we relied 
on all available relevant rotation-moment measurements. Previously proposed validation metrics 
were used to quantify model error and experimental uncertainties. These metrics may be adopted 
for a wide range of other applications as well. Our model was found to be adequate for the study 
of kinematical properties of the human cervical spine.
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Introduction

Numerical studies of the human cervical spine 
are of great importance for several reasons. 
One of the most important one is that compu-
tational models allow us to obtain quantitative 
data that otherwise would be impossible to be 
obtained. However, a well-known problem 
arises: the model’s ability to replicate realis-
tic results for a specific application has to be 
investigated otherwise the simulation model 
cannot be relied on. In short, validation is of 
paramount importance.

Although numerical studies of the cervical 
spine do begin with validation, the usually ap-
plied methods are far from comprehensive and 
adequately quantitative. In numerous stud-
ies1–14, the ranges of motion or the rotations 
at a given moment magnitude of the simula-
tion models were compared to that of in vitro 
and in silico models. In other words, merely 
singular data points were taken into account, 
not the whole rotation-moment relationship of 
each FSU.

https://doi.org/10.17489/biohun/2022/2/367
https://creativecommons.org/licenses/by-nc-nd/4.0/
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Furthermore, the severely restricted use of em-
pirical observations is apparent. Most authors 
took advantage of only one or two sets of ex-
perimental kinematical data. In addition, the 
level of coincidence of the results are predom-
inantly qualitatively described. For instance, a 
common phrase, with different variations, is 
the following: “The results of the proposed mod-
el are in good agreement with empirical data.” 
Here, “good agreement” often lacks a clear, 
quantitative characterization in published 
works. As a result, assessing the improvement 
of biofidelity of subsequent models developed 
for similar applications is largely hindered.

A better approach to validation is the use of the 
two standard deviation wide range of experi-
mental mean.3–5,9,15 The corridor defined this 
way is conveniently established in view of the 
fact that standard deviation of observational 
data is almost universally provided. Besides, 
the corridor is more useful for a comprehen-
sive validation of FSUs of simulation models 
since not merely the end points but also the 
progression of the rotation-moment relation-
ship is taken into account. Hence, one can 
observe the behavior of the cervical segments 
in function of the applied moment. However, 
this approach allows us to assess biofidelity 
only in more of a qualitative sense as the ex-
tent of deviation from the observational mean 
might be described as either greater or less 
than the standard deviation. No further dis-
tinctions can be drawn numerically. Moreover, 
one cannot freely choose the confidence level 
at which the results are evaluated: only a static 
empirical corridor is given.

Besides, the uncertainty of the utilized exper-
imental data is rarely compared to the mod-
el error in a quantitative sense. This aspect 
of the available measurement data should be 
seen as all-important because the reliability of 
the validation ought to be assessed in light of 
the observational uncertainties. On the other 

hand, parametric studies provide some insight 
into the above mentioned problem.2,16–19 The 
work of Wei et al.20 and Bredbenner et al.21 
constitutes noteworthy exceptions with re-
gards to measuring finite element model er-
ror. In both studies, agreement with empirical 
data is quantified. Bredbenner et al. conducted 
a thorough stochastic analysis of both the ob-
servational data and the finite element results.

In the current study, our objective was to vali-
date a head-neck finite element model with all 
available rotation-moment measurements by 
quantifying model error and empirical uncer-
tainties using a relatively simple and intuitive 
method.
 
Methods

Finite element model

The finite element model that was previous-
ly developed and reported by Danka et al.22 
is hereby validated. Figure 1 shows the lateral 
view of the whole simulation model. It is im-

Figure 1. The previously developed finite 
element model of the human cervical spine22
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portant to emphasize that muscles were not 
taken into account when the model was vali-
dated. In addition, a few adjustments detailed 
below were made. For further information, 
refer to the work of Danka et al.22

Some of the material model parameters, 
shown in Table 1, has been changed compared 
to the previously reported values. For the sake 
of completeness, all material constants are pro-
vided. In addition, the mechanical behavior of 
ligaments was more realistically taken into ac-
count. Ligaments’ response due to tensile forc-
es may be divided into three region, namely: 
toe region, elastic region and the plastic or fail-
ure region. The first two stages were captured 

using a quasi-bilinear approach. Ligaments 
were modeled by using tension-only truss el-
ements. Besides, a fictive thermal load is ap-
plied so that the ligaments become compressed 
before applying moment loads. Hence, liga-
ment laxity is taken into account. The work of 
Laville et al.16 and Maurell et al.23 were used 
as starting points to approximate the level of 
pre-slackening of each ligament. The applied 
initial strains by using fictive thermal loads are 
located in Table 2.

Experimental datasets

The basis for empirical kinematical data was 
a meta-analysis study conducted by Zhang et 
al.24 For this meta-analysis, numerous mea-
surement results were collected and com-
piled. The compiled results that were used in 
the present work is located in the spreadsheet 
file of Supplementary data 2 in Appendix A of 
Zhang et al.’s paper. The inclusion criteria of 
our study were defined as follows. Datasets 
that (1) include at least one cervical FSU, (2) 
were produced with no follower load or com-
pressive force, and (3) provide at least two data 
points per loading directions were taken into 
account. If datasets were only available for uni-
lateral moments, in case of LB and AR, then 

Anatomical part
Young’s 
modulus 
[MPa]

Poisson’s 
ratio [-]

Anterior Atlantoaxial 
Membrane 8 0.3

Anterior Atlantooccipital 
Membrane 1 0.3

Alar Ligament 5 0.3
Anterior Longitudinal 
Ligament 54.5 0.39

Apical Odontoid Liga-
ment 20 0.3

Capsular Ligament 2 0.39
Interspinous Ligament 1.5 0.39
Intertransverse Ligament 2 0.39
Intervertebral Disk 3.4 0.39
Ligamentum Flavum 1.5 0.39
Muscle 1 0.4
Posterior Atlantoaxial 
Membrane 10 0.3

Posterior Atlantooccipital 
Membrane 20 0.3

Posterior Longitudinal 
Ligament 30 0.39

Bone 18000 0.4
Supraspinous Ligament 1.5 0.3
Transverse Ligament 20 0.3
Tectorial Membrane 10 0.3

Table 1. Applied material constants

Ligament Compressive 
strain [%]

Anterior Longitudinal Ligament -10
Posterior Longitudinal Ligament -10
Capsular Ligament -30
Interspinous Ligament -17
Supraspinous Ligament -10
Anterior Atlantooccipital Mem-
brane -10

Anterior Atlantoaxial Membrane -10
Posterior Atlantooccipital Mem-
brane -10

Posterior Atlantoaxial Membrane -10

Table 2. Applied initial compressive strain in 
ligaments
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Figure 2. Application of prescribed rotation in all three loading direction: flexion-extension (a), 
lateral bending (b), axial rotation (c)

the results were assumed to be the same due to 
contralateral moments with opposite sign.

Loads and boundary conditions

In order to validate the model, prescribed 
rotations were applied at the top of the skull 
(see Figure 2). In all simulations, fixed sup-
port boundary condition was defined at the 
bottom surface of the C7 vertebral body. Since 
the observational data are derived from in-
tact cervical spine specimens without muscle 
tissue, muscles in the finite element model 
were suppressed thus not taken into account.  
ANSYS’s25 Remote Point feature was utilized 
to measure the rotation. The Remote Points 
were placed onto the anterior surface of the 
vertebral bodies. In the post-processing stage, 
the Flexible Rotation result object provided the 
rotation values of each vertebra.

Validation metrics

In order to quantify the biofideliy of the finite 
element model, validation metrics proposed by 
Oberkampf and Barone26 were used. A brief 

description of each validation metric is pre-
sented below. For further details and rigorous 
derivation of each metric, refer to the work of 
Oberkampf and Barone.26

Here, a list of the quantities occurring in the 
following equations is provided:
	- M – applied moment,
	- Mu and Ml – maximum and minimum 

value of the applied moment, respectively,
	- θm(M) – relative rotations of a specific 

FSU in the proposed FE model,
	- θe(M) – mean relative rotations of human 

cervical spine samples for a specific FSU,
	- E(M) – estimated error function,  

E(M) = θm(M) - θe(M)
	- s(M) – standard deviation of mean rela-

tive rotations,
	- C – confidence level,
	- α – total area of both of the tails of the 

probability density function of Student’s 
t-distribution,

	- n(M) – number of independent dataset for 
a given moment magnitude,

	- v(M) – degree of freedom of the t-distri-
bution, v(M)=n(M)-1.

felhasználva az 5 paraméteres alak adódik (2). 

𝚿𝚿 = ∑ 𝝁𝝁𝒑𝒑
𝜶𝜶𝒑𝒑

(𝝀𝝀𝟏𝟏
𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟐𝟐

𝜶𝜶𝒑𝒑 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝜶𝜶𝒑𝒑 − 𝟑𝟑)𝑵𝑵

𝒑𝒑=𝟏𝟏       ( 1) 

𝚿𝚿 = 𝒄𝒄𝟏𝟏 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟐𝟐 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟑𝟑 ∗ (𝑰𝑰′
𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 + 𝒄𝒄𝟒𝟒 ∗ (𝑰𝑰′

𝟏𝟏 − 𝟑𝟑)(𝑰𝑰′
𝟐𝟐 − 𝟑𝟑) + 𝒄𝒄𝟓𝟓 ∗ (𝑰𝑰′

𝟐𝟐 − 𝟑𝟑)𝟐𝟐 
 ( 2) 

egyenletet kapunk, melyben  

𝑰𝑰′
𝟏𝟏 = 𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐       ( 3) 

𝑰𝑰′𝟐𝟐 = 𝝀𝝀𝟏𝟏
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟐𝟐

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟐𝟐
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟑𝟑

𝟐𝟐 + 𝝀𝝀𝟑𝟑
𝟐𝟐𝝀𝝀𝟏𝟏

𝟐𝟐     ( 4) 

és 𝑐𝑐1, 𝑐𝑐2, 𝑐𝑐3, 𝑐𝑐4, 𝑐𝑐5 tapasztalati úton meghatározott anyagi konstansok.  

Egytengelyű húzás esetén 𝜆𝜆1 = 𝜆𝜆  és 𝜆𝜆2 = 𝜆𝜆3 = 1
√𝜆𝜆  . Ezt az energiafüggvény λ szerinti deriváltjába 

helyettesítve kapjuk meg a feszültség-nyúlás függvényt: 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟏𝟏𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀) + 𝟐𝟐 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟐𝟐) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟐𝟐𝟐𝟐 ∗ (𝝀𝝀𝟒𝟒 − 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝛌𝛌 − 𝟐𝟐
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀) + 𝟔𝟔 ∗
𝒄𝒄𝟏𝟏𝟏𝟏 ∗ (𝝀𝝀𝟑𝟑 − 𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏

𝝀𝝀𝟑𝟑 + 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟏𝟏

𝝀𝝀) + 𝟒𝟒 ∗ 𝒄𝒄𝟎𝟎𝟎𝟎 ∗ (𝟐𝟐 ∗ 𝝀𝝀𝟐𝟐 + 𝟑𝟑 ∗ 𝝀𝝀 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀𝟒𝟒 + 𝟑𝟑

𝝀𝝀𝟐𝟐 − 𝟏𝟏
𝝀𝝀)  

ahol σ11 az első főnyúláshoz tartozó feszültség [MPa],  

𝑐𝑐𝑖𝑖 pedig ismét tapasztalati úton meghatározható anyagi konstansok. 

𝛔𝛔𝟏𝟏𝟏𝟏 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆)       

(5) 

A c tagok meghatározásának módját az egyszerűség kedvéért ezen a háromváltozós alakon 
mutatom be. A diagramban ábrázolt pontjaink segítségével alkalmazzuk a legkisebb négyzetek 
módszerét:  

𝑒𝑒𝑖𝑖 = 2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) − 𝑠𝑠𝑖𝑖   

       ( 6) 

F = Σ (2 ∗ 𝑐𝑐1 ∗ (𝜆𝜆2 − 1
𝜆𝜆) + 2 ∗ 𝑐𝑐2 ∗ (𝜆𝜆 − 1

𝜆𝜆2) + 6 ∗ 𝑐𝑐4 ∗ (𝜆𝜆3 − 𝜆𝜆2 − 𝜆𝜆 − 1
𝜆𝜆3 + 1

𝜆𝜆2 + 1
𝜆𝜆) −

𝑠𝑠𝑖𝑖)
2

    ( 7) 

ahol 𝑒𝑒𝑖𝑖 a hibák, 

𝜀𝜀 = ∆𝑙𝑙
𝑙𝑙                ( 8) 

𝜎𝜎 = 𝐹𝐹
𝐴𝐴               ( 9) 

 

 

~
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There are some basic mathematical restric-
tions that has to be respected in order to use 
the validation metrics introduced below. Both 
θm and θe are required to be functions of M, 
i.e., one and only one relative rotation value 
can be assigned to each value of M. In addi-
tion, the value of θe is not allowed to be 0 oth-
erwise division by 0 occurs.

The first validation metric is the so called 
average relative error metric (AREM), which 
characterizes the absolute relative difference 
between measurements and the correspond-
ing results of the computational model. This 
validation metric is calculated as follows (1):

The average relative confidence indicator 
(ARCI) is defined as the average magnitude of 
the half-width of the confidence interval over 
the range of the applied moment (2):

The maximum relative error metric (MREM) 
is simply the maximum value of the absolute 
relative error over the range of the applied mo-
ment (3):

Let 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫ |𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |

𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (1) 

 
The average relative confidence indicator (ARCI) is defined as the average magnitude of 

the half-width of the confidence interval over the range of the applied moment: 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|
𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (2) 

 
The maximum relative error metric (MREM) is simply the maximum value of the absolute 

relative error over the range of the applied moment: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 = max
𝑀𝑀𝑙𝑙≤𝑀𝑀≤𝑀𝑀𝑢𝑢

|𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |. (3) 

 
Let 𝑀̂𝑀 denote the moment magnitude at which MREM occurs. Then the maximum 

relative confidence interval (MRCI) is the half of the relative confidence interval at 𝑀̂𝑀: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 =
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀̂𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀̂𝑀)

| 𝑠𝑠(𝑀̂𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀̂𝑀)|. (4) 

 
Moreover, validation metrics that are continuous functions of 𝑀𝑀 are introduced. The 

rationale behind the application of these additional metrics is the need to compare the 
empirical and finite element results more thoroughly. The confidence interval around the 
experimental mean (Eq. 5) and around the estimated mean (Eq. 6), the relative confidence 
interval around the absolute relative estimated error (Eq. 7), respectively, are defined as 
follows: 

 

 𝐼𝐼𝑒𝑒(𝑀𝑀) = (𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (5) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) = (𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (6) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸,𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟(𝑀𝑀) = (| 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| −

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| , |
𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| +

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|). (7) 
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and finite element results more thoroughly. 
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imental mean (5) and around the estimat-
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around the absolute relative estimated error  
(7), respectively, are defined as follows:
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were sufficient. In the following, the most 
notable adjustments and assumptions are 
mentioned. The experimental datasets do 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫ |𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |

𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (1) 

 
The average relative confidence indicator (ARCI) is defined as the average magnitude of 

the half-width of the confidence interval over the range of the applied moment: 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|
𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (2) 

 
The maximum relative error metric (MREM) is simply the maximum value of the absolute 

relative error over the range of the applied moment: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 = max
𝑀𝑀𝑙𝑙≤𝑀𝑀≤𝑀𝑀𝑢𝑢

|𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |. (3) 

 
Let 𝑀̂𝑀 denote the moment magnitude at which MREM occurs. Then the maximum 

relative confidence interval (MRCI) is the half of the relative confidence interval at 𝑀̂𝑀: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 =
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀̂𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀̂𝑀)

| 𝑠𝑠(𝑀̂𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀̂𝑀)|. (4) 

 
Moreover, validation metrics that are continuous functions of 𝑀𝑀 are introduced. The 

rationale behind the application of these additional metrics is the need to compare the 
empirical and finite element results more thoroughly. The confidence interval around the 
experimental mean (Eq. 5) and around the estimated mean (Eq. 6), the relative confidence 
interval around the absolute relative estimated error (Eq. 7), respectively, are defined as 
follows: 

 

 𝐼𝐼𝑒𝑒(𝑀𝑀) = (𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (5) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) = (𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (6) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸,𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟(𝑀𝑀) = (| 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| −

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| , |
𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| +

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|). (7) 

 
 

(1)

(2)

(3)

(4)

(5)

(6)

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫ |𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |

𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (1) 

 
The average relative confidence indicator (ARCI) is defined as the average magnitude of 

the half-width of the confidence interval over the range of the applied moment: 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|
𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (2) 

 
The maximum relative error metric (MREM) is simply the maximum value of the absolute 

relative error over the range of the applied moment: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 = max
𝑀𝑀𝑙𝑙≤𝑀𝑀≤𝑀𝑀𝑢𝑢

|𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |. (3) 

 
Let 𝑀̂𝑀 denote the moment magnitude at which MREM occurs. Then the maximum 

relative confidence interval (MRCI) is the half of the relative confidence interval at 𝑀̂𝑀: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 =
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀̂𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀̂𝑀)

| 𝑠𝑠(𝑀̂𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀̂𝑀)|. (4) 

 
Moreover, validation metrics that are continuous functions of 𝑀𝑀 are introduced. The 

rationale behind the application of these additional metrics is the need to compare the 
empirical and finite element results more thoroughly. The confidence interval around the 
experimental mean (Eq. 5) and around the estimated mean (Eq. 6), the relative confidence 
interval around the absolute relative estimated error (Eq. 7), respectively, are defined as 
follows: 

 

 𝐼𝐼𝑒𝑒(𝑀𝑀) = (𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (5) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) = (𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (6) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸,𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟(𝑀𝑀) = (| 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| −

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| , |
𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| +

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|). (7) 

 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫ |𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |

𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (1) 

 
The average relative confidence indicator (ARCI) is defined as the average magnitude of 

the half-width of the confidence interval over the range of the applied moment: 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|
𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (2) 

 
The maximum relative error metric (MREM) is simply the maximum value of the absolute 

relative error over the range of the applied moment: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 = max
𝑀𝑀𝑙𝑙≤𝑀𝑀≤𝑀𝑀𝑢𝑢

|𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |. (3) 

 
Let 𝑀̂𝑀 denote the moment magnitude at which MREM occurs. Then the maximum 

relative confidence interval (MRCI) is the half of the relative confidence interval at 𝑀̂𝑀: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 =
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀̂𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀̂𝑀)

| 𝑠𝑠(𝑀̂𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀̂𝑀)|. (4) 

 
Moreover, validation metrics that are continuous functions of 𝑀𝑀 are introduced. The 

rationale behind the application of these additional metrics is the need to compare the 
empirical and finite element results more thoroughly. The confidence interval around the 
experimental mean (Eq. 5) and around the estimated mean (Eq. 6), the relative confidence 
interval around the absolute relative estimated error (Eq. 7), respectively, are defined as 
follows: 

 

 𝐼𝐼𝑒𝑒(𝑀𝑀) = (𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (5) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) = (𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (6) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸,𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟(𝑀𝑀) = (| 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| −

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| , |
𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| +

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|). (7) 

 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫ |𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |

𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (1) 

 
The average relative confidence indicator (ARCI) is defined as the average magnitude of 

the half-width of the confidence interval over the range of the applied moment: 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|
𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (2) 

 
The maximum relative error metric (MREM) is simply the maximum value of the absolute 

relative error over the range of the applied moment: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 = max
𝑀𝑀𝑙𝑙≤𝑀𝑀≤𝑀𝑀𝑢𝑢

|𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |. (3) 

 
Let 𝑀̂𝑀 denote the moment magnitude at which MREM occurs. Then the maximum 

relative confidence interval (MRCI) is the half of the relative confidence interval at 𝑀̂𝑀: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 =
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀̂𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀̂𝑀)

| 𝑠𝑠(𝑀̂𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀̂𝑀)|. (4) 

 
Moreover, validation metrics that are continuous functions of 𝑀𝑀 are introduced. The 

rationale behind the application of these additional metrics is the need to compare the 
empirical and finite element results more thoroughly. The confidence interval around the 
experimental mean (Eq. 5) and around the estimated mean (Eq. 6), the relative confidence 
interval around the absolute relative estimated error (Eq. 7), respectively, are defined as 
follows: 

 

 𝐼𝐼𝑒𝑒(𝑀𝑀) = (𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (5) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) = (𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (6) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸,𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟(𝑀𝑀) = (| 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| −

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| , |
𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| +

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|). (7) 

 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫ |𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |

𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (1) 

 
The average relative confidence indicator (ARCI) is defined as the average magnitude of 

the half-width of the confidence interval over the range of the applied moment: 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|
𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (2) 

 
The maximum relative error metric (MREM) is simply the maximum value of the absolute 

relative error over the range of the applied moment: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 = max
𝑀𝑀𝑙𝑙≤𝑀𝑀≤𝑀𝑀𝑢𝑢

|𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |. (3) 

 
Let 𝑀̂𝑀 denote the moment magnitude at which MREM occurs. Then the maximum 

relative confidence interval (MRCI) is the half of the relative confidence interval at 𝑀̂𝑀: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 =
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀̂𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀̂𝑀)

| 𝑠𝑠(𝑀̂𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀̂𝑀)|. (4) 

 
Moreover, validation metrics that are continuous functions of 𝑀𝑀 are introduced. The 

rationale behind the application of these additional metrics is the need to compare the 
empirical and finite element results more thoroughly. The confidence interval around the 
experimental mean (Eq. 5) and around the estimated mean (Eq. 6), the relative confidence 
interval around the absolute relative estimated error (Eq. 7), respectively, are defined as 
follows: 

 

 𝐼𝐼𝑒𝑒(𝑀𝑀) = (𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (5) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) = (𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (6) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸,𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟(𝑀𝑀) = (| 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| −

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| , |
𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| +

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|). (7) 

 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫ |𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |

𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (1) 

 
The average relative confidence indicator (ARCI) is defined as the average magnitude of 

the half-width of the confidence interval over the range of the applied moment: 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|
𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (2) 

 
The maximum relative error metric (MREM) is simply the maximum value of the absolute 

relative error over the range of the applied moment: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 = max
𝑀𝑀𝑙𝑙≤𝑀𝑀≤𝑀𝑀𝑢𝑢

|𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |. (3) 

 
Let 𝑀̂𝑀 denote the moment magnitude at which MREM occurs. Then the maximum 

relative confidence interval (MRCI) is the half of the relative confidence interval at 𝑀̂𝑀: 
 

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀𝑀 =
𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀̂𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀̂𝑀)

| 𝑠𝑠(𝑀̂𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀̂𝑀)|. (4) 

 
Moreover, validation metrics that are continuous functions of 𝑀𝑀 are introduced. The 

rationale behind the application of these additional metrics is the need to compare the 
empirical and finite element results more thoroughly. The confidence interval around the 
experimental mean (Eq. 5) and around the estimated mean (Eq. 6), the relative confidence 
interval around the absolute relative estimated error (Eq. 7), respectively, are defined as 
follows: 

 

 𝐼𝐼𝑒𝑒(𝑀𝑀) = (𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (5) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) = (𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) − 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

, 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀) + 𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀) 𝑠𝑠(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

), (6) 

 

 𝐼𝐼𝐸̃𝐸,𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟𝑟(𝑀𝑀) = (| 𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| −

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| , |
𝐸̃𝐸(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)| +

𝑡𝑡𝛼𝛼/2,𝑣𝑣(𝑀𝑀)
√𝑛𝑛(𝑀𝑀)

| 𝑠𝑠
(𝑀𝑀)

𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)|). (7) 

 
 

 𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴𝐴 = 1
(𝑀𝑀𝑢𝑢 −𝑀𝑀𝑙𝑙)

∫ |𝜃𝜃𝑚𝑚
(𝑀𝑀) − 𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀)
𝜃̅𝜃𝑒𝑒(𝑀𝑀) |

𝑀𝑀𝑢𝑢

𝑀𝑀𝑙𝑙

𝑑𝑑𝑑𝑑. (1) 
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not satisfy the criteria above at all input val-
ues, that is, more than one relative rotation 
value is assigned to certain moment magni-
tudes. In observational studies, the end point 
values of the neutral zone were assigned to  
M = 0 Nm moment. Thereby, two distinct rel-
ative rotation values are designated to one M 
instead of one. To address this issue, neutral 
zone end point angulations were assigned to  
M = +0.02 Nm and M = -0.02 Nm. These 
moment magnitudes are close enough to 0 
from a practical point of view but not too close 
from a numerical perspective.

In addition, no initial angulation was assumed 
therefore θ = 0° was assigned to M = 0 Nm 
in case of each motion segment. However, this 
presumption poses another problem: when 
calculating some of the above mentioned met-
rics, one must divide by 0. This issue is resolved 
by proposing that the relative error and rela-
tive confidence interval is 0% at M = 0 Nm. 
With these assumptions and preprocessing,  
C = 95% confidence level was chosen, thus  
α = 5%, and the validation metrics were cal-
culated interpolating between data points 
of each empirical and finite element rota-
tion-moment result set.

Results

Utilized empirical datasets

Altogether 9 observational studies were found 
to meet the inclusion criteria. Each report 
provides kinematical data of various cervical 
spine segments, therefore it is useful to show 
the distribution of available experimental data 
in Figure 3 and Table 3. Since relatively few 
and varying number of datasets of FSUs are 
available in different loading directions, it 
follows that the length of the CI is largely in-
fluenced by the number of available datasets. 
Upper cervical spine segments in FE have the 
largest number of empirical datasets while 

these segments in LB and C2-C3 in FE have 
the least amount of observational datasets. 
The lower cervical spine is balanced in all free 
loading directions in this respect. It is worth 
noting that the only empirical study that re-
ports on rotation-moment data of the six FSUs 
in all three loading direction was conducted by 
Panjabi et al.27

Global validation metric results

Results pertaining to global metrics are sum-
marized in Table 4 and in Figure 4. One may 
observe that, on average, the magnitude of 
relative error is larger in case of LB than 
that of FE and AR. The smallest and larg-
est average relative error is associated with 
FE of C0-C1, being 12.5%±81.4% with 95% 
confidence and with LB of C1-C2, being 
77.3%±125.9% with 95% confidence, respec-
tively. The smallest and largest maximum 
relative error is related to AR of C1-C2 with 
58.2%±100.3% with 95% confidence and 
to LB of C1-C2, being 156.8%±85.8% with 
95% confidence.

One of the most prominent patterns in the 
results is that the lengths of relative confi-

Figure 3. Number of used independent 
datasets for each FSU and for each loading 
direction
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Motion segment FE LB AR
C0C1 Panjabi et al.27

Panjabi et al.28

Kettler et al.29

Nightingale et al.30

Nightingale et al.31

Panjabi et al.27

Panjabi et al.28
Panjabi et al.27

Panjabi et al.28

Kettler et al.29

C1C2 Panjabi et al.27

Panjabi et al.28

Kettler et al.29

Nightingale et al.30

Panjabi et al.27

Panjabi et al.28
Panjabi et al.27

Panjabi et al.28

Kettler et al.29

C2C3 Panjabi et al.27

Wheeldon et al.32
Panjabi et al.27

Yoganandan et al.33

Yoganandan et al.34

Panjabi et al.27

Yoganandan et al.33

Yoganandan et al.34

C3C4 Panjabi et al.27

Nightingale et al.30

Wheeldon et al.32

Panjabi et al.27

Yoganandan et al.33

Yoganandan et al.34

Panjabi et al.27

Yoganandan et al.33

Yoganandan et al.34

C4C5 Panjabi et al.27

Nightingale et al.31

Wheeldon et al.32

Bozkus et al.35

Panjabi et al.27

Yoganandan et al.33

Yoganandan et al.34

Bozkus et al.35

Panjabi et al.27

Yoganandan et al.33

Yoganandan et al.34

Bozkus et al.35

C5C6 Panjabi et al.27

Nightingale et al.30

Wheeldon et al.32

Bozkus et al.35

Panjabi et al.27

Yoganandan et al.33

Yoganandan et al.34

Bozkus et al.35

Panjabi et al.27

Yoganandan et al.33

Yoganandan et al.34

Bozkus et al.35

C6C7 Panjabi et al.27

Nightingale et al.31

Wheeldon et al.32

Bozkus et al.35

Panjabi et al.27

Yoganandan et al.33

Yoganandan et al.34

Bozkus et al.35

Panjabi et al.27

Yoganandan et al.33

Yoganandan et al.34

Bozkus et al.35

Table 3. Utilized empirical datasets for each motion segment and for each loading direction

Motion type Motion segment AREM ARCI MREM MRCI
FE C0-C1 12.5% 81.4% 83.1% 444.5%

C1-C2 22.4% 69.2% 63.3% 111.5%
C2-C3 35.1% 316.4% 95.2% 846.9%
C3-C4 27.5% 108.6% 101.9% 312.8%
C4-C5 21.1% 104.3% 115.2% 205.8%
C5-C6 40.3% 88.8% 118.0% 195.6%
C6-C7 17.6% 76.7% 126.2% 200.7%

LB C0-C1 39.4% 179.2% 61.8% 267.5%
C1-C2 77.3% 125.9% 156.8% 85.8%
C2-C3 44.8% 145.5% 97.5% 92.3%
C3-C4 34.7% 80.4% 99.1% 60.6%
C4-C5 54.1% 78.7% 100.8% 104.9%
C5-C6 34.8% 69.1% 103.0% 102.3%
C6-C7 43.5% 111.9% 103.9% 117.8%

AR C0-C1 40.4% 140.8% 86.4% 94.0%
C1-C2 24.8% 111.4% 58.2% 100.3%
C2-C3 24.1% 75.9% 86.8% 37.2%
C3-C4 33.3% 109.2% 90.9% 97.6%
C4-C5 45.5% 80.1% 91.3% 106.3%
C5-C6 23.2% 97.9% 84.7% 113.7%
C6-C7 19.9% 96.8% 79.4% 121.1%

Table 4. Global validation metric results for each loading direction and motion segment



Biomechanica Hungarica 2022;15(2):31-42

3838

O
R

IG
IN

A
L

 A
R

T
IC

L
E

S

dence intervals are considerably greater than 
the magnitude of the corresponding relative 
error. The smallest (37.2%) and largest MRCI 
(846.9%) is accompanied to the case of AR and 
FE of C2-C3, respectively. Upon inspection 
of relative CI in the function of moment, rel-
ative errors came to be largest near the initial 
position and at the ends of rotation-moment 
curves.

Continuous confidence intervals, error and 
relative error

In this section, results of FSUs having the 
smallest (Figure 5) and largest (Figure 6) aver-
age relative error are detailed. The agreement 
between rotation-moment behavior of C0-C1 
due to FE with corresponding empirical re-
sults is the greatest. Both ends of the neutral 
zone are practically coincident with the ob-
servational mean. The biofidelity in flexion is 
excellent as well as in extension until -1 Nm 
moment magnitude. The measurements sig-
nal a stiffening behavior while the finite ele-
ment model response remains mostly linear. 
However, not only the magnitude of error and 
relative error rises but the length of the cor-
responding confidence interval does as well. 
This pattern is typical of numerous result sets 
as well as the fact that a local or even the global 
maximum relative error occurs near the initial 
position.

As far as the worst performing FSU is concerned 
(Figure 6), most of the average error stems from 
the fact that the one of the ends of neutral zone 
is not captured precisely. Regardless, the slope 
of the rotation-moment curve of the FEM is 
roughly the same as that of the experimental 
mean in the elastic zone. Furthermore, the 
FEM rotation-moment curve is not entirely out 
of the CIs although the CIs were determined by 
merely two set of observational measurements 
(Figure 3), meaning that they prone to change 
significantly if newer observational data would 
be added as input to the calculation of valida-
tion metrics. For further details on continuous 
validation metrics of other FSUs, please refer to 
the supplementary materials.

Discussion

Novelties

To the authors’ knowledge, this is the first 
study that not only quantified computational 
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Figure 4. Global validation metrics with error 
bars showing the corresponding ARCI and 
MRCI. The graphs show the results derived 
from flexion-extension (a), lateral bending (b) 
and axial rotation (c) loading directions
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Figure 5. Continuous validation metrics per-
taining to FE of C0-C1: experimental mean 
with confidence interval compared to FEM 
result (a), estimated error with confidence in-
terval (b), absolute relative error with relative 
confidence interval (c)
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model error of the cervical spine but reports 
on the structure of uncertainty of the rota-
tion-moment experimental data as well. This 
information is of great importance since ro-
tation-moment data are widely used for vali-
dating computational spine models. Moreover, 
the stochastic analysis was carried out taking 
advantage of all available rotation-moment 
measurements, which means that results of 9 
studies were utilized.

Another novelty is the use of a specific set of 
validation metrics that, as far as the authors are 
aware, has not been applied to human cervical 
spine computational models before. Howev-
er, these metrics provide a relatively easy and 
intuitive use of the available empirical data. 
Besides, the presented validation metrics al-
low us in the future to compare different finite 
element models of the cervical spine. Incorpo-
rating future measurements and reassessing 
model performance is also possible with little 
effort. Consequently, it provides a consistent 
and quantitative framework. The presented 
validation metrics may also be successfully ap-
plied in a wide variety of validation problems. 
Although with moderate limitations, even 
comparisons between computational models 
of different anatomical parts are also possible 
with regards to biofidelity.

Limitations

One major drawback of the present study is 
the dataset itself, which the stochastic analysis 
was based on. Firstly, the number of the em-
pirical studies of the cervical spine is relatively 
few. Ideally, for each FSU and for each load-
ing direction at least 15-30 observational rota-
tion-moment datasets is needed to reduce the 
confidence intervals significantly. Secondly, 
multi-segment cervical spine rotation-moment 
data are reported mostly instead of uni-seg-
ment data. This led Zhang et al.24 to make ap-
proximations in order to acquire kinematical 

data for individual spinal units. Clearly, this is 
one additional source of uncertainty.

It is well-established that cervical motions are 
complex.36 However, there is an even greater 
scarcity of data regarding the coupled motion 
patterns of the cervical spine. To the authors’ 
knowledge, the only study that comprehen-
sively reports data of such kind was conducted 
by Panjabi et al.27 One improvement would 
be to validate the model not only against 
principal motions but also against secondary 
motions after sufficient amount of such data 
becomes available.

Another obvious weakness of this study is that 
the measurements were conducted mostly on 
elderly cadaveric spinal units. The proposed 
finite element model, on the other hand, was 
developed based on CT of a young, 21-year-
old male. Furthermore, different magnitude 
of ultimate moments is applied in different 
experimental studies. The larger the ultimate 
moment is, the fewer sets of observational data 
there are. This is a major component of why 
the empirical uncertainties rise at both ends 
of the rotation-moment curve. For this reason, 
more measurements are needed. Another de-
ficiency is that the muscles are not validated. 
There is no available data that considers the 
whole head-neck complex and provides rota-
tion-moment curves.

Conclusion

In this research paper, a previously developed 
finite element model of the human cervical 
spine22 was adjusted and validated. Both mod-
el error and empirical uncertainties with 95% 
confidence were quantified. The proposed fi-
nite element model was found to be adequate 
for kinematical applications such as range of 
motion comparisons of different surgical pro-
cedures or kinematical analysis of cervical 
spine injuries.
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Csípőízületi vápadefektus-klasszifikáció megjelenítése 
3D nyomtatással készült modellek segítségével
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Absztrakt

A vápa körül kialakult periprotetikus medencedefektusok osztályozására több besorolási rendszer 
is létezik melyek közül a Paprosky által kidolgozott klasszifikáció 3D nyomtatáson alapuló mo-
dellezését és szemléltetését tűztük ki célul.

Munkánk eredményeképpen térbeli röntgentechnikával képzett 3D modellek módosításával el-
készítettük a vápadefektusokra alkalmazott Paprosky klasszifikáció tagjainak digitális, majd 3D 
nyomtatással előállított modelljeit, valamint megterveztünk és legyártottunk egy fali tartórend-
szert is a modellek számára. Modellgyűjteményünk széleskörűen felhasználható, hiszen az or-
vostanhallgatóknak, rezidenseknek, szakorvosjelölteknek és a betegeknek is segítséget nyújthat a 
vápadeformitások térbeli szerkezetének, illetve a klasszifikációs besorolási kritériumainak meg-
értésében.

Kulcsszavak: 3D nyomtatás, Paprosky klasszifikáció, vápadefektusok, EOS

Demonstration of acetabular defect classification with 3D printed model collections

Abstract

There are several classification systems for the classification of defects around acetabular region, 
among which we aimed to model and visualize the periprosthetic pelvic defect classification de-
veloped by Paprosky based on 3D printing.

As a result of our work, by modifying 3D models using a spatial X-ray technique, we have pro-
duced digital and 3D printed models of the members of Paprosky’s classification applied for the 
acetabular defects, and we have designed and fabricated a wooden wall mounting system to the 
models. Our collection of models has a wide range of uses, as it can help medical students, resi-
dents, specialist trainees and patients to understand the spatial structure of the acetabular defor-
mities and the classification criteria for the classification.

Keywords: 3D printing, Paprosky classification, acetabular defects, EOS
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Bevezetés

Az Additive Manufacturing technológia mint-
egy 30 éve jelent meg, forradalmasítva az ipar 
prototípuskészítéssel, majd a gyártással foglal-
kozó területeit is. A sokféle előállítási eljárást 
felölelő, ma már egyszerűbben 3D nyomtatás-
nak nevezett módszer azóta is folyamatosan 
fejlődik. Sok, az ipartól távoli szakmában és 
tudományterületen is a hétköznapok részévé 
vált.1 

A határterületi megjelenés az orvosi gya-
korlatban is egyre elterjedtebb. Az orto-
pédia, mozgásszervi és idegsebészet és a 
neurotraumatológia azon szakterületek közé 
tartozik, ahol az Additive Manufacturing 
technológia eddig szinte megoldhatatlan, vagy 
csak rendkívüli költségekkel kivitelezhető ese-
tek high-tech, ugyanakkor költségkímélőbb 
megoldását teszi lehetővé.2,3 A módszernek a 
mozgásszervi sebészetben a műtéti tervezés-
nél és az egyedi megoldásokat igénylő műté-
teknél van a legnagyobb jelentősége. 

A bonyolult csípőízületi protézisműtétek (csont-
felszívódással járó vápalazulás, medencetörés 
utáni deformitás, veleszületett súlyos mértékű 
csípőficam, tumor rezekció utáni állapot) ese-
tében a módszer segítségével olyan esetek is 
felvállalhatókká váltak, amelyek megoldása ko-
rábban lehetetlen vagy esetleges volt.

Napjainkban egyre sokasodik azon csípő-
ízületi revíziós műtétek száma, ahol jelentős 
vápa körüli csont destrukció alakult ki. Ennek 
az állapotnak a jellemzésére legelterjedteb-
ben Wayne G. Paprosky stádium beosztását  
(1. ábra) alkalmazzák világszerte.4

Egy korábbi hasonló projektünk5 sikeres-
ségére alapozva pályázati kereteken belül 
célkitűzésként azt fogalmaztuk meg, hogy 
a Paprosky által kidolgozott periprotetikus 
medencedefektusokat kategorizáló klasszi-
fikáció 3D nyomtatáson alapuló modelljeit 
hozzuk létre, melyek mind az oktatásban, 
mind a műtéti tervezésben fontos segítséget 
jelenthetnek.

 

Type 1 Type 2A Type 2B 

Type 2C Type 3A Type 3B 

1. ábra. Wayne G. Paprosky medencedefektus klasszifikációja 
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Módszer

Az EOS röntgenberendezés

A modellgyűjtemény létrehozásához szüksé-
ges valós beteganyagon alapuló adatokat a Pé-
csi Tudományegyetemen üzemelő EOS (EOS 
Imaging, Paris, France) röntgenberendezés 
biztosította. A rendelkezésünkre álló adatbá-
zisból egy, a Paprosky klasszifikáció alapjának 
megfelelő, egészséges medencét választot-
tunk ki. Az egészséges medencéből alakítot-
tuk ki különböző szerkesztési lépések során a 
Paprosky besorolás hat defektusos tagját. 

Az EOS képalkotó berendezés a páciensről 
álló helyzetben készít frontális és oldal irányú 
röntgenfelvételt, amelyből speciális algoritmu-
sok alkalmazásával 3D rekonstrukciót készít a 
lábszárról, a patelláról, a femurról, a meden-
céről és a csigolyákról6 (2. ábra). A medence 
3D modellje wrl formátumban kinyerhető a 
rendszerből, ami az általunk tervezett meden-
cemodellekhez szükséges.

Modellezés

A modellgyűjtemény létrehozása során 
az EOS berendezés saját szoftverén kí-

vül (SterEOS programcsomag) a 3-Matic 
(Materialise, Leuven, Belgium) programot 
használtuk. A modellek elkészítése előtt, il-
letve a kész modellek ellenőrzése érdekében 
rendszeres szakorvosi konzultációk történtek.

Mivel a Paprosky klasszifikáció képi megjele-
nítésén (1. ábra) a bal medencefelek láthatóak, 
azért az egyszerűség kedvéért munkánk során 
a bal medenceféllel dolgoztunk. Az első lépés 
ezért az egészséges teljes medence szoftveres 
kettévágása volt, ennek eredményeképpen 
kaptuk meg a további munka elvégzéséhez 
szükséges kiindulási fél medencét.

A Paprosky klasszifikáció hat elemből épül fel, 
melyet kiegészítettünk egy egészséges meden-
ce modelljével. Az egészséges medence egy-
részt referenciaként szolgált, másrészt a de-
fektusos modellek szerkesztésének alapjaként 
is, mert a digitális modellek végleges állapotát 
egymásból való szerkesztéssel alakítottuk ki 
(3. ábra), ami a következőképpen alakult: 

	- Type 0: Egészséges medence (nem része 
a Paprosky klasszifikációnak, a model-
lek szerkesztésének alapja, digitális és 3D 
nyomtatott módon is dolgoztunk vele)

2. ábra. EOS röntgenberendezés és 3D rekonstrukció7 
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	- Type 1: az egészséges medencéből kiala-
kítva

	- Type 2A: a Type 1 modellből kialakítva
	- Type 2B: a Type 2A modellből kialakítva
	- Type 2C: a Type 2A modellből kialakítva
	- Type 3A: a Type 2C modellből kialakítva
	- Type 3B: a Type 3A modellből kialakítva

Az egyes digitális modellek elkészítéséhez 
többek között transzlációs, rotációs, anyag ad-
díciós és szubsztrakciós lépéseket is végeztünk 
(3. ábra).

Az összes digitális modell elkészülése után kö-
vetkezett a modellek felületének egységesítése, 
simítása, hiszen itt a valódi defektus modelle-
zésén kívül esztétikai szempontoknak is meg 
kellett felelni. Ezután a modellek feliratozása 
következett a beazonosíthatóság megkönnyí-
tése érdekében: 0; 1; 2A; 2B; 2C; 3A; 3B jel-
zésekkel.

A hét elemből álló modellgyűjteményt fali 
tartón elhelyezett, de külön-külön mozgat-
ható, kézbe vehető modellekkel képzeltük 
el, a látványterveket ez alapján készítettük 
az Inventor Professional 2022 szoftverrel 
renderelve (Autodesk, San Rafael, USA).

A digitális modellek 3D nyomtatásakor a 
Debreceni Egyetem Biomechanikai Labo-
ratóriumban több 3D nyomtatót és nyomtató 

anyagot is kipróbáltunk annak kiderítése ér-
dekében, hogy melyikkel lehetne előállítani 
a leginkább valósághű és esztétikus model-
leket. Választásunk végül az F270 (Stratasys, 
Revohot, Israel) 3D nyomtatóra esett, amivel 
1:1 méretarányban nyomtattuk ki a model-
leket. A nyomtatott modellek anyaga akril-
sztirol-akrilnitril (ASA), színe „Ivory”, a tartó-
rendszer alapanyaga fa.

A sérült csontállomány még élethűbb ábrá-
zolása érdekében a kinyomtatott modelleket 
vápamarókkal, ráspollyal és csiszolóval végle-
gesítettük.

Eredmények

A projekt megvalósulása során a Paprosky 
klasszifikációnak megfelelően kialakítottunk 
hat defektusos félmedencét és nulladik elem-
ként a modellgyűjteményhez illesztettük az 
egészséges anatómiát bemutató félmedencét. 
Elkészült a teljes, hét tagból álló digitális mo-
dellgyűjtemény (4. ábra), valamint a tartóval ki-
egészített látványterv (5. ábra). Mindezeket, va-
lamint a medence modellek alatti forgótányért 
3D nyomtatással tettük kézzelfoghatóvá (6. 
ábra).  A projekt utolsó mozzanataként össze-
állításra került a falra akasztható tartóállvány 
is, amely lehetővé teszi a modellek szemléletes 
megjelenését egy teljesen körbeforgatható tál-
cán, valamint lehetőséget teremt arra is, hogy 

3. ábra. Type 1 modell szerkesztése. A: az egészséges félmedence modellje, B: vápa üregének 
mélyítése, C: a vápa külső falának deformálása, D: az elkészült Type 1 stádiumú félmedence modell 
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a modellek még közelebbi tanulmányozás cél-
jából kézbe vehetők legyenek (7. ábra). 

Megbeszélés

Célkitűzésünknek eleget téve létrehoztuk a 
3D nyomtatás technológia lehetőségeit kiak-

názva a csípőprotézis revíziót igénylő vápa 
defektusok klasszifikációs rendszerének valós 
méretű, kézzelfogható, mind a gyógyítást, 
mind a betegfelvilágosítást, mind az oktatást 
segítő apprehenzív modellgyűjteményét. Az 
additív gyártástechnológia egyre pontosabbá 
és elterjedtebbé válásának köszönhetően a 3D 

4. ábra. A Paprosky klasszifikáció digitális modelljei

6. ábra. A 3D nyomtatással készült medencemodellek.

5. ábra. A tartórendszer és a modellgyűjtemény látványterve

Type 0 Type 1 Type 2A Type 2B

Type 2C Type 3A Type 3B
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nyomtatás az orvoslás számos területén – így 
az ortopéd sebészetben is – elérhetővé vált. 
Az orvostanhallgatóknak, rezidenseknek, 
szakorvosjelölteknek és akár a betegeknek is 
segítséget nyújthat, hogy a deformitásokat és 
csontdefektusokat kézzelfogható modellek 

formájában tanulmányozhatják. Az ortopéd 
sebészek számára a bonyolultabb esetekben 
nyújthat segítséget a műtéti tervezésben, a 
súlyosabb esetekben akár száraz próbaként is 
funkcionálhat.
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A térd mozgásközéppontjának közelítése geometriai 
úton  - esettanulmány

Sonkodi Balázs1, Molnár Cecília2*, Berkes István1, Kiss Rita M.2
1 Testnevelési Egyetem, Egészségtudományi és Sportorvosi Tanszék
2 Budapesti Műszaki és Gazdaságtudományi Egyetem, Gépészmérnöki Kar, Mechatronika,  

Optika és Gépészeti Informatika Tanszék
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Absztrakt

Az elmúlt időszakban megjelent elmélet a nem-kontakt elülső keresztszalag sérülést két fázisú 
sérülésnek írja le. Ennek értelmében az elsődleges proprioceptív idegvég sérülés nem megszokott 
vagy kimerítő excentrikus izomkontrakciók kivitelezése közben alakulhat ki, amikor a fáradtság-
gal járó mozgás fenntartása akut stressz hatást is kivált. A másodlagos sérülés a propriocepció 
elsődleges károsodásának következtében kialakuló nagyobb és több szövetet érintő károsodás. 

A térd mozgásközéppontja (továbbiakban térdpont) jó közelítéssel a tibia tengely és a térd síkjá-
nak speciálisan meghatározott egyenesének metszéspontjaként definiálható. A kutatás célja egy 
mozgásvizsgálaton alapuló geometriai módszer kidolgozása és alkalmazhatóságának ellenőrzése, 
amely a térdpont helyét az adott mozgás minden időpillanatában az alsó végtag kijelölt anatómia 
pontjainak térbeli helyzetéből geometriai úton számítja. A közelítést az adott mozgás minden 
időpillanatában az alsó végtag kijelölt anatómia pontjainak térbeli helyzetének segítségével tettük 
meg. A mozgásvizsgálat bemutatása egy elülső keresztszalag (LCA) műtött személyen történt. A 
kijelölt anatómiai pontokra helyezett markerek térbeli helyzetét rögzítettük, amelyekből külön-
böző mozgásparamétereket számoltunk, mint a térdízület flexio-extensio szöge, a tibia frontális 
irányból vett relatív dőlésszöge. Feltételezzük, hogy az eredő erő támadáspontja (továbbiakban 
térdpont) jó közelítéssel a tibia tengely és a térd síkjának speciálisan meghatározott egyenesének 
metszéspontja. A vizsgált személy esetén az egészséges alsó végtag térdpontja leérkezés során a 
tibia belső fejének irányába tolódott, mely arra utalhat, hogy a leérkezés során az eredő erő táma-
dáspontja a tibiában a proximalis tibia mediális része felé tolódott. A méréseink kiindulópontot je-
lenthetnek további mérésekhez, mely során az eredő erő támadáspontjának helyét a nem-kontakt 
elülső keresztszalag sérülés új elmélete értelmében vizsgálják. 

Kulcsszavak: nem-kontakt elülső keresztszalag sérülés, eredő erő, térdízület, mozgásvizsgálat
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1. Bevezetés

A keresztszalag sérülések a szabadidő spor-
tolók és versenysportolók között is az egyik 
leggyakoribb sérülés, így a sérülés kialakulá-
sának, a sérülés és a különböző műtéti eljárá-
sok hatásának vizsgálata fontos kérdésköre a 
mozgásvizsgálatoknak is. Nem-kontakt elül-
ső keresztszalag (NKEK) sérülés az érintett 
szalagrostok megnyúlását, részleges szaka-
dását vagy teljes szakadását jelentik. Fontos 
megjegyezni, hogy az elülső keresztszalag 
sérülések megközelítőleg ¾-e nem-kontakt 
alapon, külső erőbehatás nélkül történik.1-7 A 
sérülés jelentőségét jelzi, hogy az elmúlt közel 
két évtizedben a keresztszalag sérülések szá-
ma egyetemi sportolók körében folyamatosan 
emelkedett, éves szinten a növekedés megha-
ladta a 1,3%-ot.1 Ha figyelembe vesszük, hogy 
ezen időszak alatt a szabadidő sport népszerű-
sége folyamatosan nőtt, akkor ez az arány akár 

magasabb is lehet. Az NKEK sérülés pontos 
mechanizmusa nem ismert. Több elmélet is 
elterjedt az NKEK sérülés mechanizmusra 
vonatkozólag, mint az intercondylaris bevágás 
becsípődése,8 combizom erőteljes kontrakció-
ja,9 combizom-térdín egyensúlyának a hiánya, 
vagy az axiális nyomóerő kialakulása a térd-
ízület külső oldalán.8-11

Egy újonnan megjelent hipotézis az NKEK 
sérülést ugyanolyan két fázisú nem-kontakt sé-
rülésnek írja le,12 mint az izomláz új teóriája.13 

Ilyen két fázisú nem-kontakt sérülések esetén 
az elsődleges sérülés nem külső fizikai erőbe-
hatásra alakulhat ki, hanem a proprioceptív 
idegvégen, hyperexcitáció alatt, mechano-
energetikus mikrosérülés formájában.12,13 Eh-
hez a nem-kontakt mikrosérüléshez a már fá-
radtsággal járó nem megszokott vagy kimerítő 
excentrikus izomkontrakciók fenntartása mi-

Geometric approximation of the center of motion of the knee - a case study

Abstract

Recent theory describes the non-contact anterior cruciate ligament injury as a bi-phasic non-con-
tact injury mechanism. Accordingly, the primary proprioceptive nerve ending microinjury could 
evolve as a result of unaccustomed or strenuous eccentric contractions when the sustainment of 
these fatiguing contractions induces an acute stress response. 

The secondary injury is an injury associated with greater tissue damage as a consequence of the 
primary impairment of proprioception. The aim of the research is to develop a measurement meth-
od and to show its applicability, in which we approximate the center of motion of the knee in a 
geometric way. The approximation was made using the spatial position of the designated ana-
tomical points  of the lower limb at each time point in the given movement. In the motion test, an 
ACL injured and operated athlete was examined. The spatial position of the markers placed at the 
designated anatomical points was recorded, from which various motion parameters were calculat-
ed, such as the flexion-extension angle of the knee joint and the relative tilt angle of the tibia from 
the frontal direction. It is assumed that the point of attack of the resultant force (hereinafter knee 
point) is the intersection point of the tibia axis and the specially defined line of the knee plane with 
a good approximation. The knee point of the healthy lower limb shifted toward the medial head of 
the tibia during landing, suggesting that the point of attack of the resultant force in the tibia shifted 
toward the medial part of the proximal tibia. This pilot study can be a starting point for further 
measurements, in which the location of the point of attack of the resulting compressive force is 
investigated according to the new non-contact anterior cruciate ligament injury theory.

Keywords: non-contact anterior cruciate ligament injury, resultant force, knee joint, motion analysis
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att kialakuló akut stressz reakció vezethet.12,13 

Az ezt követő másodlagos sérülés egy nagyobb 
szöveti károsodással járó sérülés, amely oka a 
propriocepció primer károsodásának betudha-
tó csökkent stresszelnyelő képesség, csökkent 
gravitáció elleni védelem és testtartás kontroll 
csökkenés.12,13 Az NKEK sérülés új elmélete 
szerint a fenti primer proprioceptív idegvég 
sérülés a proximális tibia mediális oldalán a 
csonthártyában alakulhat ki.12 Jelen vizsgálat 
hipotézise, hogy az NKEK sérülés provokatív 
helyzetben, ami az extendált térd 0-30°-ban14 

alakul ki, amikor az eredő erő a térd síkot a 
proximalis tibia mediális részén metszi.12

A térd mozgásközéppontja (továbbiakban 
térdpont) jó közelítéssel a tibia tengely és a 
térd síkjának speciálisan meghatározott egye-
nesének metszéspontjaként definiálható. Fel-
tételezhető, hogy az eredő erő támadáspontja 
jó közelítéssel megegyezik a térdponttal. A 
térdpontnak a mozgásából az eredő erő moz-
gására és a térdízület csillapítási képességé-
re is következtethettünk. A kutatás célja egy 
mozgásvizsgálaton alapuló geometriai mód-
szer kidolgozása, amelyben a térdpont helyét 
az adott mozgás minden időpillanatában az 
alsó végtag kijelölt anatómia pontjainak tér-
beli helyzetéből geometriai úton számítjuk. 
A biomechanika gyakorlatában rendszeresen 
használnak geometriai közelítést olyan para-
méterek esetében, melyet direkt módon nem 
lehet megmérni, például a helikális tengely 
esetében.15 A módszer használhatóságát egy 
elülső keresztszalag műtéten átesett, de már 
teljesen felgyógyult kézilabdázó esetén három 
különböző ugrás elemzésével mutatjuk meg.

2. Módszerek

2.1 Vizsgált személy leírása

A vizsgált személy antropometriai adatai: 22 
éves, 178 cm magasságú, 72 kg súlyú. A vizs-
gált személy 15 éve versenyszerűen kézilab-
dázik. Versenyszezonban heti 9 alkalommal 

vesz részt edzéseken, szezonon kívül heti 3 
alkalommal. A jobb térdén (továbbiakban: 
a műtött térd) 3 éve kézilabdameccsen, játék 
közben keresztszalag szakadást szenvedett. A 
műtött térde keresztszalag rekonstrukciós mű-
téten esett át (2018, 2018, 2019). 

2.2. Mérési elrendezés

A méréseket a Budapesti Műszaki és Gaz-
daságtudományi Egyetem Mechatronika, 
Optika és Gépészeti Informatika Tanszék 
Mozgáslaboratóriumában végeztük. A moz-
gásvizsgálathoz az ott található OPTITRACK 
(NaturalPoint, Corvallis, Oregon, USA) opti-
kai alapú mozgáskövető rendszert használ-
tuk. A mozgáskövetés 18 darab Flex 13 típusú 
kamera és Motive:Body szoftver segítségével 
történt. A kamerák 1,3 MP felbontásúak, 56°-
os látószöggel rendelkeztek, infravörös tarto-
mányban rögzítették a felvételt, a maximális 
felvételi sebességük 120 FPS. Jelen kutatás 
során a mintavételezési frekvencia 100 FPS 
volt. A rendszerhez szükséges passzív marke-
rek reflektív anyaggal borított 5 mm átmérőjű 
gömbök voltak. 

A mozgásvizsgálat során fontos volt a megfe-
lelő biomechanikai modell kiválasztása. Je-
len kutatásban az alsó végtag, azon belül is a 
térd mozgásának a vizsgálata volt a cél. En-
nek megfelelően helyeztük el a markereket a 
megfelelő anatómiai pontokra a Rizzoli Lower 
Body Protocol marker set kibővítésével. A vizs-
gált anatómiai pontok pontos elnevezése az  
1. táblázatban található. A jelölő markereket 
közvetlenül a bőrre vagy a ruházatra rögzítet-
tük orvosi tapasszal. 

2.3. Vizsgálat menete

A mérés kezdete előtt markereket a megfelelő 
anatómiai pontokra kétoldali ragasztóval kell 
felhelyezni. A kijelölt anatómia pontok tér-
beli helyét mozgás közben az OPTITRACK 
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(NaturalPoint, Corvallis, Oregon, USA) op-
tikai alapú mozgáskövető rendszerrel rögzí-
tettük. Ezt a mérés előtt kalibrálni szükséges, 
hogy az adott mérési körülmények között is 
kellő pontosságú legyen. A jelenlegi kalibráció 
után a mérések során az átlagos mérési hiba 
0,47 mm volt. 

Az alsó végtag elemzéséhez az 1. táblázatban 
adott anatómiai pontok térbeli helyzetét há-
rom ugrófeladat közben rögzítettük: az első 
feladat páros lábbal történő felugrás, majd pá-
ros lábra érkezés volt; a második feladat páros 
lábbal történő felugrás, majd a jobb (műtött) 
lábra érkezés volt; a harmadik feladat páros 
lábbal történő felugrás, majd a bal (egészséges) 
lábra érkezés volt. 

2.4. Adatfeldolgozás

Az adatok feldolgozása összetett folyamat volt, 
melynek menetét az 1. ábra mutatja. A moz-
gásvizsgáló rendszer a Motive:Body szoftver-
rel rögzítette a markerek térbeli koordinátáit, 
mely segítségével egyrészt mozgásparamétere-
ket számítottunk, másrészt ciklusokra bontot-
tuk a felvételeket.

1. táblázat. A mérés során használt markerek anatómiai helye

1. ábra. A feldolgozás menete

Marker 
elnevezés Anatómia pont megnevezése 

LPSI bal hátulsó csípőtövis (spina iliaca posterior superior l.s.)
RPSI jobb hátulsó csípőtövis (spina iliaca posterior superior l.d.)
LASI bal elülső csípőtövis (spina iliaca anterior superior l.s.)
RASI jobb elülső csípőtövis (spina iliaca anterior superior l.d.)
LLE bal femoralis epicondyle oldalirányú kiemelkedése (femoralis epicondyle l.s.)
RLE jobb femoralis epicondyle oldalirányú kiemelkedése (femoralis epicondyle l.d.)
LME bal medialis femoralis epicondyle középső kiemelkedése
RME jobb medialis femoralis epicondyle középső kiemelkedése
LHF bal szárkapocscsont feje (caput fibulae l.s.)
RHF jobb szárkapocscsont feje (caput fibulae l.d.)
LMF bal sípcsont belső feje (medial condyle l.s.) 
RMF jobb sípcsont belső feje (medial condyle l.d.)
LTT érdesség a bal sípcsont fején (tuberositas tibiae l.s.)
RTT érdesség a jobb sípcsont fején (tuberositas tibiae l.d.)
LLM bal külső boka (malleolus lateralis l.s.)
RLM jobb külső boka (malleolus lateralis l.d.)
LLM bal belső boka (malleolus lateralis l.s.)
RMM jobb belső boka (malleolus lateralis l.d.)
LCA bal sarokcsont hátsó felületének a domborulata, Achilles ín tapadási helye (calcaneus l.s.)
RCA jobb sarokcsont hátsó felületének a domborulata, Achilles ín tapadási helye (calcaneus l.d.) 
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A markerek térbeli koordinátáiból több lé-
pésben lehetett mozgásparamétereket szá-
molni. A jelenlegi mérés során a térdízület 
flexio-extensio szögét, a tibia tengelyének és a 
térdsík metszéspontját (melyet térdpontnak 
neveztünk el, azaz knee point-nak), valamint 
a tibia frontális irányból vett relatív dőlésszö-
gének változását vizsgáltuk. Az ízületi szögek 
számítását az OPENSIM (NIH Center for 
Biomedical Computation, Stanford Univer-
sity) szoftver Inverse Kinematics (Inverz Ki-
nematika) toolbox-a segítségével végeztük el. 
A program futtatása után további adatfeldol-
gozáshoz a kiszámított ízületi szögeket ex-
portáltuk .mot (motion files - mozgás fájlok) 
formátumban. A további adatfeldolgozás saját 
készítésű programkóddal MATLAB (2021a, 
The MathWorks, Massachusetts, USA) szoft-
verben történt.

Feltételezhető, hogy az eredő erő támadás-
pontja jó közelítéssel megegyezik a térd moz-

gásközéppontjával (térdpont), amely definíció 
szerűen a tibia tengely és a térd síkjának spe-
ciálisan meghatározott egyenesének metszés-
pontja. A tibia tengelyének és a szaggitális 
térdsík metszéspontját frontális irányból 
vizsgáltuk, mivel azt tanulmányoztuk, hogy 
a térdpont, amely feltételezésünk szerint jól 
közelíti az eredő erő támadáspontját, mediális 
vagy laterális irányba tolódik a felugrás során. 
A tibia tengelye úgy közelíthető, hogy a boká-
ra helyezett markerek (LLM és LMM; RLM 
és RMM) egyenesének a felezőpontjára és a 
tibia fejére helyezett markerek (LHF és LMF; 
RHF és RMF) egyenesének a felezőpontjára 
egyenest illesztettünk frontális irányban. A 
térdsík úgy közelíthető, hogy a femur alsó vé-
gére helyezett markerek (LLE és LME; RLE 
és RME) egyenesének a felezőpontjára és a 
tibia fejére helyezett markerek (LHF és LMF; 
RHF és RMF) egyenesének a felezőpontjára 
egyenest illesztettünk frontális irányban. A 
két egyenes metszéspontja a térdpont, amely 
az eredő erő támadáspontját jól közelíti. A  
2.  ábrán látható a közelítő térdpont vizuális 
ábrázolása. A közelítő térdpont x és y koordi-
nátáit exportáltuk. A lokális koordinátarend-
szer origója a jobb térd esetén az RHF marker, 
a bal térd esetén az LHF marker volt. A tibia 
tengelyének relatív dőlésszögét minden időpil-
lanatban a tibia 0. időpillanatban vett tenge-
lyéhez viszonyítottuk. 

A ciklusokra bontáshoz a külső bokára helye-
zett markereknek a függőleges tengely menti 
koordinátáit célszerű használni. A felugrás 
csúcsa (maximális emelkedés) esetén a mind-
két bokára helyezett markernek lokális ma-
ximuma volt. Egy vizsgált ciklus a felugrás 
csúcspontjától számítva egységesen 1 s-on át 
tartott. Ezáltal biztosítottuk a leérkezés pilla-
natának, valamit a leérkezés utáni csillapítási 
fázis rögzítését is, hogy vizsgálni tudjuk az 
ízületek csillapítási képességét. A három kü-
lönböző feladatnak külön vizsgáltuk a ciklu-
sait. Minden feladat ciklusa során vizsgáltuk 

2. ábra. A közelítő térdpont (kék T betűvel 
jelölve) kiszámítása geometriai úton 
markerek segítségével a bal térd esetében 
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a különböző mozgásparamétereket, vagyis a 
térdízület flexio-extensio szögét, tibia tenge-
lyének és a térdsík metszéspontját, valamint a 
tibia frontális irányból vett relatív dőlésszögét.

3. Eredmények

Az ábrázolt mozgásparaméterek a térdízület 
flexio-extensio szöge, térdpont (tibia tengelyé-
nek és a térdsík metszéspontja), valamint a 

tibia frontális irányból vett relatív dőlésszöge. 
A tibia tengelyének és térdpont x irányú kom-
ponenséből következtethetünk a mozgáskö-
zéppont helyének változására, amely feltéte-
lezésünk szerint követi az eredő erő helyének 
változását.

A mozgásparamétereket 3. ábrán a két lábbal 
történő leérkezéskor (első feladat) míg a 4. és 
az 5. ábrán egy lábbal történő leérkezéskor 

3. ábra. Páros lábbal történő felugrás során a biomechanikai paraméterek ábrázolása leérkezés közben

4. ábra. Felugrás során a biomechanikai paraméterek ábrázolása műtött lábra leérkezés közben – az 
ugróláb (műtött) biomechanikai paraméterei relevánsak
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(második és harmadik feladat) ábrázoltuk. A 
4. és az 5. ábrán az ugróláb mozgásparaméte-
rei a relevánsak, hiszen annak kell elviselni a 
terhelést, az fog csillapítani leérkezés közben. 
A 6. ábrán az ugró oldal mozgásparamétereit 
hasonlítottuk össze.

4. Megbeszélés

A két-fázisú nem-kontakt sérülések pri-
mer okaként a kompressziós erők és nyíró-
erők szuperpozíciója is közrejátszik.12,13 A 
proprioceptív idegvégek dózis-limitáltan és 

5. ábra. Felugrás során a biomechanikai paraméterek ábrázolása egészséges lábra leérkezés közben – az 
ugróláb (egészséges) biomechanikai paraméterei relevánsak

6. ábra. Az ugróláb biomechanikai paraméterei felugrásból egy lábra leérkezés során. 
a.) az egészséges láb biomechanikai paraméterei egészséges lábra érkezés során
b.) a műtött láb biomechanikai paraméterei műtött lábra érkezés során

a b
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küszöbérték függően tudnak sérülni akut 
stresszhatás alatt, ezért a károsító kompresszi-
ós és nyíró erők szuperpozíciójának különös 
lehet a jelentősége.12,13 Fontos megjegyezni, 
hogy feltételezhetően az izomláz esetében az 
elsődleges és egyben kritikus sérülés helye az 
izomorsóban található proprioceptív idegvég 
Piezo2 ioncsatornája.13,16 A Piezo2 ioncsatorna 
egy gigantikus transzmembrán fehérje, amely 
ioncsatorna a szomato-szenzoros idegvége-
ken a proprioceptív mechano-transzdukcióért 
felelős.17,18 Az NKEK sérülés új elmélete a 
fenti primer proprioceptív idegvég sérülést 
a proximális tibia mediális oldalán a csont-
hártyában feltételezi, és a Piezo2 ion csatorna 
mikrosérülése sejthető a háttérben.12 A hipo-
tézis része, hogy a sípcsont ezen részén ta-
lálható infrapatellaris idegnek nem csak bőrt 
beidegző ága, hanem a mediális ízületi kap-
szulát és csonthártyát beidegző ága is lehet.12 
Ezt a kettős beidegzést a belboka esetében iga-
zolták, ahol a saphenus idegből eredő mediális 
malleolus ág mind a bőrt, mind a csonthártyát, 
illetve az ízületi kapszulát is beidegzi.19

A térd mozgásközéppontja, azaz térdpont 
a tibia tengely és a térd síkjának speciálisan 
meghatározott egyenesének metszéspont-
jaként definiálható. Feltételezhető, hogy az 
eredő erő támadáspontja jó közelítéssel meg-
egyezik a térdponttal. A kutatás célja, egy 
mozgásvizsgálaton alapuló geometriai mód-
szer kidolgozása és alkalmazhatóságának 
ellenőrzése volt, amely a térdpont helyét az 
adott mozgás minden időpillanatában az alsó 
végtag kijelölt anatómia pontjainak térbeli 
helyzetéből geometriai úton számítja. A mód-
szer használhatóságát egy elülső keresztszalag 
műtéten átesett, de már teljesen felgyógyult 
kézilabdázó esetén három különböző ugrás 
elemzésével mutattuk meg. A 3. ábrán a felug-
rásból páros lábbal érkezés során megfigyel-
hető, hogy az egészséges oldal térdpontjának 
x irányú mozgásának amplitúdója nagyobb. 
Ez azt jelentheti, hogy a tibia tengelye jobban 

kitért az alapállapotából (alapállapotában fel-
tételezhetően a tibia tengelye merőleges a térd 
szagittális síkjára). Ebből arra lehet követ-
keztetni, hogy az egészséges alsó végtagnak 
kellett nagyobb terhelést elviselnie. A 3. ábrán 
az is látható, hogy a térdpont x irányú kom-
ponense az egészséges oldal esetén nagyobb 
amplitúdójú és időben elnyújtottabb, mint a 
műtött oldal esetén. 

A 4. és az 5. ábrán az egy lábra leérkező ug-
rások mozgásparaméterei találhatóak talajér-
kezés közben. A görbék jellege miatt mutat-
tuk be a két ábrát külön-külön is. A 4. ábrán 
megfigyelhető, hogy alternáló mozgást végzett 
a műtött oldal térdpontjának x irányú kom-
ponense, azaz a térdpont helye folyamatosan 
változott. Feltételezhető, hogy az eredő erő 
helye is folyamatosan változott. A műtött ol-
dal térdpontjának x irányú komponensének 
esetében a negatív irányú kitérés jelentette 
a tibia mediális irányban történő kitérést. A  
4. ábrán látható továbbá, hogy a térdpont x 
irányú komponense a műtött oldal esetén vi-
szonylag nagyobb amplitúdójú és időben kon-
centrált mozgást írt le, amely rövid időn belül 
visszatért a kiindulási állapotába, amely eltér 
az egészséges oldal eredményeitől.

Az 5. ábrán látható az egészséges oldal térd-
pontjának x irányú komponensének oszcilláló 
mozgása. Ez azt mutathatja, hogy a térdpont 
helye is folyamatosan változott. Az egészséges 
oldal térdpontjának x irányú komponensének 
esetében a pozitív irányú kitérés jelentette 
a tibia mediális feje irányában történő kité-
rést. Szintén megfigyelhető, hogy a térdpont 
x irányú komponense ebben az esetben nem 
tért vissza a kiindulási állapotába, hanem egy 
másik értéket vett fel, ami a lokális koordi-
nátarendszerben értelmezve azt jelenti, hogy 
a tibia mediális fejéhez volt közelebb, mint 
felugrás előtt. A leérkezés során térdpont a 
proximalis tibiában annak a mediális oldala 
felé tolódott. Az 5. ábrán látható, hogy a térd-
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pont x irányú komponense az egészséges ol-
dal esetén viszonylag kisebb amplitúdójú és 
időben elosztott mozgást írt le. Feltételezhető, 
hogy az eredő erő helye is hasonló mozgást 
végez. 

A fenti méréseink utalhatnak arra, hogy az 
NKEK sérülés az új elmélet szerint feltétele-
zett eredő erő támadáspontjának helye a sérü-
lés provokatív helyzetében a proximalis tibia 
medialis részén van.12 Továbbá a méréseken 
tapasztalt jelenség, nevezetesen, hogy a műtött 
oldal stresszelnyelő képessége limitált, szintén 
utalhat a nem-kontakt sérülés új hipotézis-
re, mert a korábbi sérülés és esetleges műtéti 
következményként a proprioceptív idegkáro-
sodás fennállhat.12 Az NKEK sérülés mecha-
nizmusának másodlagos fázisát megelőzően, 
de már az elsődleges sérülést követően, ugyan-
ilyen proprioceptív idegvég mikrosérülés felté-
telezhető.12 Erre utalhatnak a korábbi cikkek-
ben összefoglalt jelenségek, hogy kézilabdások 
NKEK sérülést közvetlenül megelőző felug-
ráskor sarokra vagy talpra érkeztek, míg az 
NKEK sérülést nem szenvedett sportolók az 
elülső lábra érkeztek.11,20 Az NKEK sérülést 
elszenvedők kisebb boka planthar flexióval és 
50%-kal hamarabb fogtak talajt, amely mind 
a propriocepció károsodására, illetve ennek 

következtében a korlátozott stresszelnyelésre, 
testtartás kontroll vesztésre, valamint limitált 
gravitáció elleni védelemre utalhatnak.11,12,20

A kutatás hiányossága, hogy a módszerrel csak 
egy személy három különböző mozgását rög-
zítettük és elemeztük. További hiányossága, 
hogy kinetikai mérésekkel nem bizonyított, 
hogy a definiált mozgásközéppont (cikkben 
térdpontként használt) és az eredő erő pontja 
megegyezik-e. Ezen hiányosságok és a fenti 
feltételezések alátámasztása végett további, 
statisztikailag alátámasztott következtetések 
levonására alkalmas, nagyobb számú vizsgálat 
végzése elengedhetetlenül szükséges. 

Összefoglalóan megállapítható, hogy a ki-
dolgozott mérési módszer alkalmas a térd 
mozgásközéppontjának meghatározására, 
ha a mozgásközéppontot (térdpontot) a tibia 
tengely és a térd síkjának speciálisan megha-
tározott egyenesének metszéspontjaként defi-
niáljuk. Egy vizsgált személyen végzett mérés 
adataiból számított különböző mozgáspara-
méterek jól mutatják a mozgás közben egyes 
szögjellemzők változását és a térdpont helyze-
tének változását. Feltételezhető, hogy az eredő 
erő is hasonló mozgást végez.

A szerzők részvétele: Koncepció: S.B., K.R., M.C. Metódus: K.R., M.C. Szoftver: M.C. Validálás: 
K.R., M.C. Formális analízis: M.C. Vizsgálat: M.C. Eszközölés: K.R. Írás - kézirat: M.C., S. B.

Írás - felülvizsgálat, szerkesztés: M.C., K.R., S.B. Vizualizáció: M.C. Felügyelet: K.R., B.I. Pro-
jekt adminisztráció: K.R., M.C. Forrás: K.R.

Köszönetnyilvánítás: -

Támogatás:  A kutatás az Emberi Erőforrások Minisztériuma ÚNKP-21-1 kódszámú „Új Nem-
zeti Kiválóság” Programjának támogatásával készült.

Összeférhetetlenség: Nincs

Rövidítések: LCA - elülső keresztszalag, NKEK - Nem-kontakt elülső keresztszalag
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Absztrakt

Hazánkban mintegy  évi ötezer térdprotézis műtéten átesett beteg mellett egy másik, igen jelentős 
betegcsoport is a térd teljes nyújthatóságának elmaradásával küzd. Ezek az ún. cerebrál paretikus 
(CP) betegek, akiknél általában a perinatális időszakban bekövetkezett különböző súlyosságú 
agykárosodás okoz testszerte tónuszavart, ami a térdízület esetében a szemiflektált helyzet állan-
dósulását jelenti. 

A térdízületi extenziós deficit leküzdésére egy olyan rehabilitációs berendezést készítettünk, 
amely az ülő, vagy az ágy szélén fekvő beteg alsó végtagját a boka-láb régióban egy speciális sa-
roktartóban rögzítve, és így felfüggesztve tartja. A felfüggesztést úgy alakítottuk ki, hogy önbeálló 
módon a talpél függőleges, és ennek megfelelően a térdhajlítás haránttengelye vízszintes lesz. 
Amennyiben ez a helyzet megvalósul, és az így felfüggesztett végtagot ciklikusan megemeljük/
ejtjük, az ejtés végpontját elérve a térdízület hátsó passzív rögzítő struktúráiban, illetve a fokozott 
izomtónusú térdhajlító izmokban egy nyújtó hatás lép fel. Ennek repetitív alkalmazása tapaszta-
lataink alapján elősegíti a térdízület kívánatos teljes nyújtásának elérését.

A készülék megalkotásánál eredendően az alapvető cél a térdprotézis műtétet követő flexiós 
kontraktúra megelőzése, kezelése volt. A térdprotézis műtétek Covid-járvány kialakulása miatti 
leállítása okán került át figyelmünk a cerebral pareticus betegek irányába. A méréssorozatot egy 
pilot study előzte meg, melynek során szerzett tapasztalatokra alapozva 2021 tavaszán kezdtük el 
a kezeléseket és a műszeres utánkövetést 28 betegen.

A mérések eredményei alapján általánosságban elmondhatjuk, hogy az OrtInno Hip&Knee egy 
jól használható rehabilitációs berendezés, amely ilyen rövid, mindössze kéthetes kezelési idő alatt 

*Levelező szerző elérhetősége: Debreceni Egyetem Általános Orvostudományi Kar, 
Ortopédiai Tanszék, Biomechanikai Laboratórium, H-4032 Debrecen, Egyetem tér 1. E-mail: 
soosne.hajnalka@med.unideb.hu Tel.: +36 30 226-4351
Citáció: Csernátony Z, Manó S, Pálinkás J, Csámer L, Lei Z, Tasi K, Soósné HH. Az OrtInno 
Hip&Knee rehabilitációs berendezés hatékonyságának értékelése járásvizsgáló rendszerrel 
cerebrál paretikus betegek esetén. Biomech Hung 2022; 15(2):60-70.
Beérkezés ideje: 2022.10.21. Elfogadás ideje: 2022.12.15.
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is már kedvező eredményeket hozott a kezelt betegek alsóvégtagi mozgástartományát illetően.   
Ezt mind a fizikális vizsgálatok, mind a Diers 4D Motionlab rendszerrel vett járásadatok is alátá-
masztják. Ami azonban még ennél is fontosabb, hogy szinte kivétel nélkül minden kommuniká-
cióképes beteg és ápolóik, szüleik kedvező hatásokról számolnak be a készülék kapcsán.

Ugyanakkor a vizsgálatsorozat arra is rámutatott, hogy a kezelés felfüggesztése sok (120-ból 61) 
esetben az állapot romlását idézte elő, azaz nagyon fontosnak tűnik a kezelés folyamatos biztosí-
tása a beteg részére.  

Kulcsszavak: térd flexiós kontraktúra, CP, rehabilitációs berendezés

Evaluation of the efficiency of the Ortinno Hip&Knee rehabilitation device in the 
case of patients with cerebral palsy using gait analysis system

Abstract

In addition to the 5000 knee replacement operations performed annually (Hungarian data), anoth-
er very significant group of patients is also struggling with the lack of full knee extension. These 
are the so-called cerebral paretic (CP) patients, in whom brain damage of varying severity in the 
perinatal period usually causes a body-wide tonus disturbance, which in the case of the knee joint 
means the persistence of a semi-reflected position. 

To overcome the knee joint extension deficit, we have designed a rehabilitation device that keeps the 
lower limb of the patient, either seated or lying with the buttocks on the edge of the bed, fixed in a 
special heel support in the ankle-foot region and thus suspended. The suspension is designed in 
such a way that the sole of the foot is self-adjusting and the axis of knee flexion is horizontal. If this 
position is achieved and the suspended limb is cyclically lifted/depressed, a stretching effect occurs 
in the posterior passive anchorage structures of the knee joint and in the increased muscle tone knee 
flexor muscles when the end point of the depression is reached. Its repetitive application has been 
shown to help achieve the desired full stretch of the knee joint.

The device was originally designed to prevent and treat flexion contracture following knee replace-
ment surgery. It was the cessation of knee replacement surgery due to the development of the Covid 
epidemic that led to a shift of attention towards cerebral pareticus patients. A pilot study preceded 
the measurement series, and based on the experience gained, we started treatment and instrumen-
tal follow-up in 28 patients in spring 2021.

In general, the results of the measurements show that OrtInno Hip&Knee is a well-used rehabil-
itation device that has already produced positive results in terms of lower limb range of motion in 
the treated patients in such a short treatment period of only two weeks. This is confirmed by both 
physical examinations and gait data taken with the Diers 4D Motionlab system. More importantly, 
almost without exception, all communicative patients and their carers and parents report positive 
effects of the device.

At the same time, the study also showed that in many (61 of 120 ) cases the suspension of treatment 
led to a worsening of the condition, which means that it seems very important to ensure that the 
patient continues to receive treatment.

Keywords: knee flexion contracture, CP, rehabilitation device
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Bevezetés

A térdízület funkciója az evolúció során a két 
lábra állással alapvetően megváltozott. A négy 
lábon járó emlősök esetében a térdízület vi-
szonylag rövid erőkarok, azaz arányaiban az 
emberénél jóval rövidebb femur és tibia között 
helyezkedik el. Ezzel szemben az emberi térd 
testünk legnagyobb ízülete, és ráadásul a hos�-
szú femur és tibia révén a legnagyobb erőka-
rokkal is rendelkezik. Így a négylábú emlősök 
normál helyzetűnek tekinthető szemiflektált 
térdhelyzete nálunk embereknél nyugalmi 
helyzetben kórosan nagy ízületi terhelést je-
lent. A normál állás során azonban testünknek 
van egy rendkívül energiatakarékos helyzete, 
melynek része a teljesen nyújtott térd. Ilyenkor 
a teherviselő ízületek, így a térd körüli izmok 
is csak finom beállítódási mozgásokat végez-
nek, nincs valódi tartó funkciójuk.1 

Ha azonban szándékosan vagy kóros ízüle-
ti viszonyok miatt a térd álláskor többé-ke-
vésbé hajlított helyzetben van, akkor mind 
a térdextenzorok, mind a -flexorok állandó 
munkát végeznek, így stabilizálva az adott 
helyzetet. A terhelés szempontjából ez hoz-
záad a testsúlyból származó terheléshez, va-
lamint az állandó feszülés miatt a térd körüli 
izmok kifáradásával jár. 

A térdprotézis műtétet igénylő artrotikus 
térdek műtét előtt a legtöbbször már ilyen 
szemiflektált helyzetben állnak. A protézis 
műtét végeztével a beteg teljesen kinyújtható 
térddel kerül ki a műtőből. Okát nem tud-
juk, de egy-két napon belül több-kevesebb 
extenziós elmaradással állunk szemben, amit 
a jól vezetett fizioterápia is sokszor csak huza-
mosabb kezeléssel és gyakorlatoztatással tud 
megszüntetni. A térdmozgató berendezések 
alkalmazása a normál posztoperatív kezelé-
si protokoll részét képezi, mellyel a beteghez 
igazított paraméterekkel alternáló nyújtó-haj-
lító mozgatás végezhető, ráadásul a szaksze-

mélyzet aktív fizikai közreműködése nélkül. 
A sokszor nem megfelelő klinikai eredmény 
hátterét kutatva munkacsoportunknak sike-
rült bebizonyítania, hogy ezek az ún. CPM 
(Continuous Passive Motion) berendezések csak 
skálázásuk szerint biztosítanak teljes nyújtást, 
a valóságban azonban az extenziós szakasz 
nem teljes.2

Az évi ötezer térdprotézis műtéten átesett pá-
ciens (magyarországi adat) mellett egy másik, 
igen jelentős betegcsoport is a térd teljes nyújt-
hatóságának elmaradásával küzd. Ezek az 
ún. cerebrál paretikus (CP) betegek, akiknél 
általában a perinatális időszakban bekövetke-
zett különböző súlyosságú agykárosodás okoz 
testszerte tónuszavart, ami a térdízület ese-
tében a szemiflektált helyzet állandósulását 
jelenti. Huzamos ideig fennálló szemiflektált 
helyzet egy idő után a rossz izombalansz 
mellett a folyamatot súlyosbító ízületi tok, 
ízületközeli ín, és akár a térd körüli bőr zsu-
gorodását is okozza. A problémát számos szer-
ző elemezte, azonban általánosan elfogadott 
megoldás mindeddig nem született .3-11 Mind-
két betegcsoport kezelésére, illetve rehabilitá-
ciójára egy olyan mechanizmust fejlesztettünk 
ki, amely a térd teljes nyújtását a gravitáció se-
gítségül hívásával javítja.

Anyag és módszer

A térdízületi extenziós deficit leküzdésére egy 
olyan rehabilitációs berendezést készítettünk, 
amely az ülő, vagy az ágy szélén fekvő beteg 
alsó végtagját a boka-láb régióban egy speci-
ális saroktartóban rögzítve és így felfüggeszt-
ve tartja. A felfüggesztést úgy alakítottuk ki, 
hogy önbeálló módon a talpél függőleges, és 
ennek megfelelően a térdhajlítás haránttenge-
lye vízszintes lesz. Amennyiben ez a helyzet 
megvalósul, és az így felfüggesztett végtagot 
ciklikusan emeljük/ejtjük, az ejtés végpontját 
elérve a térdízület hátsó passzív rögzítő struk-
túráiban, illetve a fokozott izomtónusú térd-
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hajlító izmokban egy nyújtó hatás lép fel. En-
nek repetitív alkalmazása elősegíti a térdízület 
kívánatos teljes nyújtásának elérését.

A sarkánál megtámasztott alsó végtag az ülő, 
vagy fekvő beteg esetében a combtő ágyszéli 
helyzete a comb alátámasztás nélküli helyze-
tét biztosítja, ami a hatásmechanizmus szem-
pontjából fontos körülmény.

Több „deszkamodell prototípus” megépítését 
és klinikai kipróbálását követően professzi-
onális környezetben pályázati támogatásból 
10 olyan prototípust sikerült megépítenünk, 
amely már számos vonatkozásban közelít a ru-
tin klinikai bevezethetőség irányába (1. ábra). 

A Debreceni Egyetem Kutatásetikai Bizott-
ságának engedélyével (engedélyszám: DE 
RKEB 5248-2019) ezeket a berendezéseket 
is klinikai vizsgálatba vontuk, ezáltal mind 
térdprotetizált, mind CP-s betegeken alkal-
munk volt hasznos és pozitív visszacsatolást 
nyújtó eredményeket nyerni.

Az OrtInno Hip&Knee megalkotásánál ere-
dendően az alapvető cél a térdprotézis mű-

tétet követő flexiós kontraktúra megelőzése, 
kezelése volt. A térdprotézis műtétek Covid-
járvány kialakulása miatti leállítása okán ke-
rült át figyelmünk a cerebral paretikus betegek 
irányába. 

Ennél a betegcsoportbál az alapbetegség-
gel összefüggésben fokozatosan kialakult és 
hosszú ideje fennálló flexiós térdkontraktúra 
mértékének csökkentése, és ezáltal az állapot 
súlyosságától függően az ápolhatóság könnyí-
tése, vagy a járóképesség javítása volt a célunk.
A méréssorozatot egy pilot study előzte meg, 
melynek során szerzett tapasztalatokra ala-
pozva 2021 tavaszán kezdtük el a kezeléseket 
és a műszeres utánkövetést. A vizsgálat célja 
a kezelés hatékonyságának, azon belül a ked-
vező hatás megjelenése idejének, annak mér-
tékének, majd a kezelés felfüggesztése után a 
hatás fennállásának, azaz a recidiva megjele-
nése idejének megállapítása volt.

Betegcsoportok

Három betegcsoportot alakítottunk ki a mé-
rések típusa szerint. Az önállóan járásképes 
betegek közül, akiket csak lehetett, a fizikális 
vizsgálat mellett a Diers 4D Motionlab (Diers 
GmbH, Schlangenbad, Németország) járás-
vizsgáló rendszerrel történő mérésekbe von-
tunk be. A járásképtelen betegek csoportja a 
második: az ő esetükben EMG (FreeEMG, 
BTS Bioengineering, Milánó, Olaszország), 
és fizikális vizsgálatokat végeztünk. A harma-
dik csoport tagjain csak fizikális vizsgálatot 
végeztünk el. Alapvetően három fázist különí-
tettünk el: a kezelés előtti (1. fázis), a két hét-
tel a kezelés utáni (2. fázis), valamint a két hét 
kezelés és egy hét kezelés nélküli időszakot 
követő (3. fázis) periódust.

A beválasztási kritériumok szerint fizikális 
vizsgálatba Cerebral paresis diagnózissal ren-
delkező páciensek vonhatók be és szükséges a 
vizsgálatba bevont személy (vagy annak törvé-

1. ábra. Az Ortinno Hip&Knee rehabilitációs 
berendezés
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nyes képviselője) hozzájárulása a vizsgálathoz. 
A kritériumok alapján 28 beteget vizsgáltunk.
EMG vizsgálatot 4 beteg és 3 egészséges kont-
rollszemélyen végeztünk. Kritériumaink sze-
rint a vizsgálatba Cerebral paresis diagnózis-
sal rendelkező páciensek voltak bevonhatóak, 
akiknek (vagy törvényes képviselőjüknek) a 
hozzájárulása volt szükséges.

Diers mozgásanalizáló rendszer segítségével 
13 pácienst vizsgáltunk, előzetesen felállított 
kritériumaink alapján rendelkezniük kellett 
Cerebral paresis diagnózissal, hozzá kellett 
járulniuk a vizsgálathoz, illetve a páciensnek 
képesnek kellett lennie testtávoli segédeszköz 
nélküli járásra.

Vizsgálati protokoll 
Fizikális vizsgálat 

Az alsóvégtag fizikális vizsgálatait a hagyo-
mányos ortopédiai protokoll szerint szakorvos 
végezte mindkét oldalon: csípő esetében flexi-
ót, extenziót, addukciót, abdukciót, kirotációt 
és berotációt mértünk, térd esetében flexiót és 
extenziót/hyperextenziót, boka esetében pe-
dig plantár-, illetve dorzálflexiót. A vizsgálat 
minden esetben háton fekve történt.

Diers 4D Motionlab vizsgálatok 

A Diers mozgásanalizáló berendezéssel törté-
nő vizsgálat 3 alkalommal történt: a kezelést 
megelőzően, majd a 2 ill. 3 hetes kezelést kö-
vetően és a kezelések befejezte után egy héttel.
A vizsgálat egyrészt statikus – tehát álló hely-
zetben, másrészt dinamikus – tehát járás 
közben történő – mérésekből állt, fókuszálva 
a páciensek mindkét oldalára. A járásvizsgá-
lat (gait analysis) sebessége minden esetben 
1 km/h volt. Ez az a tempó, mely minden pá-
ciens számára vállalható, kivitelezhető volt. 
Minden járásvizsgálat alkalmával (járás és 
állás közben) végeztünk talpnyomásmérést 
(Pedogait) is.

EMG vizsgálatok 

Az EMG vizsgálatokat a térd hajlító és fe-
szítő izmaira fókuszálva végeztük el. Az 
izomaktivitások mérése BTS Bioengineering 
FreeEMG eszközzel, egy laptopon futó EMG 
analyzer szoftver segítségével történt a kezelés 
előtt, majd két hét kezelést követően a követ-
kező eljárás szerint.

FreeEMG érzékelőket helyeztünk el az érin-
tett oldalon a m. rectus femoris, m. tibialis 
anterior, m. biceps femoris caput longus és a 
m. gastrocnemius lateralis izmokra. 

A következő mozgások végrehajtása során az 
izomaktivitás folyamatos mérését végeztük el: 
háton fekve a sarok felemelésével és levegő-
ben tartásával térdhajlítás és nyújtás elvégzése 
5 alkalommal, és háton fekve a térd nyújtott 
helyzetében a sarok felemelése és a levegőben 
tartása 5 másodpercig. Mindezeket a kezelés 
elindítása után 10 másodperccel 15 másodper-
cig, majd 15 perc kezelés letelte előtt közvet-
lenül, még kezelés közben 15 másodpercig, 
illetve a 15 perc kezelés befejezése után. A 
vizsgálat végeztével az érzékelőket eltávolí-
tottuk, majd a mérési adatokat feldolgoztuk, a 
fájlokat archiváltuk.
 
Eredmények

Fizikális vizsgálatok

Az összesítés szerint 131 paraméter változott 
pozitív irányban, azaz nőtt, 108 paraméter vál-
tozatlan maradt, és mindössze 49 esetben volt 
csökkenés, azaz mozgásbeszűkülés. A válto-
zások átlaga és szórása az 1. táblázat szerint 
alakult.

Diers 4D Motionlab 

A dinamikus járásvizsgálatok során az alsó-
végtagi nagyízületek maximális szögeinek 
változásai a 2. és 3. ábra szerint alakultak.
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1-2 közötti változás 2-3 közötti változás

Paraméter Átlag Szórás Átlag Szórás

csípő flexió (°) -0,33 5,99 -2,83 3,71
csípő extenzió (°) 0,08 4,66 1,42 4,44
térd flexió (°) 2,83 10,50 5,33 7,27
térd extenzió (°) 0,75 8,40 -3,67 9,48
boka plantárflexió (°) -1,33 5,93 -3,33 5,73
boka dorzálflexió (°) -1,42 6,65 0,25 4,09
COP oscillation átlag (cm) -0,36 1,54 -0,17 1,65
COP oscillation szórás (cm) 0,20 1,01 0,31 1,83
Gait line length átlag (cm) 3,23 6,27 -2,23 8,26
Gait line length szórás (cm) -1,95 9,85 1,44 4,41

A járás közben mért szögértékváltozásokat és 
a megfigyelt járásparaméterek változását mind 
a 1-2, mind a 2-3 fázisokra vonatkozóan a 
2. táblázatban foglaltuk össze. 

A növekvő paraméterek száma az 1-2 fázisok 
között mindenütt nagyobb, mint a csökkenő 

paramétereké, míg a 2-3 fázis között éppen 
fordítva alakul a trend (3. táblázat).

EMG vizsgálatok

Az EMG vizsgálatok alkalmával különböző 
mozgásformák során mértük a térd hajlító és 
feszítő izmai maximális aktivitási értékeinek 
arányát. A vizsgálatsorozat alkalmával, ahol 
lehetett, megnéztük a kezelések kezdetén és 
két hét kezelést követően az aktivitás-arányo-
kat, és ezek növekedésének, illetve csökke-
nésének mértékét határoztuk meg. (Emellett 
elvégeztük a méréseket egy három fős egészsé-
ges kontroll csoporton is, és velük is összeha-
sonlítottuk az adatokat.)

A 4. táblázatban az egyes feszítő-hajlítóizom 
aktivitási arányok változását foglaltuk össze. 
Mivel a kezelés elsősorban a térdhajlító izmok 
lazítását szolgálja, a feszítő/hajlító izomakti-
vitás-arány növekedése esetén a feszítő izmok 
aktivitása arányosan növekszik, azaz ebben az 
esetben beszélhetünk a helyzet javulásáról.

14 esetben növekedést, 16 esetben csökkenést 
mértünk két hét kezelést követően. Ugyanak-
kor az átlagos növekedés 0,59-es szórás mellett 
63,6% lett, míg az átlagos csökkenés ennél jó-
val kisebb, 36,2%-ra adódott, 0,22-es szórással.

1. táblázat. A fizikális vizsgálat során mért 
paraméterek változása a kezelés előtti 
állapothoz képest

2. táblázat. A járásparaméterek értékeinek változása az különböző fázisok között

Paraméter Átlag (°) Szórás (°)

Térd flexió (jobb oldal) -0,8 9,3
Térd extenzió (jobb oldal) 1,9 4,5
Térd flexió (bal oldal) 2,5 11,0
Térd extenzió (bal oldal) 2,6 5,6
Csípő flexió (jobb oldal) 9,7 12,0
Csípő extenzió (jobb oldal) -1,1 7,6
Csípő abdukció (jobb oldal) 10,0 12,0
Csípő addukció (jobb oldal) 3,6 13,7
Csípő kirotáció (jobb oldal) 7,2 12,0
Csípő berotáció (jobb oldal) 7,2 9,2
Csípő flexió (bal oldal) 2,5 18,1
Csípő extenzió (bal oldal) -1,9 3,8
Csípő abdukció (bal oldal) 5,8 10,8
Csípő addukció (bal oldal) 3,9 13,0
Csípő kirotáció (bal oldal) 5,8 10,3
Csípő berotáció (bal oldal) 8,1 10,2
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3. ábra. A járásvizsgálat közben mért COP (Center of Pressure) oldalirányban mért kitérése és 
a lépés vonalhossz (Gait line length) változása az 1. és 2. fázis között leérkezés közben (cm)

2. ábra. Az 1. és 2. fázis közben mérhető szögekre vonatkozó változások járáskor (°)

1-2 fázis közötti változás 2-3 fázis közötti változás

Paraméter Minden 
paraméter

Flexió-
extenzió

COP és 
gait line

Minden 
paraméter

Flexió-
extenzió

COP és 
gait line

Növekvő paraméterek száma 59 34 25 47 27 20
Csökkenő paraméterek száma 52 33 19 61 35 26
Nem változó paraméterek száma 9 5 4 12 10 2
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Az 1. és 2. fázis közötti változások a járás közben mérhető szögekre vonatkozóan (°)

csípő flexió csípő extenzió térd flexió térd extenzió boka plantárflexió boka dorzálflexió
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Az 1. és 2. fázis közötti változások a járásparaméterekre vonatkozóan (cm) 

COP oscillation (cm) átlag COP oscillation (cm) szórás Gait line length (cm) átlag Gait line length (cm) szórás

3. táblázat. A növekvő, csökkenő és változatlan paraméterek alakulása a járásvizsgálatok 
eredménye alapján
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A kontrollcsoporthoz képest a betegek izom-
aktivitás-arányaik a 4. ábra szerint alakultak.

Megbeszélés  

A térd teljesen nyújtott helyzete a fiziológiás, 
minimális energiát igénylő testtartás egyik 
alapkritériuma. Kóroktól függetlenül ennek 
helyreállítása sokszor nehéz, és sok fáradtságot 

igénylő feladat, melynek rehabilitációs eszköze 
elméletileg adott az ún. CPM berendezések ál-
tal, gyakorlatilag azonban a teljes térdnyújtás 
tekintetében ineffektív. A probléma kezelésére 
az általunk kidolgozott berendezés hatékony-
nak bizonyult a vizsgálatainkban megcélzott 
betegcsoporton, a cerebrál paretikus flexiós 
térdkontraktúrás betegeknél. Ez utóbbiaknál 
épp a betegség etiopatogenéziséből követ-

4. ábra. A betegek feszítő/hajlító izomaktivitás arányainak alakulása a kezelés után az 
egészséges kontrollcsoport átlagaihoz képest 
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EMG eredmény: Feszítő/nyújtó izomaktivitásarányok a kontrollcsoport áltagához képest

Feszítő/hajlító arány (comb) hajl-nyújt Feszítő/hajlító arány (lábszár) hajl-nyújt Feszítő/hajlító arány (comb) nyújtva tartás

Feszítő/hajlító arány (lábszár) nyújtva tartás Feszítő/hajlító arány (comb) kezelés elején Feszítő/hajlító arány (lábszár) kezelés elején

Feszítő/hajlító arány (comb) kezelés végén 15 perc Feszítő/hajlító arány (lábszár)  kezelés végén 15 perc Feszítő/hajlító arány (comb)hajl-nyújt utána

Feszítő/hajlító arány (lábszár) hajl-nyújt utána Feszítő/hajlító arány (comb)nyújtva tartás utána Feszítő/hajlító arány (lábszár)nyújtva tartás utána

Paraméter Beteg 1 Beteg 2 Beteg 3 Beteg 4

Feszítő/hajlító arány (comb) hajlítás-nyújtás 127,2% 46,2% -34,3% -5,7%
Feszítő/hajlító arány (lábszár) hajlítás-nyújtás -6,0% -38,4% 7,8% -39,3%
Feszítő/hajlító arány (comb) nyújtva tartás - - 12,2% - 
Feszítő/hajlító arány (lábszár) nyújtva tartás - - 20,0% - 
Feszítő/hajlító arány (comb) kezelés elején -51,7% 138,1% 171,5% -53,3%
Feszítő/hajlító arány (lábszár) kezelés elején -79,5% -33,8% -61,8% 45,9%
Feszítő/hajlító arány (comb) 15 perc kezelés végén -26,3% 52,8% -14,9% 7,7%
Feszítő/hajlító arány (lábszár)  15 perc kezelés végén -43,9% -14,8% -61,6% 47,2%
Feszítő/hajlító arány (comb) hajlítás-nyújtás 15 perc kezelés után - - 4,3% - 
Feszítő/hajlító arány (lábszár) hajlítás-nyújtás 15 perc kezelés után - - -14,6% - 
Feszítő/hajlító arány (comb) nyújtva tartás 15 perc kezelés után - - 161,4% - 
Feszítő/hajlító arány (lábszár) nyújtva tartás 15 perc kezelés után - - 48,1% - 

4. táblázat. Az egyes izomaktivitás-arányok százalékos változásának alakulása a kezelés előtt 
és két hét kezelést követően elvégzett EMG mérések eredménye alapján. Azokat az értékeket, 
ahol növekedést tapasztaltunk, zöld háttérrel jelöltük.
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kezően flexiós csípőkontraktúra is fennáll, 
azonban a fekve kezelés az általunk kifejlesz-
tett berendezéssel egyidőben hat az azonos 
alsóvégtagi kinetikus láncot alkotó csípőízület 
nyújtásra is.

Fizikális vizsgálatok

A fizikális vizsgálatok minden egyes bevont 
beteg esetén el lettek végezve, így ez ad a legát-
fogóbb képet a betegek állapotáról. Ugyanak-
kor, azt is meg kell említenünk, hogy a Diers 
és EMG műszeres vizsgálatokhoz képest a 
szubjektív tényező itt érvényesül a legnagyobb 
mértékben. Ezen felül fontos tudni, hogy a 
beteg pillanatnyi idegállapota, hangulata is 
befolyásolhatja a mérést, hiszen ettől függően 
„befeszülhet”, vagy éppen elernyedhet. Az is 
előfordulhat, hogy az egyik mérésnél nagyon 
„befeszül”, míg a másik mérés alkalmával 
éppen ellenkezőleg, így az ily módon nyert 
adatok összehasonlításába jelentős torzítás ke-
rülhet.

Az összesítést áttekintve alapvetően azt láthat-
juk, hogy jóval több esetben nőtt a mozgás-
tartomány, mint ahány esetben csökkent, és 
a növekedés mértéke is nagyobb, mint a csök-
kenésé. A térdre, mint elsődleges célízületre 
vonatkozóan ez fokozottan igaz, az extenzió 
mértéke kapcsán a többség esetén átlagosan 
mintegy 7° mértékű javulást mértünk két hét 
kezelést követően.  (1. táblázat)

Nagyon érdekes, hogy a javulás mértéke és 
aránya a csípő esetén még kedvezőbben ala-
kult: a mért paraméterek fele javult, és mind-
össze 15%-ánál detektáltunk romlást. (1. táb-
lázat).

Diers 4D Motionlab vizsgálatok

Mind a nagyízületek, mind a COP/Gait line 
length szempontjából azt tapasztaltuk, hogy 
az 1. és 2. fázis közötti különbségek, amikor 

a két hét kezelés utáni állapotot hasonlítottuk 
a kiindulási állapothoz, alapvetően pozitívak 
voltak, a két hét utáni állapot nagyobb moz-
gástartományt mutatott a kezdeti állapothoz 
képest. A normál járás paramétereihez kö-
zeledtünk a kezelésnek köszönhetően (2. és 
3. táblázat).

Ugyanakkor, a 2. és 3. fázis közötti összeha-
sonlítás számai inkább csökkenést mutattak, 
ami azt jelenti, hogy az egyhetes kihagyásnak 
köszönhetően sajnos, a mozgástartomány be-
szűkülése irányába történik a változás (2. és 
3. táblázat).

EMG vizsgálatok

Az EMG eredmények azt mutatják, hogy a 
feszítő/hajlító izomaktivitás arány változása 
tekintetében nem volt egyértelmű javulás. Az 
arány 14 esetben javult és 16 esetben romlott, 
azonban a javulás mértéke duplája volt a rom-
lás átlagos értékének. A kontroll csoporttal 
történő összehasonlításkor arra jutottunk,  
hogy szinte minden esetben a betegek feszítő/
hajlító izomaktivitás aránya nagyobb lett a ke-
zelés után, mint az egészséges önkénteseknél 
(4. táblázat, 4. ábra). A nagy szórások azonban 
arra mutatnak rá, hogy a folyamat pontosabb 
elemzéséhez jóval több beteg bevonása szük-
séges.

Sajnálatos módon a 2021-ben bevezetett 
Medical Device Regulation (MDR) a legtöbb 
orvostechnikai eszköz és új terápiás eljárás be-
vezetését nemzetközi viszonylatban hihetetlen 
mértékben megnehezítette. Az általunk kifej-
lesztett, a meglévő CPM berendezések hátrá-
nyait kiküszöbölő eszköz a fenti eredmények 
alapján nagyon ígéretes, de a piac irányába tör-
ténő továbblépést is nagymértékben hátráltatja 
ez a jelentős szigorításokat tartalmazó rendel-
kezés. Így jelenleg a működő prototípusaink-
kal a széleskörű alkalmazás esélyét ugyan el-
veszítettük, de a megfelelő etikai engedélyek és 
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saját beteganyagunk felvilágosított beleegyező 
alapján történő kezelése további adat- és in-
formációgyűjtést tesz lehetővé, egyidejűleg az 
esetleges műszaki problémák helyben történő 
felismerésének és elhárításának lehetőségével.  

Következtetés/ajánlás

A mérések eredményei alapján általános-
ságban elmondhatjuk, hogy az Ortinno 
Hip&Knee egy jól használható rehabilitáci-
ós berendezés, amely ilyen rövid, mindössze 
kéthetes kezelési idő alatt is kedvező ered-
ményeket hozott a kezelt betegek alsóvégtagi 
mozgástartományát illetően. Ezt mind a fizi-

kális vizsgálatok, mind a Diers 4D Motionlab 
rendszerrel vett járásadatok is alátámasztják. 
Ami azonban még ennél is fontosabb, hogy 
szinte kivétel nélkül minden kommunikáció-
képes beteg és ápolóik, szüleik kedvező hatá-
sokról számolnak be a készülék kapcsán. A 
járáskép javulása mellett mentális pozitív ha-
tásai is vannak a berendezésnek, esetenként 
még a beszédkészség javulásával is összefüg-
gésbe hozható a kezelés hatása. Ugyanakkor 
a vizsgálatsorozat arra is rámutatott, hogy a 
kezelés felfüggesztése sok esetben az állapot 
romlását idézte elő, azaz nagyon fontosnak 
tűnik a kezelés folyamatos biztosítása a beteg 
részére.
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