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Posterior pedikiil vida enstriimantasyonu (PPVE) lomber omurga cerrahisinde iyi
bilinen bir yontemdir. Gerilme konsantrasyon seviyeleri, komsu segmentlere etkileri
ve fizyolojik hareket ile iliskisi gibi bircok belirsiz yonii olan alisilmis bel agrisi
probleminde yaygin olarak kullanilan bir tedavi yontemidir. Ayrica, PPVE'nin lomber
omurganin biyomekanigini nasil etkiledigini anlamak 6nemli bir olgudur. Bu soz
konusu anlayis i¢in, faset eklemlerinin kismen ¢ikarilmasiyla gercek cerrahi prosediirii
taklit eden L4-L5 segment seviyesinde PPVE olan lomber omurganin sonlu elemanlar
(SE) modeli gelistirilmistir. Faset eklemlerinin kismen ¢ikarildigit SE modelleri
literatiirde nadir bulunmaktadir. Bu SE ¢alismasinin amaglarindan biri, posterior
enstriimantasyon gerilmelerinde ve faset eklem kuvvetlerinde hangi fizyolojik
hareketlerin en fazla artisa sahip oldugunu belirleyerek PPVE sisteminin lomber
omurganin fiizyon dncesi/sonrast biyomekanigi tizerindeki etkisini arastirmakti. Daha
sonra PPVE'in o6zellikle ekstansiyon ve lateral egilme hareketinde L3-L4 komsu

seviyesindeki faset eklem kuvvetlerinde sirasiyla %35 ve %23'lin iizerinde artisa
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neden oldugu sonucu elde edilmistir. Komsu seviyedeki bu faset eklem kuvvetleri
artig, posterior lomber interbody flizyonundan sonra komsu segment
dejenerasyonunun (KSD) meydana geldigi veya hizlandigi hipotezi igin bir ipucu
saglayabilir. Ayrica, bu calismada posterior enstriimantasyon iizerindeki tepe Von
Mises gerilmelerinin analizleri, maksimum posterior enstriimantasyon gerilmelerinin
sirastyla 272.1 MPa ve 263,7 MPa olarak fiizyondan once lateral egilme ve fleksiyon
hareketinde meydana geldigini gdstermistir. Ote yandan PPVE operasyonu sirasinda
cerrahlar kendi deneyimlerini kullanarak hastanin omurga egriligine gore ¢ubuklari
biikerler. Dolayisiyla bu biikme nedeniyle g¢ubuklar {izerinde artik gerilmeler
olusmaktadir. PPVE {izerine bircok SE tabanli biyomekanik aragtirma yapilmis
olmasina ragmen, cubuk konturlamasindan kaynaklanan artik gerilmelerin yap1
gerilmeleri tizerindeki etkilerini degerlendiren ¢ok az aragtirma vardir. Bu nedenle, bu
calisma ayn1 zamanda bir French biikiicii ve in-situ biikiicii kullanilarak konturlanmig
cubuklar igeren PPVE fizerindeki artik gerilmenin etkilerini arastirmayi ve farkli
fizyolojik hareketler i¢in diiz ve konturlu ¢ubuklarin gerilme artisindaki farkliliklar:
karsilastirmayr amaglamigtir. Bu baglamda, PPVE i¢in L4-L5 lomber omurga
segmentinin bir SE modeli gelistirilmis ve artik gerilmelerin ¢ubuklar ve yapi
gerilmeleri tizerindeki etkileri farkli biikme yontemleri kullanilarak aragtirilmuastir.
Simiilasyonlarda, bir French bikiici tarafindan sekillendirilen artik gerilimli
cubuklarin, bir in-situ biikiicii tarafindan sekillendirilenlere gére PPVE'de 6nemli
Olclide daha fazla gerilme artis1 ile sonuglandigi goézlemlenmistir. Caligmanin
sonuglari, farkli fizyolojik hareketler igin artik gerilmeler nedeniyle PPVE'deki
gerilme artisinin PPVE kirtlma riskini artiracagini vurgulamistir. Mevcut ¢alismada
verilen SE modelleme yaklagimi, PPVE'nin yorulma 6mrii ve kirilma ¢aligmalari gibi
daha sonraki arastirmalar i¢in temel bir arag¢ olarak kullanilabilir. Bu modeller, belirsiz
yonleri ortadan kaldirarak PPVE'nin etkilerinin daha 1yi anlasilmasini saglayarak

gelecekteki farkli ¢aligmalar igin de kullanilabilir.

Anahtar Kelimeler: Artik gerilme, Lomber omurga, Sonlu elemanlar yontemi,
Biyomekanik, Posterior enstriimantasyon, Komsu seviye etkileri.
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Posterior pedicle screw instrumentation (PPSI) is well-known method in lumbar spine
surgery. It is a common treatment method for widespread low back pain problem,
which has many uncertain aspects such as stress concentration levels, effects to
adjacent segments and relationship with physiological motion. In addition,
understanding how PPSI affects biomechanics of lumbar spine is an significant
phenomenon. For this understanding, a finite elements (SE) model of lumbar spine
with PPSI at L4-L5 segment level was developed by partially removing facet joints
which imitates actual surgical procedure. SE models with partial removal of facet
joints are rare in the literature. One of the aims of this SE study was to investigate the
influence of PPSI system on the biomechanics of the lumbar spine before/after fusion
by determining which physiological motions have the most increase in the posterior
instrumentation stresses and facet joint forces. Afterwards, it was concluded that PPVE
caused an increase of over 35% and 23%, respectively, in facet joint forces at the L3-

L4 adjacent level, especially in extension and lateral bending motion. This facet joint
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forces increment at the adjacent level could provide a clue for hypothesis of that
adjacent segment disease (ASD) was occurred or accelerated after posterior lumbar
interbody fusion. Furthermore, analyses of peak Von Mises stresses on posterior
instrumentation in this study showed that the maximum posterior instrumentation
stresses 272.1 MPa and 263.7 MPa occurred in lateral bending and flexion motion
before fusion, respectively. On the other hand, during PPSI operation, surgeons bend
rods according to spine curvature of a patient by using their own experiences.
Therefore, residual stresses developed on the rods due to this bending. Despite the fact
that many FE-based biomechanical research have been conducted on PPSI, there are
few investigations assessing the effects of residual stresses arising from rod contouring
on construction stresses. Thus, this study also aimed to investigate effects of the
residual stress on PPSI that use rods contoured by using a French bender and an in-
situ bender, and to compare differences in stress increment of straight and contoured
rods for different physiological motions. In this sense, a FE model of L4-L5 lumbar
spine segment was developed for PPSI and effects of the residual stresses on rods and
construct stresses were investigated by using different bending methods. In the
simulations, it was observed that rods contoured by a French bender with residual
stress resulted in significantly more stress increment in PPSI according to ones
contoured by an in-situ bender. The results of the study emphasized that stress
increment in PPSI due to the residual stresses for different physiological motions
would increase risk of PPSI failures. FE modelling approach given in the current study
could be used as a fundamental tool for the further investigations such as fatigue life
and failure studies of PPSI. This models could be used also for different future studies
by providing better understanding of the effects of PPSI by clearing up the uncertain

aspects.

Keywords: Residual stress, Lumbar spine, Finite element method, Biomechanics,
Posterior instrumentation, Adjacent level effects.
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1. GIRIS

Insan viicudunun en 6nemli béliimlerinden biri olan insan omurgasi, iist ve alt
ekstremiteler arasindaki mekanik baglantiy1, her ii¢ diizlemdeki fiziksel hareketi ve
narin omuriligin korunmasini saglar. Omurga, kaldiraglar (omurlar), pivotlar (fasetler
ve diskler), pasif kisitlayicilar (baglar) ve eyleyiciler (kaslar) araciligiyla kontrollii bir
sekilde eklemlenen omurlardan olusan mekanik bir yapidir. Omurga, yapisal olarak
bes bolgeye boliinmiis 33 omurdan olusan kavisli bir yigindan olusur (Sekil 1.1).
Ustten asagiya dogru 7 servikal omur (C1-C7), 12 torasik omur (T1-T12), 5 lomber
omur (L1-L5), 5 kaynasmis sakral omur ve 4 kiigiik kaynasmis koksik omur vardir [1].

. __ Servikal
Sernlkal - omurlar
omurlar

. Torasik
Torasik omurlar
omurlar |
Lomber - Eonier
P omurlar
Pelvik |
egrilik

Sekil 1.1 : Omurga [1]

Lomber omurga, viicudun iist ve alt segmentleri arasindaki kolonu baglamaktan ve

kuvvetleri iletmekten sorumludur. Lomber omurga yaralanmalari, agir bir nesneyi



kaldirmak veya bir temas sporunda morarma gibi travmalardan kaynaklanabilir.
Sadece travmayla degil, ayakkabilarinizi giymek igin 6ne egilmek veya yerden bir
kalemi beceriksizce almak gibi siradan bir hareket nedeniyle de olusabilirler. Ayrica
kiriklar, malignite ve osteoporoz bunlara neden olabilir. Bu yaralanmalar, omur
govdelerinin kirilmasina veya disklerin ve baglarin yirtilmasina ve patlamasina neden
olabilir. Omurga yaralanmasi ve hastaligi, giincel ¢alismalarin 6nemli bir alanidir.
Lomber omurganin biyomekanik davranisini anlamak i¢in in-vVivo ve in-vitro deneysel
yontemler kullanilmaktadir. In-vivo ¢alismalar lomber omurganin saglikli
senaryolardaki davranigi hakkinda bilgi edinmek i¢in yapilirlar. Lomber omurgadaki
vertebral ve intervertebral diskin belirli yiik tepkisi verileri in-vivo ¢alismalarla elde
edilemez. Oysa, in-vitro caligmalarla vertebral segmentlerin yiik-yer degistirme yanit
verileri elde edilebilir. Ancak gerilme ve gerinim gibi igsel yanit verileri saglanamaz;
bu nedenle, in-vitro ¢alismalarla yiik-yer degistirme yanitlarina iliskin sinirlt veriler
elde edilebilmektedir. In vitro ¢aligmalar, hastalik veya yaralanmay1 analiz etmek igin
yaral1 veya hastalikli servikal omurga ornekleri gerektirir. Numunelere zarar vererek
veya tahrip ederek bir yaralanma simiilasyonu yapilmasi gerekir. Bunun yan1 sira, in-
vitro c¢alismalar, belirli hasar verme ve/veya numuneleri tahrip etmedeki zorluk
nedeniyle spinal yaralanma ve hastaligi simiile etme kapasitesinde kisitli kalmaktadir.
Diger bir yandan, insan lomber omurgalarinda geometrik ve malzeme o6zellikleri
konusunda biiylik bir ¢esitlilik vardir. Sonlu elemanlar (SE) yontemi, insan lomber
omurgasinin bu cesitliligini ve biyomekaniginin anlasilmasinda giiclii ve tiiretken
araclardan biridir. SE analizi, in-vivo Ve in-vitro deneysel testlerine kiyasla daha diisiik
maliyetli ve daha yiiksek verimlilige sahiptir. Buna ek olarak, SE modelleri, olas1
birden ¢ok vaka ve yineleme ile tekrarlanabilir ve degistirilebilir analizler
saglamaktadirlar [2, 3]. Bu ¢alismanin amaci, bir insan lomber omurga segmentinin
biyomekanigini anlamak ve bunun i¢in {i¢ boyutlu dogrusal olmayan 6zgiin bir SE
modeli olusturmaktir. Gelistirilen SE modeli, insan lomber spinal segmentlerinin
cerrahi ve biyomekanik simiilasyonlar ile ilgili gelecekteki ¢aligmalarda kullanilma

potansiyeline sahiptir.



2. LITERATUR ARASTIRMASI

2.1 Lomber Omurga Fizyolojisi

Lomber omurga, lordotik agi ile belirtilen bir egrilik tizerinde hizalanan L1'den L5'e
kadar bes lomber omurdan olusan bir insan omurga segmentidir. Lomber omurganin
lordotik ag1 degerlerinin yasa, cinsiyete ve dejenerasyon seviyelerine gore degisimini
arastiran ¢ok sayida ¢alisma bulunmaktadir. Xu ve arkadaslarinin ¢aligmasinda, yas ve
cinsiyet ile degisen farkli lordotik agilara sahip saglikli deneklerin bes lomber omurga
tipini iceren SE modelleri incelenmistir [3]. Baska bir ¢alismada, farkli yas ve cinsiyet
araliklarina ait canli denekler ve kadavra Orneklerinden alman literatiirdeki bazi
lordotik ag1 degerleri verilmistir. Bunlar, 26 yasinda erkek, 49 yasinda kadin, 19
yasinda erkek, 59 yasinda erkek, 46 yasinda erkek, 65 yasinda erkek icin sirasiyla 37°,
35°, 27°, 26.1°, 44°, 32.7° lordotik agilar1 seklindedir [16]. Furlanetto ve
arkadaslarinin ¢alismasinda saglikli cocuklar, ergenler, yetiskinler ve yaslilar olarak
gruplara ayrilan saglikli bireylerin rontgenlerinde Cobb agis1 yontemi kullanilarak
sagital diizlemdeki omurga egriliklerinin referans degerleri arastirilmistir [4]. Bu
calismada, ergenleri ve yetiskinleri temsil eden L1-L5 lomber segmentleri sirasiyla
42.7° ve 41.8° ortalama lordotik acilarina sahiplerdir [4]. Ayrica Damasceno ve
arkadaslar1 18-30 yas ve 31-50 yas araligindaki iki grubun L1-L5 lordotik acilarini
degerlendirmislerdir. Birinci grup 43.4° lordotik aciya sahipken, ikincisi 47.6° agiya
sahiptir [5]. Ayrica Skaf ve arkadaslar1 yas, lordotik aci ve lomber disk hernisi
arasindaki iligkiyi analiz etmistir [6]. Bu boliimde daha sonra insan omurgasinin
lomber segmenti ana bilesenleri olan vertebralar, intervertebral diskler, end-plate,
baglar ve faset eklemleri incelenmistir. Ayrica onlarin literatiirde bahsedilen fizyolojik

yapilar1 ve SE model 6zellikleri lizerinde durulmustur.

2.1.1 Omur

Bir omur, bir gévdeden, noral ark olarak adlandirilan i¢i bos bir halkadan ve birkag
kemiksel ¢ikintidan olusur (Sekil 2.1). Omur govdeleri, omurga i¢in birincil agirlik
tasiyan bilesenler olma roliine sahiptir. Omurilik ve ilgili kan damarlari i¢in koruyucu
bir ge¢is yolu olan vertebral kanal, noral kemerler ve gdvdelerin posterior taraflari ve
intervertebral disklerden olusur. Ek olarak, her néral kemerin dis ylizeyinde birkag

kemiksel ¢ikint1 vardir. Spindz ve transvers ¢ikintilar, kaslarin mekanik avantajlarini



gelistirmek i¢in bagl olduklarn kaslara destek saglarlar. Vertebral boyut, servikal
bolgeden lomber bolgeye dogru artar. Omurganin iist bolgelerindeki omurlara gore,
bel omurlar1 daha biiyiik ve kalindir, ¢linkii her omur sadece kollarin ve basin degil,
tizerinde bulunan tiim gévdenin agirligini tasimak zorundadir. Ayrica bel omurlarinin
yiizey alanindaki artis, olast bir kirtlma riskine karst bu omurlar {izerindeki

gerilmelerin azalmasini saglar [1].

. Spindz proses
Lamina Siiperior artikiiler
'\

) / proses

~— Transvers proses

Pedikiil 3 { —!j Omur forameni

Govde ————

Sekil 2.1 : Omur [1].

Bel agris1 olan hastalardan elde edilen 126 sayisallastirilmis bilgisayarli tomografik
(BT) goriintiisii ile yapilan bir ¢alisma bulunmaktadir. Lomber omurganin anatomik
boyutlarini saglayan bu ¢alismaya gore, L3, L4 ve L5 vertebralar i¢in ortalama anterior
vertebra yiiksekligi yaklasik 30 mm'dir [7]. Diger ¢aligmalar da yukarida bahsedilen
bu boyutu desteklemekte ve bu boyutun 36-60 yas araligina ait oldugunu
gostermektedir [8, 9]. Literatiirdeki ilgili caligmalar, vertebral kemigin SE modelinin
esas olarak kortikal kemik, slingerimsi kemik ve faset eklemli posterior yapilardan
olustugunu belirtmektedir. Ayrica g¢aligmalarda kortikal kemigin kortikal kabuk
kalinligi, ¢alismalardaki ortalama deger temel alinarak 0,35-0,5 mm olarak kabul
edilmektedir [8, 10-12]. Ayrica bazi ¢alismalarda vertebra yapisina ug plak kesitleri
dahil edilmis ve u¢ plak kalinlig1 0,5 mm olarak alinmistir [8, 11, 12]. Daha sonra
literatirde farkli SE modelleri i¢in kullanilan lomber vertebra kemiginin cesitli

malzeme 6zellikleri Cizelge 2.1 ve Cizelge 2.2'de gosterilmistir.



Cizelge 2.1 : Literatiirde vertebral kortikal kemigin malzeme 6zellikleri

Malzeme G .
Modeli E (MPa) v (MPa) Eleman Tipi Referanslar
12000 03 i 8 nod Eugla elemanlar / 20 [12-16]
5 nod tugla elemanlar
Dogrusal
elastik, 12000 0.3 - 3 nod kabuk elemanlar [17, 18]
izotropik 4 nod dortyiizlii elemanlar
) ortyuzli
12000 03 + 8 nod tugla elemanlar [16, 19]
Haritalanmis | Haritalanmis | Haritalanmig - 4 nod dortytizlii elemanlar | [20]
11300 0.48 3800
Dogrusal 11300 0.20 5400 | 8 nod tugla elemanlar [15, 16, 21]
elastik, 22000 0.20 5400
transvers 8000 0.40 2857
izotropik 8000 0.23 3200 | 8 nod tugla elemanlar [15, 16]
12000 0.35 3200
Dogrusal 11300 0.2 - 4 nod kabuk elemanlar [15, 16]
elastik, 8 nod tugla elemanlar / 4
izotropik 10000 0.3 - nod kabuk elemanlar [15, 16]
Poroelastik 10000 0.3 - 8 nod tugla elemanlar [15]

Cizelge 2.2 : Literatiirde vertebral trabekiiler kemigin malzeme 6zellikleri.

Malzeme E G -
Modeli (MPa) v (MPa) Eleman Tipi Referanslar
50 0.2 - 8 nod tugla elemanlar [15]
81 0.2 - 8 nod tugla elemanlar [15]
i 8 nod tugla elemanlar / 4 nod dortytizli i
100 0.2 elemanlar / 20 nod tugla elemanlar [12-17, 1],
Dogrusal 140 0.2 - 8 nod tugla elemanlar [15, 16]
elastik,
izotropik 500 0.2 - 8 nod tugla elemanlar [15]
100 0.3 - 8 nod tugla elemanlar [15]
150 0.3 - 20 nod tugla elemanlar [15]
200 0.315 - 4 nod dortyiizlii elemanlar [18]
200 0.45 o
140 0.315 - 8 nod tugla elemanlar [15, 16]
Dogrusal 140 0.45 48
elastik, 140 0.176 77 8 nod tugla elemanlar [15]
transvers 250 0.315 77
izotropik 140 0.45 48.3
140 0.32 48.3 8 nod tugla elemanlar [15, 21]
200 0.32 48.3
Poroelastik 100 0.2 - 8 nod tugla elemanlar [15]




Omurlar ve intervertebral diskler arasinda yer alan vertebral endplateler, yiiksek
mukavemetli kemik tabakasi ve daha diisiik mukavemetli kikirdak tabakasindan
olusur. Literatiirdeki baz1 ¢alismalarda endplate boliimi intervertebral disk segmenti
dahilinde incelenirken, digerlerinde vertebral gévde segmenti dahilinde
incelenmektedir. Ayrica endplate kalinlig1 genellikle 0,5 mm olarak alinmaktadir. [13,
14, 17]. Daha sonra literatlirde farkli SE modelleri i¢in kullanilan endplatelerin ¢esitli

malzeme Ozellikleri Cizelge 2.3'te gosterilmistir.

Cizelge 2.3 : Literatiirdeki endplate malzeme 6zellikleri.

Malzeme Endplate .
Modeli Tipi E (MPa) v Eleman Tipi Referanslar
kemiksi 12000 0.3 8 nod tugla elemanlar [14, 15]
kemiksi 4000 0.3 8 nod tugla elemanlar [12, 19]
kemiksi 1000 0.3 8 nod tugla elemanlar [15]
kemiksi 1000 0.4 8 nod tugla elemanlar [15]
Dogrusal kemiksi 500 0.4 8 nod tugla elemanlar [15]
elastik, .
izotropik kemiksi 500 0.3 8 nod tugla elemanlar [15]
kemiksi 100 0.4 4 nod kabuk elemanlar [15]
8 nod tugla elemanlar / 4 [13, 15, 17,
kikirdakst 24 0.4 nod kabuk elemanlar 18]
kikirdaksi 5 0.17 8 nod tugla elemanlar [12, 19]
dis: 12000 0.3
kemiksi ic: 6000 0.3 8 nod tugla elemanlar [15]
orta: 2000 0.3
5 0.1
Poroelastik | kikirdaks1 5 0.17 8 nod tugla elemanlar [15]
20 0.4

2.1.2 intervertebral diskler

Omur kemikleri arasinda yer alan intervertebral diskler, lif yapilari ile giiclendirilmis
kikirdak pedlerdir. Omurganin fleksiyon ve ekstansiyon hareketlerine izin verirler ve
kompresyon yiikiiniin omur govdelerine dagitilmasini saglarlar. Intervertebral diskin
karmagsik mekanik davranisi, her biri farkli yapida kollajen liflere sahip iki yumusak
dokunun etkilesiminden kaynaklanir. Bu iki yumusak doku, Sekil 2.2'te gosterilen
giiclendirilmis lifler dahil olmak {izere 15-25 farkli katmanla cevreleyen jel benzeri

merkez niikleus pulpozus ve anulus fibrozistir. [22-24].



Anulus Niikleus
Niikleus Fibrozis pulpozus

pulpozus Posterior

Anulus Spindz
Fibrozis proses
Kollajen

lifler

Siiperior Gériiniim Lateral Goriiniim

Sekil 2.2 : Intervertebral disk [1].

Intervertebral diskler fizyolojik aktiviteler sirasinda ¢ok biiyiik ve ¢ok yonlii yiiklere
maruz kalirlar. Aniilus fibrozis, ¢ok yonlii yiikler altinda ¢alismak i¢in yone dayali
anizotropik veya mekanik davranislara sahiptir. Genellikle anulus dokusunun
mikroyapisinin, 6zellikle kollajen lif oryantasyonlar1 anizotropiye katkida bulunur [22,
25]. Kollajen lifleri, enine yonde birbirine yaklasik 30° ¢apraz a¢1 yapmaktadirlar ve
Sekil 2.3'te gosterilen kompresyon, gerilim ve kesmeye gore donme gerilimi igin
yapiy1 destekler. Diskin mekanik isleyisi icin lifler, organizasyon ve oryantasyon
farkliliklar1 ve yiikleme ile birlikte olduk¢a 6nemlidirler [1]. Ayrica liflerin katilig

anulus matrisinkinden daha biiytiktiir.

Sekil 2.3 : Kollajen liflerin yonlendirilmesi [26].

Anulusun anizotropik mekanik davraniglarini tanimlamak igin temel olarak iki tip SE
modeli vardir. Bunlardan biri kiris ve c¢ubuk elemanlarini, digeri ise liflerle

giiclendirilmis gerinim enerjisi modellerini igeren yon tensorlerini ve degismez



matematigi kullanir. Kiris ve cubuk elemanlarmin kullanildigt SE modelleri,
intervertebral disk, hareket segmentleri ve tam omurga kolonunun arastirilmasinda
yaygin olarak kullanilmaktadir. Ve bu modeller, liflerin ve matrisin elastik modiiliine,
poisson oranlarina ve hacimsel oranlara ihtiya¢c duymaktadirlar. Ancak bu 6zelliklerin
dogrudan oSl¢iimii ¢ok zordur [22, 25]. Diskin anizotropik davraniglarinin dlgiimii,
farkli alanlardan Ol¢iim degerleri alinarak ve bdolgesel olarak mekanik yanit

davraniglar1 belirlenerek yapilmaktadir [14, 27].

Bir servikal omurga ¢alismasinda, anulus lifleri, 0,1 mm? kesitli 5160 ¢ubuk eleman1
iceren sekiz katmanli yap1 varsayilarak modellenmistir [22, 28]. Ayrica anulus matrisi
ve liflerin mekanik 6zellikleri lineer elastik olarak alinmistir. Baska bir ¢alisma, anulus
hacmi basimma hacmi distan ice dogru azalan bes fiber tabakasi ile gii¢lendirilmis
hiperelastik anulus matrisi kullanarak anulus tarafini modellemistir. Yay bilesenler
kullanilarak lifler + 35° olacak sekilde ¢apraz diizende yerlestirilir [22, 29]. Farkli bir
caligmada ortotropik elastik mekanik 6zelliklere sahip anulus matrisini giiglendiren
lifler i¢in kabuk elemanlar kullanilmistir [22, 30]. Liflerle giiclendirilmis gerinim
enerjisi modeli olan Holzapfel-Gasser-Ogden malzeme modeli, literatiirdeki
makalelerden birinde statik yiik altindaki tam servikal omur modelinde anulusun
mekanik 6zelliklerini tanimlamak i¢in kullanilmigtir [22, 31]. Bu malzeme modeli igin,
baska bir ¢aligmada anulus numunelerinin gekme testi sonuglarina enerji fonksiyonu
uygulanarak gerekli katsayilar elde edilmistir [22, 32]. Lomber diskin elastik
modiiliiniin, gerilme enerji yogunlugunun, akma gerilmesinin ve gerinimin farkl
alanlara gore degisip degismedigini belirlemek i¢in ¢ekme testi uygulanmistir. Cok
katmanli ¢ekme test numuneleri, bel omurlarinin 6n-arka ve ig-dis kisimlarindan
olusturulmaktadir. Bahsedilen bu c¢alismalar, anulusun mekanik 6zelliklerinin
intervertebral diskteki konuma bagli oldugunu gostermektedir. Bu baglamda, 6n
tarafin elastik modiiliiniin ve akma gerilmesinin arka taraftakinden daha biiyiik oldugu
ve i¢ tarafin daha biiyilk akma gerinimine, daha kii¢lik elastik modiile ve akma
gerilmesine sahip oldugu belirtilmektedir. Bu arada anulus anterior i¢ (Al), anterior
dis (AD), posterior i¢ (PI) ve posterior dis (PD) olmak iizere dort kisma ayrilir.
Anulusun farkli boliimleri igin mekanik 6zellikler literatiirden elde edilmistir [22, 33].
Anulus igin hiperelastik Neo-Hookean modeli ve niikleus igin sikistirilamaz sivi
simiilasyonu kullanan ¢aligmalarin  oldugunu belirten Onemli bir makale

bulunmaktadir. Ayrica niikleus pulpozus i¢in diigiiniilen elastisite modiilii aralig



literatlirdeki bazi1 ¢aligmalara gore 1.5-10 MPa araligindadir. Bunun 2 MPa oldugu
kabul edilerek Holzapfel-Gasser-Ogden'in hiperelastik ve anizotropik malzeme
modeli kullanilarak anulus fibrozisin kompleks yapisi modellenmistir [14].
Ligamentlerin servikal katiliginin fonksiyonel omurga kolonunun hareket sinirlar1 ve
intervertebral disk basinci iizerindeki etkilerini arastiran bir ¢alismada niikleus kismi,
sikigtirtlamaz bir siv1 ile dolu bir bosluk olarak ele alinmistir [34]. Niikleus pulpozus
i¢in elastik modiil E=1 MPa ve poisson oran1 v=0,49, saf moment yiikii altinda C0-C7
segmentinin fizyolojik hareket davranisinin analiz edildigi bir calismada kullanilmistir
[35]. Niikleus, sagital yiikleme altinda lumbosakral omurga boyunca yiik dagiliminin
oldugu bagka bir c¢alismada sikistirilamaz hiper-elastik bir malzeme olarak
tanimlanmistir [36]. Cogu calismanin intervertebral disk modellerinde, anulusun
kollajen lifleri ve zemin matrisi, sirasiyla sadece gerilme yiikii tastyan gomiilii gubuk
elemanlar1 ve kati elemanlar ile modellenmistir. Lodygowski'nin ¢aligsmasi,
intervertebral disk modellemesi igin iki yontem gdstermektedir [37]. Tk yontem igin,
anulus fibrozisin her katmanindaki her gubuk eleman, oryantasyonu korunarak 3B kati
elemanlarin nodlarina baglanmalidir. Bir disk modeli olusturmak i¢in bu yontemi
kullanmak olduk¢a zor ve zaman alicidir. Ek olarak, bu yontem, her yeniden ag
olusturma durumunda ¢ubuk eleman verilerinin yeniden tanimlanmasini gerektirir.
Ikinci ydntemde, bir disk modeli igin diizgiin aralikli giiclendirme ¢ubuklar ile kat:
zemin matrisine gomiilii ylizey katmanlar1 tanimlanabilir. Elemanlarin yeniden ag
olusturulmasindan bagimsiz olarak, giiclendirme ¢ubuklarinin kesit 6zelliklerini ve
kesit  oryantasyonunu  degistirerek  katmanlarin  Ozelliklerini  degistirmek
kolaylagsmaktadir [21, 38]. Daha sonra icten disa dogru degisen katman kalinliklar:
literatiirdeki degerlere gore kolaylikla degistirilebilmektedir [39]. Ayrica, niikleus
pulpozus, sikistirilamaz bir parca olarak kabul edilerek bir s1vi boslugu seklinde simiile
edilebilmesi i¢in 2 MPa'a esit baslangi¢ basincina sahip hidrostatik s1vi elemanlariyla
modellenmistir [37]. Ek olarak, 6zellikle ikinci yontemde, anulus tarafindaki bolgesel
konuma gore katmanlardaki giiclendirme ¢ubuklarinin yogunlugu degistirilerek diskin
anizotropik davraniglar1 taklit edilebilir. Boylece gelistirilen model, farkli alanlardan
Olctim degerleri alinarak ve bolgesel olarak mekanik yanit davranislar belirlenerek
yapilan diskin anizotropik davraniglarinin Ol¢iimii ile tutarli hale gelmektedir.
Literatiirde farkli SE modelleri i¢in kullanilan niikleus pulpozus, anulus fibrozis'in

cesitli malzeme ozellikleri Cizelge 2.4 ve Cizelge Ek1'de gosterilmistir.



Cizelge 2.4 : Literatiirde niikleus pulpozusun malzeme 6zellikleri.

Malzeme Modeli | E (MPa) v Sabitler Eleman Tipi Referanslar
02 | 04999 . 20 nod tugla [21]
elemanlar
1 0.49 - 8 nod tugla elemanlar | [16, 19, 22, 35]
1 0.499 - 8 nod tugla elemanlar | [12-15, 28]
Stvimst katt, 2 0.499 - 8 nod tugla elemanlar | [14]
dogrusal elastik,
izotropik 4 0.499 : 8 nod tugla elemanlar | [15]
8 0.45 - 8 nod tugla elemanlar | [27]
9 0.4999 - 8 nod tugla elemanlar | [38]
10 0.4 - 8 nod tugla elemanlar | [15]
Viskoelastik kati 2 0.49 i groklu nodgegta [15]
elemanlar
Ozmoviskoelastik 0.15 0.17 - 8 nod tugla elemanlar | [15]
Sikistirilamaz 4 nod yiizey [15-17, 20, 33,
siv1 - - - elemanlar / 4 nod 34, 37]
kabuk elemanlar ’
1720 - - 8 nod tugla elemanlar | [30]
2000 - - 4 nod tugla elemanlar | [34]
Sikistirilamaz < _ | 4 nod yiizey
X Y luk =
kitle s1v1 2200 - 1§$§i m? elemanlar / 4 nod [20]
g/m kabuk elemanlar
< _ | 4 nod yiizey
Y luk =
2500 - 13?6‘%1?( m? elemanlar / 4 nod [29]
g/m kabuk elemanlar
C10=0.0033 -
Hiperelastik, - - K = 6716 8 nod tugla elemanlar | [24]
Neo-Hookean C10=0.16 -
- - D = 0.024 8 nod tugla elemanlar | [15]
Mooney-Rivlin C10=0.12 <
sikistirlamaz - - CO1 = 0.030 8 nod tugla elemanlar | [15, 18, 36]
Degisken | 0.17 - 8 nod tugla elemanlar | [15]
1 0.45 - 8 nod tugla elemanlar | [15]
Poroelastik
1.5 0.1 - 8 nod tugla elemanlar | [15]
15 0.17 - 8 nod tugla elemanlar | [15]

2.1.3 Omurga ligamanlari

Lomber omurga ligamanlari, yiikler altinda dogrusal olmayan bir sekilde davranan tek

eksenli yapiya sahiptirler. Cevredeki norolojik yapilara zarar vermemesi igin
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omurganin belirli sinirlar iginde hareket etmesini saglarlar [40]. Her segment icin
Anterior Longitiidinal (ALL), Posterior Longitiidinal (PLL), Intertransvers (ITL),
Ligamentum Flavum (LF), Interspinéz (ISL), Supraspindz (SSL) ve Kapsiiler (CL)
ligamanlar olmak tizere yedi tip ligaman bulunmaktadir. Lomber omurga ligamanlari
icin kendi modellerine gore farkli sayida eleman kullanan farkli ¢alismalar vardir. [18,

41-44]. Ligamanlarin yeri Sekil 2.4 ve Sekil 2.5'te gosterilmistir.
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Sekil 2.4 : Ligamanlarin lomber omurga tizerindeki yeri [43].
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Sekil 2.5 : Ligamanlarin lomber omurga iizerindeki yeri (farkli

goriniislerden) [18].
ALL, omur govdelerinin anterior taraflarina tuturularak iki bitisik omurun
endplate’lerinin arasina kalacak sekilde konumlanmaktadir. Disk disar1 dogru siskinlik
olustururken, ALL deforme olarak buna imkan saglar. Ayrica, ALL dejenerasyonu,
disk gibi yasin artmasiyla ortaya ¢ikmaktadir. ALL'den daha az gii¢lendirilmis olan
PLL, diskin posterior anulusunun kollajen liflerine birleserek intervertebral diskin
posterior tarafina konumlanmaktadir. LF, komsu omurlarin laminalarin1 baglayarak
kalin ve genis bir yap1 olusturur. LF, n6tr konumda diskte kompresyon yiikiine neden
olan bir 6n gerilime sahiptir. LF viicuttaki en elastik liflerdir, yani LF kalict
deformasyon olmadan olduk¢a uzun boylara kadar uzayabilir. LF, tam fleksiyon-tam
ekstansiyon sebebiyle ani hareket sirasinda omuriligin zarar goérmesini 6nler. ISL,
komsu omurlarin spindz ¢ikintilarin1 baglayan ince zar benzeri bir yapiya sahiptir.
[45]. Ventral kisim lif demetleri, superior spindz ¢ikintinin alt kenarinin 2/3’i kadar
ventral tarafindan ¢ikar ve ¢gogunlukla ligamentum flavum’da biterler. Ligamanlar ¢ok
giiclidiir bu nedenle boyca uzamada 6nemli farkliliklar géstermezler. Ventromedyal
kisim lif demetleri, superior spindz ¢ikintinin alt kenarmmin 1/3’1 kadar dorsal
tarafindan ¢ikar. Antero-inferior yonde capraz olarak gecerek, inferior spindz
¢ikintinin ventral yarisinin iist kenarinda biterler. Dorsomedyal kisim lif demetleri

supraspindz ligamanin en derin kismindan ¢ikarlar. Ventrokaudal yonde diyagonal
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olarak donerek, inferior spindz c¢ikintinin iist kenarinin merkezinin 1/3-1/2'lik
kisminda biterler. Dorsal kisim lif demetleri supraspindz ligamandan ¢ikarlar. Olduk¢a
dik bir sekilde asagiya dogru uzanirlar ve inferior spindz ¢ikintisinin list kenarinin en
dorsal kisminin 1/3'tinde sona ererler [46, 47]. SSL, vertebral spindz ¢ikintilarin
uclarindan gecerek onlar1 birbirine baglar. ITL, komsu lomber vertebra govdelerinin
yan kanatlarin1 baglar. Kesit alanlarinin ¢ok kiigiik olmasi nedeniyle, ITL'nin mekanik
olarak lomber omurga ROM’una ¢ok az etkisi vardir. CL, komsu omurlarin posterior
kisimlarini baglayarak faset bolgesinin periferik tarafini kaplar [45]. Farkli ¢alismalar
kargilagtirilarak tiim baglarin malzeme o6zellikleri Naserkhaki’nin ¢alismasinda
verilmigtir [18]. Ayrica literatiirde farkli SE modelleri i¢in kullanilan baglarin gesitli

malzeme Ozellikleri Cizelge 2.5'te gosterilmistir.

Cizelge 2.5 : Lomber omurga ligamanlarinin literatiirdeki malzeme

Ozellikleri.
i E1 =] Es €1 & €3 Kesit Alam o
Ligamanlar | (\ipa) | (mPay | (MPa) | %) | @) | (4 | © (mm?) | Eleman Tipi | Ref.

ALL 20 63.7

PLL 20 20

LF 19.5 40 .

ITL 58.7 - - - r . k. 3.6 Kiris [13,
CL 32.9 60 elemanlar 15]
ISL 11.6 40

SSL 15 30
ALL 20 63.7

PLL 20 20

LF 19.5 40 Kablo

ITL 58.7 - - - -] -103 1.8 [48]
CL 32.9 30 elemanlar

ISL 11.6 30

SSL 15 40
ALL 20 38

PLL 70 20

LF 50 60

ITL 50 - - - - _ 0.3 10 Kablo [15,
CL 20 40 elemanlar 21]
ISL 28 355

SSL 28 355
ALL 7.8 20 12 63.7

PLL 10 50 11 20

= o o 02 40 Eksenel

ITL 10 | 59 - N R 18 )

CL 7.5 33 25 30 konnektorler | [15]
SSL 10 12 14 40
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Cizelge 2.6 : (devam) Lomber omurga ligamanlarinin literatiirdeki malzeme

ozellikleri.
Kesit
. E: E2 Es €1 €2 €3 Eleman
Ligamanlar (MPa) | (MPa) | (MPa) | @) | (%) | (%) v (Amlzrl:zl) Tipi Ref.
ALL 7.8 20 12 63.7
PLL 10 20 11 20
LF 15 | 195 6.2 40 gzmgmar ;| [,
ITL 10 58.7 - 18 - - 0.3 1.8 Kiris 38,
CL 7.5 32.9 25 30 elemanlar 45]
ISL 10 11.6 14 30
SSL 8 15 20 40
ALL 7.8 20 12 324
PLL 1 2 11 5.2
LF 15 1.9 6.2 84.2 Kiris
ITL 10 59 - 18 - - - 1.8 [15]
elemanlar
CL
ISL
SSL 3 5 20 25.2
ALL 12.6 15.6 8 325
PLL 27.1 40 31.6 7 25 | 38 5
LF 24 40 36 8 20 | 25 91.6 Kablo
ITL 125 313 8 - 2 elemanlar [15]
CL 75 12.7 25 51.2
ISL 415 | 114 20 34
SSL 415 | 114 20 34
ALL 15.6-20.0 66
PLL 10.0-20.0 25
LF 13.0-19.5 39 Kiris [12,
ITL 12.0-58.7 - - - 0.3 2 elemanlar 14,
CL 7.5-33.0 44 19]
ISL 9.8-12.0 30
SSL 8.8-15.0 30
ALL 20
PLL 70
LF 28
ITL 50 - - - - - 0.3 - - [27]
CL
ISL 28
SSL 20
ALL 114 19 0.68 | 0.90 0.4
PLL 20.4 | 835 0.38 | 0.50 0.49
LF 27.2 4 1.01 | 1.25 0.39 4 nod
ITL 171 | 46 - 110 [1.30 | - | 04 membran [29]
CL 7.7 0.6 1.75 | 1.85 0.39 elemanlar
ISL 25.3 4.6 1.10 | 1.30 0.39
SSL 23.7 10 0.94 | 1.08 0.49

Bir calismada, literatiirdeki farkli ligaman setlerinin karsilastirilmast gosterilmistir.
Kuvvet-Gerilme grafikleri, Sekil 2.6'da verilen bu farkli ligaman setlerine aittir.
Ayrica, ligamanlarin bir yiik altinda lineer olmayan katilik davranigini gésteren baska

calismalar da vardir [34, 36, 44].
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Sekil 2.6 : Literatiirdeki farkli ligaman setlerinin kuvvet-gerilme grafikleri
[18].

2.1.4 Faset eklemler

Zigapofizyal olarak adlandirilan faset eklem, karmagsik bir biyomekanik yapiya
sahiptir ve mekanik performansini anlamak, genel omurga mekanigini incelemek i¢in
¢cok oOnemlidir. Faset eklem ¢iftleri, her hareket segmentinin postero-lateral
tarafindadir. Bir tlir omurga ligamani olan faset kapstiler ligaman, bu faset eklemlerini
cevreler. Bunlar, intervertebral diskler ve omurilik ligamanlar ile birlikte, komsu
omurlar1 her seviyede baglar ve omurgaya uygulanan yiiklerin transferine yardimci
olurlar. Boylece bu eklemden gecen omuriligin zarar gérmesi engellenerek, omurganin
mekanik stabilitesi ve genel hareketliligi garanti altina alinir. Bilateral faset eklemler,
her omurga seviyesinde omurganin postero-lateral yonlerinde orta sagital diizleme
gore simetrik olarak bulunurlar [33]. Omurga ¢ikintilari, omurga boyunca boyut ve ag1
bakimindan farklilik gosterirler. Ayrica, farkli omurga segmentlerinde faset
eklemlerin oryantasyonu degisir ve buna bagl olarak hareket agikligini kisitlarlar.
Hareket segmentinin baskin hareketinde faset eklemler yiik tasima konusunda destek

saglarlar. Omurganin rotasyonel burulma ve kaymaya karsi koyma kabiliyetinin
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yaklagik %80'ini faset eklemler ve diskler saglar ve bu destegin yaris1 faset eklemlere
aittir. Omurga tizerindeki baski yiiklerinin yaklagik %30'u, 6zellikle omurganin
hiperekstansiyon durumunda karsilanir [1]. Faset eklemler, iki omur govdesi
arasindaki en yakin eklemde bulunur, posterior bdlgededir. Faset eklemlerin
oryantasyonu, omurga segmentine baglidir ve omurgada sagitalden koronale dogru
degisir. Faset eklemler, fleksiyon-ekstansiyon diizleminde genis hareket araligina
(ROM) izin verirken yanal biikiilme ve eksenel rotasyonda hareketi sinirlarlar [30].
Faset eklemler, alt lomber disklerin kayma yiiklerinden korunmasindan sorumludurlar

[45].

Faset eklemlerin karmasik yapisi, SE modellerinde farkli yontemlerle temsil
edilmektedir. Bu yontemler, GAP elemanli modelde sadece kikirdak tabakasini
dikkate alarak, faset eklem kikirdagi ve sinovyal siviy1 gz ardi ederek veya modelde
kikirdak tabakasini alt1 yiizlii elemanlar ve sinovyal siviy1 film tabakasi ile modelleyip
kemik yiizleri arasindaki matematiksel temasi tanimlamak seklinde yer almaktadir
[22]. Bir ¢alismada, alt ve tist fasetler, eklem yiizeyinde ince bir kikirdak tabakasiyla
birlikte yerlestirilmistir. ABAQUS'te 'yumusatilmis temas' parametresi kullanilarak bu
kikirdakli tabaka modellenmistir. Nodlar arasindaki iistel kuvvet aktarimi, bu temas
parametresi ile baglangic bosluk boyutuna gore diizenlenir. Baglangi¢ bosluk degeri
0,1 mm olarak kabul edilmistir. Faset eklem a¢ikliginin kapali pozisyonundaki katiligi,
kemik ile ayni katilik olarak alinir. Kikirdagin siirtiinmesiz yiizeyini modellemek igin
yiizey kaymasinda sifir siirtinme kullanilmistir [12]. Bagka bir calismada faset eklem
artikiilasyonunu modellemek adina siirtiinmesiz bir temas i¢in minimum 0,2 mm
bosluk mesafesi kabul edilmistir [18]. Ayrica, farkli bir calisma, faset kikirdak
katmanlarini alt1 ylizlii elemanlar kullanarak ve faset eklemini siirtiinmesiz bir temas
seklinde kabul ederek modellemistir. Faset temasinin katiligi 200 N/mm olarak
tanimlanmistir ve bunun i¢in artikiilasyondaki ilk bosluk 0,5 mm alinmigtir [44]. Faset
eklemler, baska bir calismada 0,5 mm'lik bir bosluga sahip sadece kompresyon
kuvvetlerini ileten yapida modellenmistir. Ek olarak, faset temas katiligin1 simiile
etmek icin GAPUNI elemanlariyla birlikte dogrusal olmayan bir iistel fonksiyon
kullanilmistir [14]. Literatiirdeki farkli SE modelleri i¢in kullanilan ¢esitli faset eklem
yapilar1 Cizelge 2.7'te gosterilmistir.
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Cizelge 2.7 : Literatiirdeki faset eklem yapilari.

On
Faset Modeli Bosluk E v Eklem Tipi Referanslar
(MPa)
(mm)
¥umu$at11m1s 01 12000 i U“stc?.l dogr}lsal olmama, [12]
emas stirtiinmesiz
¥umu$at11m1$ 0.5 - - | Sirtiinme Katsayisi: 0.1 [16]
emas
¥umu$at11m1s 01 11300 i U“stc?.l dogr}lsal olmama, [16]
emas stirtiinmesiz
Yumusatilmis 05 12000 ) L'I'stenl dogmsal olmama, [16]
Temas stirtiinmesiz
¥uzey Yuzeye 0.2 - - | Siirtiinmesiz [18]
emas
¥uzey Yuzeye 0.5 - - | Sirtiinme Katsayisi: 0.1 [13]
emas
Yiizey Yiizeye 0.5 - - | Sirtinmesiz [16]
Temas
Yiizey Yiizeye y ) Bl .
Temas 2 Stirtinmesiz [36]
KahZe 0.4 10 | 04 | Siirtinmesiz [30, 34]
Elamanlar
Altiytizli B .
Eleman 05 104 04 Surtu{lmesm, 200N/mm temas [44]
katilig1
Katmanlari
Gap Elemanlari 1.25 75 - | Sirtiinmesiz [16]
GAPUNL 0.5 12000 - | Ustel dogrusal olmama [14]
Elemanlar1
Sert Temas 0.5 11 0.4 | Siirtiinmesiz [16]
Sert Temas 0.4 35 0.4 | Siirtiinmesiz [16]
Neo-Hooken - - - | C10=0.85 [16]

2.2 Insan lomber omurga kinematiginin analizi

Literatiirde agirlikli olarak in-vivo, in-vitro ve SE modelleme ¢alismalari olmak tizere
lomber omurga kinematigini anlamak i¢in ti¢ caligma kategorisi bulunmaktadir. Hepsi

insan viicudunun daha iyi anlasilmasini saglamaya yonelik olarak yapilmaktadir.

2.2.1 In-vivo yontemler

In-vivo, tibbi bir test, deney veya uygulamanin canli bir organizmada (insan viicudu
vb.) i¢inde veya lizerinde gerceklestirilmesi anlamina gelir. Bu ¢alismalar, kullanilan
aletlerin ameliyat sonrasi durumlarmni arastirmak veya insan denekler iizerinde
kinematik deneyler uygulamak i¢in yapilabilir. Goniillilerin viicuduna harici sensor

cthazlarmin yerlestirildigi, hatta lokal anestezi uygulanarak alici problarin
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yerlestirildigi bazi caligmalar vardir. Bagka bir in-vivo yontem, X-Isinlar1 ve
bilgisayarlt tomografi (BT) taramalarin1 kullanan radyografi ile ger¢eklestirilir.
Ornegin, Sekil 2.7, 46 yasindaki goniillii bir denegin insan lomber omurgasinin L4-L5
segmenti lizerindeki lomber posterior vida implantinin radyografik goriintiilerini
gostermektedir. Bu yontem, cerrahi miidahale sonrasi viicuda gomiilii implantlarin
biyomekanik parametreleri ile ameliyat Oncesi ve ameliyat sonrasi durumlarinin
degerlendirilmesi i¢in kullanilmaktadir. Radyografik goriintii verilerinden gerilme-
gerinim veya kuvvet-moment bilgisi elde edilemedigi i¢in teknik bilgi agisindan kisith

bir yontemdir.

Sekil 2.7 : L4-L5 segmentindeki lomber posterior vida implantinin
radyografik goriintiileri [49].

2.2.2 In-vitro yontemler

In-vivo'nun aksine, in-vitro, bir test tiipii veya laboratuvar kurulumunun kisitlamasi
dahilinde laboratuvarda gerceklestirilen bir tibbi test veya deney anlamina gelir. In-
vitro test yontemi, kadavralardan elde edilen insan omurgasinin bilesenlerinden olusur.
Bir cihazin biyomekanik testi i¢in en uygun yontemlerden biridir. Soguk kosullarda
muhafaza edilen taze kadavranin uygun spinal segmentleri, bitisik kaslar ve baglanti

dokular1 ¢ikarilarak test numunesi olarak hazirlanir. Intakt bir test vakasi igin
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kullanabilmek i¢in omurganin osteoligamentdz yapisin1 korumak onemlidir. Bazi test
vakalarinda, bir cihazin uygun sekilde yerlestirilmesi i¢cin omurga gercek cerrahi
vakadaki gibi degistirilir. Ozellikle insan lomber omurgasinin SE modellerini
dogrulamak i¢in kullanilan baz1 6nemli in-vitro ¢alismalar vardir. Bunlardan biri olan
Yamamato ve ark.'min ¢alismasi [50] lomber omurga ve lumbosakral eklemin
biyomekanik hareket davranisini nicel olarak belirlemeyi amaglar (Sekil 2.8). Bu
calismada, testler icin on adet taze insan kadavra omurga 6rnegi kullanilmistir. Notr
bolge, elastik bolge, donme hareket araligi ve 6teleme parametrelerini 6lgmek igin
kademeli olarak 10 Nm'ye kadar moment yiikleri uygulanmistir. Fleksiyon-
ekstansiyonda alt seviyelerde (L4-L5, L5-S1) iist seviyelere gore daha fazla hareketin
belirlendigini belirtilmistir. Ayrica en az eksenel hareketin L5-S1 seviyesinde
goriilmekte oldugu ve L1-L2 ve L2-L3 seviyeleri disinda yanal egilmede her seviyenin

hareketleri benzer oldugu belirtilmistir.

Sekil 2.8 : Yamamato ve arkadaslarinin ¢alismasinda hareket 6l¢iim sistemi
[50].
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Panjabi ve arkadaslarinin ¢aligmasinda [51], bel omurlarinin L1'den S1'e kadar {i¢
boyutlu elastik 6zellikleri belirtilmistir. Testler i¢cin dokuz taze insan kadavra omurga
ormegi kullanilmistir. Ug boyutlu intervertebral hareketleri stereofotogrametri
kullanarak tamimlamak i¢in fleksiyon-ekstansiyon, bilateral rotasyon ve bilateral
lateral egilme yonlerinde ayri ayr1i moment yiikii uygulanmistir. Ek olarak, omurlar
aras1 rotasyonlara ve Gtelemelere ait yiik-deplasman egrilerinin dogrusal olmayan
yapida olduklar1 bulunmustur. Ayrica, bu ¢alismanin hareket aralig1 sonuglariin in-
vivo ¢alismalarin sonuglariyla olduk¢a uyumlu oldugu goriilmiistiir. Bu calisma ile

ilgili bazi ¢izimler Sekil 2.9 ve Sekil 2.10'de gosterilmistir.

Saf Moment
Sifir Kuvvetler

Sekil 2.9 : Panjabi ve arkadaslarinin ¢aligmasinda hareket 6lgtim sistemi
[51]
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Sekil 2.10 : Panjabi ve arkadaglarinin ¢alismasinda 3B koordinat sistemi

[51]
Sekil 2.10°de koordinat sisteminin orijini, omur govdesinin orta sagital diizleminde
inferoposterior kdsede bulunmaktadir. X ekseni sola yonlendirilmistir ve sagital
diizleme diktir. Y ekseni siliperior tarafa, Z ekseni anterior tarafa dogru
yonlendirilmistir. Genis oklar momentleri gosterir: +MX = fleksiyon. -MX =
ekstansiyon, +MY = sol tork, -MY = sag tork. +MZ = saga egilme. ve -MZ = sola
egilme. Ince, dairesel oklar rotasyonlar1 gdsterir: +RX = fleksiyon, -RX = ekstansiyon,
+RY = sola rotasyon, -RY = saga rotasyon, +RZ = sag lateral egilme ve -RZ = sol
lateral egilme. Ince, diiz oklar dtelemeleri gosterir: +TX = sol. -TX = sag, +TY =

stiperior. -TY = inferior. +TZ = anterior ve -TZ = posterior.

Rohlmann ve arkadaslarina ait bagka bir ¢alisma [52], intradiskal basinci ve segmentler
aras1 rotasyonunu Olgerek, bir takip¢i yiikiiniin insan lomber omurgasinin tim
seviyelerinde olusan mekanik davranig {izerindeki etkisini  arastirmay1
amaglamaktadir. On adet insan kadavra lomber omurgasi, {i¢ ana anatomik diizlemde
280 N takipci yiik ile 3.75, 7.5 ve 7.5 Nm'lik momentler uygulanarak kullanilmistir.
Bu calisma, ek bir takip¢i ylikiiniin disk i¢i basincin artmasina, rotasyonda hafif bir
azalmaya ve lateral egilme ve fleksiyon-ekstansiyonda daha fazla etkiye neden
oldugunu belirtmistir. Guan ve arkadaslarinin ¢alismast [53], insan lumbosakral
ekleminin L1-L5 eklemlerinden farkli davranisa sahip olup olmadigini, moment yiikii

altinda fleksiyon, ekstansiyon, sol ve sag lateral egilme hareketlerinde moment-
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rotasyon yanitlarini her seviye i¢in incelemistir. 4 Nm'lik bir moment yiikii uygulanan
testler icin on adet T12-S1 omurga kolonu numunesi kullanilmistir. Bu calisma,
fleksiyon-ekstansiyon  yiikleme kosullarinda L5-S1  hareketlerinin  L1-L5
hareketlerinden daha biiyiikk oldugunu gostermektedir; ancak bu, lateral egilme
kosullart i¢in gecerli degildir. Boylece, bu deneysel veriler, gerilim analizi ve diger
model uygulamalarinin daha iyi anlagilmasi ve SE modellerinin dogrulanmasinda bir
ilerleme saglamak i¢in kullanilabilir. Baska bir calisma olan Schilling ve
arkadaglarinin ¢alismasinda [54], posterior dinamik stabilizasyon (PDS) tasarimi ve
yiik transferinin biyomekanik etkisini analiz etmek i¢in farkli posterior dinamik
stabilizasyon (PDS) cihazlar1 ve rijit fiksasyonlarin karsilastirmalart yapilmistir. Altt
insan lomber omurga numunesi (L3-L5), ii¢ temel hareket diizleminde 400 N'luk ek
On yiik olmadan ve ilave 400 N’luk yiik ile 7,5 Nm'lik momentler uygulanarak in-vitro
testler i¢in kullanilmistir. Bu calismaya gore, eksenel katilik, sagital ve frontal
diizlemde segmentler arasi stabilizasyon ile iliskilidir; ancak, transvers diizlemde
degildir. Ayrica sistemlerin kapasitesinin tedavi edilen segmentte intradiskal basinci
(IDB) azalttig1 belirtilmektedir. Ancak, tariflenen yiikleme kosullar1 altinda fiksasyon
cihazinin katiligi, komsu segmenti etkilememektedir. Bununla birlikte, kisith
kaynaklar, etik sorunlar, sensorlerin diisiik hassasiyeti, in-vitro yontemi kullanigsiz
kilmaktadir. Kadavra kullaniminin tekrarlanabilirliginin olmamasi ve biyomekanik
parametrelerin Ol¢limiinlin  kisithh  olmasit nedeniyle baska yoOntemlere ihtiyag

duyulmaktadir.

2.2.3 SE yontemleri

SE modeli, insan lomber omurgasinin biyomekaniginin daha iyi anlagilmas: i¢in
onemli ve faydali araglardan biridir. Giiniimiizde in-vivo ve in-vitro deneysel
caligmalara gore daha diisiik maliyeti ve daha yiiksek verimi nedeniyle yaygin olarak
kullanilmaktadir [3, 16, 38, 48, 55]. SE modeli, deneysel yontemlerle dlgiilmesi zor
olan insan lomber omurgasindaki omurlara ve yumusak bag dokularina ait
biyomekanik 6zellikleri tahmin etme yetenegi saglar [3, 16]. Literatiirde insan lomber
omurgasinin bir¢ok farkli SE modeli mevcuttur. Bunlardan biri olan Shirazi-Adl'in
calismasinda [56], 65 yasindaki bir erkek denegin BT taramasi kullanilarak bir L1-S1
lomber omurga SE modeli gelistirilmistir. Dogrusal olmayan bir gerilme analizi,

fleksiyon, ekstensiyon, sag lateral ve sol lateral yonlerde 15 Nm'ye kadar artan
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moment yiikleri uygulanarak yapilmistir. Sagital momentlerde disk lifleri agilarinin 27
dereceden 30 dereceye degisiminin etkileri arastirilmistir. Ayrica, tim faset
eklemlerinde daha biiyiik bosluk sinirinin ve L4-L5 faset eklemlerinin ¢ikarilmasinin
etkileri ekstansiyon momentleriyle incelenmistir. Chen ve arkadaslar1 [57], 19
yasindaki bir erkek denegin BT wverilerini kullanarak, bes omur govdesi ve dort
intervertebraldisk igeren lomber omurganin L1-L5 SE modelini olusturmuslardir. Bu
SE modeli, ayn1 fleksiyon, ekstansiyon, rotasyon ve lateral egilme yilikleme kosullar
altinda bir in-vitro ¢alismanin kinematik verileriyle karsilastirilarak dogrulanmustir.
Fiizyon modeli, anterior interbody fiizyonunun bir simiilasyonunu olusturmak i¢in
intakt modelin degistirilmesiyle elde edilmistir. Bu c¢alisma, alt fiizyon bolgesinde ve
iist flizyon bolgesinde veya tek fiizyon seviyesinde, fleksiyon, rotasyon ve lateral
egilme yiikleri ile interbody fiizyona komsu diskin gerilme degisimini incelemistir.
Zander ve arkadaslarinin ¢aligmasi [58], ligamanlariyla birlikte bes omur gévdesi olan
ve bes intervertebral disk iceren L1-L5 insan lomber omurgasinin bir SE modelini
ortaya koymustur. Intakt versiyonu, farkli yiikk durumlar altinda in-vitro ¢alisma
sonuclar1 ile dogrulanmistir. L4-L5 seviyesinde bulunan yapay disk implantlarinin
(Charité, ProDisc, Activ L) ROM ve lomber omurganin diger biyomekanik
parametrelerine etkileri aragtirllmistir. Little ve arkadaslarinin ¢alismasinda [59],
Visible Man CT verileri kullanilarak insan lomber omurgasinin ii¢ boyutlu bir SE
modeli olusturulmustur. Modelin validasyonu, disk i¢i basinglar ve biyomekanik temel
rotasyonlar in-vivo degerlerle karsilastirilarak gerceklestirilmistir. Bu ¢alisma, pasif
omurga yapilarindan kaynaklanan lomber vertebralar arasindaki ti¢ boyutlu baglantili
rotasyonlarin tahmin edilmesini saglamaktadir. Chen ve arkadaslar1 [60] orta yaslh bir
erkek denegin omurgasmin BT verilerini kullanarak L1-L5 lomber omurganin bir SE
modelini olusturmustur. Intakt model, ii¢ in-vitro calismanin biyomekanik parametre
verileri kullanilarak dogrulanmistir. 150 N’luk 6n yiikleme ile 10 Nm'lik moment
yiikleri uygulanarak birincil hareketler analiz edilmistir. Boylece, ¢alisma cerrahideki
yapay disk yerlestirilmesi ve interbody flizyon prosediirlerinden kaynaklanan komsu
seviyelerdeki biyomekanik farkliliklar incelemistir. Moramarco ve arkadaslar1 [61],
BT verileri kullanilarak bir L1-S1 lomber omurga SE modeli gelistirmislerdir ve
ozellikle fleksiyon, ekstansiyon ve lateral egilme moment yiikleri altinda baz1 in-vitro
calismalarla karsilastirilarak dogrulanmistir. Daha sonra fizyolojik yiikleme
kosullarina maruz kalan L1-S1 lomber omurganin biyomekanik yanitlarinin simiile

edilmesi saglanmistir. Coombs’un ¢alismasinda [20], 48 yasindaki saglikli bir kadin

23



lomber omurgasinin BT tarama verileri kullanilarak bir L1-L5 SE modeli
olusturulmustur. Rohlmann ve arkadaslarinin in-vitro verilerine gére dogrulanmigtir
[52]. ROM ve diger biyomekanik parametreler, {i¢ birincil hareket diizleminde 280
N'lik bir takip¢i yiik ile 7.5 Nm’lik momentler ve sadece 7.5 Nm'lik momentler
uygulanarak elde edilmistir. Boylece lomber omurganin biyomekanik davraniglarini
simiile edebilen bir yontem olusturulmustur. Dreischarf ve arkadaslart [16]
literatiirdeki farkli calismalara ait sekiz lomber omurga (L1-L5) SE modelini
incelemistir ve ¢alismasinda intervertebral rotasyonlar, disk basinglar1 ve faset eklem
kuvvetleri agisindan in-vitro ve in-vivo verilerle karsilastirmistir. Bu ¢alisma, s6z
konusu farkli ¢alismalarin sentezlenerek elde edilen ortalamasinin, lomber omurganin
biyomekanik yanitlar1 i¢in gelismis bir tahmin araci olarak kullanilabilecegini ortaya
koymustur. Erbulut ve arkadaslar1 [38] calismalarinda in-vitro verilerle karsilagtirarak
L1-L5 lomber omurganin bir SE modelini olusturmus ve dogrulamislardir.
Dogrulamasi, 400 N’luk takipgi yiik ve 10 Nm’lik moment yiikii altinda ii¢ ana hareket
diizleminde esnek bir yaklasimla gergeklestirilmistir. Bunun yami sira, interspindz
cikint1 (ISP) implant1 L3 ve L4 cikintilar1 arasinda yer almaktadir. Bu ¢alisma, bir ISP
implantinin implante edilen ve bitisik segmentlerdeki olusan kinematigi ve yik
dagilimini biyomekanik olarak nasil etkiledigini arastirmistir. Xu ve arkadaglarinin
caligmasinda [3], insan lomber omurgasinin fizyolojik olarak farkli bes L1-L5 SE
modeli, farkli birka¢ calismanin ortalamalar1 dikkate alinarak ayni modelleme
yontemiyle bes saglikli denek temel alinarak olusturulmustur ve lomber omurganin
biyomekanik yanitlart icin gelismis bir tahmin araci olarak kullanilabilecegi
diistiniilmiistiir. Bu bes model literatiirdeki deneysel ve hesaplamali sonuglara gore
dogrulanmistir. S6z konusu calisma valide edilmis bu modelleme yonteminin
disfonksiyonel omurganin simiilasyonu i¢in gelecek ¢aligmalarda kullanilabilecegini
belirtmektedir. Zander ve arkadaslarinin bir baska calismasi [62], literatiirdeki farkli
biyomekanik malzeme verileriyle gelistirilen lomber omurganin L1-L5 SE modelini
kullanmistir. Bu modelde, L3-L4 seviyesinde saglikli ve dejenere diskler varsayilarak
L2-L3 seviyesinde rijit bir fiksator, bir kemik grefti ve komsu L3-L4 seviyesinde
dinamik bir posterior fiksator yerlestirilmistir. Ve bu ¢aligsma, rijit bir fiksatére komsu
dinamik bir implantin fizyolojik yiikler altinda lomber omurganin biyomekanik
davranigi1 {izerindeki etkisini bulmaya ¢alismistir. Liu ve arkadaslari [63], lomber
omurganin L1-L5 SE modelini, L3-L4 seviyesine yerlestirilmis Dynesys dinamik

stabilizasyon sistemi ile olusturmustur. Dynesys'in {i¢ farkli kord 6n gerilmesi ile
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lomber omurganin biyomekanik davranisini nasil etkiledigini incelemektedir. Bitwas
ve arkadaslarina ait bir bagka ¢alismada [48] ise lomber omurganin L.3-L5 seviyesinde
pedikiil-vida-rod fiksasyonuna sahip bir L1-S1 SE modeli bulunmaktadir. Fiksasyon
icin rotasyon, lateral egilme ve fleksiyon-ekstensiyon hareketlerinde 500 N’luk
kompresyon yiikii ile 10 Nm’lik moment yiikii uygulanarak {i¢ farkli gubuk malzemesi
kullanilmistir. Bu ¢alisma, fizyolojik yiikleme kosullari altinda ii¢ ¢ubuk malzemesi
ile pedikiil-vida sabitlemesinin lomber omurgayr nasil etkiledigini arastirmistir.
Zhang'm ¢alismasinda [55], lomber omurganin L1-S1 SE modeli kalibre edilmis
malzeme Ozellikleri dikkate alinarak gelistirilmis ve deneysel verilere gore
dogrulanmistir. Ayrica takip¢i yiikk yolu konumu ile L1-S1 omurga segmentinin
kinematik yanitinin dogrusal olmayan bir iliskiye sahip oldugu ortaya konulmustur.
Ayrica, ayakta durma pozisyonunda bir lomber omurga i¢in takip¢i yiik yolunun uygun
konumunun belirlenmesi igin ¢alistlmistir. Yukarida da goriildiigii gibi, SE modeli,
maliyet ve uygulama avantajlari nedeniyle yaygin olarak kullanilan ve olduk¢a faydali

bir yontemdir.

Mevcut calisgmadaki SE modelleri ile, PPVE sisteminin lomber omurganin fiizyon
Oncesi/sonrast biyomekanigini nasil etkiledigi arastirilmistir. Literatiirde sikca
tartisilan PPVE sisteminin KSD’ye etkisine yonelik bulgularla bu tartisma konusuna
katki saglanmistir. Ayrica literatiirde oldukca az incelenmis olan farkli biikkme
yontemleri ile elde edilen PPVE sistemlerindeki ongerilmelerin farkli fizyolojik
hareketlerdeki gerilme artislar1 incelenerek cerrahlara PPVE kullanimi konusunda
destekleyici bilgiler saglanmistir. Yapilan ¢alisma bahsedilen literatiirde tizerinde
durulmamis kisimlara odaklanarak bu konuyla ilgili literatiirdeki eksikleri gidermek
adina fayda saglamistir. Bir yandan da gelistirilen bu modeller ile ¢ok segmentli
pedikiil vida fiksasyonu, yapay disk implantasyonu ve farkli cerrahi teknikler gibi

ileriki ¢aligmalara temel olusturacak bir arag elde edilmistir.
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3. MALZEMELER VE YONTEMLER

Saglikli bir tam insan omurga BT goriintiisii verisi TOBB ETU verilerinden alinmistir
ve .iges ve .stl formatinda uygun bir model olmasi i¢in MIMICS (Siirim 14.1;
Materialise, Belgika) ortaminda islenmistir. Daha sonra lomber vertebra boliimii
(13408 poligon yiizeyi igeren) CATIA (Versiyon 5.0, Dassault Systems, Fransa) ii¢
boyutlu (3B) CAD modelleme programindaki ana modelden ayrilir (Sekil 3.1).
Kortikal kabuk béliimlerinin olusturulmasi sirasinda, yiizey ofsetleme i¢in Spaceclaim
(Stirtim 2019; ANSYS, ABD) kullanilmistir ve .stl formatindaki modelleri .iges ve .stp
formatindaki dosyalara doniistiirmek i¢in Geomagic Design X (Siiriim 2019; 3B
Systems, ABD) kullanilmigtir. Ayrica Ll'den L5'e kadar olan lomber vertebra
pargalar1 ve aralarindaki intervertebral diskler 3B kati model olarak (.iges ve .stp
formatlarinda) olusturulmustur. Daha sonra lomber vertebra modelleri arasindaki

kesisim bolgeleri diizeltilerek ve boyutu diizenlenerek temas yiizleri olusturulmustur.

Sekil 3.1 : Tam insan omurgasi BT gortintiisti ve L1-L5 lomber omurga 3B
modeli.

Ek olarak BOLT (Siiriim 2.0; Csimsoft, ABD) programi, uygun analiz i¢in kortikal

kabuk ve trabekiiler kemik iceren omurlar1 ayri1 setler halinde modelleyip ag
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olusturmak i¢in kullanilmistir. Daha sonra ABAQUS'te (Siiriim 2017; Abaqus, ABD)

analiz modeli tiim bilesenleri ile olusturulmustur (Sekil 3.2).

Sekil 3.2 : L1-L5 lomber omurga SE modeli.

Ote yandan, bu ¢alismadaki L1-L5 lomber vertebra modeli 42° lordotik ag1ya sahiptir.
Ve literatiirde ergen ve eriskinleri temsil eden L1-L5 lomber segmentlerin bazi
ortalama lordotik acilar1 bu degere ¢ok yakindir [4]. Bu nedenle, SE modeli, Sekil
3.2'te gosterilen bu lordotik a¢1 ile uygun bir fizyolojik yapiya sahiptir.
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Sekil 3.3 : SE modelinde lomber omurganin lordotik agisi.

3.1 Lomber Omurga Modellenmesi

3.1.1 Omur modellenmesi

Omurganin 3B modeli, literatiirdeki caligmalara gore toplam omur boyutlar1 (36-60
erkek yas araligl) dikkate alinarak oOlceklendirilmistir. [7, 8, 9]. Omurga kemik
yapisina bakildiginda omurun kortikal kemik, trabekiiler kemik, endplateler ve faset
eklemli posterior yapidan olustugu goriiliir. Bu nedenle SE modelinde omur modeli bu
kisimlar dikkate alinarak olusturulmustur. Kortikal kemik yapisinin olusturdugu
kortikal kabuk kalinlig1, literatiirdeki ¢alismalar dikkate alinarak 0,5 mm olarak kabul
edilmistir [8, 10-12]. SE modelindeki tiim omurlar, BOLT yaziliminda eleman boyutu
diizenlenerek omurun dis eleman tabakasinin ortalama kalinliginin 0,5 mm'ye yakin
olmasimi saglayacak sekilde ag olusturulmustur. Ayrica, kortikal kemik malzeme
ozelligi bu dis ag tabakasina atanmustir. Literatlirde yaygin olarak kullanilan 12000
MPa ve 0,3 degerleri sirasiyla kortikal kemik elastik modiilii ve Poisson orani olarak
kabul edilmistir. Ote yandan, omurun i¢ tarafina, 100 MPa elastik modiilii ve 0.2
Poisson orani trabekiiler kemigin malzeme 6zellikleri olarak atanmistir. Bu degerler,

literatiirde de trabekiiler kemigin malzeme Ozellikleri olarak yaygin sekilde
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kullanilmistir. ABAQUS yazilimi i¢in hazirlanan SE omur modeli Sekil 3.4'te
gosterilmektedir. Bazi calismalarda endplateler omur boliimiine dahil edilir ve birlikte
incelenir; bununla birlikte, bu c¢alismada intervertebral diskler boliimiinde

incelenecektir.

Sekil 3.4 : Ag olusturulmus omur SE modeli.

3.1.2 intervertebral disk modellenmesi

Intervertebral disk, anulus fibrozus ve niikleus pulpozus'tan olusur. Literatiirdeki
calismalar dikkate alinarak bu c¢alismada anulus fibrozus, kati zemin matrisi ve
membran tabakalart ile temsil edilmektedir. Anulus gévdesini modellemek igin,
birbirine gore yaklasik 30°'lik a¢ilarda dikey olarak ¢apraz oryantasyona sahip, diizgiin
araliklh giiclendirme ¢ubuklari ile kat1 zemin matrisine gomiilii membran katmanlar
kullanilmigtir. Ayrica anulus lifleri, 0.12 mm ortalama kalinliga sahip 6 zar tabakasi
[21, 38] ile modellenmistir [39]. Giiglendirme ¢ubuklart SE modelinde rebar elemanlar
ile temsil edilmistir. Ek olarak, intervertebral disklerin anulus kismi igin hiper-elastik
malzeme 6zelligi atanmistir. Hyper-Gasser-Ogden modeli ve Mooney Ruvlin gibi
anizotropik modelleri kullanan ¢aligmalar mevcuttur [22]. Literatiirde hiper elastik
malzemeler i¢in uygun modelin Mooney Ruvlin fonksiyon tabanli model oldugu
belirtilmektedir [64]. Bu yiizden bu calismada intervertebral disklerin anulus kismi

icin Mooney Ruvlin modeli kullanilmistir. Niikleus pulpozus ise tiim intervertebral
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disk hacminin %40'm1 olusturacak sekilde modellenmistir. Ayrica niikleus pulpozusa
ait elastik modiilii E=1 MPa ve Poisson oran1 v=0.499 olacak sekilde kabul edilerek
hemen hemen sikistirilamaz bir malzeme olarak tanimlanmustir. SE modelinde anulus
ve niikleus icin sekiz nodlu alt1 yiizlii eleman kullanmilmustir. Intervertebral disklerin
endplate kisimlari, anulus ve niikleusun st ve alt yiizeylerindeki elementlerden
ofsetlenerek olusturulur. Bu arada, ofset degerini de belirleyen endplate kalinlig
literatiirdeki ¢alismalara gére 0,5 mm olarak alinmustir [8, 11, 12, 22]. intervertebral

disk SE modeli Sekil 3.5'da gosterilmistir.

= o
S
XSSOSR
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950954

Sekil 3.5 : Intervertebral disk SE modeli.
3.1.3 Omurga ligaman modellenmesi

Bu calismada Anterior Longitiidinal Ligaman (ALL), Posterior Longitiidinal Ligaman
(PLL), Ligamentum Flavum (LF), Interspinéz (ISL), Supraspindz (SSL) ve Kapsiiler
(CL) olmak iizere alt1 ligaman tipi ele alinmistir. Intertransvers ligaman (ITL), kesit
alanlarinin ¢ok kiigiik olmas1 nedeniyle goz ardi edilmistir, bu da ITL'nin mekanik
olarak ¢ok az etkisi oldugu anlamina gelmektedir. Ayrica, farkli ligaman setlerini
karsilastiran ve referans alinan literatiirdeki bir ¢aligma da ITL ligamanini incelemeye

dahil etmemistir [18]. Ligamanlar, ABAQUS'te kompresyonsuz ¢ubuk elemanlari
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kullanilarak modellenmistir. Bir omur seviyesindeki tiim ligamanlarin konumu Sekil
3.6 ve Sekil 3.7'de gosterilmektedir. Ayrica, dogrusal olmayan katilik verileri her
ligaman tipi i¢in ayr1 ayr1 islenmistir. Ligamanlarin bu dogrusal olmayan katilik
verileri literatiirdeki calismalardan alimmustir. ALL ve PLL ig¢in Shirazi-Adl ve
arkadaslarinin ¢alismasindaki [65] ilgili ligamanlarin katilik degerleri kullanilmistir,
diger ligamanlar i¢inse Schmidt ve arkadaslarinin ¢aligmasindaki [66] ilgili degerler
kullanilmistir. Yukarida belirtilen dogrusal olmayan katilik verilerinden elde edilen
ligaman kuvvet-gerinim egrileri Sekil 3.8'deki grafikte gosterilmistir. Ayrica, bu
egriler, SE modelinde ligaman modellerindeki ortalama baslangic uzunluklari
kullanilarak literatiirde verilen ligaman kuvvet-gerinim egrilerinden doniistiiriilmiistiir

[18].

L1-L2
Seviye
Ligamanlar

Sekil 3.6 : Ligamanlarin konumunun SE modelindeki tek seviye lomber
omurga tizerindeki gosterimi.
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Sagital Gorliniim

Sekil 3.7 : Ligamanlarin konumunun SE modelindeki tek seviye lomber
omurga tizerindeki sagital ve transvers goriiniimii.

Ligaman Kuvvet-Uzama Egrileri

Kuvvet (N)

200
180
160
140
——CL
120 ¢
ISL
0
LF
80
——SSL
60 —ALL
40 —PLL
20 J
0
0 1 2 3 4 5 6
Uzama (mm)

Sekil 3.8 : SE modelindeki lomber omurga ligamanlarinin kuvvet-uzama
egrileri.
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3.1.4 Faset eklemlerin modellenmesi

Bu ¢alismada, temas parametresi ile 0,1 mm 6n bosluk boyutuna gore diizenlenen
nodlar arasinda iistel kuvvet aktarimi olan ydntemlerden biri kullanilmistir. Faset
eklemler bu yontemde sinirli kaymali temas problemi olarak ele alinabilir. Faset eklem
yiizeyindeki temas basincinin eklem yiizeyleri arasindaki mesafeye gore katlanarak
degistigi kabul edilmektedir. Baglant1 yiizeyleri arasinda sifir temas basincinin
olustugu 6n bosluk degeri ve sifir baslangi¢ boslugunda olusan maksimum basing
degeri gibi iki temas problemi parametresi vardir. Boylece iki yiizey arasindaki temas
matematiksel olarak tanimlanabilmektedir. Yiizeyler arasinda olusabilecek maksimum
temas basinci, ¢evreleyen kemigin elastisite modiiliine esit olarak tanimlanmaktadir.
Ayrica CL diger ligamanlar gibi tanimlanirken, alt ve iist eklem yiizeyleri arasindaki
temas stirtiinme katsayisi da 0,1 olarak alinmistir [22]. Daha sonra ii¢ boyutlu CAD
modeli lizerinde faset ylizeyleri olusturularak aralarinda 0,5 mm bosluk birakilan
yiizey ciftleri olusturulmustur. Ayrica, ABAQUS'te etkilesim temaslart olusturmak
icin her faset ekleminde omurlar arasindaki ilgili yonetici ve bagiml yiizeyler

belirlenir. Bu ¢alismadaki SE modeline ait bir faset eklem, Sekil 3.9'de

gosterilmektedir.

Sekil 3.9 : SE modelinde lomber omurgaya ait bir faset ekleminin temsili
gosterimi.
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3.2 L4-L5 Seviyesinde Posterior Pedikiil Vida Enstriimantasyonu Olan Lomber

Omurganin Modellenmesi

3.2.1 Giris

Bel agrisi, omurgasal instabiliteler, deformiteler ve dejeneratif hastaliklar nedeniyle
sik karsilagilan bir olgudur [68]. Artrodez gibi bu problemlerin tedavisinde pedikiil
vida fiksasyon yoOntemi yaygin olarak kullanilmakta ve fiizyon cerrahisinde altin
standart olarak kabul edilmektedir [68-70]. Pedikiil vida fiksasyonu genellikle
tedaviye yonelik olarak implantasyonlu seviyede flizyon olusturmak igin
uygulanmaktadir. Yiiksek flizyon hizina sahip olmasi, orijinal disk yiiksekligini
korumasi, lomber omurga stabilitesini korumasi gibi bir¢cok 6zelligi vardir [71,72].
Yine de interbody flizyonlu pedikiil vida fiksasyon yontemi, lomber omurganin
ROM’unu kisitlayarak pedikiil vida kirilmasi, ¢ubuk kirilmasi ve komsu segment
dejenerasyonu (KSD) gibi bazi komplikasyonlara sebep olabilmektedir [54, 72, 74,
75]. Bu avantajlardan daha verimli yararlanmak ve dezavantajlarindan kaginmak igin
literatiirde flizyon cerrahisine dayali birgok deneysel ve sayisal ¢alisma yapilmistir
[76-79]. SE analizi, kadavra deneysel ¢alismalara goére validasyon gereksinimi
dezavantajlarina ragmen daha diisiik maliyetli, daha yiiksek verimli olmasi agisindan,
kemikte ve omurga implantlarinda i¢ gerilme tahmini agisindan daha fazla avantaj
sunmaktadir [70]. Ek olarak, SE yontemi, dejenere olmus omurganin rijit ve dinamik
fiksasyon stabilizasyonunu, farkli ¢ubuk ve kafes malzemelerinin ve konumlarinin
etkilerini aragtirmak i¢in uygun bir yontemin belirlenmesini kolaylastirmistir. Xu ve
arkadaslarinin ¢aligmasinda [70], farkli yiikleme kosullar1 altinda ¢ubuktaki gerilmeler
arastirilmis ve arada da pedikiil vida olan daha uzun g¢ubuklarin kullanilmasinin
fiksasyon cihazi i¢in ekstra bir destek sagladigi ancak daha fazla vidanin g¢ubuklar
tizerinde daha fazla gerilme konsantrasyonu artis1 anlamima geldigi belirtilmistir. Ve
interbody kafesinin, posterior fiksayon cihazlar1 ve anterior destek tizerindeki yiikii
azalttig1 belirtilmistir. Daha sonra bazi ¢aligmalar, bu rijit fiksasyonun omurganin yiik
transferinde anormal degisikliklere, bunun da intervertebral disk ve kemik yapilarin
dejenerasyonuna yol agan gerilmelere neden olabilecegini gostermislerdir [80]. Bu
nedenle, bazi SE c¢alismalari, bu sorunun {istesinden gelmek i¢in farkli g¢ubuk

malzemeleriyle olusturulmus PPVE’leri incelemislerdir [48, 80, 81].
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Yukarida bahsedildigi gibi, pedikiil vida fiksasyonu ve interbody flizyon lomber
omurganin ROM'unu kisitlar; bu nedenle, KSD'de bir artisa neden olabilir. Ancak
KSD ve lomber fiizyon cerrahisi arasindaki iliskiyi kanitlayacak biyomekanik veya
risk faktorleri hakkinda kesin bir fikir yoktur [82-85]. Pedikiil vida fiksasyonu ile
olusturulan fiizyonun olasi dezavantajlarini ortadan kaldirmak i¢in fiizyonsuz dinamik
pedikiil vida fiksasyon yontemleri gelistirilmistir [49, 62, 86]. Cerrahi morbiditeyi ve
KSD olgusunu azaltma gibi avantajlar saglasalar da dinamik yapilar1 nedeniyle bazi
vida gevseme problemlerini de beraberinde getirirler [63, 76, 87]. Hem fiizyonlu hem
de flizyon olmayan yontemler i¢in PPVE temel bir yapidir. Bu baglamda, en 6nemli
olgu, PPVE’nin lomber omurganin biyomekanigi ilizerindeki etkilerini daha iyi
anlamaktir. Bu nedenle, bu béliim, farkli fizyolojik hareketler altinda posterior
gerilmeleri ve faset eklem kuvvetlerindeki degisiklikleri belirleyerek PPVE sisteminin
lomber omurganin fiizyon dncesi/sonrast biyomekanigi tizerindeki etkisini aragtirmayi

amaclamistir.

Omurga cerrahisinde dejeneratif omurga hastaliklarin, travma ve omurga
deformitelerinin tedavisinde pedikiil vidalar1 ile lomber segmentlere posterior
enstriimantasyon yaygin olarak kullanilmaktadir. [76]. Posterior enstriimantasyonlar
genellikle lomber omurgada fiizyon uygulamalarinda goriilmekle birlikte,
dorsolumbar kiriklarin tedavisinde flizyon uygulamalar1 kadar pedikiil vidalar ile
fiizyonsuz uygulamalarin da basarili oldugunu belirten ¢alismalar mevcuttur [88].
Implante edilmis fiizyonlu model (IMPF) ve fiizyonsuz implante edilmis model (IMP),
intakt model (INT) modifiye edilerek olusturulmustur (Sekil 3.10). IMP fiizyondan
onceki lomber omurgayi1 temsil ederken, IMPF fiizyondan sonraki lomber omurgay1
temsil etmektedir. IMPF modelinde fiizyon, implante edilen L4-L5 segmentindeki
disklere ve endplatelere kortikal kemik materyali atanarak modellenmistir [89].
Ayrica, IMP modelinde intakt disk ve endplatelerin malzeme 6zellikleri kullanilmigtir.
Boylece, PPVE sisteminin lomber omurganin flizyonlu/fiizyonsuz biyomekanigi

tizerindeki etkisini arastirmak i¢in modeller hazirlanmustir.
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Sekil 3.10 : Flizyonlu/fiizyonsuz implante edilmis lomber omurga SE
modelleri.

3.2.2 Pedikiil vidalarmin lomber omurga iizerinde konumlandirilmasi

Pedikiil vidalart SE modelinde, lomber omurgaya uygulanan cerrahi operasyon
yontemleri goz Oniinde bulundurularak yerlestirilmistir. Cerrahi prosediirlere gore,
pedikiil vidasinin girig noktasi, pars interarticularis, mamiller ¢ikinti, superior artikiiler
faset lateral sinir1 ve mid-transvers ¢gikintinin dort hattindan herhangi birinin birlestigi
nokta olarak tanimlanir. Giris noktasinin siiperfisyal korteksi capak veya ronjur ile
acilir. Bundan once, giris alaninda diiz bir yiizey elde etmek igin transvers ¢ikinti
referans alinarak siiperior artikiiler fasetinin kenar kismi ¢ikarilir. Boylece vida baglar
uygun sekilde yerlestirilebilir. Pedikiiliin istmusundan omurga govdesine gecis

yonelimi, bir pedikiil probu ile saglanir. Pedikiil vidasi yerlestirmenin geleneksel
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yorlinge kurallar1 takip edilerek, pedikiil probu, kontralateral transvers c¢inkintiyi
hedefleyecek sekilde ve vidalar siiperior endplate’e paralel tutularak kraniyal kaudal
yone yonlendirilir. Mediyolateral egim, omurun doniisii ile ilgilidir. Sokma
derinliginde omurilik kanalina ve omur govde korteksine herhangi bir penetrasyondan
kacinilmalidir. Bu nedenle, her bir omur i¢in kullanilan iki vida, pedikiillerin ve
govdenin korteksinde yaklasmali, ancak ayri kalmalidir. Yoriinge olusturulduktan
sonra, pedikiil prob kullanilarak pedikiil ve gévde palpasyonu ile teyit edilmelidir. Son
olarak hazirlanan yoriingeye uygun cap ve uzunluktaki vidanin dikkatli bir sekilde
yerlestirilmesi gergeklestirilir. Bahsedilen islem ile ilgili gorsel Sekil 3.11'de
gosterilmistir [90].

Siiperior Mememsi
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Sekil 3.11 : Lomber omurgada pedikiil vida yerlestirme yontemi [90].

Normmed firmasindan temin edilen 3B pedikiil vida modelleri lomber omurgaya
yukarida belirtilen prosediire uygun olarak uygun pozisyonlar1 belirlemek ig¢in
yerlestirilmistir. 3B pedikiil vida modeli, Sekil 3.12'te gosterilen 6.5 mm dis dis ¢ap1

ve 45 mm uzunlugundaki bel omuru i¢in yaygin olarak kullanilan boyutlara sahiptir.
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Ayrica bir omur iizerindeki vidalarin cerrahi prosediirlere uygun pozisyonlart Sekil

3.13'te gosterilmektedir.

A

Sekil 3.12 : 3B pedikiil vida modeli.
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Sekil 3.13 : Pedikiil vidalarin omur tizerindeki konumlari.
3.2.3 Pedikiil vida ve ¢ubuk modellenmesi

Pedikiil vida modeli, analizi kolaylagtirmak ve kotli ag olusumlarini ortadan kaldirmak
icin basitlestirilmistir. Pedikiil vidasinin ¢ap1, ortalama 6.5 mm dis ¢ap yerine 5.0 mm
olarak kabul edilmistir. Ayrica pedikiil vidas1 5 mm ¢apinda 45 mm boyunda silindir
seklinde modellenmistir [71]. Daha sonra vida basindaki yazilar, disler gibi analizi ve
ag olusturmay1 zorlagtiran detaylar da kaldirilmistir. Pedikiil vida ve vida basi
modellerinde girinti ve ¢ikintilar Sekil 3.14'te gosterildigi gibi CATIA yaziliminda
doldurma ve kesme islemleri yapilarak basitlestirilmistir. Ayrica L4-L5 seviyesi i¢in
6 mm ¢apinda ve 45 mm uzunlugunda iki adet diiz silindir gubuk modellenmistir. Daha
sonra vida bas1 yonleri diizenlenerek vidalarin omur iizerindeki pozisyonlarina gore
monte edilirler. L4-L5 segment seviyesi i¢in iki ¢ubuk ve dort pedikiil vidasinin vida

baslar1 ile beraber montaj1 Sekil 3.15'da gosterilmistir.
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Sekil 3.14 : Vida ve vida basimnin basitlestirilmis 3B modeli.

Sekil 3.15 : Cubuk ve vidalarin vida vaslari ile beraber basitlestirilmis 3B
montaj modeli.

Ote yandan, vidalar ve vida baslar {izerindeki bazi1 ayrilmis yiizeyler daha iyi gegme
icin ABAQUS'te birlestirilmis ve degistirilmistir. Boylece, SE modelinin analizi
sirasinda olusacak olasi hatalarin oniine ge¢ilmis olur. Daha sonra, Sekil 3.16'de
gosterilen alt1 yiizlii ve dort ylizli ag elemanlar1 kullanilarak ABAQUS'te ag yapilari
olusturulmustur. ABAQUS'te 'Tie Contact' 6zelligi kullanilarak pedikiil vidalari, vida
baslar1 ve ¢ubuklar arasinda baglantilar olusturulmustur. Benzer sekilde, vidalar ve
omur arasindaki baglantilar da ayni 6zellik ile yapilmistir. Ayrica vidalarin, vida
baslarinin ve ¢ubuklarin Ti6Al4V'den olustugu diisiiniilerek elastik modiil ve Poisson

orani sirastyla 110 GPa ve 0,3 olarak alinmistir [71].
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Sekil 3.16 : Cubuk ve vidalarin vida baslar ile beraber ag olusturulmus 3B
montaj modeli.

3.2.4 Cerrahi operasyon model modifikasyonu

Implante edilmis omurlar, cerrahi prosediire gore siiperior artikiiler fasetin kenar kismi
cikarilarak pedikiil vida entegrasyonunun ¢alismasi i¢in modifiye edilmistir (Sekil
3.17). Bu islemde siiperior artikiiler fasetin kenar kismi1 kesilerek diiz bir yiizey elde
edilmistir. Basitlestirilmis pedikiil vidalarmin konumlandirilmasindan sonra,
CATIA'da omur govdesinden pedikiil vidalar1 ¢ikarilarak omurun 3B modelleri
modifiye edilir. Daha sonra transvers ¢ikinti referans alinarak pedikiil vidalarinin

dogru yerlestirilmesi i¢in omur iizerinde pedikiil vida yiv bosluklari olusturulmustur
(Sekil 3.18).

Faset
Eklemlerin
Kismen

Cikarilmast

Sekil 3.17 : Faset eklemlerinin kismi modifikasyonu.
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Sekil 3.18 : 3B CAD model yaziliminda posterior enstriimantasyon igin
modifiye omur modelleri.

Geomagic Design X'te, modifiye edilmis omur modelleri, geometrik kaliteleri rafine
edilerek uygun formata (.stl) doniistiiriilmiistiir. Bu sayede, modifiye edilmis omurlar
Bolt yaziliminda ag olusturmaya uygun hale gelirler. Daha sonra intakt model
olusturma ile ayn1 prosediir uygulanmistir. Bolt'ta ag olusturma isleminden sonra, ag
olusturulmus omurlar (.inp formatinda) ilgili modifiye edilmemis omurlarla
degistirilerek ABAQUS'a aktarilmistir. Ayrica vida deliklerindeki dis elemanlar
disindaki kortikal kabugu olusturan elemanlara kortikal kemik materyali atanmistir.

Ve diger elementlere siingerimsi kemik materyali atanmistir.

Sekil 3.19 : Posterior enstriimantasyon i¢in modifiye ve ag olusturulmus bir
vertebra modeli.
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Stiperior artikiiler fasetin kenar kisminin cerrahi prosediire gore kaldirilmasi islemi,
anterior taraftaki kapsiiler ligamanlar i¢in tanimlanan dort konektoriin kaldirilmasina
neden olur (Sekil 3.17). Buna ek olarak ABAQUS'te faset eklemleri olusturan yiizey
ciftleri yeniden dilizenlenmislerdir. Ayrica, omurlarin modifiye olanlarla yer

degistirmesi nedeniyle ilgili diger ligaman baglantilar1 da yeniden diizenlenmistir.

3.3 implante Edilmis L4-L5 Lomber Omurga Segmentinin Farkh Biikme
Teknikleriyle Sekillendirilmis On Gerilmeli Cubuklarla Modellenmesi

3.3.1 Giris

PPVE 1iyi bilinen ve flizyon cerrahisinde altin standart olarak adlandirilan bir
yontemdir [69, 70, 91]. Konturlu ¢ubuklarla yapilan bu yontem, idiyopatik skolyoz ve
torakolomber kiriklarin tedavisinde kullanilmigtir ve literatiirde buna yonelik bazi
klinik ¢alismalar mevcuttur [92, 93]. Diiz, lordotik ve kifotik ¢ubuk konturlamanin
cubuk-vida sabitleme sistemi tizerindeki etkilerini arastirmak igin bir korpektomi
modeli lizerinde yapilan deneysel bir ¢calismada [94], lordotik sistemin en rijit sistem
oldugu ve kifotik sistemde rod-vida tespitinde kirilma riskinin ¢ok daha yiiksek oldugu
belirtilmistir. Bagka bir deneysel ¢alisma, bir French biikiicii ile 0°, 10°, 20° ve 40°
teget c¢ubuk biikme acgilar1 uygulanarak sekillendirilen ¢ubuklarin  mekanik
Ozelliklerinin etkiledigini gostermistir [95]. Bu ¢alisma, ¢ubuk sekillendirmenin,
egilme derecesine gore gubuklarin akma dayaniminda ve katiliginda azalmaya neden
oldugunu ortaya koymustur. Benzer sekilde, 2013’te Tang ve arkadaslarinin deneysel
calismasi [96], lomber pedikiil ¢ikarma osteotomisinin (PCO) enstriimantasyonunda
20°, 40° ve 60° teget cubuk biikme agilarmi kullanarak c¢ubuk konturlamanin
miktarmin ¢ubuk kirilmalarini nasil etkiledigini arastirmistir. Then, results of this
study showed that rods bended to more severe angles were prone to failure. 2013’te
Slivka ve arkadaglarinin deneysel ¢alismasinda [97], diiz, biikiilmiis ¢ubuklar ve bir
boru biikiicli tarafindan sekillendirilen yeniden biikiilmiis c¢ubuklar, poliaksiyel
vidalarla olusturulmus tek tarafli vertebrektomi yapilar: kullanilarak dort farkli gubuk
malzemesiyle her bir setin yorulma omiiri karsilastirilmistir. CoCr ¢ubuklarin tiim
kosullara gore agikca iistiin oldugu ortaya konulmustur; ancak, French biikiiciiler
incelenmediginden ve French biikiiciilerin ayni kosullar altinda farkli performans

gosterebilme ihtimalleri mevcuttur. Bir SE c¢alismasinda [70], omurga hizalama
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cerrahisindeki ¢ubuk gerilmesi, farkli tamamlayici ¢ubuk yap1 teknikleri kullanilarak
tahmin edilmistir. Farkli cubuk konfigiirasyonlarini karsilastirmak i¢in L3'te 25° PCO
olan bir T12-S1 omurga segmentinin ve iki tarafli gubuk fiksasyonuna sahip bir T12-
S1 omurga segmentinin 3B SE modelleri kullanilmistir. Gerilmeler, c¢ubuk
egilmesinden kaynaklanan artik gerilmeler dikkate alinmadan fizyolojik hareketlere
gore karsilastirlmistir. Ote yandan, 2015°te La Barbera ve arkadaslarmin calismasi
[98], posterior omurga fiksasyon sistemlerinin yorulma testi igin uluslararasi
standartlar1 analiz etmek amaciyla bir deneysel diizenek ve lomber omurganin bir SE
modelini igcermektedir ve ISO 12189'daki 6n yiiklemenin dnemini ortaya koymustur.
2020°de Kim ve arkadaglarinin ¢alismasinda [99], SE test simiilasyonlar1 yapilarak
farkli biikme yontemlerinin ¢ubuk yorulma performansina etkisi arastirilmistir. Daha
sonra, Ti6Al4V cubuklarla French tekli biikiimiin yiiksek kirilma riski potansiyeli

olusturdugu sonucuna varilmistir.

PPVE operasyonlarinda cerrahlar deneyimlerini kullanarak cubuklar1 hastanin
omurgasina gore sekillendirmektedirler [67]. Deformasyonun neden oldugu artik
gerilmeler nedeniyle, gubuklar kirilmaya kars1 daha hassas hale gelmektedir. Ancak,
PPVE isleminin modellendigi SE calismalarinin ¢ogunda, artik gerilme etkileri
dikkate alinmamistir. Bu amagla, L4-L5 lomber omurga segmentinin PPVE {izerindeki
egilme kaynakli 6n gerilmeye sahip ¢ubuklarin biyomekanik etkilerinin, farkli bilkkme
aletleri ile konturlanan ¢ubuklar tizerindeki artik gerilmenin 6nemi ortaya konularak
arastirilmast amaclanmistir. Boylece bu konuyla ilgili literatiirdeki bir eksiklik

giderilmis olacaktir.

Pedikiil vidalarin monte edilecegi omur modelleri daha 6nce bahsedildigi gibi
modifiye edilmis ve ag olusturulmustur. PPVE ile birlikte L4-L5 SE lomber omurga
modeli olusturulmus ve intakt modele benzer sinir kosullar1 uygulanmistir. Daha sonra
diiz ¢ubuklar, French biikiicii ve In-situ biikiicli tarafindan biikiilmiis konturlu
cubuklarla degistirilerek ve 6n gerilme verileri kullanilarak bir model olusturulmustur.
CR FB, French biikiicii tarafindan biikiilen konturlu ¢ubuklari temsil ederken, CR 1B,
In-situ biikiicii tarafindan biikiilen konturlu ¢ubuklar1 temsil etmektedir. Boylece, L4-
L5 lomber omurga segmentinin posterior enstriimantasyonunda biikiilme nedeniyle
baslangicta gerilmelendirilmis ¢ubuklarin biyomekanik etkilerini arastirmak icin bu
on gerilmenin ¢ubuklar {izerindeki 6nemi ortaya konularak modeller hazirlanmigtir

(Sekil 3.20).
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 Ditz Gubuklu tmplante Edilmis Model

CR FB ile Implante Edilmis Model

i

Sekil 3.20 : Intakt, diiz cubuklarla implante edilmis ve konturlu ¢ubuklarla
implante edilmis (CR FB ve CR IB) L4-L5 lomber omurga segmentinin SE
modeli.

3.3.2 Cubuklarin sekil ve malzeme o6zellikleri

Ameliyatlarda cerrahlar genellikle PPVE c¢ubuklarini hastanin omurgasina gore
sekillendirmektedirler. Bu yiizden, bu biikme yonteminin sayisal olarak ifade edilebilir
hale getirilmesi gerekmektedir. Literatiirde baglanti ¢ubuklarinin biikiilme agisinin
ilgili segment sagital Cobb agisindan 4° ila 8° daha biiyiikk alinabilecegi
belirtilmektedir [93]. Bu ¢alismada, L4-L5 segmentinin sagital Cobb agis1 yaklasik
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20°¢dir ve ¢ubuk ug noktalart ile tegetlerin kesisme agis1 olan ¢gubuklarin biikiilme agis1

(26°), sagital Cobb agisindan 6° daha fazla alinmstir (Sekil 3.21).

Sekil 3.21 : Sagital Cobb agis1 ve ¢ubuklarin biikiilme agisi.

Vidalar, vida baslar1 ve ¢ubuklarin Ti6Al4V maddesinden yapildigi diisiiniilerek,
plastik davranig degerleriyle birlikte Young modiilii ve Poisson orani sirastyla 110 GPa
ve 0.3 olarak alinmistir [71, 100]. ABAQUS'te modiiliin plastik bolgesi Sekil 3.22

gerilme-gerinim egrisi referans alinarak olusturulmustur.

=
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Sekil 3.22 : Oda sicakliginda Ti6Al4V malzemesinin gerilme-gerinim egrisi
[100].
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3.3.3 Farkl biikme teknikleri ile sekillendirilen 6n gerilmeli cubuklarin

modellenmesi

Cubuklarin artik gerilmesi, cubuklarin geri yaylanmadan sonra uygun agida kalmasi
icin diiz gubuklarin gerekli agilarda biikiilmesiyle elde edilmistir. Bir French biikiicii
ile ¢ubuk biikmenin modellenmesi Sekil 3.23A'da gosterilirken, In-situ bir biikiicii ile
¢ubuk biikmenin modellenmesi Sekil 3.23B'de gosterilmistir. Bu siirecte cerrahlarin
French biikiicti aleti ve In-situ biikiicii ile kullandig1 biikkme islemi referans alinmistir.
Boylece, baslangigta konturlu olan bu cubuklar, artik gerilme verileriyle L4-L5
segmentinin SE modellerine islenmislerdir. Bu modeller, tiim fizyolojik hareketlerde
cubuklarin artik gerilmesinin PPVE gerilmeleri tizerindeki etkisini belirlemek igin

kullanilmastir.

French Biikici Modeli French Bikici Egilmesi French Bikicii Geri Yaylanmasi

In Situ Bikiici Modeli In Situ Bukiict Egilmesi In Situ Biikiict Geri Yaylanmasi

Sekil 3.23 : A) French biikiicii ile gubuk biikkme asamalar1 B) In Situ biikiicii
ile gubuk biikkme asamalari.
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3.4 Malzemeler ve Siir Kosullari

Literatiirdeki caligmalara gore SE modeline yonelik lomber omurga bilesenlerinin

malzeme Ozellikleri belirlenmistir. Yukarida belirtilenlerin  tiimii gdz Oniine

alindiginda, mevcut SE modelinin malzeme 6zellikleri Cizelge 3.1'de listelenmistir.

Cizelge 3.1 : SE modelinde kullanilan malzeme 6zellikleri.

- . Young Modiilii Poisson Elemanlar
SE Béliimleri (MPa) Orant (SEM) Referanslar
S3
Kortikal Kemik 12000 03 (ficgensel
kabuk
elemanlar)
C3D8R Kurutz (2010)
Stingerimsi Kemik 100 0.2 (altrytizlii [15]
elemanlar)
C3D8R
Endplate 23.8 0.4 (altrytizlii
elemanlar)
C3D8R Galbusera et
Niikleus Pulpozus 1 0.499 (altrytizlii al. (2008)
elemanlar) [28]
Anulus Zemin Mooney Rivlin, C10 = 0.13 (Cl?nglT
Maddesi C01=0.03D =0.6 o Wang et al.
elemanlar)
M3D4R (2017)
Anulus Fibrozis Mooney Rivlin, C10 = 0.13 (dort [34]
Katmanlar C01=0.03D=0.6 ortgen
elemanlar)
Katman 1 Lifleri 550 0.45 Rebar
Katman 2 Lifleri 495 0.45 Rebar
Katman 3 Lifleri 440 0.45 Rebar Tsouknidas et
o al. (2012)
Katman 4 Lifleri 420 0.45 Rebar [21]
Katman 5 Lifleri 385 0.45 Rebar
Katman 6 Lifleri 360 0.45 Rebar
Dogrusal olmayan Naserkhaki et
Ligamanlar gerilme-gerinim - Konnektdrler al. (2012)
egrileri [36]
c3psr-caplo  Kangetal.
Pedikill Vidalar & (altrytizli (2[(7)5) :
eqrit 110000 0.3 elemanlar - .
Cubuklar N Anjum et al.
dortgen
elemanlar) (2015)
[100]
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SE modelinde, L1 omur govdesi iist yiizeyinin merkezine yakin ve L5 omur
govdesinin alt ylizeyinin merkezinin altina yakin iki ana referans noktasi
belirlenmistir. L1 omur govdesinin {ist yiizeyi ile baglanan ana referans noktasina
moment ylikleri uygulanirken, L5 omur gdvdesinin alt yiizeyi ile ilgili diger ana
referans noktasinin alt1 serbestlik derecesi sabitlenmistir. Daha sonra fleksiyon,
ekstansiyon, lateral egilme ve rotasyon hareketleri dogrultusunda moment yiikleri ayri
ayr1 uygulanmistir. Tim fizyolojik ylikleme yonlerinde SE modelinin siiperior
referans noktasina 10 Nm'ye kadar egilme moment yiikleri uygulanmistir. 10 Nm'ye
kadar olan moment yiiklerinin biyomekanik sonuglar1 elde edilerek literatiirdeki
caligmalarin sonuglariyla karsilastirmak amaciyla L1-L5 lomber omurganin her
seviyesi i¢cin ROM'lar elde edilmistir [14, 35, 36, 48]. implante edilmis modellerin
analizleri i¢in hibrit yontem olarak adlandirilan bagka bir yontem kullanilmistir. Bu
yontem Ozellikle komsu seviye etkilerinin incelenmesi i¢in dnerilmektedir [33]. Diger
yontemlere gore, flizyonlu ve flizyonsuz cihazlar i¢in bilinen metodolojiyi kullanan ve
yiiksek kaliteli ve laboratuvardan bagimsiz sonuglar veren komsu seviye etkilerinin
degerlendirilmesinde uygun bir yontemdir [33]. Bu hibrit test protokoliiniin
uygulanmasi i¢in, bu ¢alismada 7,5 Nm'lik moment yiikii uygulanarak intakt yiik
kontrol durum degerleri elde edilir [13]. Ardindan, implante edilmis modellerin toplam
ROM!'u intakt yiik durumunun ROM'una esit olana kadar implante edilmis modellere
kisitsiz moment yiikii uygulanir [23, 33, 41]. Bu nedenle, implante edilmis modellerin
toplam ROM'unun fleksiyonda 17°, ekstansiyonda 11°, rotasyonda 8° ve latreral
egilmede 18°'ye esit olmasmi saglamak adina kisitsiz momentler uygulanmistir.
Implante edilen modelin hareketlerinin sonuglari elde edildikten sonra, ilgili omurla
baglantili interreferans noktalar1 kullanilarak bagil omur seviyesi hareketleri

hesaplanmistir. SE modelindeki bu sinir kosullar1 Sekil 3.24'te gosterilmistir.

49



Sekil 3.24 : SE modelinde lomber omurganin Sinir Kosullari.
3.5 Ag Yakinsamasi ve Dogrulamasi

Ug ag yogunluklu (kaba ag seti: 261,829 eleman/392,557 nod; normal ag seti: 461,858
eleman/634,885 nod; ince ag seti: 1,319,720 eleman/991,228 nod) yakinsama testi ile
bozulmamis modeldeki bilesenleri degerlendirmek i¢in hazirlanmistir. Agin
yogunlugu yakinsama ¢aligmalari ile belirlenirken, agin kabalasmasinin gerime alanini
%?2'den fazla bozmamasi saglanmistir [101]. Kortikal kemik, trabekiiler kemik,
endplate, niikleus pulpozus ve anulus boliimlerinin Von Mises gerilme degerleri bu
farkli ag setleri kullanilarak karsilagtirilmistir. Normal ag seti ve ince ag seti arasindaki

Von Mises gerilmelerinin farkliliklari, modeldeki tiim dokular i¢in %2'den az olan bir
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seviyede gerceklesmistir. Bu model, egilim dogrulama konseptine gore dogrulanmistir
[102]. Hem dogrulamada hem de ¢alisma sonuglarinda maksimum Von Mises gerilme
degerleri gerilme yogunlugu olan bolgedeki degerlerin ortalamas1 alinarak
hesaplanmustir. Modelin davranisi, farkli yiikleme kosullarindaki egilim
gostergelerine gore in-vitro ¢aligmalarla birlikte degerlendirilmistir [16, 53]. Eleman
tipi ve Ozellikleri dikkate alinarak ag kalitesi literatiir verilerine gore se¢ilmistir [103].
Modelin tamami, ortalama eleman kenar uzunlugu 1 mm olan lineer alti yiizli
elemanlardan olusturulmustur. Ogelerin yaklasik %901 1 ile 2,5 arasinda bir en-boy
oranina sahiptir ve bunlarin ortalama en-boy orani 1,5’tur. Elemanlarin ortalama kenar
uzunlugu 1 mm'ye kadar iken, maksimum eleman kenar uzunlugu 2 mm'yi
gecmemektedir. Modelde, 6zellikle viskoelastik doku simiilasyonunda yer alabilecek
olan elemandaki kesme yiikii kilitlenmesini 6nlemek icin indirgenmis entegrasyon
elemanlar1 kullanilmistir [104]. Calismada kullanilan model 634,885 node ve 461,858

alt1 yiizlii elemandan olusturulmustur.
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4. SONUCLAR VE TARTISMALAR

4.1 L4-L5 Seviyesinde implante Edilen Lomber Omurganin Fiizyon Oncesi /

Sonrasi Biyomekanik Parametrelerinin Incelenmesi

4.1.1 Model validasyonu

Literatiirde SE modellerinin validasyonu i¢in faydali in-vitro ¢alismalar mevcuttur.
Bunlardan biri, fleksiyon ve ekstansiyon ve lateral egilme hareketleri igin uygulanan
moment yiikii altinda L5-S1'in L1-L5 eklemlerinden farkli davrandigi hipotezini
aragtiran Guan ve arkadaslarinin in-vitro ¢alismasidir [53]. ROM ve katilik verileri,
yaglar1 27 ile 68 arasinda degisen, 4 Nm yiik seviyesinde on adet T12-S1 kolon
numunesi kullanilarak elde edilmistir. Her segmentin fleksiyon-ekstansiyon
hareketlerinin dogrulanmasinda, 4 Nm'deki ROM'lar1 karsilastirmak i¢in bu ¢alisma
referans alinmustir. Mevcut tiim sonuglar, in-vitro ¢aligmanin araliklari arasinda
cikmistir. Ayrica baz1 ROM'lar ortalama degerlere ¢ok yakindir. Bu nedenle, SE
modelinin fleksiyon-ekstansiyon ROM'larinin in-vitro caligmaninkilerle uyumlu
oldugu séylenebilir (Sekil 4.1).

Dreischarf ve arkadaslarina ait olan baska bir ¢alisma [16] da mevcut calismayi
dogrulamak i¢in kullanilmistir. Sade ve kombine yiikleme modlar1 altinda
intervertebral rotasyonlar, disk basinglar1 ve faset eklem kuvvetleri i¢in yapilan in-
Vvitro ve in-vivo dlglimleri karsilastirarak farkli arastirma merkezlerine ait iyi kurulmus
sekiz L1-LS lomber omurga SE modelini incelemislerdir. L1-L5 lomber omurga
modelinin tim ROM'u i¢in Dreischarf ve arkadaslarimin c¢alismasi [16] dikkate
alinarak bir karsilagtirma yapilmistir. Sekil 4.2'de, in-vitro ¢alismanin ROM'lar1 ve
sekiz SE modelinin ROM egrilerinin dis smirlariin olusturdugu varyasyon alani
verilmistir [16,105]. Varyasyon alani, SE modellerinin ROM'larinin farkli tasarimlar
ve malzeme setleri ile in-vitro degerler etrafinda degisebilecegini gostermektedir.
Mevcut ¢aligmanin tiim ROM'lari, fleksiyon hareketi disinda in-vitro ROM araliklar
icinde kalmaktadir. Bununla birlikte, fleksiyon hareketi i¢in mevcut ROM, in-vitro
ROM degerlerinin ¢ok az altindadir. Bu duruma 6zellikle bu ¢alismada kullanilan bag
setinin malzeme 6zellikleri neden olmustur. Mevcut ¢calismanin 7.5 Nm'lik bir moment
yiikiindeki ROM'lar1 ile standart sapma araliklarina sahip sekiz SE modelinin
ROM'lar1 arasindaki karsilastirma, Sekil 4.3'te verilmistir. Mevcut c¢alismanin

fleksiyon hareketindeki ROM, in-vitro ¢alismadaki ROM'un biraz altinda olmasina
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ragmen, mevcut ¢calismanin bu ROM'u, sekiz SE modelinin fleksiyondaki ROM aralig1
icerisinde kalmaktadir. In-vitro ¢alismanm ve SE modellerinin ROM'lar1 gz 6niine
alindiginda, mevcut SE modeli olduk¢a yakin ROM degerleri ortaya koymustur. Bu
nedenle, mevcut SE modeli ROM tabanli arastirmalar i¢in kabul edilebilir bir
modeldir. Sekil 4.4'te, Dreischarf ve arkadaslarinin ¢alismasindaki [16] ekstansiyon,
rotasyon ve lateral egilmedeki sekiz SE modelinin tiim omurga seviyelerinin (L1-L5)
medyan faset eklem kuvvetleri, in-vitro ekstansiyon ve rotasyon faset eklem kuvvet
degerleri ile birlikte verilmistir. Mevcut ¢alismanin sonuglari, ekstansiyon ve rotasyon
hareketinde in-vitro sonuglardan daha yiiksek olsa da SE modellerinin medyan
degerleri araliginda kalmaktadir. Lateral egilme hareketinde mevcut g¢alismanin
sonucu, SE modellerinin medyaninin maksimum degerinden biraz daha yiiksektir ve
ilgili bir in-vitro sonug bulunmamaktadir. Ayrica, faset eklem kuvvetlerinin dl¢iilmesi
zor bir konudur ve faset eklem kuvvetlerinin degerleri, denek yapis1i ve Ol¢ciim
yontemleri nedeniyle cok cesitli olmakla beraber in-vitro calismalara gore SE
modellerinde genis sonu¢ varyasyonuna neden olmaktadir. Bu nedenle, mevcut
calismanin sonucglari bazi farkliliklar gostermistir fakat farkli fizyolojik kosullar
altinda faset eklem kuvvetlerindeki degisiklikleri incelemek i¢in kullanilabilir oldugu

ortaya konulmustur.
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® Guan vd. (2007) In-vitro Degerleri —— Meveut Caligma

L1-L2 L2-L3
7 7
Fleksiyon Fleksiyon
6 &
s 5
_ 4 - 4
= -
2 I 2
2 3 T z 3
[} e 7] +
[=] A = .
- | e 2 -
g i g ) LT
£ >3 R P
= = [
E E 4"
= = ]
S = - 1
=] =] =1 4 ¢ 1
1 i1
. -2
-3 -3
Ekstansiyon Ekstansiyon
4 -
-5 -4 -3 -2 -1 0 1 2 3 4 5 -5 -4 -3 2 - 0 1 2 3 4 5
Moment (Nm) Moment (Nm)
L3-L4 L4-L5
7 7
Fleksiyon Fleksiyon
6 &
5 5
1 4
= 4 S 4 1
] 5 o
g 3 [ -4 g 3 +
o T ) @
= oL = 1
= 2 L4 | g 2 L
z LA = d
e o
Z oA Z
£ 1 £
= " = IR
41 ] :
2 T 2 I3
11 s 1 LA
t 1 2 | 2
3 3
Ekstansiyon Ekstansiyon
-4 -
-5 -4 -3 -2 -1 0 1 2 3 4 5 -5 -4 -3 2 - 0 1 2 3 4 5
Moment (Nm) Moment (Nm)

Sekil 4.1 : Fleksiyon-ekstansiyon altinda her omurga diizeyindeki moment-
rotasyon yanitlarinin Karsilastirilmasi.
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e Dreischarf vd. (2014) In-vitro Degerleri ===Mevcut Caligma Fleksiyon
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Sekil 4.2 : L1-L5 lomber omurganin biyomekanigine yonelik olarak
moment-rotasyon agisi egrilerinin Karsilastirilmasi.
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Sekil 4.3 : L1-L5 lomber omurganin mevcut SE modelindeki ROM'larinin
7,5 Nm'de literatiirdeki diger SE modellerindekilerle karsilastirilmasi.

Ayrica, L4-L5 segment ile ilgili on bes denek iceren in-vitro ¢alismanin intakt L4-L5
niikleusundaki intradiskal basing degerleri Dreischarf ve arkadaslarinin ¢alismasinda

[16] verilmistir. Bu basing degerleri, 0 N, 300 N ve 1000 N seviyesinde kompresyon
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kuvvetleri uygulanarak 6l¢iilmiistiir. Benzer sekilde, bu ¢calismada L4-L5 c¢ekirdegine
0 N'dan 1000 N'a kadar bir kompresyon kuvveti uygulanarak L4-L5 niikleusunun
intradiskal basinci elde edilmistir. Boylece in vitro sonuglarin araliklarindan gegen diiz
bir ¢izgi elde edilmistir (Sekil 4.5). Dahasi, mevcut ¢alismanin sonuglarinin, L4-L5
segmentinin intradiskal basinglari agisindan in-vitro sonuglarla uyumlu oldugu

goriilmektedir.
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Sekil 4.4 : L1-L5 lomber omurganin intakt modelinde faset eklem
kuvvetlerinin literatiirdeki in-vitro ve SE sonuglari ile karsilastirilmasi.

- e - Dreischarf vd. (2014) In-vitro Degerleri —— Mevcut Calisma
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Sekil 4.5 : Kompresyon kuvveti uygulamasi ile mevcut SE modelinde L4-L5
niikleusunun intradiskal basing degisimi.
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Bazi in-vitro ¢aligmalarin sonuglarini ve bir adet SE modelinin sonuglarini igeren bir
calisma daha bulunmaktadir. Bu calisma, bazi in-vitro c¢aligmalardan ve bir SE
modelinden elde edilen L1-L5 lomber omurganin her seviyesi igcin ROM degerlerini
incelemistir [38]. Cizelge 4.1’de mevcut ¢alismanin sonuglari, bu ¢alismanin ilgili
degerleri ile karsilastirilmistir. Tiim lomber omurga seviyeleri i¢in, mevcut ¢alisma,
Yamamoto ve arkarkadaglarinin caligmasinin rotasyon ile ilgili sonucglarma yakin
sonuglar vermektedir. Mevcut ¢alisma L1-L2 seviyesi i¢in, ekstansiyon hareketi harig
Yamamoto ve arkadaslarinin ¢alismasina Erbulut ve arkadaslarinin ¢alismasindan [38]
daha yakin sonuglar vermektedir. Mevcut caligmanin L2-L3 seviyesi i¢in olan
sonuglari, Schmoelz ve arkadaglarinin fleksiyon, ekstansiyon ve lateral egilme
hareketlerindeki ¢alisma degerlerinin aralifinda kalmaktadir. Ayrica, mevcut
calismanin rotasyon degeri, Yamamoto ve arkadaslarinin calisma degerleri araliginda
kalmaktadir. Mevcut ¢alismanin L3-L4 seviyesi i¢in olan sonuglari, 7,5 Nm'lik bir
moment yiikkii altinda Schilling ve arkadaslarinin c¢alisma degerleri araliginda
kalmaktadir. 10 Nm moment yiikii altinda, mevcut ¢alismanin sonuglari, 6zellikle
fleksiyon, ekstansiyon ve lateral egilme hareketlerinde Schmoelz ve arkadaglariin
calisma degerleri araliginda kalmaktadir. L4-L5 seviyesi i¢in, mevcut c¢alisma
Yamamoto ve arkadaslariin ¢alismasina Erbulut ve arkadaslarinin ¢alismasindan [38]
daha yakin sonuglar vermektedir. Ek olarak, mevcut ¢alismanin sonuglari, Schilling
ve arkadaslarinin 7,5 Nm'lik bir moment yiikii altinda yaptig1 ¢calismadaki fleksiyon ve
ekstansiyon hareket degerleri araliginda kalmaktadir. Yukarida bahsedilenlerin tiimii,

mevcut SE modelini diger ileri ¢alismalar i¢in uygun ve uygulanabilir kilmaktadir.

Cizelge 4.1 : Farkli ¢aligmalarla olan ROM karsilastirmalari.

Saf
Caligmalar Moment Fleksiyon Ekstansiyon Lateral Rotasyon
(Nm)
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L1-L2

4.7 +0.4
Yamamoto vd. (sol) 2.6 £0.5 (sol)
[38] 10 >-8:+0.6 4.320.5 52404  2.0+0.6 (sag)
(sag)
7.0 (sol) 3.9 (sol)
Erbulut vd. [38] 10 3.4 4.1 7.1 (sag) 3.5 (sag)
Mevcut Calisma 10 4.9 35 5.6 2.6
L2-L3
Schmoelz vd. [38] 10 43+1.0 4.6+2.2 54+£22 1.0£1.0
7.0 £0.6
Yamamoto vd. (sol) 2.2 +0.4 (sol)
[38] 10 6.5£0.3 43203 79+0.6  3.0+0.4 (sad)
(sag)
6.0 (sol) 3.2 (sol)
Erbulut vd. [38] 10 4.1 2.9 6.7 (sag) 3.4 (sag)
Mevcut Calisma 10 3.8 2.7 3.7 2.2
L3-L4
Niosi vd. [38] 7.5 44 +£2.0 24409 24+1.2 1.2 £0.5
Schilling vd. [38] 7.5 4.67£1.79 2.18 £0.54 7.66+2.91 4.674£2.52
Schmoelz vd. [38] 10 5.0+1.0 4.0+£1.3 4.7+£2.0 1.0 £0.6
5.7+0.3
Yamamoto vd. (sol) 2.7 +£0.4 (sol)
[38] 2 75808 S0 Sl 58405  2.5:+0.4 (sad)
(sag)
6.0 (sol) 3.7 (sol)
Erbulut vd. [38] 10 3.7 3.7 75 (sa) 3.8 (sa)
7.5 5 2.9 5.2 2
Mevcut Calisma
10 5.8 3.7 6.6 2.6
L4-L5
Schilling vd. [38] 75 5.62+2.17  3.32+1.12 7.76 +1.85 5.16 £1.30
5.5+0.5
Yamamoto vd. (sol) 1.7 +£0.3 (sol)
[38] 10 8.920.7 >-820.4 5.9 +0.5 2.7 £0.5 (sag)
(sag)
6.7 (sol) 4.1 (sol)
Erbulut vd. [38] 10 5.5 3.5 7.3 (sa) 4.0 (sag)
7.5 49 3.9 5.6 2.1
Mevcut Calisma
10 5.7 4.9 6.9 2.8

INT ve IMP'deki L4-L5 segmentinin ROM'lar1, literatiirdeki 2018’deki Gomleksiz ve
arkadaslarmin calismasi [76] ve 2015’teki Oktenoglu ve arkadaslarinin galismasi [79]
olan iki in-vitro g¢alismanin sonucglariyla karsilastirilmigtir (Sekil 41). 2018’deki
Gomleksiz ve arkadaslarinin ¢alismasinda [76], L4-L5 seviyesinde implantasyonlu
L2-S1 kadavra ornekleri kullanilmistir ve modellerinden biri kafessiz pedikiil vida

icermektedir. Mevcut ¢alismada da herhangi bir kafes kullanilmadigindan s6z konusu
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bu modelin sonuglari karsilastirma icin dikkate alinmistir. Oktenoglu ve arkadaslarinimn
calismasinda [79], L4-L5 seviyesinde implantasyonlu L2-S1 kadavra ornekleri de
kullanilmis ve implante edilmis L4-L5 seviyesinde intervertebral disk kismen
cikarilmistir. Mevcut ¢alismanin implante edilen modelinin L4-L5 seviyesinde
implante edilen intervertebral disk cikarilmamis olmasma ragmen, Oktenoglu ve
arkadaglarinin ¢alismasi [79], implante edilmis L4-L5 seviyesinde intervertebral
diskin ihmal edilebilir etkisi nedeniyle karsilastirma i¢in kullanilmistir. Genel olarak

INT ve IMP'de L4-L5 segmentinin ROM'larinin in-vitro ¢alismalarin sonug araliginda

oldugu séylenebilir [76, 79].

Fleksiyon Ekstansiyon Lateral Egilme Rotasyon

12

—_
o

<o

L4-L5 ROM (Derece)
~ (=)}

[\

B In-vitro Intakt (Gomleksiz vd.) ® In-vitro intakt (Oktenoglu vd.)
B Mevcut Calisma Intakt PV'li In-vitro (Gomleksiz vd.)
PV'li In-vitro (Oktenoglu vd.) = PV'li Mevcut Calisma

Sekil 4.6 : ki in-vitro sonugla intakt ve implante edilmis modellerdeki L4-
L5 segmentinin hareket aralig1 degerlerinin karsilastiriimasi (10 Nm
yiiklerde).

4.1.2 Hareket arahig:

Simiilasyonlarda, INT, IMPF ve IMP modelleri i¢in sinir kosulu bdliimiinde belirtilen
ilgili smir kosullart uygulanmistir. Tiim fizyolojik hareketler i¢in tiim modellerin
lomber omurga seviyelerinin ROM'lar1 Cizelge 4.2 ve Sekil 4.7'de listelenmistir.
Fleksiyonda, L1-L2, L2-L3, L3-L4 komsu seviyelerinin ROM'larinda IMP modelinde
sirastyla %21, %21 ve %12 artis olusurken, IMPF modelinde sirasiyla %34, %35 ve
%32 artis meydana gelmistir. Ekstansiyonda, bu komsu seviyelerin ROM'larinda IMP
modelinde sirasiyla %18, %18 ve %29 artis goriiliirken, IMPF modelinde sirasiyla
%33, %34 ve %55 artis elde edilmistir. Lateral egilmede, bu komsu seviyelerin
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ROM!'larinda IMP modelinde sirastyla %21, %24 ve %?21'lik bir artis meydana
gelirken IMPF modelinde sirasiyla %34, %39 ve %35'lik artiglar gorilmistiir.
Rotasyon hareketinde ise, komsu seviyelerde IMP'nin ROM'arinda 6nemli bir
degisiklik olmamistir. Tim fizyolojik hareketlerde, IMPF modelinin komsu
seviyelerdeki ROM'larinda kademeli bir artis gdzlenmistir. Implante edilmis seviyede,
ROM'da fiizyon olmadan yaklasik %42, %41 ve %45 azalma elde edilmistir; ancak
fleksiyon, ekstansiyon ve lateral egilme hareketlerinde fiizyon ile ROM'da sirasiyla
%81, %77 ve %81 azalma elde edilmistir. Rotasyonda fiizyon olmadan implante
edilmis seviyede ROM'da 6nemli bir degisiklik olmamaktadir; ancak flizyon ile
ROM'da %87 azalma olusmaktadir. Bu nedenle, rotasyon hareketinde fiizyonsuz
PPVE ile anlaml bir etki gozlenmemistir. Ayrica, flizyon sonrasi tiim fizyolojik
hareketlerde L4-L5 seviyesindeki ROM'da olusan azalma dogrudan gozlenmistir.

Fiizyondan once bu azalma fleksiyon, ekstansiyon ve lateral egilme hareketlerinde

gozlenmistir.
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Sekil 4.7 : Tiim fizyolojik hareketlerde INT, IMP ve IMPF ROM'lar1.
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Cizelge 4.2 : Lomber omurga katilik degerleri ile birlikte INT/IMP/IMPF
SE modellerinin tiim hareket segmentlerindeki ROM karsilagtirmasi.

L1-L5

Hareket Model IEI13eLr)2 IEI%eLr)B IzgeLr;r Izéel_rf Moment (Nm)  Katilik
(Nm/Der)

INT 4.08 3.15 4.97 490 7.5 0.44

(100%) (100%) (100%) (100%)  (100%) (100%)

Fleksiyon IMP 493 3.82 5.55 2.86 10.3 0.60
(121%) (121%) (112%) (58%) (137%) (136%)

IMPE 5.46 4.26 6.58 0.94 12.3 0.71

(134%) (135%) (132%) (19%) (164%) (161%)

INT 2.61 2.06 2.58 3.73 7.5 0.68

(100%) (100%) (100%) (100%)  (100%) (100%)

Ekstansiyon IMP 3.08 2.44 3.32 2.22 9.0 0.81
(118%) (118%) (129%) (60%) (120%) (119%)

IMPE 3.47 2.76 4.00 0.87 10.3 0.93

(133%) (134%) (155%) (23%) (137%) (137%)

INT 4.36 2.85 5.16 5.46 7.5 0.42

(100%) (100%) (100%) (100%)  (100%) (100%)

Lateral IMP 5.27 3.54 6.23 2.98 9.5 0.53
Egilme (121%) (124%) (121%) (55%) (127%) (126%)
IMPE 5.84 3.97 6.95 1.04 10.8 0.61

(134%) (139%) (135%) (19%) (144%) (145%)

INT 2.10 1.74 2.08 2.24 7.5 0.92

(100%) (100%) (100%) (100%)  (100%) (100%)

Rotasyon IMP 2.04 1.69 2.31 2.14 7.2 0.88
97%)  (97%) (111%) (96%) (96%) (96%)

IMPE 2.69 2.26 3.06 0.30 10.0 1.20

(128%) (130%) (147%) (13%) (133%) (130%)

*Yiizdeler, intakt modelin ROM'una goére normallestirilmis tiim modellerin ROM
degerlerini gostermektedir.

4.1.3 Faset eklem kuvvetleri

Calismada, SE modellerinde faset eklemler arasinda hesaplanan temas kuvvetlerinden
elde edilen her segmentteki faset eklem kuvvetleri Cizelge 4.3'te tiim modeller igin
verilmistir. Fleksiyondaki faset eklem kuvvetleri, fleksiyon hareketi sirasinda faset
eklemler arasindaki ayrilma nedeniyle tablo haline getirilmemistir. Ekstansiyonda, L1-
L2, L2-L3 ve L3-L4 komsu seviyelerin faset eklem kuvvetlerinde IMP modelinde
sirastyla %19, %20 ve %35 artis goriiliirken, IMPF modelinde sirasiyla %36, %38 ve
%54 artis elde edilmektedir. Her iki model i¢in de maksimum artis 1.3-L4 seviyesinde
gerceklesmistir. Lateral egilmede, bu komsu seviyelerin faset eklem kuvvetleri IMP
modelinde sirasiyla %22, %25 ve %23 artarken, IMPF modelinde sirastyla %43, %51
ve %50 artis gostermislerdir. Ayrica, bu seviyelerdeki artislar arasinda anlaml bir
farklilik gozlenmemesine ragmen, INT'ye gore tiim komsu seviyeler i¢in bir artis

olmustur. Rotasyonda, bu komsu seviyelerin faset eklem kuvvetleri, IMPF modelinde
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strastyla %33, %33 ve %42 artig gdstermistir. Rotasyon hareketi sirasinda L1-L2 ve
L2-L3 seviyesinde hafif bir diislis olurken, IMP modelinde L3-L4 seviyesinde hafif
bir artis olmustur. Bunun yani sira ektansiyon ve rotasyon hareketinde her iki modelin
L3-L4 seviyelerindeki faset eklem kuvvetlerinde maksimum artis goriilmiistiir. IMPF
ve IMP modellerinde implante edilen L4-L5 seviyelerinde faset eklem kuvvetleri
ekstansiyon ve lateral egilme hareketinde sifir olmustur. Bununla birlikte, rotasyon
hareketinde, faset eklem kuvveti IMP modelindeki implante edilen L4-L5 seviyesinde
neredeyse ayni kalmistir. Ek olarak, rotasyon hareketinde IMPF modelindeki implante

edilen L4-L5 seviyesinde faset eklem kuvvetleri sifira yaklagmistir.

Cizelge 4.3 : INT/IMP/IMPF modellerindeki L1-L5 lomber omurganin tiim
segmentlerindeki tahmini faset yliklerinin karsilastirilmasi.

Ekstansiyon Lateral Egilme Rotasyon

Model L1-L2 L2-L3 L3-L4 L4-L5 L1-L2 L2-L3 L3-L4 L4-L5 L1-L2 L2-L3 L3-L4 L4-L5

INT 443 95.2 101 117.6 61.7 63.8 487 26.4 1182 1334 1256 1013
(100%)  (100%) (100%) (100%)  (100%) (100%)  (100%) (100%) (100%) (100%) (100%)  (100%)

IMP 52.8 1145 1362 0 75.5 79.7 60.1 0 1129 1269  127.9 9.8
(119%)  (120%) (135%)  (0%)  (122%) (125%) (123%)  (0%)  (96%)  (95%)  (102%)  (96%)

mpE 602 131.7 1557 0 885 9% 732 0 157.1 177 178.1 0
(136%) (138%) (154%)  (0%)  (143%) (151%) (150%)  (0%)  (133%) (133%) (142%)  (0%)

*Tim degerlerin birimi Newton'dur. Yizdeler, intakt modelin ROM'una gore
normallestirilmis tiim modellerin ROM degerlerini gostermektedir.

4.1.4 Posterior enstriimantasyon gerilmesi

Farkli fizyolojik hareket kosullarinda posterior enstriimantasyon iizerindeki Von
Mises gerilmelerinin tepe degerleri Sekil 4.8'te verilmistir. Fiizyon dncesi ve sonrasi
tiim fizyolojik hareketlerde posterior enstriimantasyonlarin gerilme nefogramlar1 Sekil
4.9 ve Sekil 4.10'te verilmistir. Fiizyondan once, lateral egilme hareketinde posterior
enstriimantasyonlarda maksimum 272.1 MPa gerilme meydana gelmistir. Fiizyondan
sonra, fleksiyon hareketinde posterior enstriimantasyonlarda maksimum 120 MPa
gerilme meydana gelmistir. Fiizyon olusumu ile birlikte en biiyiik azalmalar lateral

egilme ve rotasyon hareketinde goriilmiistiir. Bu arada, 272.1 MPa ve 61.8 MPa olan
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maksimum Von Mises gerilmeleri, lateral egilme ve rotasyon hareketinde sirasiyla
45.2 MPa ve 13.3 MPa'ya dismiistiir. Ayrica, 263,7 MPa ve 196.4 MPa olan
maksimum Von Mises gerilmeleri, fleksiyon ve ekstansiyon hareketinde sirasiyla 120
MPa ve 96.1 MPa'ya diismiistiir. Boylece lateral egilme ve rotasyon hareketi
kosullarinda maksimum azalma yaklasik %83 ve %79 olarak gerceklesmistir. Bu
nedenle, fiizyon olusumu ile posterior enstriimantasyonun Von Mises gerilmesinde
genel bir azalma gozlenmistir. Ayrica ¢ubuklarin orta kisminda maksimum gerilme
meydana gelmistir. Buna ek olarak pedikiil vidalarin fiizyon oncesi ve sonrasi tiim
fizyolojik hareketlerdeki gerilme nefogramlar1 anterior goriiniim kullanilarak Sekil
4.11 ve Sekil 4.12'de verilmistir. Sekillerde iistteki vidalar 1.3 omuruna takilan

vidalari, alttaki vidalar L4 omuruna takilan vidalar1 temsil etmektedir.

250

225

Von Mises Posterior Enstriimantasyon Gerilmesi

Fleksiyon Ekstansiyon Lateral Egilme Rotasyon

B Fiizyonsuz Implante Edilmis ~ ®Fiizyonlu Implante Edilmis

Sekil 4.8 : Posterior enstriimantasyon {lizerindeki maksimum Von Mises
gerilmesi.
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S, Mises S, Mises
(Avg: 75%) (Avg: 75%)
~ +2.637e+02 ~ +1.198e+02
- +2.417e+02 +1.099e+02
+2.197e+02 +9.986e+01
- +1.978e+02 - +8.988e+01
+1.758e+02 +7.989%e+01
- +1.538e+02 i - +6.991e+01
+1.318e+02 +5.992e+01
- +1.099e+02 5 - +4.993e+01
+8.789e+01 +3.995e+01
+6.592e+01 +2.996e+01
- +4.395e+01 - +1.997e+01
(- +2.197e+01 —1 +9.986e+00
L1 +8.445e-12 L +2.190e-12

Fiizyonsuz Fleksiyon Fiizyonlu Fleksiyon

S, Mises S, Mises

(Avg: 75%) (Avg: 75%)

LY — +9.612e+01
5 g 3gi
+1.6220+02 FSRnasiot
+1.450e+02 il a02e 0

_ +1.297e+02 o a0
+1.297e402 : [ 156076401
+9.730e+01 hfiooostal
+9.730e+401 +4.005e+01
+8.108e+01 132046401

4876+ : | 121403401
+4.865e+01 i +1.602e+01
+3.243e+01 =T 18.010e+00

T Hieazeiol [T 13902612

Fiizyonsuz Ekstansiyon Fiizyonlu Ekstansiyon

Sekil 4.9 : Fiizyon oncesi ve sonrast fleksiyon ve ekstansiyon hareketinde
posterior enstriimantasyondaki gerilme diyagramu.

S, Mises S, Mises

(Avg: 75%) (Avg: 75%)

—r +2.721e+02 - +4.252e+01
+2.495e+02 - +3.897e+01
+2.268e+02 +3.543e+01

- +2.041e+02 +3.189%e+01

+1.814e+02 - +2.834e+01

- +1.588e+02 +2.480e+01

+1.361e+02 +2.126e+01

- +é,(1)g;e+g§ +1.772e+01

+9.072e+ +1.417e+01

- +6.804e+01 H +1.063e+01

- +4,536e+01 +7.086e+00

' +2.268e+01 +3.543e+00
L +8.980e-12 +1.662e-12 |

i

Fiizyonsuz Lateral Egilme Fiizyonlu Lateral Egilme

S, Mises S, Mises
(Avg: 75%) (Avg: 75%)
+6.178e+01 : 3
L] +5:663e+01 T Ti333er01
+5.148e+01 +1.112e+01
+1.000e+01
17 Riet00
+7.781e+
gk
2i574e 01 +5.558e+00
+1.544e+01 i i Saner00
+1.030e+01 ; S 2onnd
+5.148+00 e AZaSm0t
[ Tgio el +1.112e+00
L : | L L 48/635e-13

Fiizyonsuz Rotasyon Fiizyonlu Rotasyon

Sekil 4.10 : Flizyon Oncesi ve sonrasi lateral egilme ve rotasyon hareketinde
posterior enstriimantasyondaki gerilme diyagrama.

Flizyonsuz pedikiil vidalarinda olusan maksimum Von Mises gerilmeleri sirasiyla
fleksiyon, ekstansiyon, lateral egilme ve rotasyon hareketleri i¢in sirasiyla 110,5, 79.5,

116.4 ve 61.8 MPa olarak elde edilmistir. Ancak fiizyondan sonra tim bu
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hareketlerdeki gerilmeler sirasiyla 51.7, 42.2, 18.4 ve 13.3 MPa'ya diigsmiistiir. Bu
arada, tiim maksimum gerilme konsantrasyonlar1 vidalarin boyun bolgesinde meydana
gelmistir. Posterior enstriimantasyonun gerilme degerleri degerlendirildiginde,
rotasyon hareketi disindaki tiim fizyolojik hareketlerde maksimum gerilme
konsantrasyonlarinin ¢ubuklarda meydana geldigi ifade edilebilir. Rotasyon

hareketinde maksimum gerilme konsantrasyonlari vidalarda olusmustur.

S, Mises S, Mises

(Avg: 75%) o (Avg: 75%)
+1.105e+02 v +5.174e+01
+1.013e+02 +4.743e+01
+9.207e+01 +4.312e+01
+8.286e+01 - +3.881e+01
+7.365e+01 i +3.450e+01
+6.445e+01 Z - +3.018e+01
+5.524e+01 +2.587e+01
+4.603e+01 - +2.156e+01
+3.683e+01 +1.725e+01
+2.762e+01 +1.294e+01
+1.841e+01 - +8.624e+00
+9.207e+00 +4.312e+00
+8.445e-12 +2.190e-12

Fiizyonsuz Fleksiyon Fiizyonlu Fleksiyon

S, Mises P S, Mises
(Avg: 75%) : (Avg: 75%)
+7.954e+01 +4.521e+01
+7.291e+01 +4.144e+01
+6.628e+01 +3.767e+01
+5.965e+01 +3.390e+01
+5.303e+01 s +3.014e+01
+4.640e+01 &z +2.637e+01
+3.977e+01 +2.260e+01
+3.314e+01 +1.884e+01
+2.651e+01 +1.507e+01
+1.988e+01 +1.130e+01
- +1.326e+01 +7.534e+00
+6.628e+00 +3.767e+00
+9.272e-12 +3.902e-12

Fiizyonsuz Ekstansiyon Fiizyonlu Ekstansiyon

Sekil 4.11 : Fiizyon 6ncesi ve sonrasi fleksiyon ve ekstansiyon hareketinde
vidalar tizerindeki gerilme diyagramu.
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S, Mises ” S, Mises
(Avg: 75%) s % (Avg: 75%)
+1.164e+02 +1.843e+01
+1.067e+02 - +1.689e+01
+9.700e+01 - +1.536e+01
+8.730e+01 +1.382e+01
+7.760e+01 i - +1.229e+01
+6.790e+01 ¥ - +1.075e+01
+5.820e+01 A +9.214e+00
+4.850e+01 - +7.679e+00
+3.880e+01 +6.143e+00
+2.910e+01 - +4.607e+00
- +1.940e+01 +3.071e+00
+9.700e+00 +1.536e+00
+8.980e-12 +1.662e-12

Fiizyonsuz Lateral Egilme Fiizyonlu Lateral Egilme

S, Mises S, Mises

(Avg: 75%) (Avg: 75%)
+6.178e+01 +1.334e+01
+5.663e+01 +1.223e+01
+5.148e+01 - +1.112e+01
+4.633e+01 - +1.000e+01
+4.119e+01 +8.892e+00
+3.604e+01 +7.781e+00
+3.08%e+01 - +6.669e+00
+2.574e+01 - +5.558e+00
+2.05%e+01 +4.446e+00
+1.544e+01 +3.335e+00
+1.030e+01 +2.223e+00
+5.148e+00 +1.112e+00
+5.528e-12 +8.635e-13

Fiizyonsuz Rotasyon Fiizyonlu Rotasyon

Sekil 4.12 : Flizyon Oncesi ve sonrasi lateral egilme ve rotasyon hareketinde
vidalar tizerindeki gerilme diyagrami

4.1.5 Tartisma

SE analizi, daha 6nce bahsedildigi gibi deneysel yontemlerden daha fazla avantaja
sahiptir. Ayrica, farkli implantasyonlar ve hareket kosullarindan kaynakli faset eklem
kuvvetindeki veya disk gerilmelerindeki degisikliklere deneysel calismalarin adapte
olmasinin zorlugu nedeniyle SE caligmalar1 deneysel ¢alismalara tercih edilmektedir
[106]. Son zamanlarda, SE ¢alismalari, lomber pedikiil fiksasyonu ve interbody
fiizyonunun, komsu segmentlerde faset eklem kuvveti ve ROM'u arttirmasi nedeniyle
KSD'de bir artisa neden oldugu hipotezine odaklanmaktadir [82-85]. Ayrica pedikiil
vida fiksasyonu ile olusan fliizyonun KSD, vida gevsemesi, ¢ubuk ve vida kirilmasi
gibi olas1 sakincalarini ortadan kaldirmak adma fiizyonsuz yontemler olan farkli
alternatif yontemler gelistirilmistir [49, 62, 85, 86]. Bir yandan yeni alternatif
yontemler bazi sakincalar1 da beraberinde getirmektedir [63, 76, 87]. Yine de tiim bu
yontemlerin ortak 6zelligi PPVE kullanmalaridir. Bu nedenle, en 6nemli fenomen,
PPVE’nin fiizyonlu ve flizyonsuz lomber omurganin biyomekanigi {iizerindeki
etkilerini daha iyi anlamaktir. ROM ve faset eklem kuvveti, omurga fiizyonunun
performansi i¢in ana gostergelerdir [107]. Bu calismada, bu ana gostergeler ve
posterior enstriimantasyon gerilmeleri farkli fizyolojik hareketler altinda

incelenmistir.
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Chen ve arkadaslari [74], intakt omurga, L4-L5'e implante edilen Awesome Dynamic
Rod sistemi, L4-L5'e bir interbody kafes ile implante edilen geleneksel bir rijit gubuk
sistemi (FUS) ve L4-L5’¢ bir interbody kafes ile implante edilen Awesome Dynamic
Rod Sistemi SE modellerini karsilastirmislardir. Chen ve arkadaslarinin ¢alismasi
[74], dinamik g¢ubuk sisteminin ROM!'lar, disk gerilmeleri ve faset eklem kuvvetleri
acisindan fiizyon segmentine komsu segment iizerindeki etkilerini gostermeyi
amaclamistir. Chen ve arkadaslarinin ¢alismasina [74] benzer sekilde, bu ¢alismada
enstriimantasyon ile genellikle segment katilik degerlerinin arttig1 gézlemlenmistir. Ek
olarak, mevcut ¢alismanin IMPF ve Chen ve arkadaslarinin [74] FUS modellerinin L1-
L2, L2-L3 ve L3-L4 seviyesindeki ROM'arinda INT'ye gore tim fizyolojik
hareketlerde bir artis olmustur. FUS modelinde L4-L5 seviyesindeki ROM'lar
fleksiyon, ekstansiyon, lateral egilme ve rotasyon hareketinde sirasiyla 0.76°, 0.55°,
0.94° ve 1.84°dir. Bu arada, mevcut c¢alismadaki IMPF modelinin fleksiyon,
ekstansiyon, lateral egilme ve rotasyon hareketinde sirasiyla 0.94°, 0.87°, 1.04° ve
0.30°'dir. Goriildiigil tizere FUS modelinde ve mevcut ¢alismadaki IMPF modelinde
L4-L5 seviyesindeki ROM'lar, fleksiyon ve lateral egilme hareketlerine oldukga
yakindir. Li ve arkadaslar1 [75] asagidaki bes sabitleme modelini analiz etmistir: tek
tarafli pedikiil vida fiksasyonu; tek tarafli pedikiil vida fiksasyonu ile greft flizyonu;
bilateral pedikiil vida fiksasyonu; bilateral pedikiil vida fiksasyonu (F-BPS) ile greft
flizyonu; ve greft fiizyonundan sonra posterior enstriimantasyonu ¢ikarilmasi. Greft
flizyonu dncesi ve sonrasi tek tarafl pedikiil vida fiksasyonu ile iki tarafli pedikiil vida
fiksasyonu arasindaki stabiliteyi karsilagtirmay1 amaglamiglardir. Li ve arkadaslarinin
caligmasindaki [75] F-BPS modelinde oldugu gibi, bu mevcut ¢alismaya ait IMPF
modelinin L4-L5 seviyesindeki ROM'lar tiim hareket kosullar1 i¢in 1 dereceye yakin

ve altindadir.

Kim ve arkadaglar1 [106], yerlestirilen pedikiil vidanin konumu ile ilgili faset temas
kuvveti veya intradiskal basing arasindaki iliskiyi arastirmistir. L4-L5 lomber
fiizyonunda L4'lin pedikiil vidalarin pozisyonlarina gore dort L4-L5 flizyon modeli
kullanmiglardir. Bu modellerden biri, her iki L3-L4 {ist faset ekleminin pedikiil vidalar
tarafindan ihlal edilmesi modelidir (FV). FV modeli, ekstansiyon ve rotasyon
hareketindeki faset eklem kuvvetleri dikkate alinarak mevcut caligmadaki implante
edilmis modellerle karsilagtirilabilir bir modeldir. Bu arada FV modelinde L3-L4

seviyesinde faset eklem kuvvetinde kendi INT'sine gore ekstansiyon ve rotasyon
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hareketinde sirasiyla %166.7 ve %132.1 artiglar gorlilmiistiir. Ancak mevcut
calismanin IMPF'sinde L3-L4 seviyesinde faset eklem kuvvetinde ekstansiyon ve
rotasyon hareketinde sirasiyla %54 ve %42 artis tespit edilmistir. Literatiirdeki
calismalarin faset eklem kuvvetlerindeki artislar arasinda farkliliklar vardir. Faset
eklem kuvvet artislarindaki bu biiyiik farkliliklar, Kim ve arkadaglarinin ¢aligmasinda
[106] bahsedildigi gibi modeldeki pedikiil vidalarin konumlandirilmasindan
kaynaklanabilmektedir. Yine de literatiirdeki caligmalardan PPVE’nin komsu
seviyedeki faset eklem kuvvetinde artisa neden oldugu sonucuna varilabilir [74, 106].
Bu ¢alismada, rotasyon hareketi sirasinda L1-L2 ve L2-L3 seviyesinde faset eklem
kuvvetinde hafif bir azalma olurken, IMP modelinde L3-L4 seviyesindeki faset eklem
kuvvetinde hafif bir artis olmustur. Bu durum uygulanan cerrahi isleme baglh olarak
faset eklemlerin ve kapsiiler ligamanlarin kismen ¢ikarilmasindan kaynaklanmis
olabilir. Chen ve arkadaslarinin c¢alismasinin [74] FUS modelinde L4-L5
seviyesindeki faset eklem kuvveti, mevcut ¢alismada 6zellikle ekstansiyon ve lateral
egilme hareketinde IMPF modelindeki gibi sifira diismiistiir. Ayrica rotasyon
hareketinde IMPF modelinin L4-L5 seviyesinde faset eklem kuvveti sifira yaklasirken,
FUS modelinin rotasyon hareketinde faset eklem kuvveti L4-L5 seviyesinde %86'lik

bir azalma gostermistir.

Bu c¢aligmada, farkli fizyolojik hareket kosullarinda posterior enstriimantasyonun
tizerindeki tepe Von Mises gerilmeleri incelenmistir. Flizyondan 6nce, lateral egilme
hareketinde posterior enstriimantasyon iizerinde maksimum 272.1 MPa gerilme
meydana  gelmistir.  Fiizyondan sonra, fleksiyon hareketinde posterior
enstriimantasyon {izerinde maksimum 119,8 MPa gerilme olugmustur. Fiizyon
olusumu ile birlikte lateral egilme ve rotasyon hareketinde sirasiyla %84 ve %78
gerilme azalmasi goriilmiistiir. Li ve arkadaslarinin ¢alismasindaki [75] BPS ve F-BPS
modellerinin posterior enstriimantasyonunda olusan Von Mises gerilmeleri genellikle
mevcut ¢alismadaki IMPF ve IMP modellerindeki gerilmelerden daha azdir. Bununla
birlikte, flizyon sonrasi lateral egilme ve rotasyon hareketinde her iki ¢alismada da
posterior enstriimantasyonda maksimum gerilme diisiisleri goriilmiistiir. Ayrica, farkl
fizyolojik hareket kosullarinda pedikiil vidalar tizerindeki tepe Von Mises gerilmeleri
de arastirtlmistir. Bu ¢alismada maksimum Von Mises gerilmeleri pedikiil vidalarin
boyun bolgesinde goriilmiistiir [108, 109]. Daha sonra fiizyon sonrasi tiim fizyolojik

hareketlerde posterior enstriimantasyon lizerindeki Von Mises gerilmelerinin azaldig1
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belirtilmistir. Bu nedenle, fiizyon Oncesi posterior enstriimantasyon {izerindeki
gerilmeler omurga fiksasyonunda kirilmalar olmasina neden olabilir. Ote yandan,
farkli fizyolojik hareket kosullarinda pedikiil vidalar iizerindeki tepe Von Mises
gerilmeleri de arastirilmistir. Fiizyon oncesi, lateral egilme ve fleksiyon hareketinde
vidalarda maksimum 116,4 MPa ve 110,5 MPa gerilmeler meydana gelmistir. Flizyon
sonrasi fleksiyon ve ekstansiyon hareketinde vida iizerinde maksimum 51,7 MPa ve
45,2 MPa gerilmeler meydana gelmistir. Ayrica bu ¢alismada vidalardaki maksimum
Von Mises gerilmeleri vidalarin boyun bélgesinde goriilmiistiir. Bagka bir deyisle,
vidalarin boyun kismi kirilmalara daha yatkindir [108, 109]. Fiizyon sonrasi tiim
fizyolojik hareketlerde Von Mises'in posterior enstriimantasyon iizerindeki
gerilmelerinin  azaldigi belirtilmistir. Bu sebeple, fiizyon 0Oncesi posterior
enstriimantasyon iizerindeki gerilmeler omurga fiksasyonundaki kirilmalara yol
acabilir. Omurga fiksasyonundaki kirtlma riskini azaltmak igin posterior
enstriimantasyon iizerindeki gerilmelerin azaltilmas1 amaciyla anterior destek yapisi

kullanilabilir [88].

Bu mevcut calisma i¢in bazi sinirlamalar bulunmaktadir. Pedikiil vida modeli disler
thmal edilerek olusturulmus ve vida, kemik ve ¢ubuklar arasindaki baglantilar rijit
yapilmistir. Bu nedenle, bu ¢alismada vida gevseme etkileri dikkate alinmamistir. Bu
caligmadaki lomber omurga modelleri, yalnizca bir kisinin BT verilerine bagh
olduklar1 i¢in belirli bir yas araligindaki ve cinsiyetteki hastalar ig¢in
kullanilabilmektedir. Posterior enstriimantasyonun gerilme ve kirilma riski analizlerini
daha kesin bir sekilde yapmak i¢in, hastaya 6zel anatomik ve malzeme 6zellikleri,
implantlarin tipi ve konumu goz oniinde bulundurularak daha fazla yorulma analizleri

yapilmasi gerekecektir.

4.1.6 Sonug

Bu ¢alisma 1s1ginda, fiizyon sonrasi implante edilen L4-L5 seviyesine ait ROM
kisitlamalarindaki azalma miktar1 ve komsu seviyelerdeki faset eklem kuvvet artislart
belirlenmistir. PPVE, 6zellikle ekstansiyon ve lateral egilme hareketinde L3-L4 komsu
seviyesindeki faset eklem kuvvetlerinde 6nemli bir artisa neden olmustur. Komsu
seviyedeki bu faset eklem kuvvetleri artisi, ROM kisitlamalarinin ve faset eklem
kuvvet artiglarinin KSD'ye neden oldugu hipotezi igin bir ipucu olarak kabul edilebilir.
Ek olarak, flizyondan Once lateral egilme ve fleksiyon hareketinde posterior

enstriimantasyon iizerinde yiiksek tepe Von Mises gerilmeleri meydana gelmistir.

70



Daha yiiksek gerilmeler, lomber omurganin fizyolojik hareketlerinden dolayr devam
eden yiikler altinda posterior enstriimantasyon kirilma riskini artiracaktir. Lomber
omurga biyomekanigi hakkinda ardisik klinik deneyler yapmadan 6nce, bu model
gelecekteki calismalar i¢in On bilgi edinilmesine yardimci olabilir. Ayrica, flizyon
Oncesi posterior enstriimantasyon iizerindeki gerilme, fiizyonsuz dinamik fiksasyon
sistemleri veya anterior destek uygulamalar1 gibi alternatif yontemlerle azaltilabilir.
Bu SE calismasiin amaci, PPVE sisteminin lomber omurganin fiizyon dncesi/sonrasi
biyomekanigini nasil etkiledigini belirlemektir. Gelistirilen bu intakt model ile ¢ok
segmentli pedikiil vida fiksasyonu, yapay disk implantasyonu ve farkli cerrahi

teknikler gibi ileriki ¢aligmalar i¢in temel bir ara¢ olusturulmustur.

4.2 Farkh biikme teknikleri ile sekillendirilmis 6n gerilmeli cubuklarin L4-L5
lomber omurga segmentinde bulunan posterior enstriitmantasyon iizerindeki

etkileri

4.2.1 Model validasyonu

Intakt L4-L5 lomber omurga modelinin SE modeli, bazi in-vitro ¢alismalara gore
dogrulanmistir. SE modeline fleksiyon, ekstansiyon, lateral egilme ve rotasyon
yonlerinde 10 Nm'ye kadar egilme momenti ylikii uygulanmistir. Literatiirdeki
calismalarin sonuglariyla karsilastirmak i¢in L4-L5 lomber segmentinin ROM'lar1 elde
edilmistir. 4 Nm'lik saf moment yiikii uygulanarak elde edilen fleksiyon-ekstansiyon
ROM'lart Guan ve arkadasalarinin c¢alismasiyla [53] karsilastirilmistir. Mevcut
caligmanin elde edilen ROM'lar1 bu in-vitro ¢aligsmanin ROM aralillarinda kalmistir ve
bu mevcut SE modelini 6nceki validasyon boliimiindeki gibi kabul edilebilir hale
getirmistir (Sekil 4.13). Dreischarf ve arkadaslarinin ¢alismasinda [16], L4-L5 niikleus
intradiskal basing degerleri, 0 N, 300 N ve 1000 N yiiklerindeki on bes L4-L5
segmentinin medyan verileri olarak verilmistir. Onceki validasyon bdliimiindeki Sekil
40'ta, mevcut SE modelinde L4-L5 niikleus kompresyon kuvveti uygulamasiyla
intradiskal basing degisimi, Dreischarf ve arkadaslarinin ¢aligmasinda [16] belirtilen
in-vitro degerler ile karsilagtirilarak verilmistir. Bu arada, mevcut ¢alismanin sonuglari

in-vitro ¢alismanin sonuglariyla oldukea tutarhdir.
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® Guan vd. (2007) In-vitro Degerleri Meveut Calisima
7

Fleksiyon

6

Dinme Acis1 (Derece)

Ekstansiyon
-4
-5 25 0 23 5

Moment (Nm)

Sekil 4.13 : Fleksiyon-ekstansiyon altinda L4-L5 seviyesindeki moment-
rotasyon yanitlarinin karsilastirilmasi.

L4-L5 lomber omurga modelinin ROM'u i¢in, Heuer ve arkadaslarinin in-vitro
caligmasi1 [110] dikkate alinarak baska bir karsilastirma yapilmistir (Sekil 4.14).
Ayrica, elde edilen tim ROM'lar in-vitro sonuglarin araliginda kalmistir ve 10 Nm'ye

kadar moment yiikii altinda ortalama degerlere yakindir.
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e Heuer vd. (2007 In-vitro Degerler

Meveut Calisma Fleksiyon Mevcut Calisma Ekstansiyon
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— 7
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Sekil 4.14 : L4-L5 lomber omurga segmentinin biyomekanigine yonelik
olarak moment-rotasyon agisi egrilerinin karsilastiriimasi.

Intakt ve implante edilmis modellerde L4-L5 segmentinin ROM degerleri Gémleksiz
ve arkadaslarinin [76] ve Oktenoglu ve arkadaslarinin [79] in vitro calismalari ile
karsilagtirilmistir. Gomleksiz ve arkadaslari tarafindan yapilan ¢alismada [76], L4-L5
seviyesinde implantasyona sahip L2-S1 kadavra Ornekleri kullanilmistir ve
analizlerden biri transforaminal lomber interbody fiizyon (TLIF) kafesi olmayan
pedikiil icermektedir. Bu nedenle, karsilastirma i¢in bu ilgili sonuglar dikkate
almmistir. Ayrica Oktenoglu ve arkadaslariin ¢alismasinda [79], L4-L5 seviyesinde
implantasyonlu L2-S1 kadavra 6rnekleri kullanilmistir ve implante edilmis [4-L5
seviyesinde intervertebral disk kismen cikarilmistir. Oktenoglu ve arkadaslarmin
caligmasindaki [ 79] rijit gubuk ve rijit vidalarla yapilan deneyin sonuglarinin, implante
edilen L4-L5 seviyesinde intervertebral diskin ihmal edilebilir etkisi nedeniyle
karsilastirma i¢in uygun oldugu diisiiniilmiistiir. Implante edilen L4-L5 seviyesinde,
yiiklerin ¢ogu aktarilmistir ve ROM'lar PPVE tarafindan siirlandirilmistir. Bu
sebeple, mevcut ¢alismanin implante edilen L4-L5 seviyesindeki intervertebral disk
cikarilmamustir. Sekil 4.15'te, mevcut calismanin intakt model sonuglari, fizyolojik
yonlerde 10 Nm'lik yiikler uygulanarak elde edilen her iki in-vitro caligmanin

sonuglartyla da uyumludur. Ote yandan implante edilen modelin ROM'lar1 Oktenoglu
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ve arkadaglarinin ¢aligmasi [79] araligindadir. Fleksiyon, lateral egilme ve rotasyon
hareketine gore implante edilen modelin ROM'lar1 Gomleksiz ve arkadaglarinin
calismasinin [76] araligindadir. Ekstansiyon hareketinde mevcut ¢alismanin ROM'lar1,
Gomleksiz ve arkadaglarinin ¢alismasindaki [76] maksimum ekstansiyon hareket
degerinin ¢ok az iizerindedir. Genel olarak intakt ve implante modelde L4-L5
segmentinin ROM'larinin  in-vitro ¢alismalarin  ROM'lar1 ile uyumlu oldugu
sOylenebilir. Ek olarak, konturlu ¢ubuklarla implante edilmis model, Sekil 4.15 ve
Sekil 4.16'de gosterildigi gibi diiz ¢ubuklarla implante edilmis modele gore benzer

sonuclar vermistir.

117

Fleksiyon Ekstansiyon Lateral Egilme Rotasyon

=]

L4-L.5S ROM (Derece)
E= (=21

[ )

B In-vitro Intakt (Gomleksiz et al.) W In-vitro Intakt (Oktenoglu et al.) BMevcut Calisma Intakt

Sekil 4.15 : Intakt modellerdeki L4-L5 segmentinin hareket aralig
degerlerinin iki in-vitro sonugla karsilastirilmasi (10 Nm yiiklerde).

4.2.2 Hareket araligi

Bu ¢aligmada, L4-L5 lomber omurga segmentinin tiim fizyolojik hareketler altinda 6n
gerilmeli/on gerilmesiz farkli ¢ubuk biikme yoOntemleri kullanilarak ROM'lar
belirlenmistir. Gerilme degerlerini elde etmek i¢in tiim fizyolojik hareketler altinda 10
Nm'lik moment yiikii uygulanmistir. L4-L5 lomber omurga segmentinin ROM'larinin
Sekil 4.16'de gosterildigi gibi cubuk biikiilmesinden 6nemli 6l¢iide etkilenmedigi

ortaya konulmustur.
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L4-L5 ROM (Derece)
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Fleksiyon Extansiyon Lateral Egilme Rotasyon
PPVE'l In-vitro (Gomleksiz et al.) PPVE'l In-vitro (Oktenoglu et al.)
PPVE'li Mevent Caligma (Straight Rods) EPPVE'li Meveut Caligma (CR FB)
BPPVE'li Mevcut Caligma (CR IB) BPPVE'li Meveut Calisma (CR FB - On Gerilmesiz)

BPPVE'li Meveut Caligma (CR IB - On Gerilmesiz)

Sekil 4.16 : Diiz ve konturlu ¢ubuklar kullanilarak implante edilmis
modellerde L4-L5 segmentinin hareket araligi degerlerinin iki in-vitro
sonugcla karsilastirilmasi (10 Nm yiiklerde).

4.2.3 Posterior enstriimantasyon gerilmesi
PPVE ve omurlarin tiim fizyolojik hareketler altindaki gerilme degerleri, CR FB ve

CR IB kullanilarak 6n gerilimli ve 6n gerilimsiz olarak belirlenmistir (Sekil 4.17, Sekil
4.18, Sekil 4.19 ve Sekil 4.20). Gerilme degerlerini elde etmek i¢in tiim fizyolojik
hareketler icin 10 Nm'lik moment yiikii uygulanmistir. Fleksiyonda, diiz ¢ubuk
konfigiirasyonu referans alindiginda, CR FB ve CR IB, PPVE'de sirasiyla %42 ve %18
gerilme artigina neden olmustur. Cubuklarda 6n gerilim olmadan, CR FB ve CR 1B,
diiz gubuklara kiyasla %40 ve %19 gerilme azalmasi saglamistir. Ekstansiyonda, CR
FB ve CR IB sirastyla %136 ve %65 gerilme artisina sebep olmustur. On gerilmesiz
cubuklarla bu fizyolojik harekette CR FB ve CR IB %32 ve %8 gerilme azalisi
gostermistir. Lateral egilmede, CR FB ve CR IB sirastyla %75 ve %26 gerilme artisina
sebep olmustur. On gerilmesiz cubuklarla lateral egilme hareketinde CR FB ve CR IB
%33 ve %7 gerilme azalis1 gostermistir. Rotasyonda, CR FB ve CR IB sirasiyla %436
ve %293 gerilme artisina sebep olmustur. On gerilmesiz ¢ubuklarla rotasyonda, CR
FB, diiz cubuk konfigiirasyonuna gére %110 gerilme artisina neden olurken, CR IB,

PPVE'deki gerilme miktarini etkilememistir.
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Fleksiyon (CR IB) Fleksiyon (CR IB) On Gerilmesiz

Sekil 4.17 : On gerilmeli/6n gerilmesiz farkli yontemlerle sekillendirilmis
cubuklarla fleksiyon hareketleri altinda posterior enstriimantasyonun
gerilme diyagramlari.
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Ekstansiyon (CR IB) Ekstansiyon (CR IB) On Gerilmesiz

Sekil 4.18 : On gerilmeli/6n gerilmesiz farkli yontemlerle sekillendirilmis
cubuklarla ekstansiyon hareketleri altinda posterior enstriimantasyonun
gerilme diyagramlari.
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Sekil 4.19 : On gerilmeli/6n gerilmesiz farkli yontemlerle sekillendirilmis
cubuklarla lateral egilme hareketleri altinda posterior enstriimantasyonun
gerilme diyagramlari.
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Rotasyon (CR IB)

Rotasyon (CR IB) On Gerilmesiz

Sekil 4.20 : On gerilmeli/6n gerilmesiz farkli yontemlerle sekillendirilmis
cubuklarla rotasyon hareketleri altinda posterior enstriimantasyonun gerilme
diyagramlari.

Cubuklarin gerilme degerleri de degerlendirilmistir (Sekil 4.21, Sekil 4.22, Sekil 4.23
ve Sekil 4.24). Fleksiyonda, diiz ¢ubuk konfigiirasyonu referans alinirsa, CR FB ve
CR IB cubuklarda sirasiyla %108 ve %156 gerilme artisina neden olmustur. On
gerilme olmadan, CR FB ve CR IB, %19 ve %13 gerilme azalmas1 saglamistir.
Ekstansiyonda, CR FB ve CR IB sirasiyla %406 ve %253 gerilme artisina sebep
olmustur. On gerilme olmayan ¢ubuklarla bu fizyolojik harekette CR FB ve CR IB %8

77



ve %1 gerilme azalis1 gostermistir. Lateral egilmede, CR FB ve CR IB sirastyla %256
ve %158 gerilme artigina neden olmustur. On gerilmesiz gubuklarla lateral egilme
hareketinde CR FB ve CR 1B %12 ve %3 gerilme azalis1 gdstermistir. Rotasyonda, CR
FB ve CR IB sirasiyla %1458 ve %1042 gerilme artisina sebep olmustur. On
gerilmesiz ¢cubuklarla rotasyonda CR FB ve CR 1B, diiz ¢ubuk konfiglirasyonuna gore
%508 ve %4 gerilme artisina neden olmustur. Ayrica 6n gerilmeli/on gerilmesiz olarak
farkl1 yontemlerle biikiillen konturlu c¢ubuklar omurlardaki gerilme miktarin

etkilememistir.
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Fleksiyon (CR IB) Fleksiyon (CR IB) On Gerilmesiz

Sekil 4.21 : Cubuklarin 6n gerilimli/on gerilimsiz olarak farkli yontemlerle
sekillendirildigi fleksiyon hareketleri altindaki ¢ubuklarin gerilim
diyagramlari.
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Ekstansiyon (CR IB) Ekstansiyon (CR IB) On Gerilmesiz

Sekil 4.22 : Cubuklarin 6n gerilimli/on gerilimsiz olarak farkli yontemlerle
sekillendirildigi ekstansiyon hareketleri altindaki ¢ubuklarin gerilim
diyagramlari.
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+1.989e+01
1 +3/180e+01 . +1.013e+01
L L +6:322e+00 : +3.705e-01

Lateral (CR IB) Lateral (CR IB) On Gerilmesiz

Sekil 4.23 : Cubuklarin 6n gerilimli/on gerilimsiz olarak farkli yontemlerle
sekillendirildigi lateral egilme hareketleri altindaki ¢ubuklarin gerilim
diyagramlari.

+3.737e+02
+3.427e+02
+3.116e+02
+2.805e+02
+2.494e+02
+2.183e+02
+1.873e+02 i
+1.562e+02 i ig'ssogig]i
s, Mises (MPa) j o +3.675e+01
(Avg: 75%) +6 i I%ggggtg%

+2.395e+01 12.647e-01

+2.197e+01

+1.999e+01

+1.801e+01

+1603e+01 : Rotasyon (CR FB) On Gerilmesiz

i s, Mises  (MPa)
+4.151e+00 (Avg: 75%) (Avg: 75%)
+2.171e+00 | +2,457e+01
+1.913e-01 i - +2.253e+01
+2.049e+01
+1.845e+01
+1.640e+01

Rotasyon (Diiz Cubuklu)

- +9.572e+01
+7.338e+01
+5.105e+01
+2.871e+01
+6.375e+00

+4.152¢+00
+2.110e+00
+6.763e-02

Rotasyon (CR IB) Rotasyon (CR IB) On Gerilmesiz

Sekil 4.24 : Cubuklarin 6n gerilimli/on gerilimsiz olarak farkli yontemlerle
sekillendirildigi rotasyon hareketleri altindaki ¢ubuklarin gerilim
diyagramlari.

4.2.4 Tartisma

Fiizyon cerrahisinde altin standart olan PPVE, yiiksek flizyon hizina sahip olmak,
orijinal disk yliksekligini korumak ve lomber omurga stabilitesini korumak gibi bir¢ok
ozellige sahiptir [71, 72]. Bununla birlikte, PPVE yonteminin pedikiil vida kirilmasi,
cubuk kirilmasi gibi bazi komplikasyonlart mevcuttur [73, 111]. Bu ¢alismada,
cubuklarda ve pedikiil vidalarda maksimum gerilme konsantrasyon bdlgelerinin
genellikle hem cubuklarin orta alaninda hem de pedikiil vidalarin boyun alaninda

meydana geldigi gosterilmistir. Benzer sekilde, Guo ve Wang'in ¢alismasi [107],
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literatiirdeki diger ¢caligmalarla ¢ubuklarda ve pedikiil vidalarda gerilme konsantrasyon
bolgesi hakkinda ayni yaklagimi gostermektedir. Bazi c¢alismalarda PPVE
kirilmalarmin vida-gubuk birlesim yerlerinde, French Bender tarafindan yapilan
centikte ve vida boyunlarinda meydana geldigi belirtilmistir [111, 112]. Ozellikle
titanyum bazli konturlu ¢ubuklar, French biikiicii tarafindan yapilan ¢entikte kirilmaya
meyillidir. Bu 6n gerilme in-vitro caligmalarda [112, 113] dikkate alinsa da
literatiirdeki SE calismalarinda ihmal edilmistir. PPVE ameliyatlarinda cerrahlarin
kendi deneyimlerinden yararlanarak cubuklar1i hastanin omurgasina gore biiktigi
bilinmektedir [67]. Bu ¢alisma, ¢ubuk biikmeyi taklit ederek bu operasyonel siirecin
sayisal bir tanimlamasini vermistir. Kim ve arkadaslarinin ¢alismasinda [99], French
tekli bilkkmenin, in-situ bilkkmeye gore Ti6Al4V cubuklarda daha fazla artik gerilme
olusturdugu tespit edilmistir. Bir French biikiicii tarafindan 23° biikiilen ¢ubuklar
maksimum 713 MPa artik gerilmeye sahipken, in-situ biikiicii tarafindan 23° biikiilen
cubuklar maksimum 496 MPa artik gerilmeye sahiptir [99]. Benzer sekilde, bir French
biikiicii ve in-situ biikiicii tarafindan 26°'de sekillendirilen ¢ubuklar, bu ¢alismada
stirastyla 760 MPa ve 530 MPa gerilmeler olusturmustur. Bu nedenle, French tekli
biilkme, cubuklar iizerinde in-situ biikkmeye gore daha fazla artik gerilme
olusturmustur. Mevcut ¢alisma, PPVE kirilma riski hakkinda bir fikir vermek icin
biikme yontemlerini g6z Onilinde bulundurarak artik gerilmelerin PPVE gerilmesi
tizerindeki paymi gostermistir. Bu c¢alismanin sonuglarina gore, 6n gerilmeli
cubuklarla PPVE'nin gerilmesi, fleksiyon, ekstansiyon ve lateral egilme hareketlerinde
artmistir. Ek olarak, rotasyon hareketinde 6n gerilmeli g¢ubuklarla PPVE'nin
gerilmesinde Onemli bir artis elde edilmistir. Cubuklarda 6n gerilme olmadan,
fleksiyon, ekstansiyon ve lateral egilme hareketlerinde PPVE'de gerilme azalmasi
olmustur. On gerilmesiz gubuklarla rotasyonda, CR FB gerilme artigina neden olurken,
CR IB PPVE'deki gerilme miktarin1 etkilememistir. Ayrica, benzer davranis ¢cubuk
gerilmeleri i¢in de gegerlidir. Bu durum, fizyolojik hareketler sirasinda 6n gerilmeli
cubuklarin PPVE'deki gerilme olusumu iizerindeki etkilerini gostermesi agisindan
onemlidir. Boylece, cubuk egilmesinden kaynaklanan on gerilmenin, PPVEmnin

kirtlma olasiligini artiracagi ve yorulma dmriinii azaltacagi 6ngortilebilir.

4.2.5 Sonug
Bu calisma 15181nda, farkli yontemlerle biikiilmiis konturlu ¢ubuklar, omurlar1 degil,

sadece PPVE'yi etkilemistir. Ayrica 6n gerilmeli konturlu g¢ubuklarin fizyolojik
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hareketler sirasinda cubuklarda meydana gelen gerilme artiglarinin ve ¢ubuk
egilmesinden kaynaklanan artik gerilmenin 6nemi vurgulanarak PPVE kirilma riskini
artiracag belirtilmistir. Ayrica, bir French biikiicii tarafindan biikiilen artik gerilmeli
konturlu ¢ubuklar, in-situ biikiicli tarafindan biikiilenlere gore PPVE'de daha fazla
gerilme artigina neden olmaktadir. Ek olarak, bir French biikiicli tarafindan artik
gerilme olmaksizin biikiilen konturlu c¢ubuklar, diiz ¢ubuklara gore fleksiyon,
ekstansiyon ve lateral egilme hareketleri i¢cin PPVE'deki gerilmeyi hafifce
azaltmaktadir. Bu nedenle, PPVE'de gelistirilen gerilme seviyesi diisiik kalabilir ve
cerrahi operasyonlarda artitk gerilme olmadan o©nceden biikiilmiis g¢ubuklar
kullanilarak enstriimantasyonun Omriinii uzatabilir. Bu diisiinceyle, bu ¢aligmanin
amaci, farkli biikme aletleri ile sekillendirilmis cubuklar {izerindeki artik gerilmenin
Onemini vurgulayarak, egilmeye bagli 6n gerilmeli ¢ubuklarin L4-L5 lomber omurga
segmentinin PPVE'sini nasil etkiledigini analiz etmektir. Boylece literatiirde bu
konuyla ilgili bir eksik giderilmistir. Ayrica, bu SE modeli, PPVE'in yorulma émrii
ve kirilma analizi ¢aligmalar1 gibi daha sonraki arastirmalar i¢in temel bir arac olarak

kullanilacaktir.
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5. SONUC VE ONERILER

5.1 Sonu¢

Bu c¢alismada posterior enstriimantasyonun farkli fizyolojik hareketler altinda lomber
omurga tizerindeki etkilerini detayli bir sekilde incelemek adina 6zgiin SE modelleri
olusturulmustur. L4-L5 seviyesinde PPVE olan L1-L5 lomber omurga modeli ile
PPVE sisteminin lomber omurganin flizyon Oncesi/sonrast biyomekanigini nasil
etkiledigini belirlenmistir. Ozellikle ekstansiyon ve lateral egilme hareketlerinde
komsu seviyedeki faset eklem kuvvetlerinin 6nemli Ol¢lide arttigi tespit edilerek
PPVE’nin KSD’ye neden olabilecegi ya da var olan KSD’yi arttirabilecegine dair
hipotez desteklenmistir. Ayrica, flizyon 6ncesi lateral egilme ve fleksiyon hareketinde
PPVE iizerinde yiiksek tepe Von Mises gerilmeleri meydana geldigi de tespit
edilmistir. Diger bir yandan, L4-L5 enstriimantasyon seviyesinde farkli biikkme aletleri
ile sekillendirilmis ve bu egilmeye bagh artik gerilmeye sahip c¢ubuklarin L4-L5
lomber omurga segmentinin PPVE'sini nasil etkiledigi de analiz edilmistir. Farkli
yontemlerle biikiilmiis konturlu ¢ubuklarin, omurlart degil, sadece PPVE gerilmelerini
etkiledigi goriilmistiir. Bir French biikiicii tarafindan biikiilen artik gerilmeli konturlu
cubuklarin, in-situ biikiicii tarafindan biikiilenlere gore PPVE'de daha fazla gerilme
artisina sebep oldugu tespit edilmistir. Ek olarak, artik gerilmesi alinmis bir French
biikiici tarafindan biikiilen konturlu c¢ubuklar, diiz ¢ubuklara gore fleksiyon,
ekstansiyon ve lateral egilme hareketlerinde PPVE'deki gerilmeyi hafifce azalttig
goriilmiistiir. Tim bunlarin 1518inda, olusan daha yiiksek gerilmelerin, lomber
omurganin fizyolojik hareketlerinden dolay1 siirekli olan yiikler altinda posterior
enstriimantasyon kirilma riskini artiracagi soylenebilir. Bu baglamda, konturlu
cubuklarda meydana gelen artik gerilme kaynakli gerilme artiglarinin fizyolojik
hareketler sirasinda PPVE kirilma riskini artiracagi da sdylenebilir. Olusturulan bu s6z
konusu 6zgiin SE modelleri ile lomber omurga biyomekanigi hakkinda ardisik klinik
deneyler yapmadan 6nce s6z konusu c¢alismalar i¢in 6n bilgi edinilmesine yardimci
olacaktir. Yapilan ¢alisma literatiirde tizerinde durulmamis kisimlara odaklanarak bu

konuyla ilgili literatiirdeki eksikleri gidermek adina katki saglamistir.
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5.2 Gelecek Calismalar

Bu 6zgiin SE modelleri ile coklu segmentli PPVE, yapay disk implantasyonu ve farkli
cerrahi teknikler gibi ileriki ¢alismalar i¢in temel bir ara¢ olusturulmustur. L1-L5
modeline sacrum ve pelvis kisimlar1 da eklenerek daha genis kapsamli arastirmalar
yapilabilmesine imkan saglayacaktir. Bu sekilde 06zellikle sagital ve lateral
diizlemlerde olusan omurga deformitelerine L1-L5 seviyelerindeki PPVE
miidehaleleri ile yapilan tedaviler onceden analiz edilebilecektir. S6z konusu
tedavilerde operasyon dncesinde hangi kisimlarin kritik oldugu, hangi kisimlarin en
cok yiik ve gerilmeye maruz kalacagi kolayca tespit edilebilecektir. Ek olarak, ¢coklu
segmentli PPVE yapilarinda kullanilacak olan {i¢ boyutlu ¢ubuk biikiilmesinden
kaynakli artik gerilmeler modellenerek s6z konusu modele eklenebilir. Boylece
fizyolojik hareketlerdeki ¢oklu segmentli PPVE yapilarindaki kritik gerilmelere sahip
durumlar daha detayl sekilde tespit edilebilir. Ayrica PPVEnin yorulma omrii ve
kirilma analizi ¢aligmalar1 gibi daha sonraki arastirmalar i¢in temel bir arag olarak da

kullanilabilir.
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EK1

Cizelge Ek 1 : Literatiirdeki anulus fibrozis malzeme 6zellikleri.

Zemin Maddesi (ZM)

Lifler (L)

Malzeme
Modeli

E
(MPa)

v

Sabit

E (MPa)

Eleman Tipi

Ref.

Dogrusal
elastik,
izotropik,
sadece
gerilmeli
elastik lifler

0.45

500

GS: 8 nod tugla
elemanlar

F: Kablo
elemanlar

[15]

0.499

550

0.3

GS: 20 nod
tugla elemanlar
F: Kirig
elemanlar

[28]

2.5

0.45

500

0.35

GS: 8 nod tugla
elemanlar

F: Kirig
elemanlar

[29]

3.4
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GS: 8 nod tugla
elemanlar
F: -

[36]
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GS: 8 nod tugla
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F: Kirig
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[38]

0.4

500
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GS: 8 nod tugla
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[15]

0.45
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GS: 20 nod
tugla elemanlar
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0.45

500/400/300
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[13,
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16]

4.2

0.45

175

GS: 8 nod tugla
elemanlar

F: 2 nod
elemanlar
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655/655/576
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1426/426
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F: Yiizey
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Cizelge Ek 1 : (devam) Literatiirdeki anulus fibrozis malzeme 6zellikleri.

GS: 20 nod
550/495/440 tugla elemanlar
42 | 045 ) 1420/385/360 F: Kiris [21]
elemanlar
GS: 8 nod tugla
550/485/420 elemanlar
8 | 045 - 360 " | F:2nod [15]
elemanlar
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elastik, dortyiizlii
izotropik, 10 0.4 - /5452%//43%55//431'3% 0.3 eI.emanIar [15]
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gerilmeli elemanlar
elastik lifler GS: 8 nod tugla
Dogrusal elemanlar
42 | 045 i olmayan " | F:2nod [15]
elemanlar
GS: 8 nod
dortytizli
4.2 0.45 - 500 - | elemanlar [15]
F: Kablo
elemanlar
Hiperelastik,
dogrusal GS: 8 nod tugla
olmayan, elemanlar
disa dogru 3.15 | 045 - - © | E vay [15]
sertlesen elemanlar
lifler
Mooney-
Rivlin GS: 8 nod tugla
C10=0.13 elemanlar
- " | co1=003 110 03 | £ Kirig [34]
D=0.6 elemanlar
Mooney- GS: 8 nod tugla
Rivlin elemanlar [15,
) i C10=0.18 i " | F:Yay 37]
Hiperelastik C01=0.05 elemanlar
. Mooney- GS: 8 nod tugla
matris, - . [15,
dogrusal ) i Rivlin Dogrusal _ | elemanlar 16,
elastik C10=0.18 olmayan F: Yay 18]
' C01 =0.045 elemanlar
sadface . Mooney-
gerilmeli - N GS: 8 nod tugla
lifler - - Rivlin Dogrusal - | elemanlar [16]
C10=0.42 olmayan .
C01=0.105 ]
Mooney- ) -
) i Rivlin Dogrusal i Slgr-nir?lzg tugla [16]
C10=0.56 olmayan F
C01=0.14 '
Mooney- ) -
) i Rivlin Dogrusal i nggar:}g? tugla [15,
C10=0.7 olmayan £ 16]
C01=0.2 '
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Cizelge Ek 1 : (devam) Literatiirdeki anulus fibrozis malzeme 6zellikleri.

Hiperelastik
matris,
dogrusal
elastik,
sadece
gerilmeli
lifler

Yeoh . .
C10=0014 |  Dogrusal ] Sg‘mir:‘l‘;f tugla 1161
C20 =-0.02 olmayan £
C30=0.04 '

Mod-Yeoh GS: 8 nod tugla
€10=0.04 Siirekli - | elemanlar [24]
C20=0.06 Hred g
K =9.52 '
Neo- GS: 8 nod tugla
Hookean elemanlar [12,
C10=0.25 110-71.5 04 | £ Kirig 19]
D=0.78 elemanlar
Neo- GS: 8 nod tugla
Hookean Dogrusal _ | elemanlar [20]
C10=0.25 olmayan F: Yay
D =0.30 elemanlar
Neo- GS: 8 nod tugla
Hookean elemanlar [16,
C10=0.35 g0-357 03 | . Yay 39]
D=0.30 elemanlar
HGO GS: 8 nod tugla
10 = 082 Siirekli - | elemanlar [26]
K1=28 o g
K2 =90 '
HGO
10 = 0 GS: 8 nod tugla
C20=25 Siirekli - | elemanlar [15]
K1=18 Hre g
K2=11 )
D =0.306
HGO
AO
C10=0.093
K1 =253.18
K2 = 569.69
D = 2.2656
Al
C10=0.091
K1 =259.68 . ~
K2 = 00817 ' GS: 8 nod tugla
D =2.5946 Siirekli - | elemanlar [22]
PO F: -
C10 = 0.0093
K1 =759.46
K2 =331.76
D =1.0321
Pl
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K2 =500.45
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Cizelge Ek 1 : (devam) Literatiirdeki anulus fibrozis malzeme 6zellikleri.

HGO
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K2=4218
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L . -
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P
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K2 =39.7
Hiperelastik D =9.2044
matris x =0.0763
L HGO
dogrusal A0
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C20 = 47.4827
Sadgce R K1=10.0
gerilmeli K2 = 169.81
lifler D07
Al
C10=1.2813
€20 = 7.1669
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Pl
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D=6
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olmayan F: Yay
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GS: 8 nod tugla
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Poroelastik, 2:5 04 i i "~ | F:Kiris [15]
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olmayan GS: 8 nod tugla
elastik lifler elemanlar
2.5 0.1 - - - F: Kiris [15]
elemanlar
Poroelastik, Slgr:nir?l(;? tugla
dogrusal 2.5 0.17 - 60 0.33 . [15]
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