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Rezumat,

Lucrarea de fata propune dezvoltarea si testarea unui prototip de
dispozitiv cu ajutorul caruia sa se poata evalua diverse modele de
endoproteze de glezna, in conditiile cinematice ale ciclului de
mers uman. Comportamentul teoretic al membrului inferior a fost
simulat utilizdnd conventia Denavit-Hartenberg, fiind validate
astfel tipul si valorile solicitarilor din sectiunea inferioara a
piciorului. Studiul complet al comportamentului cinematic si
dinamic al articulatiei gleznei a permis dezvoltarea teoretica a
unui dispozitiv cu cama, cu ajutorul caruia sa poata fi simulat
comportamentul mecanic al unei endoproteze de glezna, in
conditiile dinamice ale ciclului de mers uman. Evalurea
ansamblului dispozitiv-endoproteza s-a realizat prin verificarea
stabilitatii incarcarilor mecanice din timpul testului de anduranta,
dar si prin masurarea cantitativd si calitativda a uzurii
componentei intermediare, in douda medii: uscat si umed.
Variatiile reduse ale fortelor de reactiune si ale momentelor de
torsiune masurate la nivelul dispozitivului pe parcursul celor
100000 de cicluri au evidentiat stabilitatea acestei constructii. De
asemenea, distributia uniforma a uzurii pe suprafata componentei
intermediare a evidentiat o aliniere corecta a protezei pe
parcursul testului.
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INTRODUCERE

Parte integratda a corpului uman, piciorul alcdtuieste impreuna cu glezna
complexul anatomo - functional care sustine intreaga greutate corporala si joaca un
rol fundamental in asigurarea locomotiei omului. Orice afectiune care apare la
nivelul acestui complex deterioreaza calitatea vietii pacientului prin modificarea
uneia dintre functiunile fundamentale ale oricarei persoane, aceea de deplasare.

Afectiunile si traumatismele membrelor inferioare prezinta o incidenta tot
mai mare atat in cazul tinerilor, cat si al persoanelor varstnice. Principalele afectiuni
musculoscheletale ale articulatiei gleznei care necesita interventii chirurgicale sunt
fracturile, artrita si artroza. Aceste tipuri de afectiuni au repercusiuni directe asupra
calitatii vietii. Din aceste considerente, a aparut necesitatea de a dezvolta diverse
metode prin care sa se inlocuiasca articulatiile distruse. In aceste situatii metoda
cea mai eficientd o reprezintd endoprotezarea care oferd posibilitatea inlocuirii
componentelor articulatiei bolnave cu componente special concepute dupa modelul
vechii articulatii. Astfel dupa introducerea acestora va rezulta o noua articulatie care
sa respecte cat mai fidel aspectele de functionalitate ale vechii articulatii.

Initierea prezentei teze de doctorat se datoreaza importantei deosebite
pe care o are piciorul in desfasurarea diferitelor activitati care implicd miscarile
locomotorii ale membrului inferior, precum si importantei utilizarii endoprotezelor
pentru tratamentul diferitelor afectiuni ale articulatiei gleznei.

Tema de cercetare se incadreaza in preocupadrile colectivului Centrului
de Cercetare in Ingineria Medicala din cadrul Universitatii Politehnica Timisoara.
Activitatile de cercetare ale colectivului constau in:

- Modelarea biomecanica a aparatului locomotor;

- Investigarea biomecanicd a pacientilor cu diferite deficiente musculo -
scheletale;

- Procesarea imaginilor structurilor anatomice in vederea reconstructiei 3D;

- Analiza numerica a sistemelor biomecanice, respectiv a componentelor
protezelor/ortezelor;

- Dezvoltarea unor noi solutii constructive de orteze pentru corectarea diferitelor
afectiuni;

- Testarea sistemelor biomecanice, respectiv a componentelor
protezelor/ortezelor pentru evaluarea experimentalda a comportamentului (bio)
mecanic al acestora.

Atat in activitatile de cercetare, cat si pentru sustinerea programului de
studii de licenta Inginerie medicala si a programului de master Implanturi, proteze si
evaluare biomecanica din Universitatea Politehnica Timisoara, Centrul de Cercetare
in Inginerie Medicala colaboreaza cu universitati si clinici, atat din tara, céat si din
strainatate.

Teza de doctorat intitulata Cercetari privind dezvoltarea sistemelor de
testare ale protezelor de glezna si-a propus sa realizeze cercetari teoretice si
experimentale in domeniul vast al protezarii ortopedice, in particular in domeniul
protezarii articulatiei gleznei.

Obiectivul general al cercetdrii tezei de doctorat a constat in aducerea
unor contributii la dezvoltarea sistemelor de testare a protezelor de glezna.

Obiectivele specifice ale acestei tezei de doctorat sunt:

1. Realizarea unor sinteze bibliografice referitoare la:
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- principale preocupari actuale si de perspectivd in domeniul artroplastiei
totale de glezna: studiile prospective, aspectele principale ale design-ului
endoprotezelor, metodele de planificare pre-operatorie si tehnicile de
implantare, uzura componentelor protezei, stabilitatea interfetei os -
implant, biomecanica articulatiei gleznei;

- principalele tipuri de endoproteze de gleznd existente in prezent, urmarind
evolutia tipurilor de endoproteze si caracteristicile esentiale ale design-ului
acestora: tipul de fixare, numarul componentelor, constrangerea,
congruenta, forma componentelor si suprafata de alunecare;

- factorii principali care influenteazéa comportamentul biomecanic al
implanturilor ortopedice;

- principalele materiale utilizate pentru fabricatia implanturilor ortopedice;

- anatomia articulatiei gleznei: configuratia osoasa si suprafetele articulare,
miscarile din articulatia gleznei.

- determinarea si reprezentarea axei de miscare a articulatiei gleznei.

- metodele de alegere a sistemului de referinta atasat complexului articulatiei
gleznei, folosind recomandarile Societatii Internationale de Biomecanica
(ISB) si Conventia Denavit-Hartenberg care este utilizata cu succes in
Robotica, pentru modelarea geometrica a robotilor.

- estimarea parametrilor antropometrici si caracteristicilor inertiale ale
segmentelor anatomice pentru elaborarea modelului biomecanic al
membrului inferior.

2. Studiul comportamentul articulatiei gleznei in timpul ciclului de mers folosind
analiza experimentald a mersului;

3. Reconstructia ansamblului articular al gleznei pe baza imaginilor DICOM
provenite de la scanarea CT;

4. Stabilirea parametrilor antropometrici si inertiali pornind la inaltimea si masa
subiectului;

5. Modelarea membrului inferior pe baza conventiei Denavit-Hartenberg si

inregistrarilor analizei experimentale a mersului;

Analiza dinamica a unei proteze de membru inferior;

Alegerea unei solutii constructive optime a unei proteze de membru inferior;

Analiza numerica a protezei de membru inferior pentru a determina reactiuni

si momentele din articulatia genunchiului si a gleznei;

9. Determinarea deplasarilor si tensiunilor echivalente care apar in
endoproteza de glezna, in timpul unui ciclu de mers, in functie de reactiunile
plantare regionale

10. Conceperea si realizarea unui dispozitiv de testare a unei proteze de glezna,
dispozitiv care sa simuleze asupra unei proteze miscarile produse in mod
natural in articulatia gleznei in timpul ciclului de mers.

11. Testarea mecanica a andurantei dispozitivului.

oNO

Metodologia cercetarii a combinat cercetarea aplicativa cu cea predictiva si
de simulare, respectiv cu cercetarea experimentala.

Teza de doctorat cuprinde 228 de pagini si este structuratd pe 5 capitole
dintre care 4 sunt de consistenta iar ultimul capitol prezintd concluziile si contributiile
personale. Teza mai cuprinde si 13 anexe, pe 39 pagini, corespunzatoare cercetarilor
teoretice.

In dezvoltarea tezei au fost introduse 117 figuri, 34 tabele si este insotita de
o listd bibliografica ce contine un numar de 215 titluri, marea majoritate fiind de
data recenta.
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Introducerea prezintda importanta si actualitatea temei tezei de doctorat,
obiectivele cercetarilor realizate pe parcursul stagiului doctoral, metodologia
cercetarii, o scurta sinteza a continutului capitolelor, precum si incadrarea temei in
preocuparile nationale si internationale ale colectivului de cercetare.

Capitolul 1: Stadiul actual al cercetarii in domeniul implanturilor
ortopedice este format din sase subcapitole care fisi propun sintetizarea
principalelor notiuni intelegerii problemelor protezarii corpului uman.

In subcapitolul 1.1 se face o introducere privind conceptele de implatologie
si endoprotetica. In acelasi subcapitol mai sunt prezentate cerintele la care trebuie
sa raspunda Implantologia astfel incat sa parcurga cu succes toate etapele de la
diagnostic la recuperarea pacientului si urmarirea pe termen lung a functionalitatii
implantului/endoprotezei.

Subcapitolul 1.2 prezintda principalele domenii de aplicabilitate ale
implaturilor si principalele tipuri de implanturi ortopedice.

In subcapitolul 1.3 sunt prezentate principalele obiective ale design-ului
protezelor totale de gleznd. Tot in acest capitol este prezentata necesitatea
planificarii pre-operativa asistata de calculator care poate reprezenta solutia optima
de imbunatatire a rezultatelor interventiei de implantare, atat intra-operator, cat si
post-operator, pe termen scurt, dar mai ales de crestere a duratei de functionare a
protezei. Alte aspecte abordate in acest subcapitol se refera la necesitatea
cercetarile orientate spre uzura componentelor, in special a celor din polietilend, si
durabilitatea pe termen lung a acestora. O alta problema care trebuie abordata este
stabilitatea pe termen lung a interfetei os- implant.

In incheierea acestui subcapiol este subliniata necesitatea efectuarii unor
studii ample de biomecanica pentru o mai buna intelegere a biomecanicii articulatiei
naturale si protezate, a schimbarilor cinematice si dinamice care apar in glezna
artriticd si pentru estimarea fortelor care actioneaza la interfata os- implant.

In subcapitolul 1.4 este realizata o sinteza bibliografica a principalelor tipuri
de endoproteze de glezna existente in prezent, urmarind evolutia tipurilor de
endoproteze si caracteristicile esentiale ale design-ului acestora: tipul de fixare,
numarul componentelor, constrdngerea, congruenta, forma componentelor si
suprafata de alunecare

La finalul acestui subcapitol sunt prezentate tendintele actuale ale pietei
endoprotezelor de glezna.

In subcapitolul 1.5 sunt prezentati principalii factori de care depinde
comportamentul biomecanic al implanturilor ortopedice si anume: proprietatile
materialelor din care sunt fabricate implanturile; proprietatile structurale care difera
de caracteristicile de rezistentd, fiind functie atat de material, cat si de configuratia
structurald a implantului; tehnologiile de fabricatie; tratamente termice si
acoperirile; calitatea suprafetelor; pozitionarea corespunzatoare in tesutul gazda in
timpul actului chirurgical; tehnica chirurgicala de implantare; instrumentarul
chirurgical folosit in timpul interventiei. De asemenea este precizat faptul ca studiul
comportamentului biomecanic al implanturilor ortopedice trebuie sa urmareasca
performantele structurii anatomice implantate (os fracturat, articulatie) atat pe
termen scurt, cat mai ales pe termen lung.

Materialele utilizate pentru fabricatia implanturilor ortopedice sunt alese in
functie de caracteristicile mecanice si de rolul functional pe care il are implantul.
Astfel in subcapitolul 1.6 este prezentatd o clasificare generald & biomaterialelor si
sunt si sunt sintetizate principalele proprietati ale materialelor utilizate la fabricatia
endoprotezelor. De asemenea sunt prezentate sintetic principalele avantaje si
dezavantaje ale principalelor materiale folosite la fabricatia implanturilor ortopedice.

BUPT



Introducere 19

Pentru fabricatia endoprotezelor de sold, genunchi si glezna trebuie sa se tina
seama de mai multi factori dintre care: proprietdtile mecanice, nivelul de activitate,
varsta pacientului etc.

Capitolul 2: Studiul biomecanicii articulatiei gleznei este organizat
in sapte subcapitole si are ca obiectiv principal modelarea biomecanica a
membrului inferior.

In subcapitolul 2.1 este realizat un studiu bibliografic privind aspectele
anatomice referitoare la oasele si articulatiile gleznei si piciorului, ligamentele,
tendoanele gleznei, precum si muschii care activeaza articulatia gleznei. Tot aici
sunt prezentate notiunile fundamentale de biomecanica a sistemului anatomic
gleznd - picior, in special cele referitoare la miscarile care au loc in complexul
articulatiei gleznei. Din punct de vedere biomecanic, articulatia gleznei nu poate fi
disociatd de cea subtalard, formatad intre talus (superior) si calcaneu (inferior).
Articulatia talocrurald este articulatia principala a gleznei. Suplimentar, exista si
articulatia tibiofibulara inferioara, care contribuie la formarea complexului articular.
Cele doua articulatii, impreuna cu articulatia subtalara formeaza retropiciorul ca o
unitate functionala miscarile importante de dorsiflexie / flexie plantara si inversie /
eversie realizandu-se impreuna.

Din punct de vedere biomecanic, corpul uman poate fi considerat ca un
sistem de segmente anatomice (corpuri rigide sau deformabile, conform obiectivelor
studiului) conectate intre ele prin articulatii.

Astfel, subcapitolul 2.2 prezintda necesitatea definirii reperelor anatomice
datorita utilitatii acestora in definirea axelor de miscare, respectiv in masurarile de
analiza experimentald a miscarilor. De asemenea, alegerea sistemelor de referinta
este deosebit de importantd pentru studiul cinematicii si dinamicii oricarui corp, deci
si pentru un anumit segment anatomic sau intregul corp uman. Studiul miscarii
segmentelor anatomice si chiar al intregului corp uman intr-un spatiu 3D necesitd
deci o reprezentare matematica a pozitiilor, orientarilor, vitezelor, acceleratiilor,
fortelor si momentelor externe si reactiunilor din articulatii.

In finalul acestui subcapitol s-a realizat o sinteza bibliografica referitoare la
metodele de alegere a sistemului de referinta atasat complexului articulatiei gleznei,
folosind recomandarile Societatii Internationale de Biomecanica (ISB) si Conventia
Denavit-Hartenberg care este utilizatd cu succes in Robotica, pentru modelarea
geometrica a robotilor.

Pentru a putea realiza un model dinamic al membrului inferior este necesara
cunoasterea parametrilor antropometrici si inertiali. Astfel in subcapitolul 2.3 se
prezinta din literatura de specialitate modul de determinare a acestor prametrii
avand la baza inaltimea si masa subiectului investigat. Avand in vedere ca pentru
modelarea membrului inferior pe langa parametrii antropometrici si inetiale este
necesara cunoasterea ciclului de mers in subcapitolul 2.4 s-au prezentat fazele
ciclului de mers si influenta pe care acestea le au asupra parametrilor cinematici ai
mersului. Pentru masurarea acestor parametrii cinematici s-a utilizat echipamentul
Zebris CMS-HS. Determinarea datelor experimentale s-a obtinut in baza unui
protocol de masurare si procesare a datelor experimentale. Pentru modelarea
geometrica a membrului inferior au fost determinate, in subcapitolul 2.5, au fost
determinate variatiile unghiurilor din principalele articulatii ale acestuia.

Subcapitolul 2.6 s-a axat pe reconstructia ansamblului articular al gleznei
care s-a realizat pe baza imaginilor DICOM provenite de la scanarea CT a gleznei
stangi a unui subiect feminin adult, fara istoric traumatic sau inflamator la acest
nivel.
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In baza cercetarilor si a parametrilor definiti/determinati in acest studiu
biomecanic s-a elaborat un model geometric al membrului inferior. Modelul
membrelor inferioare care se bazeaza pe consideratii anatomice reprezinta un
sistem biomecanic complex, care este capabil s& modeleze miscarile din articulatii si
sa calculeze fortele musculare si fortele de reactiune si momentele din articulatii.

Subcapitolul 2.7 prezintda modelul geometric al membrului inferior uman.
Modelul propus are 7 grade de libertate. Tinand seama de complexitatea ecuatiilor
modelului geometric direct este aproape imposibil calculul modelului geometric
invers. Astfel acest model va fi putea fi folosit pentru validarea unui model dezvoltat
in SimulLink, unde trecerea de la modelul cinematic la cel dinamic se face mult mai
usor.

Capitolul 3: Analiza teoretica a comportamentului biomecanic al unei
glezne protezate si-a propus sa analizeze teoretic modelul virtual al membrului
inferior uman cu precadere a articlatiei geznei. Acest capitol este structurat pe trei
subcapitole. In primul subcapitol se face referire la factorii cei mai importanti
parametrii care influenteza comportamentul biomecanic al implantelor ortopedice.

In subcapitolul 3.2. sunt prezentate analizele dinamice a douda modele de
proteze de membru inferior (un model simplificat si o solutie constructiva ce deriva
din modelul simplificat). Pentru ambele modele s-a impus o lege de miscare care
simuleaza ciclul de mers, s-a tinut cont de geometria protezei precum si de
reactiunea plantara. Scopul acestor analize a fost de determinarea reactiunilor si
momentelor din articulatii.

Tinand cont de propietatile materialelor folosite si de fortele si momentele
care apar in proteza proiectatd rezultd cd acestea nu depasesc proprietatile de
material si astfel modelul proiectat poate sta la baza realizarii unei solutii
constructive imbunatatite. Solutia construciva propusa este tot o solutie de proteza
autoactivd doar ca in articulatii prezintd elemente elastice care 1i asigura buna
functionalitate.

In subcapitolul 3.3 s-a urmarit determinarea starilor de deformatie si
tensiune la nivelul articulatiei gleznei. A fost modelata o endoproteza de glezna
utilizand programul Solid Edge. Reactiunea plantara a fost determinata cu ajutorul
echipamentului Zebris FDM. Pentru ca analiza cu element finit sa fie cat mai fideld
reactiunea plantara a fost considerata ca variabila in timp pe parcursul unui ciclu de
mers. Este de asemenea esentiald si zona de contact dintre talpa si sol. Pentru
analiza in ansys suprafata de contact a talpii a fost impartita in 9 zone si s-a calculat
reactiunea plantara individual pentru fiecare zona. In urma analizei s-au determinat
tensiunile si deformatiile la nivelul articulatiei gleznei, valorile acestora nedepasind
limitele de material.

Capitolul 4: Conceperea dispozitivului si verificarea andurantei
acestuia structurat in 3 subcapitole are ca principal obiectiv acela de a concepe un
dispozitiv de testare a unei proteze de glezna, dispozitiv care sa simuleze asupra
unei proteze miscarile produse in mod natural in articulatia gleznei in timpul ciclului
de mers.

Astfel, in partea introductivd a acestui capitol este subliniata importanta
studiilor preclinice in vedrea verificarii respectarii caracteristicilor impuse
implanturilo/endoprotezelor. Din punct de vedere biomecanic, cele mai importante
teste sunt cele care se refera la materialul si la design-ul implantului/endoprotezei
ca ansamblu sau doar la nivel de componente, dar si la comportamentul biomecanic
in regim dinamic de functionare, pentru evaluarea durabilitatii pe termen lung a
articulatiilor artificiale.

BUPT



Introducere 21

In subcapitolul 4.1 sunt sintetizate aspectele legislative (recomandari FDA,
respectiv standardelor ISO si ASTM) sub incidenta cdrora se gasesc incercarile
mecanice la care sunt supuse implanturile/protezele.

Subcapitolul 4.2 intitulat prezintd o scurta clasificare a metodelor de
incercare a implanturilor si endoprotezelor. Ulterior, in acest subcapitol, sunt
descrise pe larg urmatoarele incercdri: analiza stabilitatii primare, investigarea
comportamentului la uzura si determinarea uzurii.

In subcapitolul 4.3 este dezvoltat un s-a dezvoltat un protocol de realizare a
profilului teoretic al camei mecanismului. Pornind de la masuratorile cinematice ale
gleznei s-a determinat ecuatia profilului camei.

Tot in acest subcapitol legea de variatie este simplificatd astfel incat sa poata
fi aplicabila pentru functionarea unui mecanism cama-tachet. Astfel s-a realizat un
compromis intre obtinerea functionalitatii mecanismului si simplificarea legii de
miscare din glezna. In continuare s-a trecut la modelarea geometrica a dipozitivului.
Pentru modelarea dispozitului s-au luat in considerare: cursa masinii de incercat,
gabaritul exterior, gabaritul si posibilitatea de fixare a protezei de glezna. Dupa
validarea designului prin simularea comportamentului cinematic al dispozitivului in
modulul SolidMotion al programului de modelare si simulare SolidWorks s-a trecut la
realizarea practica a componentelor dispozitivului. Pentru a se realiza testarea
mecanismului a fost realizata o proteza generica de glezna, din 3 componente.

In continuare Subcapitolul 4.3 prezintd modul in care s-a realizat testarea
efectiva a dispozitivului. Pentru testarea dispozitivului au fost parcuse doua etape:
in prima etapa s-au definit conditiile de testare iar in etapa a doua au fost evaluate
rezultatele testelor de andurantd. S-au realizat doua teste de anduranta, pe doua
proteze identice, in conditii identice de solicitare si montaj dar in medii de lucru
diferite: mediu uscat si mediu umed.

Pentru validarea testelor de uzurd, in incheierea acestui subcapitol, s-a
determinat coeficientul teoretic al uzarii care a fost comparat cu valorile pentru
polietilena din bibliografia de specialitate.

Capitolul 5: Concluzii. Contributii personale, directii viitoare de
cercetare prezinta pe scurt concluziile cercetarilor realizate, contributiile personale
si directiile viitoare de cercetare.

Teza de doctorat prezinta rezultatele obtinute pe parcursul stagiului de
doctorat, perioada in care am fost sprijinit de mai multe persoane si institutii:

- Modelul fizic al dispozitivului a fost realizat cadrul S.C. ADECCO SRL din
Bumbesti Jiu cu sprijinul ing. Alin Dobrescu

- Analiza mersului subiectilor/pacientilor investigati s-a efectuat in Laboratorul de
Analiza a Miscarii, din cadrul Centrului de Cercetare in Ingineria Medicala, din
Universitatea Politehnica Timisoara, cu sprijinul as.dr.ing. Dan Ioan Stoia.

- Analiza experimentala a dispozitivului s-a efectuat in Laboratorul de incercari
CIDUCOS din cadrul centrului de Cercetare in Ingineria Medicald, din
Universitatea Politehnica Timisoara, cu sprijinul sl.dr.ing. Lucian Rusu.
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CAPITOLUL1
STADIUL ACTUAL AL CERCETARII N DOMENIUL
IMPLANTURILOR ORTOPEDICE

Studiul imbunatatirilor, respectiv al optimizarii functionalitdtii pe termen
scurt si lung a implanturilor in general, respectiv a endoprotezelor pentru articulatia
gleznei, necesita cunoasterea performantelor modelelor existente, stadiul actual al
cercetarilor in domeniu, precum si tendintele viitoare la nivel mondial.

Astfel, acest capitol are urmatoarele obiective:

- Realizarea unei sinteze bibliografice a principalelor preocupari actuale si de
perspectivd in domeniul artroplastiei totale de glezna: studiile prospective,
aspectele principale ale design-ului endoprotezelor, metodele de planificare pre-
operatorie si tehnicile de implantare, uzura componentelor protezei, stabilitatea
interfetei os - implant, biomecanica articulatiei gleznei.

- Realizarea unei sinteze bibliografice a principalelor tipuri de endoproteze de
gleznd existente in prezent, urmarind evolutia tipurilor de endoproteze si
caracteristicile esentiale ale design-ului acestora: tipul de fixare, numarul
componentelor, constrangerea, congruenta, forma componentelor si suprafata
de alunecare.

- Realizarea unei sinteze a factorilor principali care influenteaza comportamentul
biomecanic al implanturilor ortopedice.

- Realizarea unei sinteze bibliografice a principalelor materiale utilizate pentru
fabricatia implanturilor ortopedice.

1.1. Definitia si preocuparile Implantologiei / Endoproteticii

in domeniul medical, in prezent, imagistica medicald, implantologia si
protezarea inteligenta constituie atat directii de cercetare de mare importanta si
actualitate, cat si specialitati unanim recunoscute pentru aplicabilitatea acestora in
scopul diagnosticarii si tratamentului diferitelor afectiuni ale aparatului locomotor.

Importanta dezvoltarii implanturilor si elementelor de protezare de orice tip
se datoreaza in principal tendintelor continue din societatea modernd de
imbunatatire a calitatii vietii. In cazul pacientilor cu implant, imbunatatirea calitatii
vietii iInseamna reducerea durerii si a duratei de reabilitare postoperatorie, precum
si reintegrarea in societate. Nu trebuie neglijate nici aspectele social si economic si
impactul acestora asupra societatii in general.

Pe plan mondial in domeniile implantologiei si endoproteticii sunt elaborate
studii teoretice si experimentale pentru proiectarea si realizarea de implanturi,
endoproteze, dispozitive de fixare internda sau externa si instrumente necesare
pentru interventiile chirurgicale de implantare/endoprotezare, dar si cercetari pentru
implementarea unor noi tehnici chirurgicale de implantare.

In general, implantologia este cunoscuta ca fiind stiinta care se ocupa de
implanturi (Implantology - 1, 2012), (Miller-Keane, 2003). Implantologia poate fi
insa definita ca fiind arta si stiinta diagnosticului, tratamentului,
mentenantei si managementului problemelor referitoare la implanturile
utilizate in medicina (Implantology - 2, 2012).
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In cazul in care pacientul prezinta diferite fracturi (indiferent de tipul
acestora) sunt folosite implanturile de osteosinteza (sau sistemele de stabilizare).
Implantul ortopedic este deci un dispozitiv chirurgical conceput pentru a restabili
functia unei structuri deteriorare si plasat in corpul pacientului pentru inlocuirea
sau consolidarea respectiei structuri. Din ce in ce mai multe implanturi au rol de
dispozitive protetice, ceea ce inseamna cd, prin implantarea acestora in organism
este inlocuita de fapt structura deteriorata.

In general, implanturile de osteosinteza, aplicate in scop terapeutic, au doud
obiective: implantarea si osteosinteza. Interventia terapeutica in cazul fracturilor
este de obicei una chirurgicalda de osteosinteza in scopul realizarii reducerii
anatomice (reasezarea fragmentelor osoase in contact unele cu altele, intr-o aliniere
perfectd, astfel incat osul sa se consolideze in pozitia anatomicd) realizata, de
obicei, sub control radiologic, fixarii stabile cu ajutorul unor dispozitive de fixare
internd si/sau externa, mentinerii afluxului sangvin si reluarii functionalitatii
membrului in timp cat mai scurt (Igna, 2012).

In cazul in care pacientul prezintda afectiuni de natura degenerativd a
articulatiilor sunt folosite endoprotezele care pot fi partiale sau totale, dupa cum
inlocuiesc partial sau complet articulatia naturald. Endoproteza ortopedica este
deci o proteza interna, plasata in interiorul organismului, pentru a finlocui un
segment de os sau o articulatie.

Durabilitatea pe termen lung a endoprotezei ortopedice depinde in foarte
mare masura de calitatea procesului de osteointegrare. Osteointegrarea reprezinta
conexiunea structurald si functionala intre osul viu, remaniat si suprafata implantului
sau, altfel spus, formarea interfetei os-implant prin cresterea osului pe suprafata
implantului, fird formare de tesut fibros (Branemark et al., 2001).

Factorii determinanti ai osteointegrarii depind atat de pacient (varsta, sexul,
afectiuni cardio-vasculare, endocrine, reumatismale, metabolism osos, etc.), cét si
de implant (biocompatibilitatea materialului implantar, forma implantului, starea de
suprafata implantara, etc.) (Palada et al., 2012). De asemenea, -calitatea
osteointegrarii depinde de modul in care este realizatd stabilitatea primara a
endoprotezei (Joos & Meyer, 2006).

Artroplastia ,reprezinta o procedurd chirurgicald tinand de specialitatea
ortopedie si traumatologie prin care fie se inlocuieste o articulatie deteriorata prin
artroza sau alt proces patologic cu ceva mai bun, fie se remodeleaza sau realiniaza
articulatia printr-o osteotomie sau alta interventie” (Artroplastie, 2012). In prezent,
cel mai utilizat tip de artroplastie este artroplastia endoprotetica, adica inlocuirea
articulatiei deteriorate cu o proteza articulata numita endoproteza.

Avand in vedere definitiile de mai sus si terminologia folosita in practica,
precum si faptul ca endoprotezele sunt considerate ca fiind implanturi complexe, pe
parcursul acestei lucrari termenii endoproteza de glezna si implant de glezna sunt
considerati echivalenti.

Definita si cunoscuta ca stiinta care se ocupa de implanturi, Implantologia
trebuie sa raspunda la mai multe cerinte astfel incat sa parcurga cu succes toate
etapele de la diagnostic la recuperarea pacientului si urmarirea pe termen lung a
functionalitatii implantului/endoprotezei (Tabelul 1.1). Din analiza problemelor cu
care se confrunta Implantologia rezultd multidisciplinaritatea specialistilor implicati
in acest domeniu: medici specialisti in Ortopedie si Medicina dentara, podologi,
ingineri specialisti in Inginerie medicald, cu competente de Biomecanica teoretica si
experimentala, Incercari de laborator, Biomateriale, Acoperiri, Tehnologii de
fabricatie, precum si specialisti in Biochimie, Biofizica, Statistica, etc.
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Pentru luarea deciziei de implantare sau endoprotezare este necesar sa se
stabileasca dignosticul pacientului prin diferite analize (teste) clinice, prin investigatii
de imagistica medicala si prin diferite teste de analiza biomecanica experimentala
precum analiza posturii, evaluarea mobilitatii coloanei cervicale sau lombare, analiza
mersului, analiza distributiei presiunii plantare in regim static sau dinamic, etc..
Luarea deciziei de endoprotezare trebuie sa ia in considerare si profilul pacientului,
ceea ce presupune o analizd obiectiva din partea medicului si asumarea riscului de
catre pacient (intelegerea avantajelor si a riscului, pe termen scurt si lung). Decizia
de implantare include, in final, stabilirea tipului de implant/endoproteza care se
considera a fi cea mai bund solutie pentru pacient.

In faza de conceptie a unui nou model de endoproteza (standardizat sau
personalizat) se urmareste sa se raspunda la cerintele specifice patologiei, respectiv
articulatiei deteriorate. Proiectarea endoprotezelor, alegerea materialelor (atat
pentru fabricatia componentelor protetice, cat si pentru acoperiri) si a tehnologiilor
de fabricatie aferente influenteaza Iintotdeauna performanta functionarii si
durabilitatea pe termen lung a acestora.

Inaintea realizarii testelor de laborator pentru evaluarea comportamentului
biomecanic (analiza stabilitatii primare, investigarea comportamentului la uzura,
determinarea uzurii, testarea la obosealda a componentelor articulatiilor artificiale,
etc.), sunt necesare analize si simuldri complexe prin care sa se prognozeze
comportamentul biomecanic.

Computer Aided Tissue Engineering reprezintda un domeniu in plind
dezvoltare care sustine in prezent si dezvoltarea implanturilor personalizate, sub
cele trei aspecte importante: Bio-modelarea asistatéd de calculator (achizitia
imaginilor, procesarea imaginilor si reconstructia 3D a structurii anatomice a
pacientului), Proiectarea bio-mimetica si Fabricatia rapida prin prototipare (Hosni &
Harrysson, 2002), (Sun et al. 2004), (Minns et al., 2003), (Harrysson et al., 2003),
(Starly et al., 2005). Implanturile personalizate constituie solutia optima din punct
de vedere al design-ului endoprotezei ceea ce permite o fixare foarte buna pe
structura osoasa, dar si un management foarte bun al rezectiilor de os necesare
pentru fixarea componentelor endoprotezei.

Interventia chirurgicala sau artroplastia endoprotetica poate fi primara sau
de revizie. In functie de patologia si starea pacientului si implantul/endoproteza care
urmeazd sa fie implantat in organism se realizeaza in prealabil planningul
preoperator, se stabilesc procedura chirurgicald si instrumentarul necesar pentru
interventie, respectiv conduita postoperatorie. Ambele tipuri de artzroplastii parcurg
aceleasi etape, dar necesitd abordari diferite avand in vedere cd, intotdeauna,
reviziile reprezinta interventii care au loc in cazul in care s-a produs esecul unei
osteosinteze sau artroplastii primare.

Evaluarea performantelor endoprotezelor pe termen lung necesitd studii
prospective bine documentate care sa se bazeze pe protocoale standardizate
(pentru a face posibilda compararea rezultatelor) si care sa analizeze durata de viata,
respectiv succesele si esecurile fiecarui model in parte (Thorsell et al., 2010).
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Tabelul 1.1. Preocuparile Implantologiei / Endoproteticii

Teste clinice

Imagistica medicala

Diagnostic Analiza experimentala a
Profilul pacientului miscarilor
Analiza posturii

Alegerea tipului de implant

Design. Modelare. Simulare

Biomateriale

Implant / Endoproteza Tehnologii de fabricatie

Implant personalizat — : : =
Acoperiri: materiale si tehnologii

Implantologie Teste in vitro si in vivo

Endoprotetica Interventie primara / Revizie

Tehnici / Proceduri chirurgicale

Interventia chirurgicala - Pregétire / planning preoperator

Artroplastia endoprotetica - .
Instrumentar chirurgical

Conduita postoperatorie

Recuperare

Monitorizare pacient Evolutie / Oseointegrare

Evidente / Statistici

Protocoale standardizate

Studiile prospective Durata de viata. Analiza esecului

1.2. Definitia implantului. Tipuri de implanturi. Implanturi or topedice

Implantul este un organ, tesut sau aparat care se introduce pe cale
chirurgicald in organism (se implanteaza), medicament solid introdus intr-un tesut
in vederea unei actiuni sau resorbtii lente (lat. in — in, plantare — a planta).

Implantul este un obiect introdus in organism in scop protetic, terapeutic,
diagnostic sau pentru cercetare (Implant, 2012).

Conform Departamentului Investigational Device Exemption (IDE) al U.S.
Food and Drug Administration (FDA), ,implantul este un dispozitiv plasat intr-o
cavitate naturald sau creatad chirurgical in corpul uman cu intentia de a rdmane in
corp pentru o perioada de 30 zile sau mai mult” (FDA. Medical devices, 2012).

Un implant este un dispozitiv medical care inlocuieste si actioneaza
ca o structura biologica lipsa (in comparatie cu un transplant, care indica un
tesut biomedical transplantat). Suprafata implanturilor care intra in contact cu
organismul trebuie realizatd dintr-un material biomedical, cum ar fi titanul, silicon
sau apatit, ce depinde de rolul functional. In unele cazuri, implanturile contin
componente electronice de exemplu, stimulatorul cardiac artificial (pacemaker) si
implantul cohlear. Unele implanturi sunt bioactive, cum ar fi dispozitivele de livrare
subcutanata de medicamente in formd de pastile implantabile sau stenturile
(Implant - 2, 2012).

Implanturile sunt dispozitive medicale complexe ce pot fi folosite in diverse
domenii:

BUPT



26 Stadiul actual al cercetarii in domeniul implanturilor ortopedice

- Ortopedie/traumatologie: endoproteze de umar, cot, sold, genunchi, glezna,
etc., implanturi de osteosinteza pentru fixarea si stabilizarea fracturilor - placi,
tije, suruburi, sisteme cui-placa, tije centromedulare, sisteme LCP (locking
compresion plate), sisteme LISS (Less Invasive Stabilization System),
implanturi pentru chirurgia mainii si a piciorului, fixatoare externe si
distractoare, etc.;

- Medicina dentara: implantul dentar este o rddacina dentara artificiala, de obicei
sub forma unui surub din Titan sau aliaj din Titan, care inlocuieste radacina unui
dinte natural lipsa.

- Oftalmologie: lentilele intraoculare, implanturi de cristalin artificial;

- OtoRinolaringologie: implantul cohlear este un dispozitiv medical electronic,
utilizat pentru pacientii cu hipoacuzie severa sau profunda, in cazul carora
protezele auditive nu sunt eficiente;

- Chirurgia cardiovasculara: valvele artificiale, pacemaker-urile (pacemaker-ul
este un aparat electric implantat in corp, care furnizeazd muschiului inimii
impulsuri electrice regulate), graft-uri (graft-ul (grefa) este o portiune de tesut
sau de organ care inlocuieste o altd portiune de tesut sau organ bolnav a
corpului aceluiasi individ sau al altui individ in conditii de compatibilitate), stent-
uri (stentul este un tub subtire plasat intr-o artera sau un vas de sange pentru a
mentine structura respectiva deschisa);

- Chirurgia reconstructiva (implanturi cranio-maxilo-faciale, implanturi mamare,
etc).

Implanturile ortopedice sunt realizate in special din oteluri inoxidabile si
aliaje de titan, dar si din materiale plastice biocompatibile pentru anumite
componente. Pentru asigurarea osteointegrarii, unele implanturi sunt cementate, iar
altele sunt presate in structura osoasa, astfel incat sa se permita cresterea osului si
obtinerea unei rezistente sporite (asigurarea stabilitatii primare si secundare).

Implanturile ortopedice sunt definite ca dispozitive medicale utilizate
pentru a fixa o fractura (implanturi de osteosinteza) sau pentru a inlocui suprafetele
articulare deteriorate, astfel incdt sa reziste la miscarile caracteristice si la
solicitdrile asociate si pentru a imbunatati mobilitatea si reduce durerea
(endoproteze) (figura 1.1) (Cranio-Maxillofacial, 2012), (Tornier Surgical - 1, 2012),
(Advanced Orthopaedic, 2012), (Zimmered, 2012), (Tornier Surgical - 2, 2012),
(Medicor, 2012), (Dolinsky, 2012), (Trauson, 2012), (Tornier Surgical - 3, 2012). In
general, endoprotezele sunt utilizate pentru a inlocui articulatiile (sau componente
ale acestora) deteriorate. Interventiile chirurgicale de implantare sunt realizate de
chirurgi specializati, dupa tehnici si proceduri bine stabilite. Procedurile chirurgicale
presupun indepartarea si apoi inlocuirea articulatiei distruse.
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Figura 1.1. Tipuri de implanturi ortopedice

Un bio-implant poate fi definit ca un biomaterial implantat chirurgical in
corpul unei persoane in scopul de a inlocui tesutul deteriorat. Aplicatiile uzuale ale
bio-implanturilor includ chirurgia ortopedica, in special maxilo-faciald (protezele
pentru reconstructii), protezele cardiace (valve cardiace artificiale), pielea si
corneea.

Majoritatea producatorilor de implanturi ortopedice se concentreaza pe
imbunatatirea/optimizarea modelelor actuale, luand in considerare toti factorii de
influenta. In preyent, cercetarile avansate in domeniul implantologiei sunt orientate
spre dezvoltarea unor implanturi ortopedice ‘"inteligente", care pot oferi
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cercetatorilor, medicilor sau pacientilor un feedback in timp real cu privire la modul
in care functioneaza implantul, ceea ce se intdmpla in interiorul unui os sau in
articulatie (inclusiv solicitarile din articulatie), daca pacientul a depasit intervalul
optim de miscare al dispozitivului, daca a aparut o infectie, sau daca s-a parodus
dislocarea implantului.

Dezvoltarea acestor implanturi este posibila datoritd progreselor realizate in
domeniul nanotehnologiei, acusticii, stiintei calculatoarelor, etc.. Cercetartorii care
au dezvoltat studii pentru conceperea si fabricatia acestor implanturi inteligente sunt
grupati in doua categorii: cei optimisti - Parvizi si colegii de la Rothman Institute din
Philadelphia) au conceput o endoprotezd de sold cu suprafatda anti-infectie
inteligenta si cei care considera ca aceste implanturi nu vor fi disponibile comercial
intr-un viitor apropiat - Georg Bergmann, Berlin (Smart implants, 2012).

1.3. Preocupiri actuale si de perspectiva in domeniul artroplastiei totale
de glezra

Cercetarile intreprinse la nivel mondial in domeniul artroplastiei totale de
glezna au adus contributii in evolutia, respectiv imbunatatirea caracteristicilor pe
termen lung, dar modelul ideal de proteza totald de gleznd ramane in continuare o
provocare. Modelele de implanturi moderne se bazeaza in special pe detaliile
anatomice si determinarea unor noi metode de diminuare a tensiunile de interfata.
Rezultatele fixarii biologice s-au imbunatatit in cazul protezelor cimentate. De
asemenea, au evoluat considerabil tehnicile chirurgicale de implantare si intelegerea
deficientelor ligamentare, importantei si influentei pozitionarii necorespunzatoare
(Hintermann, 2005).

Pacientii care sufera de artrita de glezna nu se bucura din plin de avantajele
artroplastiei totale de gleznd, care poate minimiza sau chiar elimina efectele
secundare negative care existd in cazul artrodezei: fuziunea determind pierderea
posibilitatilor de miscare, recuperarea post operatorie are durate mari, exista rate
mari de complicatii, etc. (Viscogliosi, 2011).

In cazul in care protezarea totald a articulatiei gleznei este reusitd, aceasta
poate ameliora durerea si poate reda mobilitatea partiala a articulatiei, ceea ce
permite pacientilor efectuarea anumitor activitati fizice imposibil de realizat inainte
de protezare. Prin urmare, este de asteptat ca, odata cu recastigarea mobilitatii,
cerintele fizice ale pacientilor sa creasca si, implicit, sd reduca sansele de reusita a
protezarii primare, deoarece glezna protezata va fi supusa unor solicitari crescute.
De asemenea, succesul protezarii poate conduce la extinderea propunerii de
inlocuire totala de glezna la cazuri patologice care sunt, probabil, nerecomandate
pentru inlocuirea totala (Hintermann, 2005).

Totusi, in unele cazuri, artroplastia totala de gleznd poate fi o solutie
intermediara viabila Tnainte de fuziune. De exemplu, daca dupa un traumatism un
pacient tédnar a dezvoltat o osteoartrita severa, artroplastia totala de glezna i poate
acestuia permite recastigarea unei anumite mobilitati si sprijinul corespunzator pe
glezna afectata, protejand astfel piciorul de viitoare boli articulare degenerative.
Atunci cand componentele protezei se uzeazad si operatia de revizie nu mai este
posibild, ultima optiune raméane artodeza gleznei. Cu toate acestea, pacientul a
beneficiat de aceasta solutie intermediara care i-a permis participarea la unele
activitati (inclusiv activitati profesionale) pe o perioada semnificativa, ceea ce nu ar
fi fost posibil in cazul artrodezei primare. Artroplastia totald de glezna, ca solutie
intermediara, contribuie deci la preintdmpinarea dezvoltarii unei osteoartrite
secundare (Hintermann, 2005).
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Rezulta astfel necesitatea dezvoltarii unor studii clinice suplimentare pentru
a intelege schimbarile patologice care au loc in articulatiile vecine articulatiei
protezate si cum pot fi influentate aceste modificari in vederea cresterii duratei de
viata a protezei.

Decizia asupra solutiei de tratament chirurgical in cazul unei articulatii de
glezna afectatad de patologii degenerative ramane sa fie stabilitd de medicul ortoped.
Acesta trebuie deci sd decidd intre artroplastie sau artrodeza.

In prezent, pentru tot mai multi pacienti cu artritd sau osteoartrita de glezna
inlocuirea totald a gleznei reprezinta o alternativa viabild artrodezei, din ce in ce mai
mult folosita. Desi progresul realizat in artroplastia de glezna este considerabil,
acest tip de endoproteza este inca afectat de o ratd relativ ridicata de complicatii
intraoperatorii si revizii, generand preocupari cu privire la succesul pe termen lung
al acesteia (Hintermann, 2005).

De asemenea, nu exista inca un consens universal acceptat referitor la
cazurile cand este indicat acest tip de artroplastie. In general, inlocuirea totald a
articulatiei gleznei este recomandatd pentru stadiile avansate de artroza
posttraumaticd, reumatoida sau primara ale articulatiei tibiotalare, refractara la
tratament conservator. Astfel, se evidentiaza doua subgrupe cu indicatie electiva de
artroplastie fata de fuziune: artroza tibiotalara bilaterala sau artroza subtalara
ipsilaterald, deoarece artrodeza tibiotalara bilaterald sau fuziunea pantalara (supra
si subtalara) produce deficit functional important si nu poate fi tratament de prima
intentie (Haragus, 2010).

1.3.1 Studiile prospective

Desi in prezent exista disponibile comercial numeroase modele de
endoproteze de gleznd, nu exista inca suficiente studii prospective bine documentate
referitoare la functionalitatea acestor proteze pe termen lung. Astfel, o analiza
minutioasa a succeselor si esecurilor fiecarui caz poate contribui la dezvoltarea
cunostintelor si imbunatatirea ulterioard a caracteristicilor protezelor de glezna.
Avand insa in vedere modul diferit in care chirurgii realizeaza selectia pacientilor,
dar si raspunsul diferit al acestora, interpretarea si compararea rezultatelor obtinute
se realizeaza dificil. Progresul in domeniul artroplastiei totale de glezna necesita deci
studii prospective ample, bine documentate care sa& foloseasca protocoale
standardizate cu parametrii comparabili (Hintermann, 2005), (Cracchiolo & DeOrio,
2008).

Intr-un studiu prospectiv multi-centrat de testare a protezei STAR in
comparatie cu artrodeza gleznei s-a demonstrat ca, pe o perioada de 24 de luni,
pacientii care au beneficiat de protezarea STAR au avut rezultate mai bune din
punct de vedere al mobilitatii si al ameliorarii durerii in comparatie cu cei tratati prin
fuziune, dar este necesara o perioada mai mare de urmarire pentru a evalua mai
bine durabilitatea si longevitatea functionald a protezelor totale de glezna (Saltzman
et al., 2009).

Majoritatea studiilor privind protezele totale de glezna au fost realizate
pentru perioade de urmarire medii si au acoperit deobicei grupuri de studiu relativ
mici. Comparatia intre diferite serii este astfel dificila din cauza variabilitatii in
designul implanturilor, duratei perioadei de urmarire, populatiei de studiu care nu
este intotdeauna eterogend si lipsei unor protocoale standardizate (Heuvel et al.,
2010), (Valderrabano, 2004).

Evaluarea unei proteze totale de glezna se realizeaza luand in considerare
factori precum mobilitatea gleznei, durerea, durata de functionare si revizia.

BUPT



30 Stadiul actual al cercetarii in domeniul implanturilor ortopedice

Rezultatele studiilor privind modelele moderne, arata o perioada de supravietuire de
cinci ani a implantului cu o rata intre 67% si 94% (Haddad et al., 2007), (Stengel et
al., 2005), (Gougoulias et al., 2012) si o perioada de supravietuire de zece ani cu o
rata de de 75% (Haddad et al., 2007). Modelele cu componenta mobila au rate de
supravietuire de 95% pentru cinci ani si de 90% timp de zece ani (Mann et al.,
2011).

Rezultd astfel necesitatea elaborarii unor protocoale standardizate cu
parametri comparabili (atat calitativi, cat si cantitativi) si realizarea cat mai
multor studii prospective ample, bine documentate pe baza acestor protocoale.

1.3.2. Designul protezelor

Primele modele de proteze totale de glezna au aparut la inceputul anilor
1970, dar au fost un esec. Astfel, design-ul acestora a evoluat continuu, noile
modele rezolvand multe din problemele initiale.

Glezna este o articulatie foarte congruentd cu o suprafatd de 11-13 cm?.
Printre cauzele care au condus la esecul protezelor de glezna poate fi mentionat
faptul c3 tensiunile care apar in componentele protezei si miscarea mutiaxiala din
articulatia gleznei nu au fost intelese corespunzator. Intre timp, s-a demonstrat ca
talusul are o miscare de rostogolire la care se suprapune si o alunecare in timpul
miscarii de la flexia plantara la dorsiflexie. In plus, s-a demonstrat de asemenea ca
suprafetele articulare si ligamentele calcaneofibular si tibiocalcaneal formeaza un
mecanism patrulater articulat care determina miscarea din articulatie. Astfel, a fost
propus un nou design de proteza de glezna, care permite miscarea multiaxiala
mentinand in acelasi timp congruenta pe tot parcursul miscarii (Kakkar & Siddique,
2011), (Vickerstaff et al., 2007).

Fiecare model de proteza introdus pe piata a reprezentat o incercare de a
raspunde cerintelor specifice articulatiei gleznei. Fiecare nou model de proteza a
inclus noi caracteristici si/sau schimbari in raport cu modelele precedente, astfel ca
evaluarea imbunatatilor aduse este extrem de dificild. Cu toate acestea, conceptele
actuale acorda o importanta deosebita respectarii anatomiei pacientului cat mai mult
posibil si pozitionarii (alinierii axelor de miscare) corespunzatoare a componentelor
protezei intraoperator (Hintermann, 2005), (Vickerstaff et al., 2007).

Deoarece cerintele mecanice ale unei proteze de glezna se schimba radical
in partea din spate a piciorului dupa fuziune extinsa existda nevoia unui design
special pentru abordarea acestor cazuri. Protezele personalizate bazate pe datele
obtinute in urma scanarii CT pot prezenta potentiale avantaje pentru articulatiile cu
traumatisme serioase, in special pentru operatiile de revizie (Hintermann, 2005).

Se contureaza astfel cateva aspecte importante pentru succesul protezelor
de glezna pe termen lung: respectarea anatomiei pacientului, folosirea unui
instrumentar chirurgical adecvat care sa permitd pozitionarea corespunzatoare a
componentelor protezei, folosirea imagisticii medicale pentru realizarea unor
proteze personalizate.

Principalele obiective ale design-ului protezelor totale de glezna sunt:

- reproducerea functiei articulatiei originale, prin restabilirea parametrilor
cinematici ai articulatiei protezate;

- asigurarea unei fixari corespunzatoare a componentelor, ceea ce determina un
transfer de sarcind corespunzator la nivelul osului si un risc de esec minim;

- garantarea unei durate mari de viata a protezei, legata in principal de rezistenta
la uzura;

- fezabilitatea implantarii, din cauza dimensiunilor mici ale oaselor articulatiei.
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Ca si In cazul celorlalte proteze totale, designul protezei totale de glezna
trebuie sa raspunda la dilema intre mobilitate si congruentd (Goodfellow &
O'Connor, 1978). Modelele neconstrédnse sau semi-constranse permit mobilitatea
necesara, dar necesita contacte necongruente, dand astfel nastere la tensiuni de
contact mari si rate ridicate de uzura. In schimb, modele congruente produc
suprafete mari de contact cu tensiuni de contact reduse, dar transmit forte de
constrangere nedorite care pot suprasolicita sistemul de fixare de la interfata os-
componenta (Ankle replacement, 2012).

Proprietdtile anatomice si biomecanice complexe ale articulatiei gleznei,
inclusiv suprafata mica de contact si fortele articulare mari, fac proiectarea
protezelor totale de glezna un proces foarte dificil.

Provocarea majora in proiectarea unei endoproteze de glezna constd in
optimizarea functionalitatii, simplificarea geometriei componentelor si
imbunatatirea biocompatibilitatii.

1.3.3. Planificarea pre-operativa si tehnicile de implantare

Realizarea unei pozitionari optime a componentelor protetice este influentata
de Tmbunatatirea tehnicilor de implantare, ceea ce presupune utilizarea unui
instrumentar chirurgical mai precis, o mai buna planificare pre- si intra-
operativa. Planificarea pre-operativa asistata de calculator poate reprezenta
solutia optima de imbunatatire a rezultatelor interventiei de implantare, atat intra-
operator, cat si post-operator, pe termen scurt, dar mai ales de crestere a duratei
de functionare a protezei. Planificarea pre-operativa asistatd de calculator
contribuie, de asemenea, la minimizarea schimbarilor in lungime ale ligamentelor si
a cantitatii de tesut osos indepartat. Un alt beneficiu al acestei planificari consta in
achizitia unui set de imagini ale gleznei, cu indicatii referitoare la pozitia
componentelor si masurdri cantitative precise pentru debitdrile osoase necesare
pozitionarii componentelor protezei (Hintermann, 2005).

Astfel, cercetadrile actuale in domeniul artroplastiei gleznei sunt orientate
spre noi solutii constructive de proteze, cu un design imbunatatit, care sa
contribuie la reducerea tensiunilor ligamentare, restaurarea axelor de rotatie
si mentinerea stabilitatii suprafetei articulare mobile.

1.3.4 Uzura componentelor protezei

Avand in vedere numarul tot mai mare al cazurilor de protezare totala a
gleznei, cercetarile sunt orientate spre uzura componentelor, in special a celor din
polietilend, si durabilitatea pe termen lung a acestora. Astfel, imbunatatirea
durabilitatii protezei constituie o preocupare majora.

Un studiu al durabilitdtii protezei totale de glezna comparativ durabilitatea
protezei totale de genunchi, bazat pe analiza particulelor de uzura de polietilena
recuperate din lichidul articular, a concluzionat ca functionalitatea protezei totale de
gleznd pe termen lung poate fi consideratd similara cu cea a protezei totale de
genunchi, din punctul de vedere al uzurii polietilenei si al prevalentei osteolizei
(Hintermann, 2005).

La fel ca in cazul celorlalte tipuri de proteze totale, reducerea uzurii
componentelor protezelor, in special a celor din polietilend, in vederea cresterea
durabilitatii acestora, este un obiectiv important al cercetarilor la nivel mondial.
Numeroase cercetari sunt astfel orientate spre studiul uzurii componentelor din

BUPT



32 Stadiul actual al cercetarii in domeniul implanturilor ortopedice

polietilend, raportand rate de uzurd intre 3.4 si 19.6 mm3/milion de cicluri in cazul
implanturilor cu o rata de succes crescuta (Affatato et al., 2007), (Affatato et al.,
2009), (Bell & Fisher, 2007), (Fryman, 2010), (Postak et al. - 1, 2012), (Postak et
al. - 2, 2012).

1.3.5. Stabilitatea interfetei os- implant

O alta problema care trebuie abordata este stabilitatea pe termen lung a
interfetei os- implant. Una din principalele cauze de esec timpuriu al protezarii
gleznei o reprezintd slabirea fixarii si infundarea componentei tibiale din cauza
calitatii osoase reduse.

Studiile raportate nu au elucidat complet daca suprafetele cu dubla acoperire
(cu sau fara acoperire de hidroxiapatitd) pot genera o osteointegrare stabila si,
astfel, o stabilitate pe termen lung a interfetei, ca si in cazul protezelor de sold si
genunchi.

Cercetatorul japonez, Dr. Yoshinuri Takakura, a testat, in studii clinice,
acoperirile cu culturi de osteoblaste (Hintermann, 2005) si protezele ceramice din
aluminad acoperite cu hidroxiapatita. Acestea din urma au avut rezultate superioare
pe termen scurt in cazul pacientilor cu osteoartritd (91.2%) sau artrita reumatoida
(76.9%) (Takakura et al., 2004). Cu toate acestea, pentru a putea evalua aceasta
metoda este necesara o perioadd mai mare de urmarire.

Chiar daca rezultatele preliminarii ale modelelor protetice semi- si ne-
constranse sunt incurajatoare, incd trebuie lamurit in ce mdsurd modelele actuale
pot disipa fortele de rotatie mentinand in acelasi timp stabilitatea articulatiei.
Evaluarea atenta pe termen lung poate insa determina daca si cat de fidel protezele
imita cerintele unice ale piciorului si gleznei.

1.3.6. Biomecanica articulatiei gleznei

O intelegere profunda a biomecanicii articulatiei gleznei joaca un rol esential
in proiectarea si functionarea endoprotezelor totale de glezna. Pentru realizarea unui
mers normal, miscarile si articulatia gleznei si stabilitatea gleznei sunt esentiale.
Glezna are doud grade de miscare si trei grade de stabilite (Beuchel & Pappas,
1999). Cele doua grade de miscare din articulatia gleznei sunt dorsiflexia - flexia
plantara si rotatia interna-externa (Hicks, 1953), (Sarrfian, 1993). Suplimentar
existd miscarea de inversiune-eversiune care are loc in articulatia subtalara
(Lundberg et. al., 1989).

Glezna normald naturala este stabilda si constransa sa execute miscarile:
antero-posterior, medial-lateral si inversiune-eversiune. Acest lucru este realizat
prin factori intrinseci si extrinseci. Ambele miscari antero-posterioare si inversiune-
eversiune ale gleznei sunt constranse de ligamentele extrinseci ale gleznei. Miscarea
mediala-laterald depinde de sprijinul intrinsec al mortizei gleznei determinat de
maleola mediala si laterala.

Dispozitivele de implantare (endoprotezele) a articulatiei gleznei trebuie sa
ia in considerare factorii de miscare si de stabilitate, in scopul de a oferi miscare céat
mai naturald. Dispozitivele anterioare nu au permis rotatia axiald si nu au reusit sa
ia in considerare in totalitate, pentru proiectare, stabilitatea anatomica intrinseca si
extrinseca a mortizei gleznei (Feldman & Grady, 2003).

In cazul articulatiei soldului si a genunchiului exista numeroase studii
biomecanice realizate prin diverse metode: metode dinamice inverse, modele de
optimizare si chiar proteze instrumentate pentru a determina cat mai exact sarcinile
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prezente in articulatie. in schimb, articulatia gleznei nu a fost studiata la fel
de intens.

Exista studii cu modele de dinamica inversd care includ ipoteze pentru
rezolvarea sistemului de forte musculare nedeterminat (Stauffer et. al., 1977),
(Reggiani et al., 2006).

In plus, fiecare model are presupunerile si limitarile proprii privind modul in
care orientarea musculara, activarea si cinematica articulatiei au fost masurate,
putdnd modifica fortele de reactie din articulatie (Fryman, 2010).

Sunt astfel necesare studii ample de biomecanica pentru o mai buna
intelegere a biomecanicii articulatiei naturale si protezate, a schimbarilor cinematice
si dinamice care apar in glezna artriticd si pentru estimarea fortelor care actioneaza
la interfata os- implant.

1.3.7. Cercetari viitoare

Pe masura ce artroplastia totald de glezna continua sa evolueze ca o optiune
viabild de tratament pentru osteoartrita de glezna in stadiul avansat, consecintele
clinice adverse si biomecanice ale artrodezei devin tot mai evidente (Hintermann,
2005), (Gougoulias et al., 2012), (Gould, 2004), (Gould, 2011), (Zhao et al., 2011).

Pana in prezent, au fost raportate rezultate acceptabile ale artroplastiei de
gleznd in cazul pacientilor mai in varstd, cu osteoartritd sau artritd reumatoida.
Totusi, un procent semnificativ din pacientii cu osteoartritd in stadiu final este
reprezentat de pacientii tineri cu osteoartritd post traumatica. Acestia sunt mai
activi, comparativ cu cei ce dezvolta artita de sold sau genunchi, si doresc sa reia
activitati mai solicitante dupa implantare, ceea ce duce la reducerea duratei de viata
a implantului. Nu existd insd un interval de varstd bine definit (optim) pentru
candidatii artroplastiei totale de glezna. In prezent, se poate lua in considerare
inlocuirea gleznei, in unele cazuri, pentru pacienti mai tineri de 55 de ani,
necesitand totusi un stil de viata sedentar si exercitii cu impact redus. Pacientii tineri
trebuie sa fie avertizati de posibilitatea necesitarii pe viitor a operatiei de revizie sau
chiar fuziune (Baravarian, 2008).

Artroplastia totala de glezna la pacientii tineri, activi fizic si in cazul celor cu
diformitati severe este in continuare discutabild, astfel incat sunt necesare mai
multe studii si pentru a maximiza longevitatea si functionalitatea artroplastiei totale
de glezna (Hintermann, 2005).

Selectia corecta a pacientilor este esentiald pentru a obtine rezultate
favorabile in orice tip de artroplastie articulara, inclusiv artroplastia totala de glezna.
Se considerda ca cea mai buna tactica este de a selecta acei pacienti care inteleg
deplin riscurile si avantajele artroplastiei fata de fuziune, si considera ca plusul de
mobilitate oferit depaseste beneficiul operatiei unice si scaderii dramatice a durerii
oferite de operatia de fuziune (Baravarian, 2008).

S-a dovedit ca artroplastia de glezna nu poate imbunatatii mobilitatea
articulatiei, dar conserva raza de miscare prezenta preoperator. Astfel, se poate ca
protezarea gleznei sa nu fie cea mai buna solutie pentru articulatiile artritice cu o
mobilitate redusa drastic (Heuvel et al., 2010).

Definirea profilului candidatului la artroplastia de glezna este in
continuare subiectul unor cercetari viitoare, acest profil fiind necesar si deosebit de
important pentru succesul pe termen lung al endoprotezarii (Raikin, 2010).

Studiile de biomecanica a articulatiei gleznei pot contribui la dezvoltarea
unor noi modele de endoproteze cu caracteristici imbunatatite si pot contribui la
elaborarea unor ghiduri pentru o planificare operatorie mai buna si a unor
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tehnici de implantare mai precise, ceea ce contribuie la o inlocuire a articulatiei
gleznei mai fiabild si eficienta (Hintermann, 2005).

Noile modele de implanturi au caracteristici de design imbunatatite ceea ce
contribuie la respectarea cerintele anatomice ale pacientului. Suplimentar, pentru
obtinerea unor rezultate corespunzatoare, urmatoarele aspecte trebuie studiate
intens, acestea avand o importanta mult mai mare decét s-a crezut anterior in
succesul artroplastiei de glezna (Hintermann, 2005), (Baravarian, 2008):

- pozitionarea adecvatda a componentelor endoprotezei (in special a componentei
talare in raport cu centrul de rotatie al talusului);

- echilibrarea corecta a tesuturilor moi (se recomandd ca o atentie deosebita sa
fie acordata corectarii oricarui defect de aliniere printr-o combinatie de proceduri
asupra tesuturilor moi si osoase inainte de interventia de protezare a gleznei,
pentru a reduce riscul de esec datorat instabilitatii);

- alinierea corespunzatoare a axelor de miscare (esecul timpuriu al artroplastiei
de glezna este asociat cu o aliniere preoperativa varus/valgus incorecta);

- corectia dezaxarilor (deformatiilor unghiulare) ale pacientilor (exista pacienti cu
deformatii unghiulare severe post-traumatice, care necesitd corectia deformarii
unghiulare inainte de a fi eligibili pentru inlocuirea totala a gleznei) (Ryssman &
Myerson, 2012).

Cercetarile viitoare in domeniul artroplastiei totale de glezna vor continua si
dezvolta cercetdrile actuale, cu accent pe analiza clinicd pe termen lung pentru
identificarea tuturor problemelor asociate, definirea si delimitarea rolului
artroplastiei totale de glezna.

1.4. Tipuri de endoproteze de glezna

Artroplastia totald de glezna este folositd Tn tratamentul chirurgical al
articulatiei gleznei de peste 40 de ani, dar primele modele folosite (modele totale de
glezna dateazd din anii 1970) nu au avut rezultate incurajatoare. Incepand cu anii
1980, artroplastiile de glezna au fost apreciate ca fiind promitatoare, dar au fost
folosite destul de rar datorita ratei lor de esec ridicata.

Potrivit Academiei Americane a Chirurgilor ortopezi (American Academy of
Orthopedic Surgeons AAOS), primele modele de endoproteze de glezna avut doar
douda componente si au necesitat un ciment osos pentru a le mentine in pozitie
corectd, respectiv pentru asigurarea stabilitatii primare. Modelele mai noi nu au
nevoie de ciment, in schimb, osul creste in endoproteza de glezna la fel ca in cazul
endoprotezelor de genunchi si sold. A doua generatie implanturi de glezna se
pozitioneaza fara ciment, folosind o componenta suport din polietilena, fixa (cu doua
componente) sau mobila (trei componente) (Eustice - 1, 2012).

In prezent, artroplastia totala de gleznd a devenit un subiect intens cercetat,
iar numarul interventiilor de inlocuire totald a articulatiei gleznei este din ce in ce
mai mare. Exista astfel aprobate de catre FDA 6 modele de endoproteze de glezng,
si alte cateva modele sunt in studiu in Statele Unite ale Americii (Eustice - 1, 2012).
Endoprotezele de glezna pot avea doud sau trei componente. Spre exemplu,
modelele Agility, INBONE, Salto-Talaris si Eclipse prezintd un design cu douad
componente, pe cand Scandinavian Total Ankle Replacement este un model cu trei
componente (Cracchiolo & DeOrio, 2008).

Studii recente prezintd ca o noud optiune o proteza totalda de glezna
biologica, nemetalica. Daniel K. Lee de la Universitatea din California, San Diego
Medical Center, care a dezvoltat modelul de proteza de glezna biologica a explicat ca
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noul design restabileste glezna cu un material biologic aprobat de FDA,
similar colagenului din cartilaj. Interventia chirurgicala de implantare este o
procedurd minim-invaziva, n timpul careia cartilajul deteriorat este indepartat
printr-o incizie de 4 cm. Materialul de colagen este modelat in articulatie, unde se
adapteaza la conturul gleznei pacientului, ceea ce reprezinta de fapt o proteza
personalizatd. Materialul biologic este procesat din surse de colagen uman sau
animal si a fost folosit timp de un deceniu in alte tipuri de interventii chirurgicale.
Post operator de foloseste o ortezd care asigurd o fixare externa. Dupa indepartarea
acestei orteze, glezna biologica va oferi pacientului o mai buna mobilitate si
stabilitate (Eustice - 2, 2012).

Luand in considerare designul endoprotezelor totale de glezna, acestea pot fi
grupate, din punct de vedere al constrangerilor, in trei categorii principale:
constranse, semi-constranse si ne-constranse, fiecare dintre acestea reprezentand o
generatie de produse. In prezent, implanturile neconstranse le inlocuiesc pe cele
semi-neconstranse. In Europa sunt acceptate pe scard modelele neconstranse,
necimentate, cu trei componente. Alte criterii de clasificare a endoprotezelor de
gleznd se refera la tipul fixarii, numarul componentelor, congruenta, forma
componentelor si suprafata de alunecare (tabelul 1.2) (Hintermann, 2005).

Tabelul 1.2. Clasificarea endoprotezelor de glezna
Criteriul de clasificare Tipul endoprotezei

Cimentata

Necimentata

Doua componente

Trei componente

Constransa

Constrangerea Semi-constransa
Neconstransa

Congruenta - Sferica,
Sferoidala, Cilindrica,
Alunecare/cilindrica, Conica
Ne-congruentd - Trohlear,
Bisferic, Concav/convex,
Convex/convex

Anatomica
Neanatomica
Fixa

Mobila

Tipul de fixare

Numarul componentelor

Congruenta/conformitate

Forma componentelor

Suprafata de alunecare

1.4.1. Evolutia endoprotezelor de glezna

Prima interventie de artroplastie totala de glezna a fost efectuata in 1970 de
catre Lord si Marrotte (Gougoulias et al., 2009), (Heuvel et al., 2010), (Kakkar &
Siddique, 2011). Endoproteza totald de gleznd a avut o componenta tibiala de tip
stem lung (similar cu o endoproteza femurald) care s-a cuplat cu o componenta
talard din polietilend (care a finlocuit corpul talusului). Endoprotezarea a fost
combinata suplimentar cu o fuziune subtalara (Gougoulias et al., 2009).
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Cele mai vechi modele - prima generatie (Thompson Parkridge Richard si
Oregon) au tratat glezna ca o articulatie cilindricd pura (singura miscare posibila
fiind dorsiflexia si flexia plantara). Nici unul dintre aceste modele de proteze nu mai
este folosit astazi. Modele constranse sunt foarte stabile, astfel incat existd putine
sanse ca acestea sa fie subluxate sau sa afecteze anatomia tesuturilor adiacente. Cu
toate acestea, prin tratarea gleznei doar ca articulatie cilindrica se ignora axele sale
simultane multiple de miscare si se compromite mecanica articulatiei si solicitarea
acesteia. Tensiunile rezultate provoaca slabirea rapida a componentelor implantului.
Pentru modelele constranse, ratele de esec pe termen lung sunt de 90%
(Viscogliosi, 2011).

In tabelul 1.3 sunt prezentate sintetic principalele caracteristici ale
endoprotezelor de glezna din prima generatie.

Protezele din cea de-a doua generatie au fost dezvoltate in baza unor
fmbunatatiri semnificative, pentru a depasi dezavantajele si complicatiile asociate cu
protezele din prima generatie, printre care acoperire cu hidroxiapatitd pentru fixare
necimentatd, tehnici de implantare cu rezectie osoasd minimald, fincercari de
replicare a anatomiei normale a gleznei prin restabilirea alinierii mecanice si a
cinematicii articulatiei, etc. (Heuvel et al., 2010), (Kakkar & Siddique, 2011).

A doua generatie a fost reprezentata de modelele compuse din doua piese,
semi-constranse. Aceste modele au reprodus mai bine anatomia gleznei prin
replicarea talusului si mortezei si au permis miscare laterald si rotatie minima. In
Statele Unite, proteza de gleznd Agility produsa de compania DePuy nu a avut
concurenta in aceasta categorie pana in anul 2005. Implantul este compus din doud
piese, piesa suport din polietilena se potriveste in interiorul componentei tibiale si
constrange talusul (Viscogliosi, 2011).

A treia generatie, reprezentata de protezele cu componenta mobild, ne-
constranse (dezvoltate initial in anii 1970) reprezintd cea mai avansata generatie de
proteze glezna. In aceasta categorie pot fi mentionate protezele Hintegra (produse
de LifeScience) si STAR (produse de Small Bone Innovations Inc.). Proteza S.T.A.R.
este in prezent singura proteza din trei componente, cu o componentd mobil3,
necimentata, fard constrangeri disponibila la nivel mondial (Viscogliosi, 2011).

In prezent, exista aproximativ doudzeci de modele de endoproteze de
glezna, disponibile pe piata la nivel mondial (Cracchiolo & DeOrio, 2008), (Heuvel et
al., 2010), (Coetzee & Deorio, 2010). Cea mai recenta generatie de endoproteze de
glezna este compusa din trei componente: componentele tibiala si talara realizate
din cobalt-crom si acoperite cu un strat poros de titan pentru fixarea necimentata
(unele modele sunt acoperite cu hidroxiapatita) articuleaza cu meniscul mobil din
polietilena.

Tabelul 1.3. Principalele caracteristici ale endoprotezelor de glezna din prima
generatie

Caracteristica Descriere

Cimentatda - Utilizarea cimentului osos a reprezentat o cauza

Tipul de fixare principald ce a contribuit la esecul acestora (Heuvel et al.,
2010).
= Doua componente - Componenta tibiala (o componenta concava
Numarul

din polietilend) si componenta talara (o componenta metalica

componentelor <
convexa)

Constransa - Protezele constréanse au limitat miscarea la planul

Constrangerea ) - s -
9 sagital. Forma acestora a fost sferica, sferoidalda, conica,
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cilindrica sau alunecare cilindrica (Lewis, 1994), (Kakkar &
Siddique, 2011).

Neconstrédnsa - Protezele neconstrdnse au avut forma de tip
trohlear, bisferic, concav-convex, convex-concav (Kakkar &
Siddique, 2011).

Congruenta
Congruenta =

Ne-congruenta
Forma Anatomica

componentelor

Neanatomica

Suprafata de | Fixa
alunecare Mobil3
Protezele constrdnse au oferit o stabilitate mai mare, au
minimizat impingement-ul maleolelor impotriva talus-ului, si au
Puncte tari redus uzura insertiei din polietilend, datoritéa suprafetelor mari

de contact (Kakkar & Siddique, 2011).
Protezele neconstranse au oferit o mobilitate mai buna.

Puncte slabe

Manipularea deficitara a tesuturilor moi impreuna cu lipsa unui
instrumentar chirurgical adecvat a rezultat in dehiscenta plagii,
infectii si pozitionari inexacte ale implanturilor (Heuvel et al.,
2010).

Dezavantajul major a costat in tensiunile mari din interfetele os-
ciment- mplant, care au condus la un esec rapid (Kakkar &
Siddique, 2011).

Protezele neconstrdnse au avut o stabilitate redusa (Kakkar &
Siddique, 2011).

Abordarea gleznei doar ca o articulatie cilindrica cu axa fixa
ignora axele de miscare instantanee si compromite mecanica
articulatiei si incarcarea acesteia (Viscogliosi, 2011).

Tehnica de
implantare Abord lateral
5;'::;5?;;? Osteoliza, slabirea fixarii componentelor, infectii, impingement,
raportate deteriorarea tesutului moale, etc. (Heuvel et al., 2010).
- Protezele constranse: Imperial College London Hospital
(ICLH), Conaxial, St. George/Buchholz, Thompson Parkridge
Richards (TPR), TNK, Mayo (Kakkar & Siddique, 2011).
Exemple Modelul TNK nu este in prezent aprobat de FDA, este folosit
P aproape exclusiv in Japonia. TNK este o endoproteza
necimentata, cu douda componente, tip fixed-bearing.
- Protezele neconstranse: Bath si Wessex, Irvine, Smith si
Newton (Kakkar & Siddique, 2011).
In tabelul 1.4 sunt prezentate sintetic principalele caracteristici ale

endoprotezelor de glezna din a doua generatie.
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Tabelul 1.4. Principalele caracteristici ale endoprotezelor de glezna din a doua
generatie

Caracteristica Descriere

Tipul de fixare Necimentat - Acoperiri cu hidroxiapatita (Heuvel et al., 2010).

Doua componente - Endoprotezele cu doua componente tip fixed-
bearing au o singura articulatie intre componenta tibiala si cea talara, cu
o insertie din polietilend atasatéa componentei tibiale (Heuvel et al.,
2010).

Trei componente — Endoprotezele cu trei componente tip mobile-bearing
au o componenta mobila, din polietilena, care functioneaza ca un menisc
intre componentele tibiald si talard, si care determina doua suprafete
articulare separate. Meniscul mobil reduce fortele de forfecare deoarece
impune constrangeri minime. Totodatd, meniscul mobil maximizeaza
congruenta dintre suprafetele articulare, minimizand astfel uzura
componentei din polietilena (Viscogliosi, 2011).

Numarul
componentelor

Semi-Constransa -

Constrangerea ——

Neconstransa -

Congruenta - Meniscul mobil maximizeaza congruenta dintre suprafetele
Congruenta articulare (Heuvel et al., 2010).

Ne-congruenta

Anatomicd - Incercdri de replicare a anatomiei normale a gleznei prin
Forma restabilirea alinierii mecanice si a cinematicii articulatiei (Heuvel et al.,

2010).

componentelor
Neanatomica

Suprafata de Fixa - Endoprotezele cu doud componente tip fixed-bearing

alunecare Mobild - Endoprotezele cu trei componente tip mobile-bearing

Tehnici de implantare cu rezectie osoasa minimala (Heuvel et al., 2010).
Puncte tari Uzurd mai mica a componentei din polietilenad datoritd meniscului mobil
(Heuvel et al., 2010).

Tehnica de _
implantare Abord anterior

Scandinavian Total Ankle Replacement (STAR, Waldemar Link,
Exemple Hamburg, Germany), Buechel-Pappas Total Ankle Replacement

(Endotec, South Orange, NIJ]), Agility Total Ankle System (Depuy,
Warsaw, IN) (Heuvel et al., 2010).

In tabelul 1.5 sunt prezentate sintetic principalele caracteristici ale
endoprotezelor de glezna din a treia generatie.

In prezent, piata internationald a endoprotezelor de glezna este dominata de
modelele: Agility, Buechel-Pappas si STAR (Vickerstaff et al., 2007). Se prezinta in
continuare citeva modele de endoproteze de glezna, considerate ca fiind cele mai
importante ca design pentru prezent si tendinte viitoare.

1.4.2. Endoproteza Agility

Endoproteza Agility Ankle produsa de firma DePuy a fost aprobata de catre
FDA in luna mai a anului 2002. Agility Ankle este o proteza cimentata, formata din
componenta tibiald si componenta talara (figura 1.2.a). Componenta tibiala este
compusa dintr-o parte metalica si o parte concava din material plastic ce ofera
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suport atat tibiei cat si fibulei prin realizarea unei punti in spatiul dintre cele doua
oase. Insertia de polietilenda este fixata in componenta tibiala. Componenta talara
este fixatd pe talus si permite acestuia atat flexia plantara cat si dorsiflexia.
Componenta talara articuleaza cu cea tibiald cu aproximativ 20° de rotatie externa
(Bestic et al., 2008).

Implantul Agility este semi-constrans, permitdnd deplasarea mediald si
laterala sub componenta tibiala. Acest lucru ajuta la scaderea tensiunilor din
componenta tibiala si permite o pozitionare mai fiziologica a talusului sub tibie.

Tabelul 1.5. Principalele caracteristici ale endoprotezelor de glezna din a treia

generatie

Caracteristica

Descriere

Tipul de fixare

Necimentat (Heuvel et al., 2010):

- Acoperiri cu un strat poros de titan;

- Acoperiri cu hidroxiapatita.

Fixarea este, in general, realizata prin press-fit (Viscogliosi,
2011).

Numarul
componentelor

Trei componente - Endoprotezele cu trei componente tip mobile-
bearing au o componentd mobild, din polietilend, care
functioneazd ca un menisc mobil intre componentele tibiald si
talara, si care determina doua suprafete articulare separate.
Meniscul mobil reduce fortele de forfecare deoarece impune
constrangeri minime. Totodata, meniscul mobil maximizeaza
congruenta dintre suprafetele articulare, minimizand astfel uzura
componentei din polietilena.

Constrangerea

Neconstrdnsa - Dispozitivele ne-constranse au o componenta
tibiald, cu o suprafata pland, o componentd suport care are varful
plat si capatul de jos concav, si o componenta talara care
reproduce cupola astragalului. Aceste modele permit miscarea
laterala la interfata dintre tibie si componenta de sprijin si
miscarea de flexie si extensie la interfata dintre componenta de
sprijin si talus, si poate cel mai important, miscarea de rotatie
compusa a gleznei realizatd prin suprapunerea simultanda a
miscarilor simple. (Viscogliosi, 2011).

Congruenta

Congruenta - Meniscul mobil maximizeaza congruenta dintre
suprafetele articulare (Heuvel et al., 2010).

Suportul si stabilitatea sunt asigurate de tesuturi moi si
conjunctive (Viscogliosi, 2011).

Forma
componentelor

Anatomica - Incercari de replicare a anatomiei normale a gleznei
prin restabilirea alinierii mecanice si a cinematicii articulatiei
(Heuvel et al., 2010).

Endoprotezele sunt proiectate pentru a integra cu os din jur
(Viscogliosi, 2011).

Suprafata de
alunecare

Mobila - Endoprotezele cu trei componente tip mobile-bearing

Puncte tari

Tehnici de implantare cu rezectie osoasa minimala (Heuvel et al.,
2010).

Uzura mai mica a componentei din polietilena datorita meniscului
mobil (Heuvel et al., 2010).
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Tehnlca de Abord anterior

implantare
Hintegra® (Integra, France), Ankle Evolution System (AES)

Exemple (Biomet Europe, Belgium), Bologna-Oxford (BOX) (Finsbury,
Leatherhead, UK) Salto™ (Tornier, Grenoble, France), Mobility
(Depuy, Leeds, UK) (Heuvel et al., 2010).

Endoproteza AGILITY® LP Total Ankle System (figura 1.2.b) produsa de
compania DePuy face parte din a patra generatie de endoproteze de glezn3,
conceptia sa bazandu-se pe 20 ani de experienta clinicd. Principalele noutati constau
in reproiectarea componentei talare si abilitatea de dimensiona componenta talara
cu o dimensiune in raport cu componenta tibiald (DePuy Synthes - 1, 2012).

a. Agility™ (Alvine Orthopaedics, 2012) b. Agility® LP Total Ankle System (DePuy
Synthes - 2, 2012)
Figura 1.2. Variante ale endoprotezei Agility

Avantajele principale ale acestei endoproteze sunt (Hintermann, 2005):

- permite Tinlocuirea completd a articulatiei, deoarece designul cu doua
componente incorporeaza fuziunea syndesmotica pentru a permite
resuprafatarea intregii articulatii.

- elimind miscarea fibulei si realizeaza conversia unei articulatii cu trei oase intr-o
articulatie cu doua oase, care ar trebui sa simplifice problemele mecanice cre
implica glezna.

- fuziunea syndesmoticd ofera o suprafatd mai mare de fixare a componentei
tibiale, sporind astfel interfata os-implant si permitdnd de asemenea fibulei sa
imparta o parte din sarcina.

- suprafata articulara a tibiei este plasata la 23° extern, in conformitate cu rotatia
externad a gleznei normale, pentru a simula un aliniament transmalleolar normal
al gleznei.

- translatia usoara in planul coronal, precum si rotatie axiald sunt posibile prin
proiectarea corespunzatoare ce conduce la scaderea transfer de sarcind la
interfata os-implant.

Caracteristicile endoprotezei AGILITY sunt prezentate sintetic in tabelul 1.6
(OrthopaedicsOne - 1, 2012), (Gougoulias et al., 2009), (Kakkar & Siddique, 2011),
(Hintermann, 2005), (Bestic et al., 2008), (Vickerstaff et al., 2007), (Heuvel et al.,
2010).

1.4.3. Endoproteza Buechel-Pappas

Sistemul Buechel-Pappas™ Total Ankle Replacement a fost conceput de
Dr. F.F. Buechel si Dr. M.]. Pappas in 1989 si este fabricat de Endotec Inc., in New
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Jersey, SUA. Acest model reprezinta dezvoltarea unei proteze mai vechi a aceleiasi
firme si grup de design (New Jersey LCS - Low Contact Stress).

Tabelul 1.6. Caracteristicile endoprotezei Agility

Designer / Anul / Producator

F.G. Alvine (Sioux Falls, South Dakota) / 1984 /
DePuy Orthopaedics (Warsaw, Indiana)

Tipul de fixare

Cimentata Suprafetele de alunecare au o acoperire
poroasa

Numar de componente

Doua componente - doua componente metalice si o
componentd din polietilend fixatd in componenta
tibiala

Constrangere

Semiconstransa - permite deplasarea mediala si
laterald sub componenta tibiala

Congruenta

Articulatie conforma partial

Suprafata de alunecare

Fixa - Endoproteza cu doua componente tip fixed-
bearing

Materiale

— Aliaj Ti - ambele componente tibiala si talara

— Aliaj Ti - componenta tibiala / Aliaj CoCr
componenta talara

- UHMWPE componenta intermediara fixata in
componenta tibiald

Caracteristici specifice

— sprijin mai mare pentru glezna si stabilitate mai
mare pe termen lung;
— dimensiuni multiple, pentru o fixare mai exacta

Endoproteza Buechel-Pappas™ este fabricats din aliaj de titan, cu suprafata
acoperita de un film ceramic pentru mai buna alunecare a meniscului din polietilena
UHMWPE si pentru o mai buna osteointegrare (Haragus, 2010).

Acest sistem implica miscarea de rotatie a meniscului mobil care este
articulat in partea superioara cu suprafata pland a componentei tibiale, iar in partea
inferioara cu suprafata biconcava a componentei talare (figura 1.3).

N

Figura 1.3. Sistemul Buechel-Pappas™ '—I'otal Ankle Replacement (Heuvel et al., 2010)

Caracteristicile endoprotezei Buechel-Pappas sunt prezentate sintetic in
tabelul 1.7 (OrthopaedicsOne - 1, 2012), (Gougoulias et al., 2009), (Kakkar &
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Siddique, 2011), (Hintermann, 2005), (Bestic et al., 2008), (Vickerstaff et al.,
2007), (Heuvel et al., 2010).

1.4.4. Endoproteza S.T.A.R. (Scandinavian Total Ankle
Replacement)

Prima varianta a protezei totale S.T.A.R. (Scandinavian Total Ankle
Replacement) a devenit disponibild in Europa la inceputul anilor 80. Principalele
caracteristici ale acestei endoproteze au fost: doua componente, cimentata, design
fixed-bearing. Sistemul STAR a fost dezvoltat in continuare (implantul actual este
generatia a treia si difera mult si principial de cel initial, desi pastreaza acelasi
nume) ca un implant cimentat cu trei componente, design mobile-bearing (in 1986),
si ca un implant necimentat cu trei componente, design mobile-bearing (in 1990),
devenind cel mai popular sistem de inlocuire a articulatiei gleznei in Europa (Heuvel
et al., 2010), (Haragus, 2010). Proteza totala STAR a fost aprobata FDA in 27 mai
2009. STAR a fost prima proteza mobild cu trei componente vanduta in Statele Unite
(Eustice - 1, 2012).

Tabelul 1.7. Caracteristicile endoprotezei Buechel-Pappas

F.F. Buechel si M.]J. Pappas / 1989 / Endotec Inc.,

Designer / Anul / Producator (South Orange, New Jersey)

Necimentata - Suprafetele de alunecare au o
acoperire poroasa

TiN (Ultracoat): acoperire ceramica, BioCoat: 3
straturi acoperire poroasa

Tipul de fixare

Trei componente - doua componente metalice si o

Numar de componente < ST g
componenta din polietilena

Constrangere Neconstrénsa - permite o rotatie totald de 65°
Congruenta Articulatie conforma integral

Componenta talara foloseste un sulcus (sant) care
Forma componentelor permite inversie/eversie fara a produce incarcarea

marginilor.

Mobild - Endoprotezda cu trei componente tip
Suprafata de alunecare mobile-bearing

Miscare cilindrica de alunecare

— Aliaj Ti (Ti6Al4V) - componente tibiala si talara
Materiale - UHMWPE componenta intermediara fixata in
componenta tibiald

- Stem-ul componentei tibiale si santul adanc al
componentei astragalului permit asezarea
corespunzatoare (se potrivesc cu) pe suprafata
componentei de polietilend si miscarea de
inversie/eversie.

- Rezectie osoasa minima.

Caracteristici specifice

Proteza de gleznd S.T.A.R. este formata din trei componente functionale
(figura 1.4) (Haragus, 2010):
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- componenta metalica (CoCrMo) tibiala plata cu doua bare de ancorare, acoperita
prin pulverizare cu plasma de titan;

- suportul (meniscul) mobil din polietilend UHMWPE;

- componentd metalica (CoCrMo) talara cilindricd convexa, care resuprafateaza
intreaga suprafatd de contact a talusului (inclusiv adancituri medio maleolare),
acoperita prin pulverizare cu plasma de titan.

Figura 1.4. Sistemul S.T.A.R. (Heuvel et al., 2010)

Fiind complet congruent, meniscul mobil (inlay) din polietilena articuleaza
superior cu suprafata plana a platoului tibial (suprafata proximala a acestuia este
plana si permite alunecare), si inferior cu striul longitudinal convex al componentei
astragalului (partea distala sau talara este concava si are un canal radial pozitionat
centrat pe directie antero-posterioara). Aceasta caracteristica de proiectare permite
miscarea libera (neconstransd) a meniscului din polietilena in raport cu rotatia
interna / externa, plus rotatia in planul transversal la interfata menisc - componenta
tibiala si dorsiflexie / flexie plantara la interfata menisc - componenta talara, dar nu
permite rotatia astragalului (Hintermann, 2005).

Ansamblul este proiectat sa inlocuiascd o parte din componentele tibiald si
talara ale articulatiei gleznei normale, pastrand in acelasi timp gama de miscare cat
mai mult posibil. Exista doua suprafete de sprijin:

- interfata dintre suprafata de sus a suportului mobil si suprafata corespunzatoare
a placii tibiale;

- interfata dintre suprafata de jos a suportului mobil si suprafata corespunzatoare
a placii talare.

Componenta tibialda are o suprafatd plana si o suprafatd cu doua
proeminente sub forma de bare cilindrice orientate pe directia antero-posterioara.
Suprafata plana din partea de sus a suportului mobil culiseaza pe suprafata plana a
placii tibiale. Proeminentele cilindrice ale placii tibiale ajuta la fixarea acesteia de
partea distald a tibiei. Partea de jos a componentei mobile este concava, mulandu-
se pe partea convexa a suprafetei de sus a placii talare. Designul componentei
mobile este realizat in asa fel incat sa reduca fortele de forfecare care pot duce la
slabirea componente de metal si la reducerea tensiunii la interfata os metal
(Hintermann, 2005).

Componenta talara este proiectata ca o proteza anatomica pentru a acoperi
domul talar, anterior, posterior, median si fatetele laterale. Componenta talara este
conceputd pentru a minimiza cantitatea de os care trebuie eliminata. De la apexul
domului, peretii coboara oblic spre exterior pentru a se conforma cu anatomia
normala a oaselor. Privitd din lateral, partea proximala a componentei talare este
proiectatd sub forma domului talar al gleznei normale. O creastda mica,
semicilindrica, se ridica din partea anterioara spre partea posterioarda a suprafetei
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concave a componetei. Scopul acestei creste este de a constrange miscarile laterale
ale suportului mobil (Hintermann, 2005).

Caracteristicile endoprotezei S.T.A.R. sunt prezentate sintetic in tabelul 1.8
(OrthopaedicsOne - 1, 2012), (Gougoulias et al., 2009), (Kakkar & Siddique, 2011),
(Hintermann, 2005), (Bestic et al., 2008), (Vickerstaff et al., 2007), (Heuvel et al.,
2010).

Tabelul 1.8. Caracteristicile endoprotezei S.T.A.R.

Kofoed (Copenhagen, Denmark) / 1981 / Small Bone

Desieneys ALl Het i Inovations (Morrisville)

Necimentata - Suprafetele de alunecare au o acoperire
poroasa

Tipul de fixare Interfata dinspre os este pulverizatd cu plasma de titan
pentru porozitate si hidroxiapatita pentru a grabi
osteointegrarea

Trei componente - doud componente metalice si o

Numar de componente < e
P componenta din polietilena

Constrangere Constransa - constrangere axiald minima

Congruenta Articulatie conforma integral

Meniscul mobil articuleazd superior cu suprafata plana a
Forma componentelor platoului tibial si inferior cu striul longitudinal convex al
componenta astragalului.

Mobila - Endoproteza cu trei componente tip mobile-

Suprafata de alunecare bearing

— Aliaj CoCr sau CoCrMo - componente tibiala si talara
— UHMWPE - meniscul mobil

Materiale

- Componenta tibiald nu este anatomica ceea ce de
multe ori o subdimensioneaza.

- Suprafata de contact a polietilenei este relativ mica,

Caracteristici specifice pentru a permite rotatie in plan transversal.

- Rezectie osoasa minima.

- Migcari: 10° dorsiflexie, 30° flexie plantara, 15°
rotatia gleznei

1.4.5. Endoproteza HINTEGRA (Newdeal SA, Lyon, France)

Endoproteza HINTEGRA este formata din trei componente (figura 1.5): o
componenta tibiala platd, componenta intermediara din polietilena si o componenta
talara conicad convex cu o raza mediald mai micd. Ambele componente metalice
(tibiala si talard) sunt fixate prin suruburi prin scuturile ventrale. Marginile laterale
ale componentei talare mentin componenta de polietilena in pozitie corespunzatoare
pentru a impiedica dislocarea (Hintermann et al., 2004), (Gougoulias et al., 2009),
(Kakkar & Siddique, 2011).

Cele doua componente metalice sunt realizate din aliaj cobalt crom (CoCr).
Suprafetele de alunecare sunt fin lustruite, iar celelalte suprafete sunt poroase (20%
porozitate) si acoperite cu titanium si hidroxiapatita. Meniscul este realizat din
polietilena cu greutate moleculara ultra ridicata UHMWPE.
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Figura 1.5. Endoroteza HINTEGRA (Hintermann, 2005)

Caracteristicile endoprotezei HINTEGRA sunt prezentate sintetic in tabelul
1.9 (OrthopaedicsOne - 1, 2012), (OrthopaedicsOne - 2, 2012), (Hintermann,
2010), (Barg et al., 2012), (Hintermann et al., 2004), (Gougoulias et al., 2009),
(Kakkar & Siddique, 2011), (Hintermann, 2005).

Tabelul 1.9. Caracteristicile endoprotezei HINTEGRA

B. Hintermann (Basel, Switzerland); G. Dereymaeker (Pellenberg,
Belgium); R. Viladot (Barcelona/Spain); P. Diebold (Maxeville, France) /
Newdeal SA, Lyon, France / 2000

Designer /
Producator / anul

Necimentatda - Suprafetele de alunecare au o acoperire poroasa (20%

Tipul de fixare porozitate) si sunt acoperite cu titanium si hidroxiapatita

Numar de | Trei componente — doua componente metalice si o componentd din
componente polietilena

R Neconstransa - Limitele de miscare depind de constrangerile tesutului
Constrangere K i

moale natural

Congruentd - ofera 50° contact congruent pentru flexie/extensie si 50°
Congruenta contact congruent pentru de rotatia axiald, care ofera suprafete de
contact congruente pentru activitatile obisnuite

I Componenta talara reproduce anatomia talusului
componentelor
Suprafata de | Meniscul mobil asigurd rotatia axiala si mobilitatea normala pentru flexie-
alunecare extension
Materiale CoCr acoperit cu Ti-HA; UHMWPE
Asigura stabilitatea pentru inversie/eversie
Caracteristici Rezectie  osoasa minima, suport osos extins, echilibrarea
specifice corespunzdtoare a ligamentului, tensiuni de contact minime in interiorul

si in jurul protezei

1.4.6. Alte modele de proteze de glezna disponibile in prezent

In prezent, sunt disponibile pe piatd mai multe modele de protez3 totald
glezna. Design-ul acestor modele diferd in mai multe moduri, inclusiv numarul
componentelor, comportamentul biomecanic si tehnica de implantare. Se prezinta in
continuare, foarte succint, cateva din aceste modele.

Proteza de glezna AES (Ankle Evolutive System) a fost creatd in 1998
sub coordonarea Dr. J.C. Asencio in Nimes, Franta si este produsd de compania
Biomet Merck din Dordrecht, Olanda. Proteza de glezna AES are trei componente:
doua componente din aliaj de CoCr, acoperite cu hidroxiapatita si un menisc din
polietilend (figura 1. 6). Este asemanatoare in design cu Buechel-Pappas, dar
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prezinta unele imbunatatiri: platou tibial mai gros, forma mai ergonomicd a sten-
ului si optiunea de finlocuire a suprafetei talare a articulatiei cu maleola tibiala
(Haragus, 2010), (Hintermann, 2005).

Figura 1.6. Proteza AES (Ankle Evolutive System) (Hintermann, 2005)

Una din complicatiile majore ale acestei endoproteze constd in aparitia cu o
frecventd neasteptat de mare a leziunilor osteolitice in cazul pacientilor implantati cu
AES (MHRA, 2012).

Proteza totald de glezna INBONE Total Ankle este produsa de Wright
Technology si este aprobata FDA din noiembrie 2005. Sistemul INBONE contine
doua componente, cea tibiald avand o piesa din polietilena imobilizatd de piesa de
titan (figura 1. 7). O tija lunga de titan asigura fixarea acestei parti a implantului in
tibie. Componenta talara are o forma anatomica, este realizata din aliaj CoCr lustruit
fin, fixarea facandu-se cu ajutorul unei tije (Eustice - 3, 2012).

J \
. u v

Figura 1.7. Proteza INBONE Total Ankle (Wright Medical, 2012)

Proteza totala de gleznd INBONE Total Ankle prezinta stem-uri de ancorare
care asigura o buna pozitionare in tibie si talus. Design-ul modular al acestei
endoproteze permite medicului ortoped sa selecteze componentele potrivite atat
pentru dimensiunile pacientului, cat si pentru structura osoasa (Wright Medical,
2012), (Pedowitz & Wapner, 2010).

Proteza totala de glezna Eclipse Total Ankle Replacement a fost aprobata
FDA in noiembrie 2006. Endoproteza Eclipse este formatad din doua componente
(figura 1. 8): componenta tibiala si cea fixa din polietilena si se implanteaza prin
abord medial sau lateral (Pedowitz & Wapner, 2010), (Gougoulias et al., 2009).
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Figura 1.8. Proteza Eclipse Total Ankle (Pedowitz & Wapner, 2010)

Proteza Salto Talaris Anatomic Ankle (figura 1.9) a fost aprobata de catre
FDA pentru comercializare in anul 2006 si reprezintd o variantd noud de design a
protezei Salto Ankle. Aceasta imitd anatomia si miscarile de flexie-extensie ale
articulatiei naturale a gleznei (Beckman, 2012).

Figura 1.9. Proteza Salto Talaris Anatomic Ankle (Beckman, 2012)

1.4.7. Tendintele actuale ale pietei de endoproteze de glezna

In prezent sunt pe piatd multe tipuri de implanturi, dar, majoritatea celor folosite se
incadreaza in tiparul de 3 componente cu menisc mobil, necimentate, introduse prin
abord anterior.

Se presupune cd, prin dezvoltarea modelelor existente si conceperea unor
noi modele, impreund cu formarea corespunzatoare a chirurgilor ortopezi, folosirea
instrumentelor de precizie si realizarea studiilor clinice pe termen lung, piata
protezelor de glezna (figura 1. 10) va putea rivaliza cu cea a protezelor de sold si
genunchi. Performantele statistice ale protezei S.T.A.R arata faptul ca artroplastia
totala de glezna imbunatateste eficacitatea tratamentului in cazul pacientilor corect
selectati (Viscogliosi, 2011).
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Figura 1.10. Piata la nivel mondial pentru protezele totale de glezna in anul 2011 (Viscogliosi,
2011)

1.5. Evaluarea comportamentului biomecanic al
implanturilor ortopedice

Comportamentul biomecanic al implanturilor ortopedice depinde de mai
multi factori, dintre care, printre cei mai importanti, pot fi mentionati (Anasane et
al., 2007):

- proprietatile materialelor din care sunt fabricate implanturile;

- proprietatile structurale care difera de caracteristicile de rezistenta, fiind functie
atat de material, cat si de configuratia structurala a implantului (Moore, 2012);

- tehnologiile de fabricatie;

- tratamente termice si acoperirile;

- calitatea suprafetelor;

- pozitionarea corespunzatoare in tesutul gazda in timpul actului chirurgical;

- tehnica chirurgicala de implantare;

- instrumentarul chirurgical folosit in timpul interventiei.

Cerintele generale impuse materialelor folosite pentru fabricatia

implanturilor se refera la (Spiekermann, 1995), (Teoh, 2004):

- compatibilitatea biologica (biocompatibilitatea);

- compatibilitatea mecanica (relatia dintre proprietatile materialelor si structura
acestora);

- reactia tesutului gazda si citotoxicitatea;

- sterilizare

- prelucrabilitatea;

- functionalitatea.

In general, studiul comportamentului biomecanic al implanturilor ortopedice
trebuie sa analizeze proprietatile mecanice corespunzatoare:
- materialelor folosite in fabricatia implanturilor ortopedice;
- sistemului de implantare/endoprotezare:

- componente - individual;

- ansamblu sistem stabilizare/endoproteza;

- sistem stabilizare/endoproteza implantata in os (artificial) - in vitro;

- sistem stabilizare/endoproteza implantata in os natural - in vivo.

De asemenea, studiul comportamentului biomecanic al implanturilor
ortopedice trebuie sa urmareasca performantele structurii anatomice implantate (os
fracturat, articulatie) atat pe termen scurt, cat mai ales pe termen lung.
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Functionalitatea structurii anatomice implantate (mobilitate, forta,
lipsa/atenuarea durerii, etc.) depinde de toti factorii mentionati la inceputul acestui
subcapitol.

1.6. Materiale utilizate pentru fabricatia implanturilor
ortopedice

Materiale utilizate pentru fabricatia implanturilor ortopedice sunt alese in
functie de caracteristicile mecanice si de rolul functional pe care il are implantul. O
clasificare generald a acestor materiale este prezentatd in tabelul 1.10 (Teoh,
2004).

Tabelul 1.10. Clasificarea biomaterialelor

Materiale biologice Materiale sintetice
UHMWPE, PMMA,
Polimeri PEEK, Silicon,

Poliuretan, PTFE

Pielea, tendon,

esuturi moi .
T pericard, cornee

Otel inoxidabil, aliaj
Co-Cr-Mo, Titanim,

szl aliaj Ti-Al-V, aur,
platina
Alumina, Zirconiu,
’ . Os, dentina, | Ceramice Carbon, Hidroxiapatita,
e epiderma sticld bio, etc.
Compozite Fibra carbon

Alegerea materialelor folosite pentru fabricatia endoprotezelor de sold,
genunchi si glezna ia Tn considerare mai multi factori, precum proprietatile
mecanice, nivelul de activitate si varsta pacientului, preferintele chirurgilor, si, nu in
ultimul rénd, costul.

Materilalele utilizate pentru fabricatia endoprotezelor de glezna trebuie sa
asigure urmatoarele proprietati principale:

- biocompatibilitate cat mai buna;

- proprietati fizico-chimice si mecanice asemanatoare proprietatilor structurilor
anatomice pe care le inlocuiesc;

- reducerea osteolizei si a reactiilor adverse;

- pastrarea formei si a proprietatilor initiale un timp indelungat.

Evaluarea proprietatilor materialelor folosite pentru fabricatia endoprotezelor
se realizeaza prin comparatie cu proprietatile osului, acesta fiind compus din colagen
si hidroxiapatita. Colagenul ofera osului un modul Young scazut, o rezistenta buna la
tractiune, dar rezistenta slaba la compresiune, iar Hidroxiapatita este responsabila
pentru o rezistenta buna la compresiune sirigiditate dar este casanta.

Osul prezinta o foarte slaba rezistenta la forfecare, dar are cea mai mare
rezistentd la compresiune si prezintd o structura dinamicd ce i remodeleaza
geometria pentru a creste cortexul interior si exterior, pentru a modifica momentul
de inertie si pentru a minimiza tensiunile de indoire (Karadsheh, 2013).

Modulul de elasticitate al materialelor folosite in implantologie este de cel
putin sapte ori mai mare decat cel al tesutului osos. Aceasta diferenta majora poate
produce aparitia fenomenului de ,stress shielding”, caracterizat de resorbtia osoasa
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in vecindtatea implantului, respectiv de osteopenie (reducerea densitatii osului si
deci si a rezistentei acestuia) (Niinomi and Nakai, 2011), (Frosch & Stirmer, 2006).
Datorita implantului, care preia cea mai mare parte a solicitarii mecanice, tesutul
osos este privat de stimularea mecanica necesara procesului de homeostaza, ceea
ce poate conduce la complicatii clinice.

Tabelul

1.11 prezinta sintetic avantajele si dezavantajele principalelor

materiale folosite pentru fabricatia implanturilor ortopedice (Karadsheh, 2013).

Tabelul 1.11. Avantajele si dezavantajele principalelor biomateriale

Material

Avantaje

Dezavantaje

Titanium

foarte biocompatibil;

formeaza un strat de oxid
aderent prin auto-pasivare ceea
ce il face rezistent la coroziune;
modulul de elasticitate scazut il
face mai asemanator cu
materialele biologice precum

osul cortical.

rezistenta scazuta la uzura;
genereaza resturi de metal
(debris) mai mult decéat aliajul
cobalt crom;

rezistenta la forfecare relativ
mica;

dificultdti Tn  procesul de
fabricatie.

Otelul inoxidabil -
aliaj Fe-C cu
elemente de
crom, molibden,
mangan

foarte rigid:

rezistent la fisurare;

pret competitiv;
prelucrabilitate relativ usoara

susceptibil la coroziune;

aparitia fenomenului de stress
shielding al osului datorita
rigiditatii superioare a

metalului.

Aliaj de cobalt:
cobalt, crom,
molibden, nichel

rezistentd mecanica foarte buna;
rezistenta la coroziune mai buna

decat otelul inoxidabil.

posibila toxicitate a inonilor de
Ni eliberati;
rezistenta la coroziune mai

slaba decat titanul.

Polietilena cu
greutate
moleculara
ultraridicata
(UHMWPE)

dur, ductil, elastic, rezistent la

uzura

sensibil la abraziune, uzura
fiind de obicei cauzatd de
incluziuni ale unui al treilea
corp;

termoplastic, poate fi modificat
de temperaturi extreme;

mai slab decadt oase in

tensiune.

Polimetilmetacrilat
(PMMA, ciment
0S0S)

atinge rezistenta de rupere in
24 de ore;

rezistent la compresiune;
modulul lui Young intre osul
cortical si cel spongios.

rezistentd scdzuta la tractiune
si la forfecare;

insertia poate conduce la
scaderea periculoasa a

tensiunii arteriale;
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Material Avantaje Dezavantaje
esec cauzat adesea de
microfracturi si fragmentari.
Siliconi - polimeri care sunt folositi rezistentd slabd si uzurd
adesea in artroplastia responsabila pentru sinovita
articulatiilor  neincarcate cu
greutate (non-bearing)
Ceramica - cele mai bune caracteristici de de obicei este fragila

uzura cu PE;
inalta rezistenta la

compresiune.

(casanta), tenacitate mica la
fracturi;

valori mari ale modulului lui

Young;

- rezistenta la tractiune
scazuta;

- caracteristici slabe de

rezistenta la fisurare.

Materiale metalice. Exista patru grupe de materiale metalice ce se
folosesc cu preponderentd la fabricatia implanturilor ortopedice: otelul inoxidabil,
aliajul Co-Cr, titanul pur si aliajele de titan. Fiecare element constituent al aliajului,

in functie compozitia chimica a acestuia, contribuie la definirea proprietatilor
fizice si chimice ale materialului imbunatatind de obicei o serie de caracteristici, cum
ar fi duritatea, rezistenta la coroziune si rezistenta la oboseala.

Proprietatile mecanice ale unui implant depind nu numai de tipul materialului
folosit, dar si de procesul de fabricatie, tratamentele termice si mecanice putand
schimba microstructura materialului.

Pentru a imbunatati implanturile ortopedice, tendinta actuald a cercetarilor
este orientata spre dezvoltarea de noi aliaje de titan, cu proprietati biologice si
biomecanice imbunatatite. Realizarea unei fixari rapide si sigure a implantului in os
necesita caracteristici si structuri de suprafata optimizate. Se studiaza astfel tipuri
de acoperiri biomimetice cu si fara capacitatea de a elibera factori de crestere si de
acoperire celulara, inclusiv dezvoltarea de implanturi de titan acoperite cu celule
stem pentru inlocuirea partiald a suprafetelor articulatiilor (Frosch & Stirmer,
2006).

Materialul metalic revolutionar, Oxinium (97.5% Zirconiu si 2.5% Niobiu)
combind proprietatile superioare ale metalelor si ceramicii, ceea ce 1i conferda un
nivel inalt de biocompatibilitate. Suprafata exterioara este transformata in ceramica
printr-un procedeu tehnologic dezvoltat de catre firma Smith&Nephew (Smith &
Nephew, 2013). Principalele avantaje ale acestui material sunt date de prorietatile
superioare de rezistentda la uzura, duritate, toleranta la defecte, rezistenta la
oboseald. Oxinium este folosit in prezent cu succes pentru componentele metalice
ale endoprotezelor de sold si genunchi (Smith & Nephew, 2013), (Bugariu, 2012).
Nu am gasit in literaturd studii despre folosirea acestui material pentru
endoprotezele de glezna.
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Materialele metalice folosite frevent pentru fabricatia componentelor tibiala
si talara ale endoprotezelor de gleznda sunt aliajele de Titan, aliajele Co-Cr si
CoCrMo.

Materiale polimerice. Dintre compusii polimerici folositi pentru fabricatia
implanturilor ortopedice se folosesc intens polietilena cu greutate moleculara
ultraridicata (UHMWPE), poliuretanul, polimetilmetilacrilatul (PMMA),
polimetilmetilketona (PEEK) si mai nou polietilena reticulatd (PEX sau XLPE), care
prezinta o rezistenta la uzura superioara.

Componenta intermediara fixata in componenta tibiala, respectiv meniscul
mobil ale endoprotezelor de glezna sunt realizate din UHMWPE.

Materiale ceramice. Bioceramicele reprezinta o categorie de materiale in
structura carora intra atat componente metalice, cat si nemetalice, legate intre ele
prin legaturi covalente sau ionice. Spre deosebire de materialele metalice, aceste
materiale nu sunt predispuse la coroziune chimica. Un mare dezavantaj il constituie
faptul ca sunt sensibile la diferite forme de degradare, atunci cand interactioneaza
cu mediul fiziologic, nivelul de degradare fiind, de reguld, in functie de materialul
ceramic (Bugariu, 2012).

Unul dintre materialele ceramice utilizate pentru implanturile ortopedice este
alumina (Al,03) datorita rezistentei la coroziune, biocompatibilitatii si bunei
rezistente la uzura. Un alt material este hidroxiapatita, o ceramica pe baza de fosfat
de calciu, utilizatd ca acoperire in cazul endoprotezelor, pentru favorizarea
procesului de osteointegrare.

Materiale compozite. Compozitele se definesc ca acele materiale
anizotrope, compuse din doua sau mai multe faze constituente, de obicei o matrice
si o componenta de armare. Acestea isi mentin identitatea separata in compozit (cel
putin la nivel macroscopic), totusi combinarea lor genereaza ansamblului proprietati
si caracteristici diferite de cele ale materialelor componente in parte.
Materialele ceramice si cele compozite nu se foloses uzual pentru fabricatia
componentelor endoprotezelor de glezna.
Cele mai importante proprietdti mecanice ale materialelor folosite in
fabricatia implanturilor ortopedice se refera la (Teoh, 2004), (Anasane et al., 2007):
- modulul de elasticitate, care reprezinta o caracteristicd generald a rigiditatii
materialului.

- rezistentd la rupere, care descrie capacitatea materialului de a rezista la o
anumitd sarcina inainte de rupere;

- alungirea la rupere, care descrie deformatia maxima materialului Tnaintea
ruperii;

- tenacitate este o masura importanta a rezistentei materialului la propagarea
fisurilor;

- rezistenta la oboseal3;

- rezistenta la uzura;

- rezistenta la coroziune.

Tabelul 1.12 prezinta o comparatie a materialelor biocompatibile in functie
de principalele proprietati (Anasane et al., 2007).
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Tabelul 1.12. Comparatia materialelor biocompatibile in functie de principalele

proprietati
Otel Polietilena
- e ) Aliaj Titan | Aliaj Cobalt- fnalt
Caracteristica |n(03x1|c61aLl)3|I Titan (Ti-6AI-4V) Crom densificats
(UHMWPE)
Rigiditatea Mare Mare Mica Medie Medie
Rezistenta la coroziune Mica Excelenta Mare Medie Mare
Eficienta fabricatiei Mare Mica Mica Medie Mare
Biocompatibilitatea Mica Excelentd Mare Medie Medie
Rezistenta la oboseala Medie Mare Mare Mare Medie

in aplicatiile ortopedice, existd o cerere semnificativd pentru dezvoltarea
unui substitut osos care este bioactiv si prezintd proprietati de material (mecanice si
de suprafatd) comparabile cu cele ale osului natural, sanatos. In prezent, in
ingineria tesutului osos, se studiaza intens ceramica, polimerii, metalele si
compozitele cu structuri nanometrice, datorita faptului ca materialele obisnuite
(acele materiale cu dimensiuni constituente > 1 ym) nu oferd un raspuns celular
adecvat pentru a asigura osteointegrarea si functionalitatea cu succes a acestor
implanturi pentru perioade lungi de timp. Se considera ca, datorita capacitatii lor de
a imita dimensiunile componentelor constitutive ale osului natural (de exemplu,
proteinele si hidroxiapatita), materialele nanofazice pot fi o alternativa ortopedica
succes pentru implanturile ortopedice (Balasundaram & Webster, 2006).

Evaluarea experimentald a comportamentului biomecanic al implanturilor
ortopedice se bazeazd pe testarea acestora in laborator, avand in vedere
urmatoarele aspecte (Saftescu-Jescu, 2012):

- tipul implantului (rolul functional, locul implantat, tehnologia de implantare);
- materialele din care sunt fabricate implanturile si componentele acestora;

- solicitarile fiziologice;

- rezultatele unei simulari teoretice;

- testarea in vivo sau in vitro;

- aparatura de testare disponibil3;

- standardele in vigoare.
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CAPITOLUL 2
STUDIUL BIOMECANICII ARTICULATIEI
GLEZNEI

Rezultatele documentarii asupra preocuparilor actuale si de perspectiva in
domeniul artroplastiei totale de glezna, prezentate in Capitolul 1, au aratat ca
studiul biomecanicii are un rol esential in proiectarea si functionarea pe termen lung
a endoprotezelor totale de glezna si constituie o tema de cercetare importanta.

Modelarea articulatiei naturale, considerata ca model pentru conceperea
endoprotezelor totale de gleznd, necesitd cunoasterea anatomiei functionale si a
biomecanicii articulatiei normale, dar si evidentierea aspectelor patologice
caracteristice.

Obiectivele acestui capitol au fost urmatoarele:

- Cunoasterea notiunilor fundamentale si realizarea unei sinteze bibliografice
referitoare la anatomia articulatiei gleznei: configuratia osoasa si suprafetele
articulare, miscarile din articulatia gleznei.

- Determinarea si reprezentarea axei de miscare a articulatiei gleznei.

- Realizarea unei sinteze bibliografice referitoare la metodele de alegere a
sistemului de referintd atasat complexului articulatiei gleznei, folosind
recomandarile Societatii Internationale de Biomecanica (ISB) si Conventia
Denavit-Hartenberg care este utilizatd cu succes in Robotica, pentru modelarea
geometrica a robotilor.

- Realizarea unei sinteze bibliografice referitoare la estimarea parametrilor
antropometrici si caracteristicilor inertiale ale segmentelor anatomice pentru
elaborarea modelului biomecanic al membrului inferior.

- Studiul comportamentul articulatiei gleznei in timpul ciclului de mers folosind
analiza experimentald a mersului.

- Reconstructia ansamblului articular al gleznei pe baza imaginilor DICOM
provenite de la scanarea CT.

- Modelarea membrului inferior pe baza conventiei Denavit-Hartenberg si
inregistrarilor analizei experimentale a mersului.

2.1. Consideratii anatomice

Piciorul reprezintd segmentul terminal al membrului inferior si, totodata,
legatura dintre corpul uman si suprafata de sprijin, avand o structurd complexa,
adecvata acestor functiilor de sprijin, echilibru si locomotie. Piciorul are o structura
complexa fiind format din 26 oase scurte, legate intre ele prin ligamente relativ
scurte, dar foarte puternice, 33 de articulatii, cu insertii a 11 muschi ai gambei si 20
muschi proprii piciorului, tendoane, ligamente, vase de sénge, nervi si tesut moale.
Scheletul piciorului este format din 7 oase tarsiene (astragalul sau talusul si
calcaneul, cuboidul si scafoidul sau navicularul si cele trei oase cuneiforme), 5
metatarsiene si 14 falange (Nenciu, 2005). Articulatiile piciorului sunt: articulatia
gleznei (tibiotalara, talocrurald), articulatiile intertarsiene, articulatiile
tarsometatarsiene si intermetatarsiene, articulatile metatarsofalangiene si
articulatiile interfalagiene (Voiculescu & Petricu, 1971).
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2.1.1. Configuratia osoasa si suprafetele articulare ale
articulatiei gleznei

Articulatia gleznei (sinonime: talocruralda, articulatia tibiotarsiang,
tibioastragaliana) are o configuratie complexa si indeplineste doua functii principale:
asigurarea stabilitatii pentru sprijinul greutatii corporale (weight bearing) si
asigurarea mobilitatii piciorului pentru locomotie.

In figura 2.1 sunt prezentate oasele piciorului si cele patru vederi
importante (dorsald, plantara, mediald si laterald) (Cantarela, 1999), (Abrahams et
al., 2007), (Voiculescu & Petricu, 1971), (Nenciu, 2005).

Glezna este o articulatie cilindrica, de tip sinovial (una dintre cele mai
importante articulatii sinoviale ale membrului inferior), congruenta si formata din
trei oase (portiunile distale ale tibiei si fibulei si talusul, mentinut strédns in morteza
tibiofibulara - pe partea distala a gambei existda o formatiune comparabila cu o
scoaba formata de extremitatile inferioare ale tibiei si fibulei (figura 2.2) (FAB
project - 1, 2012)), ligamentele colaterale medial si lateral, tendoane si muschi
(Olariu et al., 1998), (Radu, 2009). La formarea mortezei iau parte fata articulara
distala a tibiei (in partea superioarad) si de cele doua fete articulare ale maleolelor
mediala si laterald pe cele doud laturi, asigurand astfel stabilitatea articulatiei
cilindrice. Suprafata tarsiana a articulatiei este reprezentata de fata superioara a
talusului, in care trohleea prelungita a talusului intra in contact cu cele doua fete ale
maleolei laterale si mediale (Haragus, 2010).

a. Vedere dorsala b. Vedere plantara
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c. Vedere mediala d. Vedere laterala

Figura 2.1. Oasele piciorului (Cantarela, 1999)
1 - talus; 2 - calcaneus; 3 - navicular, 4 - cuboid; 5 - cuneiforme;
6 — metatarsiene; 7 - falange

Figura 2.2. Oasele articulatiei gleznei: capatul inferior al tibiei (1), maleola mediala (2),
maleola laterala (3), talus (4) (FAB project - 1, 2012)

Talusul articuleaza deci superior cu pilonul tibial, medial cu maleola tibilal3,
iar lateral cu maleola lateralda. Fatetele articulare ale maleolelor sunt paralele cu
suprafetele corespondente de pe talus (Inman, 1991), (Hintermann, 2005),
(Haragus, 2010). Aceasta congruenta se pastreaza pe intregul interval al
amplitudinii de miscare. Ambele suprafete de contact (tibiotalara si fibulotalara)
cresc in timpul fazei de sprijin, avand valorile maxime aproximativ la mijlocul fazei
de sprijin (Hintermann, 2005), (Haragus, 2010).

Talusul este un os de forma unui trunchi de con, cu raza medialda mai mica si
cea laterala mai mare. Peste 60% din suprafata sa este articulara si acoperita cu
cartilaj portant, ceea ce influenteaza negativ vascularizatia. Portiunea superioara
articulara a talusului este sub forma de panda. Latimea mediolaterala este mai mare
anterior si converge asimetric spre o portune mai ingustda posterior (Trohleea
talusului este mai larga in partea anterioard decat in cea posterioara) (figura 2.3).

Isman si Inman au realizat un studiu antropometric al piciorului uman
(Isman & Inman, 1969) folosind cadavre, si au determinat ca orientarea fatetei
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mediale a talusului este in medie 83.9° (70° -90°), iar a celei laterale de 89.2° (80° -
95°) si au concluzionat ca talusul este mai degraba un segment de trunchi de con
decét un cilindru, cu varful orientat medial (Haragus, 2010).

Acelasi autor (Inman, 1991) a studiat pozitionarea talusului in morteza si
determinat ca, atat lateral, cat si medial, raza de curbura a mortezei tibiofibulare
este mai mare decat cea a talusului , ceea ce a sugerat ca ar permite o usoard
miscare de rotatie orizontala (Haragus, 2010).

Articulatia gleznei prezinta o capsuld articulara care se inserd in sus pe
conturul suprafetei articulare, formata din tibie si fibuld, iar in jos pe conturul
suprafetei articulare a talusului, intaritda pe laturi de doua ligamente puternice
(ligamentul colateral lateral si ligamentul colateral medial). Capsula articulara are un
strat fibros care se insera la periferia cartilajului articular, 1dsand cele doua maleole
extraarticular. Capsula este subtire si foarte stransa pe partile laterale si mult mai
laxa, dar rezistenta in partea anterioara si posterioara (eSanatos.com, 2012).

Ligimea-
mediolaterald-— __ Razamediala®
___— Razalateraldf
Ligimea-
mediolaterald—

Figura 2.3. Aspectele anatomice ale talusului (Hintermann, 2005)

Morteza gleznei este determinata de cele doua oase (figura 2.4): tibia (a) si
fibula (b). In miscarea de dorsiflexie, morteza gleznei este principalul stabilizator
pentru rotatia talusului. In flexia plantara, principalul stabilizator este complexul
ligamentului medio-lateral (lateral (c), medial (d)). Structurile ligamentare
(anterioara (e), posterioara (f)), de la partea inferioara a articulatiei tibiofibulare
contribuie, de asemenea, la realizarea stabilitatii si permit un joc dinamic al
mortezei (Hintermann, 2005).
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a. Suprafetele mortezei (Hintermann, 2005) b. Reprezentare schematica in
plan frontal
Figura 2.4. Morteza gleznei

Capsula articulara (morteza) este reprezentatd de un strat fibros ce se
insera de la periferia cartilajului articular; cele doud maleole raméanand
extraarticulare. Tendoanele muschilor extensori adera intim de capsula si in acest fel
o feresc de a fi prinsa intre suprafetele osoase in timpul miscarilor (Olariu et al.,
1998), (Radu, 2009).

Ligamentul colateral lateral (ligamentul lateral extern) radiaza de la maleola
laterald la oasele tarsiene invecinate si este constituit din fibre grupate in trei
fascicule distincte, denumite in raport cu pozitia lor: ligamentul talofibular anterior,
ligamentul calcaneofibular, ligamentul talofibular posterior. Ligamentul talofibular
anterior se intinde de la marginea anterioard a maleolei laterale la fata laterald a
colului talusului. Ligamentul talofibular posterior este situat pe fata posterioara a
articulatiei gleznei. El se insera pe foseta de pe maleola laterala; de la acest nivel se
indreaptd orizontal inainte si induntru, terminandu-se pe tuberculul lateral al
procesului posterior al talusului. Ligamentul calcaneofibular se inserda pe varful
maleolei laterale, terminandu-se pe partea laterala a calcaneului (Olariu et al.,
1998), (Radu, 2009).

Ligamentul colateral medial (ligamentul lateral extern) este mai puternic, de
forma unei lame triunghiulare si de aceea se mai numeste si ligamentul deltoidian.
Se insereaza de pe marginile si de pe varful maleolei mediale si de acolo se
raspandeste la oasele tarsiene (talus, calcaneu si navicular). I se descriu patru
ligamente: ligamentul tibiotalar anterior, ligamentul tibionavicular, ligamentul
tibiocalcanean si ligamentul tibiotalar posterior. Ligamentul tibiotalar anterior este
format din fibre scurte ce se intind de la marginea anterioara si varful maleolei
mediale la colul talusului (partea mediald). Ligamentul tibionavicular este constituit
din fibre ce pornesc de la marginea anterioara si varful maleolei si se insera cu
celdlalt capat pe fata dorsalda si mediala a osului navicular si pe ligamentul
calcaneonavicular plantar. Ligamentul tibiocalcanean se insera in sus pe varful
maleolei mediale iar in jos pe talus. Ligamentul tibiotalar posterior se insera pe de o
partea pe varful maleolei mediale si pe de o parte pe fata mediald a talusului (in
regiunea cea mai posterioara (Olariu et al., 1998), (Radu, 2009).
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2.1.2. Miscarile din articulatia gleznei

Din punct de vedere biomecanic, articulatia gleznei nu poate fi disociata de
cea subtalara, formata intre talus (superior) si calcaneu (inferior). Articulatia
talocrurala este articulatia principala a gleznei. Suplimentar, exista si articulatia
tibiofibulara inferioara, care contribuie la formarea complexului articular.

Cele doua articulatii, impreuna cu articulatia subtalara formeaza retropiciorul
ca o unitate functionala (figura 2.5), miscarile importante de dorsiflexie / flexie
plantara si inversie / eversie realizdndu-se impreuna.

| Tihi :
Articulatia | fa | el Fibidta
tihiofibulard 4
Articulatia
talocrurald
Articulatia
subtalard
T
a. Articulatiile talocrurala si subtalara ale b. Articulatiile talocrural, tibiofibulara si
retropiciorului - vedere mediala (Lower subtalara ale retropiciorului — vedere
Extremities, 2012) posterioara (Kinesiology, 2008)

Figura 2.5. Articulatiile retropiciorului

Miscarile principale ale piciorului sunt urmatoarele (figura 2.6) (Radu,

2009) (Your practice, 2012), (Northcoast Footcare, 2012):
in planul sagital - flexia dorsald (dorsiflexia este miscarea prin care fata dorsala
a piciorului se apropie de fata anterioara a gambei) si flexia plantara (miscarea
opusa dorsiflexiei, prin care fata dorsala a piciorului se indeparteaza de gamba);

- in planul transversal - abductia (miscarea prin care se realizeazd indepartarea
de planul medio-sagital al corpului) si adductia (miscarea prin care se realizeaza
apropierea de planul medio-sagital al corpului);

- in planul frontal - inversia (miscarea prin care marginea mediald a piciorului este
ridicatd de pe suprafata de sprijin, astfel incat fata plantarad este orientatd spre
planul medio-sagital) si eversia (marginea laterald a piciorului este ridicata de
pe suprafata de sprijin astfel incat fata plantara este orientata inspre lateral).
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Figura 2.6. Miscari ale retropiciorului (Northcoast Footcare, 2012)

Pentru miscarile din planul transversal, Societatea Internationalda de
Biomecanica foloseste denumirile de rotatie interna si rotatie externa (ISB,
2002). De asemenea, sistemul Zebris CMS-HS folosit pentru determinarile
experimentale de analiza a mersului din capitolul 3 foloseste tot termenii de rotatie
interné/gxterné.

In realitate, miscarile nu au loc fintr-un singur plan ci sunt miscari
tridimensionale. In articulatia talocrurald, miscarii de dorsiflexie - flexie plantara ii
este asociatd si o alunecare a talusului pe directia posterior/anterior, in morteza
gleznei (Kinesiology, 2008). Miscarile din articulatia tibiofibulara inferioara
(sindesmozd) sunt simple apropieri si indepartari ale tibiei de fibula, respectiv
alunecari anterolaterale asociate flexiei dorsale si posteromediale asociate flexiei
plantare (Kinesiology, 2008).

. Miscarile nu se produc in mod egal si simultan in toate articulatiile piciorului.
In articulatia gleznei (talocrurald) au loc doar miscarile de flexie dorsala si flexie
plantara, celelalte miscari producandu-se in articulatiile tarsului.

Articulatia gleznei a fost consideratd in mai multe studii in trecut ca fiind o
articulatie cilindrica simpla - trohleea talusului se roteste in jurul axei, in interiorul
mortezei. Miscarile de flexie dorsala si plantara ale articulatiei gleznei se produc in
jurul unei axe transversale care trece aproximativ prin varful celor doua maleole.
Amplitudinile miscarilor de flexie dorsald - flexie plantara sunt de aproximativ 20°
pentru dorsiflexie si aproximativ 50-55° pentru flexia plantara. In acelasi timp, fibula
descrie 0 usoard miscare de rotatie laterald, de aproximativ 2-5°, o usoara translatie
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de-a lungul axului, precum si o usoara deplasare inainte si inapoi (Hardagus, 2010),

(Radu, 2009), (Avramescu, 2012).

Miscarea de flexie plantard este limitatéa prin intinderea fasciculelor
anterioare ale ligamentelor colaterale (medial si lateral), ea fiind oprita prin
intdlnirea  fetei posterioare a talusului cu marginea posterioara a scoabei
tibiofibulare. Miscarea de flexie dorsald este limitatd prin intinderea fasciculelor
posterioare ale ligamentelor colaterale si a tendonului Iui Achile, precum si de
intalnirea colului talusului cu marginea anterioara a scoabei gambiere (Radu, 2009).

Stabilitatea osoasa este crescuta in timpul flexiei dorsale si scazuta glezna
pentru flexia plantara. Pentru contracararea acestei instabilitati exista ligamentele si
muschii stabilizatori in timpul flexiei dorsale active (Avramescu, 2012).

Articulatia este intarita mai ales prin ligamente laterale. Dispozitia lor este
relativ simetricd, de fiecare parte de la nivelul maleolei pleacd 3 fascicule
ligamentare, coborand spre oasele tarsului (Avramescu, 2012).

In ceea ce priveste stabilitatea articulatiei gleznei datorita ligamentelor,
tensiunea ligamentelor variaza in functie de pozitia gleznei (Avramescu, 2012):

- in flexie dorsala fasciculele posterioare sunt tensionate, iar cele anterioare
destinse;

- in flexie plantara situatia este inversata, ansamblul osos, asa cum s-a aratat
anterior, este mai stabil. Fasciculele anterioare sunt solicitate mai ales extern,
existand o tendinta puternica la supinatie. De fapt acest ligament este cel mai
frecvent lezat in entorsele gleznei.

Studiile referitoare la articulatia gleznei sunt numeroare, din punct de
vedere al abordarilor realizate putandu-se grupa in doua mari concepte (Seale,
2011):
- determinarea pozitiei si orientarii axei de rotatie a articulatiei gleznei;

- determinarea caracteristicilor cinematice si dinamice ale articulatiei gleznei,
presupunand cunoscute pozitia si orientarea axei de rotatie - articulatia este
modelatd ca avand un singur grad de libertate, natura axei de rotatie fiind
diferita.

Primele modele au considerat deci articulatia gleznei ca o articulatie
cilindrica, cu axa fixa, cu un singur grad de libertate. Inman (Inman, 1991) a propus
ca suprafata trohleara sa fie aproximata cu un trunchi de con al carui varf este
orientat medial, si a carui axa sa fie consideratd ca axa de rotatie a articulatiei
gleznei. Axa de rotatie propusa de Inman a fost o axa fixa care treace prin capetele
distale ale maleolelor mediale si laterale. Prin urmare, axa de rotatie a gleznei a fost
mult timp aproximatad cu axa intermaleolara (care poate fi determinatad clinic prin
palpare), fiind rotitd extern cu aproximativ 23° (Seale, 2011), (Castro, 2002).

Studiile ulterioare, care au urmarit determinarea parametrilor dinamici, au
folosit modelul lui Inman cu singurd axa fixa de rotatie (Areblad et al., 1990),
(Caputo et al, 2009), (Siegler al., 2005), (Liu et al., 1997). (Castro, 2002) si diferite
metode. Arebald si colaboratorii (Areblad et al., 1990) a realizat masurari
cinematice n trei dimensiuni, in raport cu o singura axa de rotatie, fixata la partea
inferioara a piciorului, cu ajutorul echipamentelor de captare de miscare si software
specializat. Caputo si colaboratorii (Caputo et al, 2009) au studiat comparativ
cinematica gleznei instabile si stabile in mod similar utilizdnd sisteme captare de
miscare si o axa a articulatiei gleznei fixata pe tibie distal.

S-a demonstrat ulterior cd axa de miscare este o axa instantanee si nu una
fixa, miscarea realizandu-se in spatiu (plan sagital, coronal si transversal) si nu intr-
un singur plan. Pozitia si orientarea acestei axe determina miscari compuse, 3D, in
articulatia gleznei. Astfel, daca glezna executd dorsiflexie, apar suplimentar si o
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miscare de rotatie externa si eversie. Similar, daca glezna executa flexie plantara,
apar suplimentar si o miscare de rotatie interna si inversie (Castro, 2002).

Axa de rotatie este corespunzatoare miscarilor de flexie dorsala si plantara
este o axa frontald care trece prin centrul maleolei laterale a fibulai si capatul
inferior al maleolei mediale a tibiei fiind orientata la un unghi de 13-18° lateral din
planul frontal si un unghi de 8-10° fatd de planul transversal (figura 2.7)

(Kinesiology, 2008).

Maleola
mediala

Maleola
mediala

' Maleola

7: ‘ laterala
82 +3.6°

Maleola
laterala

"

a. Vedere posterioara b. Vedere superioara

Figura 2.7. Orientarea axei articulatiei gleznei in spatiu (Kinesiology, 2008)

Miscarile compuse (plan sagital, frontal si transversal) care apar si se succed
in timpul ciclului de mers normal sunt pronatia si supinatia (figura 2.8). Datorita
succesiunii celor doud miscari compuse se pot absobi socurile din timpul mersului.
In timpul fazei de sprijin, piciorul este 2/3 din faza in supinatie si 1/3 in pronatie.
Trebuie subliniat faptul cd, in timpul ciclului de mers normal, pronatia si supinatia
sunt miscari normale. Picioarele sunt pronate excesiv atunci cand exista patologii
cum ar fi fasciita plantara sau tendinita. O supinatie anormald poate provoca, de
asemenea, diferite probleme. Atunci cand piciorul este supinat excesiv, se pot
dezvolta tendinita si probleme articulare ale antepiciorului si halucelui (Northcoast
Footcare, 2012).

De asemenea, pot sa apara probleme si in cazul in care cele douda miscari
apar in alte faze ale ciclului de mers, decat cele in care este normal sa apara

(Junction Podiatry, 2012).

b B &

. Poziie . : ; ;
Pronaie Neuts  Supnaie Pronaie Supnaie
a. Pronatia, supinatia si pozitia neutra b. Axele care definesc pronatia, supinatia
(Team doctors, 2012) (Medical crafters, 2012)

Figura 2.8. Pronatia si supinatia
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Miscarea de supinatie este compusa din flexie plantara + inversie +
adductie, iar miscarea de pronatie este compusa din flexie dorsala + eversie +
abductie (figura 2.9) (Vasyli medical, 2012), (Northcoast Footcare, 2012).

Referitor la miscarile de pronatie/supinatie, respectiv inversie/eversie,
pentru a evita confuziile de terminologie, trebuie mentionate conventiile utilizate in
practica (Wilkerson, 2006):

- Podiatrie:
0 miscarea de supinatie = flexie plantara + inversie + adductie;
0 miscarea de pronatie = flexie dorsala + eversie + abductie.

- Ortopedie:
0 miscarea de inversie = flexie plantara + supinatie + adductie;
0 miscarea de eversie = flexie dorsala + pronatie + abductie.

Medical

Supination

inversion
plantar- ]
flexion X
\
A — \.‘
£, - \
adduction \ \
AT
| ! g
Y

Lower Limb Bi

a. Supinatia

Medical

Pronation

’-’

eversion

—

abduction

Lower Limb Biomechanics
b. Pronatia

Figura 2.9. Definirea miscdrilor de pronatie si supinatie (Vasyli medical, 2012), (Northcoast
Footcare, 2012)

Se observa ca definitiile miscarilor de pronatie/supinatie si inversie/eversie
sunt similare, dar sunt utilizate diferit de catre podologi si ortopezi. Pe parcursul
acestei lucrari se vor folosi definitiile utilizate in Podiatrie.

Miscarile de pronatie si supinatie sunt utilizate frecvent pentru a defini
alinierea piciorului de sprijin cdnd suporta greutatea (weight bearing) in "lant
inchis", respectiv pentru a descrie pozitia piciorului in timpul diferitelor faze ale
ciclului de mers (Wilkerson, 2006).
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2.1.3. Determinarea axei articulatiei talocrurale

Avand in vedere importanta pozitiei si orientarii axei articulatiei gleznei in
studiul biomecanicii acestei articulatii, s-a conceput o metoda grafica de determinare
a axei articulatiei talocrurale AATc, folosind facilitati generale oferite de mediul CAD
si valori unghiulare din literatura de specialitate (Toth-Tascau & Stoia, 2012).

Trasarea axei articulare AATc s-a realizat prin constructia a doua plane
ajutatoare denumite in cele ce urmeaza Planul 1 si Planul 2. Acestea au fost definite
fata de planele anatomice Frontal, Transversal si Sagital dupa cum se poate observa
in figurile 2.10, 2.11 si 2.12. Axa articulard s-a materializat la intersectia celor doua
plane Planul 1 si Planul 2.

Elementele de constructie geometrica ale axei se definesc dupa cum
urmeaza:

- AATc - axa articulatiei talocrurale;

- M - medial; L - lateral; I - inferior; S - superior; P - posterior; A - anterior;

- Planele: Frontal, Transversal si Sagital sunt planele anatomice consacrate.

Planele 1 si 2 au fost definite astfel:

- Planul 1 este determinat de intersectia planelor Transversal si Sagital si face un
unghi de 8° cu planul Transversal. Acest unghi este vizibil in planul Frontal
(figura 2.10);

- Planul 2 este determinat de intersectia planelor Frontal si Transversal si face un
unghi de 20-30° cu planul Frontal. Acest unghi este vizibil in planul Sagital
(figura 2.12).

Axa articulatiei talocrurale AATc se gaseste la intersectia planelor 1 si 2.
Unghiul pe care acesta axa il face cu planul Sagital este de aproximativ 82°, fiind
complementar unghiului pe care in face cu planul Transversal.

In planul Sagital, axa AATc este reprezentata sub forma unui interval
unghiular deoarece valorile statistic normale ale unghiului fata de planul Frontal sunt
foarte largi.

AATC

Figura 2.10. Vederea in plan frontal a axei articulatiei gleznei
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Figura 2.11. Vederea in plan transversal a axei articulatiei gleznei
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Figura 2.12. Vederea in plan sagital a axei articulatiei gleznei

2.2. Repere anatomice si sisteme de referinta atasate
articulatiei gleznei

Definirea reperelor anatomice este necesara datorita utilitatii acestora in
definirea axelor de miscare, respectiv in masurdrile de analizd experimentald a
miscarilor. De asemenea, alegerea sistemelor de referintd este deosebit de
importanta pentru studiul cinematicii si dinamicii oricarui corp, deci si pentru un
anumit segment anatomic sau intregul corp uman. Ambele probleme mentionate
necesitda o abordare unitara (de dorit standardizatd), care sa permita ulterior analiza
comparativa a rezultatelor studiilor intreprinse.

Din punct de vedere biomecanic, corpul uman poate fi considerat ca un
sistem de segmente anatomice (corpuri rigide sau deformabile, conform obiectivelor
studiului) conectate intre ele prin articulatii.

Studiul miscarii segmentelor anatomice si chiar al intregului corp uman intr-
un spatiu 3D necesitda deci o reprezentare matematica a pozitiilor, orientarilor,
vitezelor, acceleratiilor, fortelor si momentelor externe si reactiunilor din articulatii.

Pentru exprimarea situarilor relative sau absolute, respectiv pentru studiul
cinematicii si dinamicii unui segment anatomic, este necesar sa i se ataseaze
acestuia unul sau mai multe sisteme de referinta (fiecarui element component al
segmentului anatomic i se ataseaza un sistem de referintd). De asemenea, se
ataseaza cate un sistem de referinta fiecarui obiect care este situat in mediul in care
are loc miscarea, precum si un sistem de referinta fix pentru exprimarea situarilor
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absolute. Exprimarea situarilor intr-un spatiu 3D se poate realiza utilizdnd marimile

vectoriale sau matricele de transformari omogene.

Aceste sisteme de referinta sunt definite astfel incat originile si axele
corespund unor puncte si directii care au un rol functional in miscarile efectuate. De
obicei, aceste sisteme de referintda se aleg cu originea in centrul articulatiei ce
conecteaza doud sau mai multe oase, sau in centrul de masa (centrul geometric) al
elementului caruia ii este atasat respectivul sistem de referinta. Axele sistemelor de
referinta se aleg, preferential, pe directiile axelor de miscare, respectiv de-a lungul
axelor longitudinale ale structurilor osoase, respectiv axelor anatomice sau
mecanice.

Alinierea mecanica a axelor de miscare in cazul implantdrii trebuie sa
asigure anatomia normald a articulatiei protezate si sa indeplineasca anumite
cerlnte functionale (Moore, 2012), (Bugariu, 2012):

restabilirea aliniamentului mecanic al articulatiei;

- restabilirea liniei articulatiei;

- echilibrul ligamentelor;

- restabilirea axei mecanice a membrului inferior (axa din centrul capului femural
pana in centrul gleznei).

Studiile de biomecanica trebuie sa raporteze miscarile la cele trei plane
utilizate de Anatomie. Aceste plane sunt:

- planul sagital care imparte corpul uman in partile stanga si dreapta fiind
pozitionat pe directia antero-posterioara a acestuia; daca planul imparte corpul
in doud jumatati simetrice, el este numit sagital cardinal sau principal sau
medio-sagital sau planul simetriei bilaterale. Planele paralele cu planul sagital se
numesc plane parasagitale sau paramediane. Se pot astfel evidentia aspectele
lateral si medial.

- planul transversal sau orizontal care sectioneaza corpul pe directie orizontala; el
imparte corpul in partile superioara sau craniald si inferioara sau caudala; planul
transversal ce trece prin centrul de greutate al corpului se humeste transversal
cardinal sau principal.

- planul frontal sau coronal, perpendicular pe planele transversal si sagital; el
imparte corpul in partile anterioara sau ventrald si posterioarad sau dorsala; cand
acest plan trece prin centrul de greutate al corpului, el este denumit frontal
cardinal sau principal.

Din analiza studiilor de biomecanica publicate in literatura de specialitate se
observa ca nu existd sisteme de referinta standardizate, fiecare studiu folosind
sisteme de referinta specifice metodei de modelare sau bazate pe experienta
cercetatorilor.

2.2.1. Recomandarile ISB pentru alegerea sistemului de
referinta atasat complexului articulatiei gleznei

In domeniul Biomecanicii, in special in analiza mersului, dar si in studiul
miscarii corpului in ansamblu sau al unor segmente anatomice nu exista incd o
terminologie standardizatd. Adoptarea unor standarde referitoare la terminologie si
la alegerea sistemelor de referinta utilizate in studiile de Biomecanica contribuie la o
comunicare mai buna intre cercetatori si clinicieni, oferind posibilitatea unor analize
comparative.

Pentru realizarea acestui obiectiv, Comitetul pentru Terminologie si
Standardizare (STC) al Societatii Internationale de Biomecanica (ISB) a dezvoltat
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programe de standardizare a terminologiei folosite in studiile de Biomecanica. Astfel,
Comitetul pentru Terminologie si Standardizare (STC) a propus un standard general
de raportare pentru studiile de cinematica, bazat pe Sistemul de Coordonate al
Articulatiilor (JCS). Acest standard a fost propus pentru prima data de Grood si
Suntay pentru articulatia genunchiului in anul 1983 (J. Biomech. Eng 105 (1983)
136) (ISB, 2002) si a oferit posibilitatea raportarii miscarilor din articulatie in
termeni clinici relevanti.

In comunicarea publicata in Journal of Biomechanics (ISB, 2002), STC
propune definitii ale sistemelor de referintd atasate articulatiilor (JCS) pentru
glezna, sold si coloana vertebrala.

Conform terminologiei ISB, complexul articulatiei gleznei este compus din
articulatia talocrurala (articulatia proriu-zisa a gleznei, formata intre talus si tibie /
talus) si articulatia subtalard (articulatia talocalcaneand, formata intre talus si
calcaneu). Standardul complet contine un set separat pentru fiecare dintre aceste
articulatii individuale si un standard suplimentar pentru complexul articulatiei
gleznei (calcaneul raportat la tibie/peroneu).

Pentru definirea sistemelor de referintd atasate au fost utilizate repere
anatomice externe, dar nu este posibil s& se distingd in mod direct articulatia
talocrurala de articulatia subtalara. Acest standard se refera deci la complexul
articulatiei gleznei, si nu la articulatiile individuale.

Reperele anatomice folosite sunt (figura 2.13) (ISB, 2002):

- MM - maleola medial3;

- LM - maleola lateralg;

- MC - cel mai medial punct al marginii condilului tibial medial;

- LC - cel mai lateral punct al marginii condilului tibial lateral;

- TT - tuberozitatea tibial3,

- IM - punctul inter-maleolar situat la jumatatea distantei dintre maleola mediala
MM si maleola laterala LM;

- IC - punctul inter-condilar situat la jumatatea distantei dintre condilul medial
MC si condilul lateral LC.

Reperele anatomice mentionate mai sus contribuie la definirea planelor

anatomice standard ale tibiei si fibulei:

- planul frontal: planul care contine punctele de IM, MC si LC.

- planul de torsiune: planul care contine punctele IC, MM si LM.

- planul sagital: planul perpendicular pe planul frontal si care contine axul
longitudinal al tibiei / fibulei (linia definita de punctele IC si IM).

- planul transversal: planul perpendicular pe planele frontal si sagital, astfel incat
respecta conditia de perpendicularitate reciproca a celor trei plane.

Conform recomandarilor ISB (ISB, 2002), configuratiile neutre ale complexul
articulatiei gleznei sunt:

- dorsiflexie / flexie plantara neutra: zero grade intre axul lung al tibiei / fibulei si
perpendiculara pe proiectia plantei piciorului pe planul sagital al tibiei / fibulei.

- inversie / eversie neutra: zero grade intre axul lung al tibiei / fibulei si
perpendiculara pe proiectia plantei piciorului pe planul frontal al tibiei / fibulei.

- rotatie interna / externa neutra: zero grade intre linie perpendiculara pe planul
frontal al tibiei / fibulei si axul lung al celui de-al doilea metatarsian, proiectat pe
planul transversal al tibiei / fibulei.
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z Plantar aspect of the foot

Figura 2.13. Sistemele de referinta atasate tibiei si calcaneului, in configuratia neutra a
complexul articulatiei gleznei (ISB, 2002)

Sistemul de referinta atasat tibiei/fibulei (XYZ) este ales astfel (figura 2.13):
Originea sistemului de referinta O - coincide cu punctul inter-maleolar IM;

Axa Z a sistemului de referinta - linia care conecteaza maleola medialda MM cu
maleola laterala LM; sensul pozitiv este orientat lateral;

Axa X a sistemului de referintd - linia perpendiculara pe planul torsional al
tibiei/fibulei, sensul pozitiv este orientat anterior;

Axa Y a sistemului de referinta —perpendiculara comuna pe axele Z si X, astefl
incat determina un sistem de referinta drept.

Sistemul de referinta atasat calcaneului (xyz) este ales astfel (figura 2.13):
Originea sistemului de referintd o - coincide cu originea sistemului de referinta
atasat tibiei/fibulei in configuratia neutra;

Axa y a sistemului de referintd — coincide cu axa longitudinala a tibiei/fibulei in
configuratia neutrd; sensul pozitiv este orientat cranial (superior);

Axa x a sistemului de referintda - linia perpendiculard pe planul frontal al
tibiei/fibulei, in configuratia neutra; sensul pozitiv este orientat anterior;

Axa z a sistemului de referinta — perpendiculara comuna pe axele y si x, astefl
incat determinad un sistem de referinta drept.

Sistemul de referintda atasat complexului articulatiei gleznei este definit

astfel (figura 2.14):

versorul e;:
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o corespunde axei atasate tibiei / fibulei si coincide cu axa Z a sistemului
atasat tibiei / fibulei.
0 miscarile executate:
= rotatie (a) - dorsiflexie (pozitiv) / flexie plantara (negativ).
= deplasarea (qy) - directie mediala (negativ) / directie laterala
(pozitiv).

versorul es:

o corespunde axei atasate calcaneului si coincide cu axa y a sistemului
atasat calcaneului.
0 miscarile executate:
= rotatie (y) - rotatie interna (pozitiv) / rotatia externa (negativ).
= deplasarea (q3) - distractie (negativ) / compresiune (pozitiv).

versorul e;:

o corespunde axei mobile, pe directia perpendicularei comune axelor de
versori e; Si es.
0 miscarile executate:
= rotatie (B) - inversie (pozitiv) / eversie (negativ).
= deplasarea (q;) - posterior (negativ) / anterior (pozitiv).

Inversion (p +)

Eversion (f-)

Plantarflexion (o =)
VA

X
Tibia/Fibula

Y Dorsiflexion (o +)

Calcaneus

External (¥-)

Internal
Rotation a+

Rotation

Figura 2.14. Sistemul de referinta atasat complexului articulatiei gleznei exemplificat pentru

glezna dreapta (ISB, 2002)

2.2.2. Conventia Denavit-Hartenberg pentru alegerea
sistemului de referinta atasat unui segment anatomic

Conventia Denavit-Hartenberg este o conventie utilizata cu succes in Robotica,

pentru modelarea geometrica a robotilor. Avand in vedere avantajele metodei, aceasta
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este folosita din ce in ce mai mult si in Biomecanicd, in special pentru modelarea si
analiza membrelor superior si inferior (Dragulescu et al., 2001), (Dragulescu et al.,
2002), (Dragulescu et al., 2004), in diferite aplicatii: analiza geometrica si statica a
membrelor inferioare in timpul pedalarii pe bicicletd (Stepniewski, 2012), modelarea
exoscheletelor pentru membrul inferior (Pons, 2008), (Stopforth, 2012) sau a
ortezelor (Eby, 2005), etc.

O structura biomecanica poate fi consideratd ca un lant cinematic format din
elemente (structuri osoase, rigide) conectate prin cuple cinematice (articulatii), fiecare
cupla cinematica avand un singur grad de libertate: articulatii cilindrice.

In cazul in care o cupla cinematica are (n) grade de libertate, aceasta este
modelatd ca o combinatie de (n) cuple cinematice simple, fiecare avand cate un singur
grad de libertate, care conecteaza (n-1) elemente de lungime nula. Fiecare cupla
cinematica este caracterizata de variabila cuplei cinematice, de obicei unghi de rotatie
din articulatie, corespunzator unei miscari specifice. Daca in articulatia modelata exista
si anumite alunecari, acestea pot fi tratate ca tzranslatii, iar cupla cinematica asociata
este una de translatie.

Astfel, o structura biomecanica cu (n) cuple cinematice este constituitd din
(n+1) elemente, fiecare cupla cinematica conectdnd doud elemenete. Elementul (0)
este baza structurii, iar elementul (n+1) este ultimul element (sau elementul asociat
efectorului final al robotului).

Metoda de modelare geometricd aplicata pentru studiul unei structuri
biomecanice se bazeaza pe anumite ipoteze:

- cuplele cinematice sunt cuple de rotatie (uneori de translatie), fiecare avand un
singur grad de libertate: unghiul de rotatie (sau distanta de alunecare);

- variabila cuplei cinematice sau coordonata generalizatd (j) este q; (unghi sau
distanta);

- corpul (j) este notat cu Cj;

- corpurile sunt considerate perfect rigide;

- cuplele cinematice care conecteaza elementele structurii biomecanice sunt
considerate ideale (se neglijeaza jocurile mecanice, frecarile, deformatiile);

- fiecdrui corp G i se ataseaza un sistem de referinta 0;;

- parametrii geometrici care permit definirea situdrii sistemului de referintd O in
raport cu precedentul au indicele (j).

Se considera o structurd biomecanica cu n grade de libertate. Exprimand
situarea (pozitia si orientarea) fiecarui element fata de precedentul se poate descrie
situarea ultimului element in raport cu orice alt element al structurii, respectiv in raport
cu sistemul de referinta fix.

Astfel, daca se considera un segment anatomic oarecare (solid rigid), situarea
(pozitia si orientarea) acestuia poate fi exprimata in raport cu un sistem de referinta
oarecare Xo0pYoZo printr-o matrice de transformare general3 °G:

n, o, a, P,

o X X X
o-_|N O @ p|l,~._[N, O a p,
= =Gg= 2.1
G [O 0 0 1} G n, o, a, p, @D
0O 0 0 1
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Elementele matricei de transformare °G sunt versorii sistemului atasat
elementului considerat n, o, a si vectorul de pozitie p al originii sistemului de referinta
atasat elementului.

Versorii n, 0, @ au urmatoarele denumiri:

- n este versorul normal, defineste axa Ox a sistemului atasat;

- o este versorul de orientare, defineste axa Oy a sistemului atasat;

- a este versorul de apropiere, defineste axa Oz a sistemului atasat si are directia
determinata de deplasarea elementului.

Situarea elementului (i) in raport cu elementul (i-1) este exprimata printr-o

matrice de transfer cu o singura variabild H’Ti :i_l’fi (qi) si care are intotdeauna

forma unei matrice de transformare G, indiferent de pozitia elementelor, respectiv de
tipul cuplei cinematice ce leaga cele doua elemente.
Situarea elementului oarecare (i) in raport cu sistemul de referinta fix,

considerat ca fiind elementul (0), se exprima prin matricea OQi :
°G, =T, T, O.[T'T, (2.2)
sau
°G,="T,B7, 0.7, 0T, 0.7 T (2.3)

daca elementul considerat este ultimul element al structurii (n).

Elaborarea modelului geometric al structurii biomecanice pe baza acestei
conventii, parcurge mai multe etape:

Numerotarea elementelor si cuplelor cinematice incepe de la baza
structurii spre elementul final al acesteia. Baza este consideratd elementul (0) si nu
apartine structurii biomecanice propriu-zise. Elementul (i) al structurii are la stédnga
cupla (i) si la dreapta cupla (i+1). La stdnga elementului final al structurii este situata
cupla (n), iar la dreapta nu mai exista cupla cinematica.

Fiecare element (i) al structurii este caracterizat de doua marimi geometrice
(figura 2.15) (Paul, 1983), (Craig, 2005), (Toth-Tascau, 2001), (Toth-Tascau &
Dreucean, 2008):

- lungimea elementului /;, care reprezintd distanta dintre axele cuplelor de la
capete si care se masoara pe perpendiculara comuna la axele cuplelor (i) si (i+1);
- rasucirea elementului O;, care reprezintd unghiul format de axele cuplelor de la

capetele elementului.

Fiecare cuplda cinematica introduce o singura variabila (coordonatd). Pozitia
relativa a elementelor (i-1) si (i), conectate prin cupla cinematica (i) este precizata
prin:

- distanta d;, masuratd pe axa cuplei (i), intre picioarele perpendicularelor comune
axelor (i-1) si (i), respectiv (i) si (i+1);

- unghiul Gi dintre cele doua perpendiculare, masurat in plan perpendicular pe axa
cuplei (i).

Alegerea sistemelor de referinta atasate elementelor structurii tine
seama de faptul ca aceste sisteme reflecta situdrile relative si miscarile elementelor.
Alegerea sistemelor de referinta depinde de tipul cuplei cinematice de la stdnga
elementului, respectiv de miscarea pe care o imprima cupla cinematicd in cauza
elementului considerat.
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Alegerea sistemelor de referintd [l si O ,, este relativ arbitrard. Avand in
vedere specificul structurii biomecanice, este recomandabil ca aceste sisteme de

referintd sa coincida cu sistemele g si U, corespunzatoare situdrilor ,naturale”,

cand articulatiile respective sunt in configuratia neutra.

Sistemul de referinta Do atasat bazei structurii biomecanice (dacd baza
structurii este considearta fixa) reprezinta sistemul de referinta fix. si are originea pe
axa articulatiei (1) sau intr-un alt punct considerat ca reper anatomic important pentru
structura biomecanic & studiata. Daca sistemul atasat bazei structurii biomecanice nu
reprezintd un sistem fix sau existd alte motive care impun alegerea unui alt sistem de

referintd fix, atunci [, se exprimd fatd de sistemul fix printr-o matrice de
transformare generala cu elemente constante sau variabile in timp.

Sistemul de referintd atasat ultimului element (considerat ca echivalent al
efectorului final al unui robot) este plasat de obicei cu originea pe axa articulatiei (n),

impreund cu sistemul atasat elementului (n-1). Este de preferat ca sistemul [ , sa fie
ales astfel incat parametrii d,, a,, a, sa fie nuli, pentru cupla (n) de rotatie, sau
parametrii 8,, a,, a, sa fie nuli, pentru cupla (n) de translatie. Originea sistemului
Ugr este de obicei plasatd pe axa de simetrie a efectorului. Versorii axelor acestui
sistem sunt versorii n, o si a, cu semnificatiile cunoscute.

~
‘“
>
°~

i .\-\~f
l\___ Axa cuplei (i)

Element (i)

Figura 2.15. Parametrii geometrici caracteristici elementului (i)
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Alegerea sistemului de referintd [ ; atasat elementului (i) se realizeaza

conform precizarilor conventiei Denavit-Hartenberg (Paul, 1983), (Craig, 2005),
(Toth-Tascau, 2001), (Toth-Tascdu & Dreucean, 2008):

- Originea O; a sistemului de referintd L[], este punctul de intersectie dintre

perpendiculara comuna axelor cuplelor (i) si (i+1) si axa cuplei (i+1). Daca axele
cuplelor (i) si (i+1) sunt concurente, O; poate coincide cu punctul de concurenta.
Daca axele cuplelor (i) si (i+1) sunt paralele sau coliniare, O; se alege astfel ca

di =0 (se alege normala comund care trece prin O,.; ca axa Ox, iar punctul O
rezultd din intersectia acestei normale cu axa cuplei (i+1)).
- Axa OiZi se suprapune cu axa cuplei (i+1). Sensul pozitiv este sensul rotatiei
trigonometrice in jurul acestei axe.
- Axa OiXi are directia perpendicularei comune la axele cuplelor (i) si (i+1), adica
axele O, ,Z; 4 si O;z;.
o In cazul general, cand axele O;_,Z,_; si O,z; nu sunt coplanare, existé o

perpendiculara unica.
o Daca axele cuplelor (i) si (i+1) sunt paralele sau coliniare, exista o
infinitate de perpendiculare comune. In acest caz, originea O; poate fi orice

punct de pe axa cuplei (i+1), iar axa OiXi se alege ca fiind una din

perpendicularele comune celor doua axe, sau o dreapta perpendiculara,
continuta intr-un plan perpendicular pe directia comuna cu sensul pozitiv
astfel incat trecerea de la un sistem de referinta la altul sa se realizeze céat

mai simplu. Dacd normala comuna intersecteaza O;_;Z;_; in originea Oy,
atunci d; este zero. In cazul cand axele O;,z,_; si O,z;, sunt paralele,
unghiul O este zero.

o Daca axele O;;,Z; 4 si O;z; sunt concurente, axa O;X; este normala la
planul determinat de axele 0, ,z, , si O,Z;. Sensul pozitiv al axei O;X;
este arbitrar. In acest caz, parametrul Ei este egal cu zero.

- Axa Oiyi are directia si sensul necesare ca sistemul de referinta Di sa fie drept.

Stabilirea parametrilor geometrici caracteristici elementelor si cuplelor
cinematice evidentiaza marimile care intervin in expresiile matricelor de transformare

i_l’fi (Paul, 1983), (Craig, 2005), (Toth-Tascau, 2001), (Toth-Tascdau & Dreucean,
2008):

— unghiul 6; este unghiul format de axele O;_;X;_; si O;X; si se obtine prin rotirea
axei O;4X;; spre O;X; in jurul axei O;,Z;;, sensul pozitiv fiind cel
trigonometric. Daca cupla (i) este de rotatie, unghiul Gi este variabila cuplei (i):

g; =6,, iar dacd cupla (i) este de translatie, unghiul 8; este constant.

— distanta di reprezinta distanta de la originea Oi_1 a sistemului de referinta atasat

elementului (i--1) pana la intersectia axei OiXi cu axa cuplei (i). Daca cupla (i)
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este de translatie, distanta di este variabila cuplei (i): q; = di , iar daca cupla (i)
este de rotatie, distanta d; este un parametru constant.

— distanta ¢; reprezinta distanta dintre axele O, ;Z; ; si O,;Z; si se mésoard pe
directia axei Oixi. Distanta fi este un parametru constant, indiferent de tipul
cuplei cinematice (i).

— unghiul O, este unghiul format de axele O;_;Z;_; si O,Z; si se obtine prin rotirea
axei O;;Z;_; spre O;z; in jurul axei O;X;, sensul pozitiv fiind cel trigonometric.
Unghiul O; este un parametru constant, indiferent de tipul cuplei cinematice (i).

Matricea de transfer '_l’fi , care precizeaza situarea elementului (i) in raport

cu elementul (i-1), are expresia (Paul, 1983), (Craig, 2005), (Toth-Tascau, 2001),
(Toth-Tascau & Dreucean, 2008):

cosB; -—sinB, cosa; sinG; sina;  /; cosb,

. sin®; cosB, cosa; —cosH; sina; ¢, Sinb,
T = . (2.4)
0 sinq; Cosq; d,
0 0 0 1

Matricea de transformare generala Ogn , care exprima pozitia si orientarea
ultimului element al structurii biomecanice se obtine prin produsul matricelor de
transfer i_l’fi (Paul, 1983), (Craig, 2005), (Toth-Tascdu, 2001), (Toth-Tascdau &
Dreucean, 2008):

°G,=T,07, O.[T"T 0T, 0.7 T (2.5)
Prin identificarea elementelor matricelor din membrul stang si membrul drept
al ecuatiei matriceale °G,=°T,MT, O.[T'T, (1T, 0.0TT. rezultd 12 ecuatii.

Elementele matricei °gn sunt coordonatele care exprima pozitia si orientarea

(coordonatele operationale), iar elementele matricei rezultate in membrul drept sunt
functii de coordonatele generalizate ale articulatiilor (cuplelor cinematice). Astfel, cele
12 ecuatii obtinute pot fi scrise sub forma:

Ny :fl(ql"“’qn) Oy :f4(Q11---1Qn) ay =f7(Q11---1Qn) Px :flo(q11“
n, =f,(0.....dn) 0y =fs(ay,....a,) &, =fglop.....q,) b, =f(as... 26
n, =fo(Gy8n) 0, =fe(@yrnln) &, =fo(@ynnOn) Py =fip(dy..

Functia care realizeaza transformarea vectorului de configuratie q n vectorul
coordonatelor operationale X se numeste model geometric direct (transformarea

directd de coodonate) si se noteazd MGD: X = f (q)

Rezolvarea ecuatiilor (2.6), indiferent de tipul de coordonate in care se
lucreaza, are doua aspecte: direct si invers.
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Exprimarea coordonatelor operationale ca functii de coordonatele cuplelor
cinematice reprezintd modelul geometric direct al structurii biomecanice
(transformarea directa de coodonate):

MGD = °G,(q) (2.7)

Exprimarea coordonatelor cuplelor cinematice ca functii de coordonatele
operationale reprezinta modelul geometric invers al robotului (transformarea
inversa de coodonate):

MGl = q(°gn) (2.8)

Modelul invers presupune rezolvarea unui sistem de 12 ecuatii cu n
necunoscute, n fiind numarul cuplelor cinematice ale structurii biomecanice. Ecuatiile
sistemului sunt neliniare, transcedentale, ceea ce complica rezolvarea modelului invers.
Modelul geometric invers are foarte rar o solutie unica. Nu exista o metoda analitica
generald pentru determinarea solutiei (solutiilor) MGI, dar exista propuse mai multe
metode (Paul, 1983), (Craig, 2005), adaptate la diferite structuri cinematice
particulare.

2.3. Estimarea parametrilor antropometrici

Modelarea realistd a structurilor biomecanice se bazeaza pe utilizarea unor
parametri antropometrici corespunzatori. Acesti parametri antropometrici se pot
referi la intregul corp sau la segmentele anatomice componente ale structurii
biomecanice.

2.3.1. Consideratii generale

Cunoasterea parametrilor antropometrici ai segmentelor anatomice are
aplicatii multiple:

- modelarea biomecanica necesitd cunoasterea parameterilor inertiali ai
structurilor studiate;

- proiectarea ortezelor, endoprotezelor, protezelor, in general a implanturilor
ortopedice este o componentd esentiala in optimizarea comportamentului
biomecanic al acestora;

- biomecanica ocupationala se bazeaza pe cunoasterea parameterilor
antropometrici ai indivizilor implicati in activitatile studiate;

- Imbunatatirea performantelor sportivilor se realizeaza pe baza unor principii si
studii biomecanice care sunt adaptate la configuratia antropometrica a acestora;

- practica medicalda foloseste parameterii antropometrici pentru cunoasterea
evolutiei segmentelor anatomice in conditii normale si anormale, cunoasterea
modificarilor de densitate a segmentelor corpului in cazuri fiziologice si
patologice (ca valori si ca distributie a masei), determinarea cat mai precisa a
compozitiei corpului (grasimi, oase, muschi, tesut adipos, etc.) (Drillis et al.,
1964).

Pentru modelarea realistd a structurilor biomecanice este necesara
cunoasterea cat mai exacta a parametrilor antropometrici corespunzatori individului
investigat (Toth-Tascau & Stoia, 2012):

- Inaltimea subiectului uman investigat, [m];

- dimensiunile (in special lungimea biomecanicd) segmentelor anatomice

BUPT



76 Studiul biomecanicii articulatiei gleznei

individuale, [m];

- masa intregului corp, [Kg];

- masele segmentelor anatomice individuale, [Kg];

- pozitia centrului de masa al intregului corp, [m];

- pozitiile centrelor de masa ale segmentelor anatomice individuale, exprimate in
raport cu anumite repere anatomice (articulatia distala sau proximala), [m];

- momentele de inertie ale intregului corp exprimate in raport cu un anumit
sistem de referintd, [Kg m?];

- momentele de inertie ale segmentelor anatomice individuale exprimate in raport
cu anumite sisteme de referintd, [Kg m?];

- momentele de inertie ale segmentelor anatomice individuale exprimate in raport
cu sisteme de referintd cu originile in centrele de mas&, [Kg m?].

Lungimea anatomica a unui segment este definitd de distanta dintre doua
repere anatomice, pe cand lungimea biomecanicd a segmentului anatomic este
definita de distanta dintre axele articulatiilor de la capetele segmentului (Zatsiorsky,
2002).

Existd numeroase studii publicate in literatura de specialitate internationala
referitoare la estimarea parametrilor antropometrici ai segmentelor corpului uman.
O prezentare cronologica a acestor studii a fost elaborata in 1995 de catre Jgrgen
Bjgrnstrup in raportul Estimation of Human Body Segment Parameters - Historical
Background, elaborat pentru teza de doctorat "Image Processing Based Estimation
of Body Segment Parameters --- with Application to Motion Analysis" (Bjgrnstrup,
1995).

Printre lucrarile reprezentative pentru estimarea parametrilor antropometrici
ai segmentelor corpului uman, citate in numeroase alte studii, pot fi mentionate
urmatoarele (Toth-Tascdu & Stoia, 2012):

Dempster W.T., Space requirements of the seated operator, 1955; Dempster

W.T., Gaughran G.R.L., Properties of Body Segments Based on Size and Weight

(Dempster & Gaughran - 1967);

- Winter David A., Biomechanics and Motor Control of Human Movement, capitol 4
(Winter, 2009);

- Zatsiorsky Vladimir M., Kinetics of Human Motion, Human Kinetics (Zatsiorsky,
2002);

- Dirillis R., Contini R., Bluestein M., Body Segment Parameters A Survey of
Measurement Techniques, (Drillis et al., 1964);

- Paolo de Leva, Adjustments to Zatsiorsky-Seluyanov's Segment Inertia
Parameters, publicatd Tn Journal of Biomechanics 29 (9), 1996 (ExRx.net,
2012);

- Plagenhoef S., Evans F.G. Abdelnour T., Anatomical data for analyzing human
motion, Research Quarterly for Exercise and Sport 54, 1983 (ExRx.net, 2012).

Pentru estimarea parametrilor antropometrici ai segmentelor corpului uman
al unui anumit individ au fost folosite mai multe metode (Vaughan et al., 1999),
(Robertson et al., 2004):

- masurari realizate pe cadavre - necesita medierea valorilor obtinute
pentru loturi mari de studiu, rezultatele obtinute nefiind specifice unui
anumit individ (Robertson et al., 2004), (Toth-Tascau & Stoia, 2012).

Proprietatile de inertie (masa, centrul de greutate, momentul de inertie) sunt
dificil de determinat pe o persoana vie. Metoda coeficientilor foloseste tabele de
proportii ce prevad parametrii segmentelor corporale pentru masuratori simple,
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neinvazive, cum ar fi masa totala a corpului, lungimile segmentelor si
inaltimea corpului. Dempster a colectat date de la persoane aflate in viatd (mostre
anatomice) si de la opt cadavre. Cadavrele au fost segmentate, iar lungimea, masa

si volumul fiecdrui segment au fost inregistrate. Cu datele obtinute, Dempster a

calculat pozitia

centrului de greutate (utilizdnd metoda suspenddrii) si momentele de inertie

(utilizand tehnica pendulului) pentru fiecare segment. In final, Dempster a creat

tabele prezentand masele segmentelor ca proportii ale masei intregului corp,

pozitiile centrelor de greutate si lungimile razelor de giratiel ca proportii ale
lungimilor segmentelor. Existd numeroase alte studii, realizate de alti cercetatori,
care exprima parametrii segmentelor corpului uman prin metoda coeficientilor

(Robertson et al., 2004).

- modelare matematica - necesitd masurarea unui numar mare de
parametri, iar rezolvarea modelului matematic necesitd un timp mare de

calcul (Robertson et al., 2004).

Primele studii de modelare matematica a proprietatilor inertiale ale
segmentelor corpului uman au fost realizate de Hanavan (1964) in vederea analizei
tridimensionale. Acesta a presupus cd masa corpului este uniform distribuitd in
cadrul fiecarui segment si ca segmentele sunt corpuri rigide care pot fi reprezentate
prin forme geometrice. Majoritatea segmentelor au fost modelate ca niste conuri
circulare simple. Mainile au fost modelate ca niste sfere, capul ca un elipsoid, iar
segmentele trunchiului ca niste cilindri eliptici. Ludnd masuratori antropometrice
suplimentare cum ar fi circumferinta coapsei, inaltimea piciorului de la talpa pana la
glezna, diametrul genunchiului si latimea umarului, au fost dezvoltate ecuatii pentru
a calcula momentele de inertie principale. Metodele lui Hanavan au fost dezvoltate
de alti cercetatori pentru a include mai multe segmente si mai multe masuratori
directe antropometrice.

- utilizarea tehnicilor de imagistica medicala (raze X, CT, RMN, etc) - ofera
informatii mai precise, dar au dezavantajul expunerii la anumite surse de
radiatii.

- masurdri cinematice - nu ofera informatii precise si necesita un timp mare
pentru realizarea masurarilor si prelucrarea datelor (Robertson et al., 2004).

Tehnicile cinematice sunt metodele ce masoara caracteristicile cinematice
pentru o determinare indirecta a proprietatilor de inertie ale segmentelor. Hatze
(1975) a dezvoltat tehnica de oscilatie prin care determina masa si momentele de
inertie ale segmentelor extremitatilor si coeficientul de amortizare din articulatii.
Tehnica nu poate fi folosita pentru segmentele trunchiului deoarece este nevoie ca o
parte a corpului sa fie implicata intr-o miscare de oscilatie cu un aparat ce contine
un arc. Muschii trebuie sa fie relaxati pentru a nu influenta oscilatiile amortizate ale
sistemului arc-membru (Robertson et al., 2004).

Majoritatea acestor parametri sunt rezultatul unor investigatii indelungate,
ale medicilor, pe cadavre umane si reprezinta medierea rezultatelor determinarilor
pe subiectii umani. Astfel, s-a ajuns la obtinerea unor coeficienti de scalare
generalizati, ai lungimii si greutdtii, pentru fiecare segment al corpului uman in
parte. Acesti parametri sunt exprimati in functie de inaltimea si greutatea subiectilor
umani, acestea putand fi masurate direct pentru fiecare subiect uman in parte.

! Raza de girasie este distansa fayd de axa de rotasie unde ar trebui concentratd toatd masa
corpului pentru a da acelasi moment de inerrie fagad de acea axda
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in figura 2.16 se prezinta segmentarea corpului uman fin cele mai
importante zone, folosita in studiile elaborate in cadrul Digital Human Research
Center, pentru dezvoltarea unor baze de date (Human Body Properties Database) cu
referitoare la subiecti din Japonia, U.S.A. si Europa (DHRC, 2009):
- zona A - cuprinsa intre extremitatea superioara a capului si cea a trunchiului;
- zona B - cuprinsa intre extremitatea superioara si cea inferioara a trunchiului;
- zona C - cuprinsa intre extremitatea superioara a trunchiului si cea a bratului;
- zona D - cuprinsa intre extremitatea superioara a bratului si cea a antebratului;
- zona E - cuprinsa intre extremitatea superioard a antebratului si cea a mainii;
- zona F - cuprinsa extremitatea inferioara a trunchiului si bazin;
- zona G - cuprinsa intre bazin si extremitatea superioard a gambei;
- zona H - cuprinsa intre extremitatea superioara a gambei si cea a piciorului.

0,842-H
0,818 H
}I

0,630-H

0,530-H

Figura 2.16. impértirea corpului uman in segmente anatomice si estimarea dimensiunilor
acestora in functie de inaltimea individului

2.3.2. Estimarea parametrilor antropometrici folositi in
modelarea membrului inferior

Avéand in vedere ca nu am gasit in literatura de specialitate un studiu care sa
ofere toate informatiile necesare pentru elaborarea modelului biomecanic al
membrului inferior, au fost folosite mai multe referinte, in functie de parametrii
antropometrici necesari. Un alt punct de vedere de care s-a tinut seama in alegerea
referintelor bibliografice a fost acela al numarului de citari in studiile de biomecanica
publicate.
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2.3.2.1. Estimarea lungimilor segmentelor anatomice

Studiile despre estimarea parametrilor antropometrici si caracteristicilor
inertiale ale segmentelor anatomice principale ale corpului uman prezintd date

obtinute in diferite conditii (Bjgrnstrup, 1995), (Leva, 1996), (Zatsiorsky,
2002), (Winter, 2009), (ExRx.net, 2012), (Toth-Tascau & Stoia, 2012):

- cadavre ale unor barbati cu varsta inaintata (Dempster in 1967, Clauster et al.
in 1969, ajustat partial de Hinrichs in 1990) sau subiecti vii (Zatsiorsky in 1990,
folosind un scanner cu raze gamma) (Leva, 1996);

- barbati si femei, preponderent fiind numarul barbatilor (Zatsiorsky in 1990, lotul
de studiu a cuprins 100 barbati si 15 femei) (Leva, 1996);

- varste si rase diferite (Zatsiorsky in 1990, lotul de studiu a cuprins tineri
caucazieni (Leva, 1996); de Leva in 1996, lotul de studiu a cuprins tineri atleti
rusi (ExRx.net, 2012), (Leva, 1996)).

Un aspect deosebit de important pentru utilizarea datelor din literatura de
specialitate se refera la modul in care sunt definite segmentele anatomice:

- distanta dintre doua repere anatomice defineste lungimea anatomica a
segmentului anatomic;

- distanta dintre axele (centrele) articulatiilor de la capetele segmentului defineste
lungimea biomecanica a segmentului anatomic.

Lungimile segmentelor anatomice folosite in modelul membrului inferior sunt
lungimi biomecanice. Pentru estimarea lungimilor segmentelor anatomice care
definesc modelul membrului inferior au fost luate in cosiderare trei surse
bibliografice de referinta: Biomechanics and Motor Control of Human Movement
(Winter, 2009), Biomechanics and Motor Control of Human Movement (Plagenhoef
et al.,, - 1983) si Adjustments to Zatsiorsky-Seluyanov's Segment Inertia
Parameters (Leva, 1996).

Lungimile segmentelor anatomice prezentate in figura 2.17, preluatd din
cartea Biomechanics and Motor Control of Human Movement a lui David A. Winter
(Winter, 2009), si determinata pe baza rezultatelor publicate de Drilis si Contini in
1966 si cele preluate din studiile realizate de Plagenhoef et al. sunt lungimi
anatomice si nu lungimi biomecanice. Lungimile segmentelor anatomice din studiile
lui de Leva reprezinta lungimi biomecanice.
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Figura 2.17. Lungimile segmentelor anatomice exprimate in functie de inaltimea individului
(Winter, 2009)

Dimensiunile

individului) sunt alesi din trei
(Plagenhoef et al., - 1983), (Leva, 1996) si prezentati in tabelul 2.1.

segmentelor anatomice pelvis, coapsa, gamba si picior se
determina cu relatii de forma Ls = ¢ H, unde coeficientii cs (procente din inaltimea

referinte:

(Winter,

2009) conform figurii 2.17,

Din tabelul 2.1 se pot observa diferentele dintre datele prezentate in cele
trei studii de referinta.

Tabelul 2.1. Dimensiunile segmentelor anatomice conform surselor bibliografie de

referinta
Coeficientii ¢cs conform:
Segment Dimensiunea D (Winter, (Plagenhoef et al., - (Leva, 1996)
2009) 1983
M M F M F
Pelvis lungimea 0,191 0.093 0.093 | 0.0837 0.1046
Coapsa lungimea 0,245 0.232 0.249 | 0,2425 0,2124
Gamba lungimea 0,246 0.247 0.257 | 0,2493 0,2492
lungimea 0,152 0.0425 | 0.0425 | 0,1482 0,1316
latimea 0,055
Picior indltimea de la sol
pana la articulatia 0,039
gleznei
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Pozitia centrului de greutate al corpului uman este definitd de inaltimea fata
de sol, in procente din inaltimea individului - 56,4 % din H (sau 0,564 H)
(Zatsiorsky, 2002).

In pozitia normald de repaus, centrul de greutate al piciorului este aflat la
aproximativ 5 cm anterior de articulatia gleznei. Centrul articulatiei gleznei este
situat la aproximativ 4 cm anterior de insertia tendonului lui Ahile (figura 2.18).

Figura 2.18. Pozitionarea centrului de masa al piciorului si a tendonului lui Ahile (Nucleus
Medical Art, 2012)

2.3.2.2. Estimarea caracteristicilor inertiale ale segmentelor
anatomice

Determinarea caracteristicilor inertiale s-a realizat prin mai multe metode
(Kuo, 2006):

- metode bazate pe principii din mecanica teoretica: metoda pendulului si metoda
oscilatiilor;

- metode bazate imagistica medicala: scanare cu raze gamma, CT, IRM;

- metode bazate pe masurdri si calcul matematic: regresie liniara, regresie
neliniara, modele matematice ce folosesc primitive geometrice.

Evident, caracteristicile ineriale ale segmentelor anatomice depind de
dimensiunile segmentelor, care, la randul lor, depind de modul in care au fost
definite segmentele.

Pentru estimarea caracteristicilor inertiale ale segmentelor anatomice
folosite in modelul membrului inferior au fost luate in cosiderare trei surse
bibliografice de referinta: Kinetics of Human Motion (Zatsiorsky, 2002),
Biomechanics and Motor Control of Human Movement (Plagenhoef et al., - 1983) si
Adjustments to Zatsiorsky-Seluyanov's Segment Inertia Parameters (Leva, 1996).

Datele prezentate initial de Zatsiorsky et al in lucrarea Methods of
determining mass-inertial characteristics of human body segments (Leva, 1996) si
ulterior in cartea Kinetics of Human Motion (Zatsiorsky, 2002), definesc segmentele
anatomice pe baza unor repere osoase (bony landmarks), ceea ce a limitat utilizarea
acestora de alti cercetatori.

Caracteristicile inertiale ale segmentelor anatomice considerate, conform
referintei Kinetics of Human Motion (Zatsiorsky, 2002), sunt prezentate in tabelul
2.2.
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Tabelul 2.2. Caracteristicile inertiale ale segmentelor anatomice conform
(Zatsiorsky, 2002)

Segme p m COM m Iap Iml Iis Rap le Ris
ot [g/cm? | [kg]l | [%] | [%] | [kg-cm?® | [kg:cm® | [kg-cm?® | [%] | [%] | [%]
1 1 1 1

Pelvis 1.01 | 8.164 | 354 | 11.17 | 656.8| 525.0| 592.4| 35.| 31.| 34.
1 4 6 9 0
Coapsa 1.05 | 10.36 | 45.4 | 14.16 | 1997.8 | 1999.4 | 413.4 | 26. | 26.| 12.
0 9 5 7 7 1
Gamb3 1.09 | 3.160 | 40.4| 4.330| 385.0| 371.0 64.6 | 28. | 27.| 11.
7 1 5 4
Picior 1.10 | 0.997 | 55.8 | 1.370 44.0 40.0 10.3 | 25.| 24.| 12.
5 7 5 4

unde:

- p[g/cm?] - densitatea segmentului anatomic

- m [kg] - masa segmentului anatomic;

- COM [%] - pozitia centrului de masa fata de capatul proximal, de-a lungul axei
longitudinale a segmentului anatomic, exprimata in procente din lungimea
segmentului anatomic;

-  m [%] - masa relativa a segmentului anatomic, exprimata ca raport intre masa
segmentului anatomic si masa intregului corp;

= Taps I Lis [kg-cm?] - momentele de inertie ale segmentului anatomic in raport
cu axele definite de directiile anteroposterioara, mediolaterala si longitudinala
(inferior-superior);

- Raps Rmi, Ris [%] - razele de giratie in raport cu axele definite de directiile
anteroposterioara, mediolaterald si longitudinald (inferior-superior), exprimate
in procente din lungimea segmentului anatomic.

Axele sistemului de referinta atasat piciorului au fost alese considerand
piciorul intr-o pozitie imaginara, rotit spre exterior. Astfel, axa anteroposterioara
este paralela cu axa de dorsiflexie-flexie plantara a articulatiei gleznei, iar axa
longitudinald este determinatd de calcai si varful celui de-al doilea deget
(Zatsiorsky, 2002).

Avéand in vedere faptul ca studiile de biomecanica se bazeaza in principal pe
segmente anatomice definite de centrele articulatiilor, de Leva a adaptat rezultatele
Zatsiorsky-Seluyanov, folosind doua loturi de studiu (Leva, 1996):

- femei - greutate medie 61.9 Kg, inaltime medie 173.5 cm);

- barbati - greutate medie 73.0 Kg, inaltime medie 174.1 cm.

Caracteristicile inertiale ale segmentelor anatomice considerate, conform
referintei Adjustments to Zatsiorsky-Seluyanov's Segment Inertia Parameters (Leva,
1996), sunt prezentate in tabelul 2.3.

Tabelul 2.3. Caracteristicile inertiale ale segmentelor anatomice conform (Leva,

1996)

m COM Rs Rt R
Segment [%)] [%] [%] [%)] [%]

F M F M F M F M F M

Pelvis 12.47 | 11.17 | 49.20 61.15 43.3 61.5 40.2 55.1 44.4 | 58.7
Coapsa 14.78 | 14.16 | 36.12 40.95 36.9 32.9 36.4 | 32.9 16.2 14.9
Gamba 4.81 4.33 | 44.16 44,59 27.1 25.5 26.7 24.9 9.3 10.3
Picior 1.29 1,37 | 40.14 44.15 29.9 25.7 27.9 24.5 13.9 12.4
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Semnificatiile notatiilor din tabelul 2.3 sunt aceleasi cu cele din tabelul 2.2,
cu observatia ca Rs, R;, R [%] - razele de giratie in raport cu axele definite de
directiile sagitalaa, transversald si longitudinald (s-au pastrat notatiile din referinta
bibliografica), exprimate in procente din lungimea segmentului anatomic.

Momentele de inertie in raport cu axele sistemelor de referintd cu originea in
centrul de masa al segmentului anatomic I, se determind in functie de masa
segmentului m si razele de giratie R corespunzatoare axelor sistemelor de referinta,
cu relatii de forma:

Ip = mR? (2.9)

2.4. Comportamentul articulatiei gleznei in timpul
ciclului de mers

2.4.1. Consideratii generale

Mersul uman reprezinta o miscare complexa si repetitiva care pare a fi o
actiune usor de inteles si de studiat. Analiza mersului (Gait analysis) poate fi
realizata observational, fara un suport tehnic, sau cu sisteme complexe,
instrumentate (analiza cantitativa), ce permit determinarea pattern-urilor de
miscare si care ofera informatii despre parametrii spatio-temporali ai mersului,
despre rotatiile din articulatii si mobilitatea unor segmente anatomice (coloana
cervicald, coloana lombara), respectiv despre distributia presiunii plantare. Daca se
fncearcd insa chiar numai un studiu observational al mersului se constata ca acesta
este rezultatul unei interactiuni complexe a mai multor sisteme si poate fi abordat in
diferite moduri (Toth-Tascau & Stoia, 2010).

Analiza mersului reprezinta o evaluare obiectiva a capacitatii locomotoare a
unei persoane, efectuata in scopul identificarii diferitelor patologii cu influenta
asupra mersului, cum sunt: afectiuni de natura accidentald asupra scheletului,
afectiuni articulare de natura degenerativa sau traumatica, afectiuni neurologice sau
musculare, afectiuni ale coloanei vertebrale. Analiza mersului ofera informatii de
natura cinematica si dinamica deosebit de utile in stabilirea cat mai fideld a unui
diagnostic. De asemenea, prin analiza mersului se pot urmarii evolutiile
postraumatice sau postoperatorii ale unui pacient, reprezentand in acest caz un ghid
al demersului de recuperare (Toth-Tascdu & Stoia, 2010).

Aparitia unor probleme patologice (durere, paralizie, pierderea controlului
motor, deteriorarea tesuturilor, etc) influenteaza mersul normal, acesta prezentand
aspecte caracteristice patologiei respective. Pentru observarea si interpretarea
aspectelor patologice caracteristice este absolut necesar ca medicul sa cunoasca in
detaliu aspectele specifice mersului normal (pattern-ul mersului normal). Pattern-ul
mersului normal este insa diferit de la un subiect la altul, fiecare individ prezentand
aspecte particulare fata de un pattern general al mersului normal.

Un alt aspect important care trebuie subliniat constd in dificultatea
observarii aspectelor caracteristice mersului unui anumit subiect. Astfel, analiza
observationald nu este suficienta, fiind necesara o investigare bazata pe sisteme de
inregistrare care sa ofere informatii cantitative asupra parametrilor caracteristici
miscarilor.

Mersul, in general, trebuie sa indeplineascd doua cerinte esentiale: echilibrul
si locomotia. Echilibrul reprezinta abilitatea de a asigura postura corespunzatoare
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si de a mentine echilibrul corpului in timpul mersului. Locomotia reprezintd

abilitatea de a asigura initierea si avansul ritmic al corpului (Vaughan et al., 1992),

(Toth-Tascau & Stoia, 2010). Suplimentar acestor doua cerinte esentiale exista si

alti factori aditionali care contribuie la mersul unui individ (sistemul

musculoscheletal - tonusul muscular, sistemul nervos, vederea, sistemele

vestibular, auditiv si sensomotor (Kirtley, 2006), (Radu, 2009).

Mersul este o miscare locomotorie ciclica, care se realizeaza prin ducerea
succesiva a unui picior inaintea celuilalt. Din punct de vedere biomecanic, locomotia
bipeda (mersul) este un proces de deplasare, in care corpul uman, aflat in miscare,
este suportat ciclic si alternativ de fiecare membru inferior (cu exceptia unei
perioade de tranzitie, atunci cdnd ambele picioare se gasesc pe sol) (Vaughan et al.,
1992), (Radu, 2009).

Mersul, definit ca "bipedalism alternativ", are ca unitate de masura ciclul de
mers reprezentat de distanta dintre punctul de contact cu solul (calcaiul) al unui
picior si punctul de contact imediat urmator al aceluiagi picior.

in timpul mersului trebuie indeplinite trei sarcini importante (Kirtley, 2006),
(Toth Tascau & Stoia, 2010), (Vaughan et al., 1999), (Perry, 1992):

acceptarea/preluarea greutatii - |mpI|ca transferul greutatii corpului pe
piciorul de sprijin, care a incheiat balansul si are o pozitie instabild, precum si
absorbtia socului si mentinerea avansului in timpul mersului;

- sustinerea greutatii pe un singur picior de sprijin - implicd suportarea
intregii greutati a corpului pe un singur picior si asigura stabilitatea in timpul
avansului;

- avansul membrului inferior - implica ridicarea piciorului de pe sol, membrul
inferior executand balansul necesar miscarii pana ajunge in fata corpului.

2.4.2. Fazele ciclului de mers normal

Din punct de vedere functional, ciclul de mers este divizat in doua faze
principale: perioada de sprijin, cand piciorul este pe sol si perioada de balans,
cand piciorul este ridicat de pe sol. Caracteristic mersului este sprijinul permanent al
corpului pe sol, fie pe un picior, fie pe ambele picioare. Sprijinul unilateral
dureazd de cinci ori mai mult decat sprijinul bilateral. In perioada sprijinului
unilateral, membrul inferior care sustine greutatea corpului se numeste picior de
sprijin, iar celdlalt, picior oscilant (Radu, 2009).

Astfel, un parametru al mersului este pasul simplu, care se defineste ca
fiind distanta dintre punctul de contact al unui picior si punctul de contact cu solul al
celuilalt picior, fiind realizat in timpul sprijinului bilateral. Prin compunerea a doi pasi
simpli succesivi se obtine pasul dublu.

Pasul dublu acopera distanta care separa doua sprijiniri succesive ale
aceluiasi picior pe sol; lungimea sa se masoara intre calcaiele aceluiasi picior
(Kirtley, 2006), (Radu, 2008), (Vaughan et al., 1992). Un pas dublu este format din
suma pasului simplu al piciorului stédng si a pasului simplu al piciorului drept.

Parametrii pasului simplu in cazul locomotiei bipede, conform figurii 2.19
(Toth-Tascau & Stoia, 2010), sunt: lungimea pasului simplu, frecventa (ritmul)
mersului, viteza mersului, unghiul pasului, latimea pasului si urmele plantei pe sol
(Kirtley, 2006), (Radu, 2008), (Vaughan et al., 1992), (Craig, 1995).

BUPT



2.4. Comportamentul articulatiei gleznei in timpul ciclului de mers 85

Lungimea pasului dublu
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Lungimea pasului sting | Lungimea pasului drept , A
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Directia demers
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Lilimea pasulul

..J' Urma plantei pe sol

Figura 2.19. Parametrii spatio-temporali ai mersului (Toth-Tascau & Stoia, 2010)

Mersul este deci format dintr-o succesiune de pasi. in analiza biomecanics a
mersului se foloseste pasul dublu, compus din totalitatea miscarilor care se
efectueaza intre doua sprijiniri succesive ale aceluiasi picior.

Pasul dublu este unitatea functionald de miscare in timpul mersului fiind
compus din doi pasi simpli. Pasul dublu poate fi descompus pentru studiu in mai
multe faze de miscare, in mai multe moduri. Un alt mod de descompunere a pasului
dublu consta in divizarea acestuia in sase faze, din care doud, de foarte scurta
durata, numite momente.

Sprijinul (suportul) este perioada in care piciorul este in contact cu solul si
dureaza 60-62% din durata ciclului de mers. Balansul este perioada in care piciorul
nu mai este in contact cu solul, ci este balansat in vederea pregatirii urmatorului
contact cu solul. Durata balansului reprezinta de 38-40% din durata ciclului de
mers. La inceputul si la sfarsitul perioadei de sprijin este perioada dublului sprijin
(aproximativ 20% din ciclul de mers - intre 15-25%), in care ambele picioare sunt
in contact cu solul, permiténd transferul greutatii corpului de pe un picior pe celdlalt
(figura 2.19) (Radu, 2008).

Ciclul de mers este divizat in 8 sub-faze, 5 in timpul perioadei de sprijin si 3
in timpul celei de balans (figura 2.20) (FAB project - 2, 2012), (Kitagawa, 2012);
aceste sub-faze definesc evenimentele ce leaga miscarea piciorului de debutul in
aceste perioade.

Pentru denumirea fazelor si evenimentelor ce au loc sunt utilizati termeni
diferiti, in functie de autori. Se pot evidentia doud categorii de termeni: traditionali
si RLA introdusi de Gait Laboratory of the Rancho Los Amigos Medical Center din
California.
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Figura 2.20. Fazele/evenimentele ciclului de mers — terminologie RLA (Ariel Dynamics, 2012)

Sub-fazele (evenimentele) ce definesc ciclul de mers sunt prezentate in figura
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Balans Balans
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2.20, tabelul 2.4 si tabelul 2.5 (Toth-Tascau & Stoia, 2012).

Tabelul 2.4. Denumirile subfazelor ciclului de mers

Denumirea Denumirea Terminologie Terminologie .
fazei subfazei RLA traditionala By
reprezinta contactul
contactul initial contact heel (first) calcaiului cu solul,
initial contact ceea ce inseamna
inceputul fazei de sprijin
piciorul este plan,
.y loading intreaga suprafata
incarcarea response foot flat de sprijin a piciorului
fiind in contact cu solul
reprezintd postura
de mijloc a sprijinului
Sprijin a !
sprijinul mid-stance mid-stance cand greutatea este
mijlociu transferata dinapoi spre
portiunea din fata a
piciorului
. propulsarea spre
fgrrmm:all Zfarrr?c'gal heel off fnainte cu ajutorul
degetelor
propulsia/ .
desprinderea | pre-swing toe off d:sspgllnderea dlepeiizlor o
de pe sol P
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perioada cuprinsa intre
desprinderea degetelor de
initial swing acceleration pe sol si flexia maxima a
genunchiului, in vederea
desprinderii de la sol
perioada dintre flexia
maxima a genunchiului si
Balans balansul mid-swing mid-swing miscarea anterioard a tibiei
mijlociu pana cand aceasta din
urma ajunge intr-o pozitie
verticala

faza de final a balansului,
balan_sul ter_minal deceleration | €@re dureazé_ péné_in _
terminal swing momentul atingerii solului
cu calcaiul

balansul
initial

Tabelul 2.5. Ponderile sub-fazelor ciclului de mers

Ciclul de mers 100%

Sprijin 60% Balans 40%
T Sprijin
Sprijin dublu Sprijin simplu dublu
Contact | &2 Sprijin Sprijin . Balans | Balans Balans
L Incarcarea Do : Propulsia | - .- N .
initial mijlociu | terminal initial | mijlociu | terminal
60- 87-
o) - (o] - (o) - (0] - (o) - (o)
0% 0-10% 10-30% | 30-50% | 50-60% 23% 73-87% 100%
Picior stang Picior stang
- Picior
Picior drept drept

2.4.3. Evenimentele ciclului de mers normal

Evenimentele care au loc in timpul ciclului de mers normal sunt corelate cu
fazele ciclului de mers si sunt definite de unghiurile din articulatiile membrelor
inferioare, precum si de momentele din articulatii, corelate cu activitatile muschilor
care contribuie la miscare (Perry, 1992), (Craig, 1995), (Toth-Tascau & Stoia,
2012), (Radu, 2009), (Ayyappa, 1, 1997), (Ayyappa, 2, 1997), (Gross Anatomy,
2011), (Blazquez, 2002).

Miscarile gleznei si piciorului influenteaza traiectoria centrului de greutate,
mentinand-o relativ orizontala in timpul fazei de sprijin. In timpul unui ciclu de mers
se executa doua faze de flexie dorsala, respectiv flexie plantara.

Sintetizdnd evenimentele din timpul unui ciclu de mers normal se poate
obtine o imagine generala asupra miscarilor din articulatiile principale ale membrului
inferior (tabelul 2.6) (Toth-Tascau & Stoia, 2012).
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Tabelul 2.6. Miscarile din articulatiile membrului inferior in timpul unui ciclu de mers

normal
Denumirea Denumirea Articulatia | Articulatia | Articulatia Articulatia
fazei subfazei gleznei subtalara soldului genunchiului
Pozitie
neutra sau
contactul . . . .
initial Flexie Inversie Flexie Flexie
plantara
usoara
A 52 Flexie . . .
incarcarea . Eversie Flexie Flexie
plantara
sprijinul Flexie Eversie Pozfle
Sprijin s v < neutra - Extensie
mijlociu dorsala usoara .
Extensie
Flexie .
= Extensie
sprijinul dorsala - . . s
. . Inversie Extensie maxima -
terminal Flexie - v
. flexie usoara
plantara
propulsia/ Flexi . Flexie -
. exie Inversie o .
desprinderea . . Pozitie Flexie
plantara maxima ~
de pe sol neutra
Flexie
dorsala
balansul . . . .
R partial - Inversie Flexie Flexie
initial .
i Pozitie
neutra
Flexie
dorsala
balansul . . . .
Balans o partial - Inversie Flexie Extensie
mijlociu i
Pozitie
neutra
Flexie
dorsala
balansul . . . .
. partial - Inversie Flexie Extensie
terminal B
Pozitie
neutra

2.5. Determinarea variatiei unghiurilor din articulatiile membrului
inferior prin analiza experimentala a mersului

Obiectivul principal al acestui studiu a constat in determinarea variatiilor
unghiurilor din articulatiile principale ale membrului inferior, prin analiza
experimentala a mersului, in doud scopuri:

- determinarea unui pattern al mersului pentru un lot omogen de subiecti;
- modelarea geometrica a membrului inferior folosind conventia Denavit-
Hartenberg.
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Inregistririle au fost realizate in Laboratorul de Analiza Misc&rii al Centrului
de cercetare in Ingineria Medicalda din Universitatea Politehnica din Timisoara
folosind sistemul de masurare Zebris CMS-HS (zebris Medical GmbH).

Pentru a evalua parametrii cinematici ai mersului, in special pentru
determinarea unui pattern al miscarii din articulatia gleznei, a fost investigat un lot
omogen format din 5 voluntari tineri (barbati, 1.84 m inaltime, 83 kg greutate, 24.5
IMC), fara afectiuni cunoscute ale aparatului locomotor. Criteriile de acceptare in
lotul de studiu au fost riguroase deoarece s-a dorit un lot omogen.

2.5.1. Protocolul de masurare si procesare a datelor

Pentru a realiza inregistrari cat mai corecte, s-a procedat la efectuarea unei
sesiuni de trainning de cinci minute pentru fiecare subiect investigat. Sesiunea de
acomodare a fost in primul rand efectuatd pentru a adapta mersul la conditiile de
masurare. Subiectii s-au deplasat liber, cu o viteza normala, specifica fiecaruia.

Fiecare subiect a fost investigat pe baza aceluiagi protocol de mdsurare si
procesare a datelor primare. Inregistrarile incep cu atasarea celor doi markeri
tripleti pe membrele inferioare ale subiectilor conform instructiunilor sistemului de
masurare. Primul triplet este fixat pe coapsa subiectului investigat, iar al doilea pe
partea de sus a piciorului. In pasul urmator, reperele anatomice sunt marcate cu
pointerul, iar software-ul sistemului creaza modelul geometric al subiectului.
Inregistrarile au fost realizate in regim "Two Side measurement", astfel ca
semnalele de la stdnga si dreapta corpului au fost masurate simultan. Pozitiile
spatiale ale markerilor si modelul geometric al subiectului investigat sunt calculate si
afisate in timpul miscarii subiectului, folosirea Software-ul WinGait (zebris, 2003),
(zebris, 2006), (Toth-Tascau & Stoia, 2012).

S-au finregistrat cinci masurari valide, fiecare constand din douad cicluri de
mers, datorita limitarilor impuse de echipamentul de masurare. Limitarile sistemului
se referd la incapacitatea acestuia de a emite si receptiona intr-un interval spatial
suficient de mare pentru a cuprinde mai multe cicluri de miscare. Aceast neajuns a
fost compensat printr-un numar mai mare (5) de inregistrari.

Rata de esantionare a Iinregistrarilor a fost selectatd la 25 Hz,
corespunzatoare vitezelor de deplasare ale subiectilor. Achizitia si procesarea
datelor primare in vederea determinarii parametrilor spatio-temporali si cinematici ai
mersului au fost efectuate pentru ambele membre inferioare. Valorile inregistrate
pentru mai multe cicluri de miscare, succesive in timp real, au fost prelucrate
statistic (determinarea valorilor medii si a deviatiilor standard). Datele primare
rezultate in timpul masuratorilor sunt de doud tipuri: pozitii spatiale ale reperelor
anatomice si unghiurile articulare. Reperele anatomice ale caror coordonate spatiale
s-au masurat sunt:

- Centrul articulatiei soldului, aproximat pa baza pozitiei palpate a marelui
trohanter si latimea totala a bazinului;

- Reperele articulatiei genunchiului punctate pe condilii tibiali lateral si medial
(aceste puncte definesc axa de rotatie a genunchilui);

- Reperele articulatiei gleznei punctate pe varfurile maleolelor mediala si laterala
(aceste puncte definesc axa instantanee de rotatie a articulatiei tibio-talare);

- Punctul maxim posterior al calcaneului;

- Varful halucelui.

Unghiurile articulare masurate corespund urmatoarelor miscari: flexia-
extensia, rotatia internd-externa si abductia-adductia soldului, flexia-extensia si
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abductia-adductia genunchiului, flexia dorsald - flexia plantara si rotatia
interna-externa ale gleznei.

Rezultatele numerice ale masurarilor unghiurilor din articulatiile membrelor
inferioare au fost exportate pentru prelucrare ulterioara: din software-ul WinGait al
sistemului de masurare au fost importate in Excell, ordonate in coloane pentru a
calcula valorile medii si deviatiile standard.

Ordonarea, extragerea datelor si calculul statistic s-au realizat manual,
conform itinerarului din figura 2.21. Ordonarea manualad a datelor este deosebit de
laborioasad, reprezentand totodatd un generator de erori asupra mediilor intregului
lot de subiecti. Aceasta operatie nu poate fi insa inlocuitd cu una automata datorita
variatiei evenimentelor din timpul ciclului de mers (fazele ciclului de mers definite
conform conventiei RLA). Aceste variatii au loc chiar si intre doua inregistrari ale
aceluiasi subiect, la momente de timp consecutive.
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Figura 2.21. Itinerarul prelucrarii datelor experimentale

Dac3d se considerd ca fiecare inregistrare a unui ciclu de mers incepe la
timpul t = 0 secunde, se observa ca fazele importante ale mersului (atacul cu
calcaiul - contact initial, trecerea prin pozitia ortostatica - sprijinul mijlociu,
respectiv desprinderea degetelor de pe sol - propulsia) sunt de fiecare data la alte
momente de timp, desi s-a utilizat aceiasi frecventa de achizitie a datelor. Acest
lucru se datoreazd accleleratiilor, respectiv deceleratiilor in aceleasi faze ale
diferitelor cicluri de mers.

Variatia vitezei de progresie in timpul mersului, dar si a vitezelor unghiulare
in diferitele articulatii ale membrelor inferioare sunt caracteristici specifice fiintelor
vii care tin de o multitudine de factori, atat interni cat si externi. Impunerea unei
viteze constante de deplasare nu se poate realiza doar prin vointa proprie a
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individului, fiind necesara folosirea unei benzi rulante electrice care sa impuna un
ritm constant de deplasare.

Folosire benzilor electrice de mers este utilizatd destul de des in analizele de
miscare datorita avantajului exprimat anterior, dar si datoritd faptului cd numarul
ciclurilor inregistrate nu mai este limitat de spatiul de emisie - receptie al
echipamentului. Principalul dezavantaj al folosirii benzilor rulante este acela ca
modifica semnificativ aspectul curbelor unghiulare ale articulatiilor.

In prelucrarile datelor experimentale s-a procedat la eliminarea seriilor cu
valori aberante de inregistrare. Acestea au fost cele in care subiectul intarzie sau
grabeste cu mai mult de o secunda ciclul de mers de referinta. Referinta de timp a
ciclului de mers a fost stabilita prin verificarea tuturor inregistrarilor si compararea
timpului cu cel statistic normal de 1.6 secunde. Alte valori aberante eliminate din
calculul statistic au fost acelea in care apar inflexiuni in grafice, altele decat cele
fiziologice. Acestea apar ca urmare a reflexiilor sunetelor prin camera si sunt
catalogate drept erori de masurare independente de subiect.

S-au aliniat apoi datele considerate comparabile. Acest lucru trebuie facut
datorita defazajului in timp al valorilor unghiulare. Alinierea s-a realizat dupa
maximele si minimele determinate in fiecare ciclu de mers.

Parametrii spatio-temporali care au fost analizati au fost: timpul de mers,
cadenta, viteza, precum si simetria fazelor de sprijin si balans intre membrele
inferioare. Fazele ciclului de mers au indicat caracteristici bune referitoare la
simetria dintre miscarile celor doua membre. Pentru o persoana sanatoasa,
membrele stang si drept trebuie sa prezinte un comportament simetric cu
aproximativ 60% sprijin si 40% balans.

Avand in vedere spatiul necesar prezentarii modului de procesare a datelor
primare, in Anexa 2.1 sunt prezentate etapele procesarii datelor referitoare la
analiza mersului unui subiect investigat, doar pentru piciorul stang, doar pentru
miscarile de flexie-extensie din articulatiile soldului, genunchiului si gleznei, astfel:

- flexia-extensia din articulatia soldului:
Tabelul 1. Inreglstrarlle primare, valorile medii si deviatiile standard pentru
flexia-extensia din articulatia soldului
- Tabelul 2.Valorile medii pentru flexia-extensia din articulatia soldului,
determinate pentru un ciclu de mers
- Figura 1. Miscarea de flexie-extensie din articulatia soldului pe toata durata
inregistrarii, in functie de timp
- Figura 2. Miscarea de flexie-extensie din articulatia soldului pe durata unui
ciclu de mers
- articulatia genunchiului:
- Tabelul 3. Inreglstrarlle primare, valorile medii si deviatiile standard pentru
flexia-extensia din articulatia genunchiului
- Tabelul 4. Valorile medii pentru flexia-extensia din articulatia genunchiului,
determinate pentru un ciclu de mers
- Figura 3. Miscarea de flexie-extensie din articulatia genunchiului pe toata
durata inregistrarii, in functie de timp
- Figura 4. Miscarea de flexie-extensie din articulatia genunchiului pe durata
unui ciclu de mers
- articulatia gleznei:
- Tabelul 5. Inregistrarile primare, valorile medii si deviatiile standard pentru
flexia-extensia din articulatia gleznei
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- Tabelul 6.Valorile medii pentru flexia-extensia din articulatia gleznei,
determinate pentru un ciclu de mers

- Figura 5. Miscarea de flexie-extensie din articulatia gleznei pe toata durata
inregistrarii, in functie de timp

- Figura 6. Miscarea de flexie-extensie din articulatia gleznei pe durata unui
ciclu de mers

Parametrii unghiulari se prezintd in cele ce urmeazd sub doud forme. In
primul rénd valorile unghiulare medii ale unui subiect extras din lotul de 5, ale cdrui
variatii unghiulare s-au prezentat pentru ambele membre inferioare. In al doilea
rand se vor prezenta valorile medii pe lotul de 5 subiecti, pentru un ciclu de mers.

2.5.2. Reprezentarea unghiurilor descrise de articulatiile membrelor
inferioare ale unui subiect din lot

Subiectul prezentat in cele ce urmeaza a fost extras din lotul de 5 subiecti
normali, acesta inregistrand valori unghiulare apropiate de cele medii ale lotului.
Pentru a se pune in evidentd caracterul antagonist al miscarilor pe care le fac cele
doua membre inferioare in timpul mersului, s-au reprezentat sub forma grafica
variatiile fiecarui unghi pentru cele doua membre inferioare (figurile 2.22, 2.23,
2.24) (Toth-Tascau & Stoia, 2012).

Membrul inferior considerat de referinta este cel stdng, ales aleator.
Stabilirea acestuia ca referintd inseamna ca, variatiile sale unghiulare intr-un ciclu
de mers au aceeasi forma ca si variatiile statistic normale descrise de J. Perry
(Perry, 1992).

Figura 2.22 prezinta toate cele trei miscari de rotatie ale articulatiei soldului.
Acestea sunt descrise in cele 3 plane anatomice astfel: flexie-extensie in planul
lateral, adductie-abductie in planul frontal si rotatie interna-externa in planul
transversal.
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Figura 2.22. Unghiurile din articulatia soldului. Reprezentare normalizata la ciclul de mers,
pentru un subiect

Reprezentarea unghiurilor nu s-a realizat in timp, ci in timp normalizat,
masurat in procente din ciclul de mers [%]. Normalizarea timpului s-a facut pe baza
timpului inregistrat de aparat, conform relatiei 2.10.

te_1 * 100
thorm = t—c[%] (210)
unde:
thorm Feprezinta timpul de ciclu normalizat, masurat in procente;
- t. reprezinta valoarea de timp a ciclului de mers, masurata in secunde.

Deviatiile standard ale valorilor inregistrate in timpul ciclurilor de mers s-au
reprezentat pe grafice sub forma unor intervale colorate de intensitati mai scazute
decét cele ale curbelor medii. Deviatiile standard s-au calculat in excell cu ajutorul
functiei stdev, care are la baza relatia 2.11 (STDEV function, 2012).

_ [Fe-w
stdev = W (2.11)
unde:

- x este media esantionului;
- n este dimensiunea egantionului.

In figura 2.23 sunt prezentate variatiile unghiurilor articulatiei genunchiului
in timpul unui ciclu de mers. Si de aceastd data piciorul stang reprezintd piciorul de
referinta, in timp ce piciorul drept este opozabilul.
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Figura 2.23. Unghiurile din articulatia genunchiului. Reprezentare normalizata la ciclul de mers,
pentru un subiect

Deviatiile standard reprezentate in figura 2.23 au valori relativ reduse
datorita uniformitatii valorilor finregistrate. Acestea demonstreaza caracterul
repetitiv si uniform al miscarilor executate de subiect in timpul mersului. Varfurile
deviatiilor standard se inregistreaza in vecinatatile valorilor maxime, cu precadere
acolo unde nu s-a putut realiza o aliniere totalad a sirurilor de valori.

Figura 2.24 prezinta mediile pe ambele membre ale unghiurilor masurate in
articulatia gleznei. Flexia-extensia si rotatia inregistrate in aceasta articulatie
prezinta o variatie conforma cu statistica din literatura de specialitate (Perry, 1992).

70 70
60 drept 60 drept
50 — — —sting 50 - — =—sting
40 40
% 30 E 30
£ 20 £ 20 M/\//_‘
10 10
0 0 f-_N“—_’_\-4
0 0 20 40 60 B0 100
20 ciclul de mers [%] 20 ciclul de mers [%]
a. Flexie-extensie b. Rotatie interna-externa

Figura 2.24. Unghiurile din articulatia gleznei. Reprezentare normalizata la ciclul de mers,
pentru un subiect

2.5.3. Reprezentarea unghiurilor descrise de articulatiile membrului
inferior pentru un lot de 5 subiecti sanatosi, in mers pe sol

Pentru a putea realiza o mediere a fiecarui unghi descris de membrul inferior
in timpul mersului, s-au inregistrat un numar de 5 subiecti sanatosi care se compun
intr-un lot omogen. Pentru fiecare subiect investigat s-a realizat un numar de 5
determinari, in fiecare determinare gasindu-se cel putin doud cicluri de mers (§
2.5.1. Protocolul de masurare si procesare a datelor).
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Determinarea pattern-ului de miscare (comportamentul unghiular mediu pe
lot) este deosebit de importanta deoarece, cu ajutorul acestuia, se vor realiza doua
deziderate ale lucrarii:

- trasarea legii de miscare a unui mecanism de testare destinat endoprotezelor de
glezna;

- rezolvarea unui model geometric direct al membrului inferior, determinat pe
baza conventiei Denavit-Hartenberg.

Prelucrarea rezultatelor experimentale s-a realizat in acelasi mod ca si
pentru un singur subiect. Apoi, datele fiecarui subiect s-au ordonat pentru a se
realiza statistica pe lot, conform itinerarului din figura 2.21.

Rezultatele obtinute s-au reprezentat grafic sub aceeasi forma (figura 2.25,
2.26, 2.27). Astfel, in figura 2.25 se pot observa mediile si deviatiile standard ale
unghiurilor pe care le face articulatia soldului in timpul unui ciclu de mers.

Si de aceasta datd, ordonarea datelor s-a realizat dupa principiul maxim la
maxim. Acest lucru a condus la aparitia unor deviatii standard mari in zonele pre- si
post- mergatoare punctelor de inflexiune ale functiilor. Cea mai importantd deviatie
standard s-a inregistrat in cazul rotatiei interne-externe a soldului. In ceea ce
priveste unghiul de flexie-extensie al coapsei, acesta se bucura de deviatii standard
reduse, care descriu caracterul omogen al lotului de subiecti.
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Figura 2.25. Unghiurile din articulatia soldului. Reprezentare normalizata la ciclul de mers,
pentru lotul de studiu
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Figura 2.26. Unghiurile din articulatia genunchiului. Reprezentare normalizata la ciclul de mers,
pentru lotul de studiu

Intervalul deviatiilor standard in cazul adductiei-abductiei in genunchi (figura
2.26.b) are valori mari si relativ constante de-a lungul graficului de variatie. Acest
comportament se datoreaza valorilor reduse ale acestui unghi in timpul mersului. Se
poate constata cd, cu cat miscarea produsa in timpul mersului are un caracter mai
secundar (este mai redusa ca valoare), cu atat variatia inter- subiect este mai mare.
Aceasta manifestare se poate observa si in figura 2.27.b, in cazul rotatiei interne si
externe a gleznei.
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Figura 2.27. Unghiurile din articulatia gleznei. Reprezentare normalizata la ciclul de mers,
pentru lotul de studiu

In concluzia acestui studiu se poate afirma ca deviatiile standard calculate
Cu ocazia procesarii datelor experimentale sunt afectate de doua tipuri de variabile:
- Diferentele cantitative de mobilitate articulara ale fiecarui subiect;

- Modul de aliniere a datelor experimentale ale unui ciclu de mers pentru fiecare
subiect.

Daca prima variabila este una reald, care tine de particularitatile de
mobilitate ale fiecarui individ, cea de-a doua variabild se datoreaza modului in care
datele au fost ordonate si aliniate in ciclul de mers. Nici aceasta din urma nu este
insa independenta de subiect, deoarece particularitatile de accelerare si decelerare
ale subiectului in diferite faze ale mersului fac ca sirurile de valori ale diferitilor
subiecti sa nu se suprapund. De exemplu, dacd un subiect efectueaza o faza de
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balans a piciorului opozabil cu o acceleratie mai mare decat a altui subiect,
atunci, datorita esantionarii cu aceeasi frecventa a celor 2 subiecti unul dintre
acestia va avea 12 valori unghiulare in intervalul de balans, in timp ce celalalt
subiect va avea 15 valori unghiulare.

Acest inconvenient s-ar putea remedia prin impunerea unei viteze de
miscare constante in timpul mersului, lucru care se poate reliza cu ajutorul unei
benzi de alergare, sau prin inregistrarea cu frecvente de achizitie diferite pe fiecare
subiect. Nici aceste metode nu ar elimina insa integral caracterul variabil al datelor.

In tabelul 2.7 se prezintd parametrii spatio-temporali ai mersului, calculati
ca valori medii pe lotul de 5 subiecti.

Tabelul 2.7. Parametrii spatio-temporali ai mersului. Medii pe lot

Parametru Timpul de Lungimea Cadenta Viteza de Faza de Faza de
1/ suport dublu pasului [pas/s] progresie sprijin balans
Membrul [s] [cm] [m/s] [%] [%]
inferior
stang 0.185+0.02 | 0.42+0.02 64.2+3.1 35.8+3.1
8 1 0.71+£0.00 | 0.59+0.09 1 1
0.165+0.01 | 0.44+£0.02 8 9 66.4+£2.0 | 33.4£2.0
drept 4 8 7 7

2.6. Modelarea articulatiei gleznei folosind tehnicile de
reconstructia 3D

Modele realizate folosind programe specifice sunt utilizate in mod traditional
pentru a contribui la proiectarea, modelarea, simularea, analiza si fabricatia unor
produse. Cercetarile avansate in Tehnologia Asistatd de Calculator, Tehnologia
Informatiei si Biomedicina au dezvoltat mai multe aplicatii biomedicale noi si
importante. Noile facilitati CAD combinate cu cunostinte de anatomie (sau biologie),
inginerie si informaticd au dezvoltat un nou domeniu - Ingineria Tisulara Asistata de
Calculator. Acest domeniu emergent cuprinde proiectare asistatda de calculator,
procesare de imagine si fabricatie, si permite modelarea tesuturilor anatomice,
vizualizarea 3D a segmentelor anatomice, identificarea si reconstructia 3D,
clasificarea tesuturilor, implantarea tesuturilor, fabricatia prin prototipare rapida si
planificarea chirurgicala asistata (Starly et al., 2004), (Sun et al. - 1, 2004), (Sun et
al. - 2, 2004), (Sun & Lal, 2002), (Sun et al., 2005), (Starly et al., 2005).

Modelele structurilor biomecanice pot fi obtinute prin diferite metode (Toth-
Tascau & Stoia, 2013):

- folosind orice mediu CAD (Pro/Engineer, I-DEAS, CATIA, SolidWorks, SolidEdge,
etc.);

- folosind ingineria inversd pentru converti structura anatomica natural intr-un
solid 3D virtual;

- prin reconstructie 3D bazata pe procesarea imaginilor achizitionate prin tehnici
imagistice de finaltd rezolutie non-invazive (CT sau IRM) si tehnici de
reconstructie 3D.

Reconstructia geometrica a unui obiect real reprezintd o preocupare a
ingineriei inverse prin care se pot obtine modele 3D cu forme si functionalitdti
identice cu ale obiectului real. In functie de situatie, modelul 3D reconstruit dupa un
obiect real poate fi fizic sau virtual (Bankman, 2000), (Dogan, 2003), (Stoia, 2008).
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Metodele prin care se pot aprecia forma, dimensiunile si textura unui obiect
real sunt dintre cele mai diverse: scanarea cu raze X, fotografierea diferitelor
perspective ale obiectului, scanarea cu laser a suprafetelor laterale, masurarea si
schitarea manualda a geometriei obiectului, etc.. Rezultatul unei reconstructii este de
cele mai multe ori un model virtual in prima faza. Pentru ca modelul virtual obtinut
sa poatd fi utilizat in simulari mecanice acesta trebuie s3 indeplineasca cele trei
cerinte de baza ale unui solid: sa fie complet, integru si precis (Benhabib, 2003).

2.6.1. Reconstructia 3D a articulatiei gleznei

Reconstructia ansamblului articular al gleznei s-a realizat pe baza imaginilor
DICOM provenite de la scanarea CT a gleznei stangi a unui subiect feminin adult,
fara istoric traumatic sau inflamator la acest nivel.

Zona aleasa pentru scanare cuprinde integral piciorul, precum si aproximativ
6 cm din pilonii tibial si fibular. In urma scanarii a rezultat un numar de 167 de
imagini in format DICOM si o topograma. Scanarea s-a realizat in mod secvential cu
o rezolutie de 1 mm. O selectie de imagini scanate considerate reprezentative
complexului articulatiei gleznei este prezentata in figura 2.28. In cele trei sectiuni
(frontala - figura 2.28.a, transversala - figura 2.28.b si sagitala - figura 2.28.c) au
fost puse in evidentd aspectele medial (M), lateral (L), superior (S), inferior (I),
anterior (A) si posterior (P).

Deoarece tesuturile moi ale piciorului nu sunt suficient de bine identificabile
in imaginile CT, acesta fiind un neajuns general al tehnologiei de scanare,
reconstructia a vizat numai elementele osoase implicate in formarea complexului
articular al gleznei. Acestea sunt: pilonul tibial, maleola peronierd, talusul si
calcaneul. In plus, s-a realizat si reconstructia osului navicular, acesta reprezentand
un reper util in cadrul simularilor mecanice ale ansamblului.

Reconstructia 3D din imagini scanate CT are la baza principiul procesarii
imaginilor digitale. Utilizand un software de procesare de imagine, din seturile de
valori care compun imaginile se identifica si marcheaza anumite zone de interes
(segmentarea imaginii). Aceste operatii apartin domeniului imagisticii medicale si au
ca aplicatii principale: diagnosticarea prin localizarea si vizualizarea disfunctiilor
patologice si a tumorilor, masurarea volumelor si densitatilor tesuturilor,
telechirurgie, radiologie interventionald, studiul structurii anatomice, reconstructiile
in vederea diverselor simulari (Stoia, 2008).

Calcaneus

a. Sectiune frontala b. Sectiune transversala
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Calcaneus

Navicular

c. Sectiune sagitala
Figura 2.28. Imagini scanate ale complexului articulatiei gleznei

Procesarea imaginilor s-a realizat in mediul Mimics 10.01, in care a fost
importata toata colectia de imagini DICOM rezultate la scanare. Scopul procesarii a
fost acela de a transforma colectia de imagini intr-un volum care sa reprezinte
complexul articular.

In imagistica, o imagine digitala grayscale se compune dintr-o serie de pixeli
care transpun densitatea tesuturilor in nuante de gri de diferite intensitati. Limitele
intervalului de intensitate sunt negru si alb. In cazul tesutului osos, nuantele de gri
inchis sunt asociate densitatilor joase (corespunzatoare osului spongios), iar
nuantele deschise de gri sunt asociate densitatilor mari (corespunzatoare osului
cortical).

Calitatea unei imagini scanate se poate aprecia prin prezenta sau absenta
variatiilor de gri in background-ul imaginii. Prezenta in background-ul imaginii a
pixelilor de alte nuante decat negrul conduce la o calitate scazutd a imaginii. Acesti
pixeli se numesc zgomot si trebuie exclusi din reconstructie.

Fiecdrei imagini i s-a aplicat in mod selectiv un set de masti de culoare
(figura 2.29). Principala caracteristicd a unei astfel de masti este thresholding-ul,
reprezentand cea mai simpla metoda de segmentare a unei imagini. Pixelii
individuali dintr-o imagine grayscale sunt marcati ca pixeli obiect, daca valoarea lor
este mai mare decét valoarea atribuita pentru thresholding. In mod practic, un pixel
din imagine primeste valoarea 1 in timp ce pixelii din background primesc valoarea
0 (Stoia, 2008).

Limitele mastilor s-au stabilit de catre frontierele invelisului cortical al
fiecarui os, tesuturile moi nefiind vizate de reconstructie.

S-au aplicat astfel 5 masti diferite pentru fiecare din cele 5 oase. Aplicarea
mastilor s-a realizat prin trasarea manuald a contururilor, respectiv suprafetelor
sectiunilor osoase. Aplicarea automata nu conduce la rezultate corespunzatoare
deoarece intensitatile de gri din zona componentei spongioase a osului variaza in
limite foarte largi.
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a. Sectiune frontala

b. Sectiune transversala

c. Sectiune sagitala
Figura 2.29. Mastile de culoare aplicate selectiv pe ariile sectiunilor oaselor

Valorile intervalului de thresholding sunt masurate pe scara Hounsfield.
Aceasta a fost inventata de inginerul englez Sir Godfrey Newbold Hounsfield si
evalueaza o masura cantitativd a radiodensitatii folosita in evaluarea scanarii CT.
Unitatile scarii se simbolizeaza cu HF si au ca referinte scanarea prin aer cu -1000
HF, apa cu 0 HF si tesut osos mediu cu +1000 HF (Bankman, 2000), (Stoia, 2008).

Limita negativa a intervalului corespunde nuantelor de gri inchis, in timp ce
valoarea pozitiva corespunde nuantelor deschise de gri, spre alb. Limitele de
thresholding au fost stabilite in intervale largi conform tabelului 2.8 datorita
variatiilor foarte mari de densitate ale volumelor osoase.

Tabelul 2.8. Parametrii mastilor aplicate

Y Val. . Volum

Os Cnlqjlaosacrée Val.[:'/ILlJn]lma Maxima Val[.HI\:IJe]dle St.Dev. masca
[HU] [cm?]

Tibie Portocaliu -144 1975 375.61 294.31 37.68
Fibuld Violet -264 2348 480.59 427.05 12.25
Talus Galben -171 2348 421.19 205.09 31.45
Calcaneus Verde -184 2348 266.97 233.80 64.98
Navicular Albastru -131 1522 391.91 222.95 9.12
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Cu ajutorul valorilor din tabelul 2.8 s-a trasat histograma mastilor de
culoare (figura 2.30). Pe aceasta histograma se pot observa valorile minime si
maxime ale intensitatilor de gri pentru care s-a aplicat masca. Intervalul mediilor
266.97 + 480.59 HU prezinta o indepartare considerabila de valorile maxime ale
intensitatilor. Acesta este un lucru normal si se datoreaza faptului ca intensitatile
mari de gri (corespunzatoare osului cortical) au o pondere mai mica in imagine
decét intensitatile reduse (corespunzatoare osului spongios).
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& - Biedia
e _
= = Val Max.
@
g 1500
(=]
i
« 1000
=
m
@ 500
m
_O —
= 0
Culoare masca
-500

Portocaliv~ Violet Galben Verde Albastru

Figura 2.30. Histograma mastilor de culoare

Definirea fiecarei masti colorate s-a realizat in acealasi mod, prin trasarea,
in prima faza, a contururilor oaselor si mai apoi a sectiunilor inscrise.

Rezultatul reconstructiei in Mimics este un ansamblu de volume
corespunzatoare oaselor marcate. Se poate observa insa (figura 2.31.a) ca aspectul
suprafetelor exterioare ale volumelor osoase este unul grosier, provenit din
interpolarea liniard a mastilor din imagini succesive. Astfel, o serie de suprafete din
care sunt construite volumele se intrepatrund, nu se inchid complet sau au
dimensiuni apropiate de 0. Acest lucru altereaza calitatea reconstructiei, volumele
astfel formate neindeplinind cerintele minimale ale unor solide. In figura 2.31.b s-a
prezentat reconstructia automata a tesuturilor moi care inconjoard reconstructia
articulara.

Pentru a rafina cele 5 oase reconstruite, s-a procedat la exportarea
reconstructiilor sub forma norilor de puncte. In acest fel generarea meshului s-a
putut realiza cu ajutorul unui alt software, SolidWorks 2011. Formatul nor de puncte
este unul text care contine coordonatele x, y si z ale tuturor punctelor care
formeaza volumul si care se poate reprezenta in spatiul Cartezian ca in figura 2.32.
Rezultatele prezentate aici sunt cele primare, fara a fi aplicata vreo corectie asupra
norilor de puncte.
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-

a. Reconstructia automata a oaselor b. Reconstructia automata a oaselor
articulatiei si tesuturilor moi

Figura 2.31. Reconstructia automata a volumelor

c. Talus

d. Calcaneu e. Navicular
Figura 2.32. Reprezentarile sub forma de nor de puncte ale celor 5 oase modelate

Cele 5 fisiere s-au importat in SolidWorks unde, folosind functia de meshing,
s-au obtinut mai intai volomle defnite ca suprafete, iar apoi ca solide.

_ Generarea suprafetelor este o fazd intermediard intre imaginea 3D si solidul
3D. In aceasta faza volumele in format nor de puncte (figura 2.33.a) au fost
transformate in volume goale (shell). Pentru a evita trnsformarea in suprafete
ambigue a unor puncte aberante, acestea au fost eliminate.

Meshul triunghiular (figura 2.33.b, figura 2.33.c), generat pentru fiecare os,
a condus in unele cazuri la contururi deschise ale volumului, asa cum se poate
observa in figura 2.33.b, exemplificat pentru fibula. Golurile create automat au fost
umplute, rezultdnd corpuri cu suprafete rugoase, dar inchise (figura 2.33.c).
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O alta etapa a fost redivizarea volumului cu ajutorul unor suprafete de
dimensiuni mai mari (NURBS), dar care sa descrie acelasi contur. Aceasta redefinire
a suprafetelor are rolul reducerii numarului foarte mare de suprafete triunghiulare
initiale cu care este aproape imposibil de lucrat. Noile surafete se pot observa
pentru fibuld in figura 2.33.d. Rafinarea acestor petice prin atenuarea muchiilor si
varfurilor de la intersectiile suprafetelor a condus la solide cu suprafete netede, dar
care descriu in continuare foarte bine forma si dimensiunile oaselor (figura 2.33.e).

Suprafetele NURBS (curbe B-spline rationale neuniforme) sunt reprezentari
matematice ale geometriilor 3D care pot descrie cu acuratete orice forma pornind de
la o linie, un cerc, un arc, sau o curba 2D si pana la cele mai complexe suprafete
sau solide 3D (Rogers, 2001).

Odata inchise toate suprafetele care descriu volumele osoase, s-a realizat
automat umplerea acestora cu ajutorul functiei fill a modulului surfaces. Dupa
umplerea tuturor volumelor osoase s-a realizat asamblarea acestora conform
arhitecturii articulare. Ansamblul articular este prezentat in figura 2.34.

{(‘
a. Volum b.Con'tur ¢ Co.ntur d. Redivizarea
deschis - inchis - . .
reprezentat ca fats fats volumului - e. Model solid
nor de puncte supra at'a cu supra atua patches
erori rugoasa

Figura 2.33. Fazele de transformare a fibulei din nor de puncte in solid
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Figura 2.34. Ansamblul articular reconstruit

2.6.2. Reprezentarea sistemelor de coordonate atasate
articulatiilor gleznei si subtalare, conform recomandarilor ISB

Tindnd seama de recomandarile Societdtii Internationale de Biomecanica si
reconstructia 3D a complexului articulatiei gleznei s-a procedat la reprezentarea
sistemelor de referinta atasate articulatiilor gleznei si subtalare. Reprezentarea este
importanta pentru evaluarea comportamentului biomecanic al gleznei.

Conform recomandarilor Societatii Internationale de Biomecanica, XYZ
reprezinta sistemul de referinta atasat tibiei si fibulei, iar X;Y;1Z; reprezintd sistemul
de referinta atagat calcaneului. In mod normal, in pozitia neutra, originile celor doua
sisteme se suprapun. In cele ce urmeaza, reprezentarile celor doua sisteme de
coordonate s-au facut cu originile decalate de-a lungul uneia dintre axele celor doua
sisteme pentru a putea pune in evidenta deplasarile interne qi, q> si gs. Aceste
deplasari reprezintd mici translatii in interiorul capsulei articulare, care apar doar ca
miscari reziduale atunci cand piciorul se adapteaza contactului cu diferite topologii
de suprafete.

In figura 2.35 este reprezentata o sectiune cu un plan paralel cu planul
frontal, realizatda prin complexul articulatiei gleznei. In acesta sectiune se pot
observa cele 2 sisteme de coordonate atasate tibiei-fibulei, respectiv calcaneului.
De-a lungul axei de rotatie talocrurale AATc s-a reprezentat deplasarea interna g a
carei valoare depinde de interstitiul fiziologic creat de talus cu furca tibie-fibula
(tabelul 2.9). Valorile unghiurilor de dorsiflexie-flexie plantara (a) depind de
intervalul de mobilitate (ROM) al subiectului la acest nivel articular.
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Figura 2.35. Sectiune cu un plan paralel cu planul anatomic frontal

Sectiunea din figura 2.36 s-a realizat cu un plan paralel cu planul anatomic
sagital. Miscarea principala in acest context este realizata de-a lungul axei Y; si
corespunde miscarii de rotatie internd-externa a piciorului. De-a lungul acestei axe
s-a trasat deplasarea qs; dupa directia axei tibiei. Aceastda deplasare are valori
diferite in functie de directia dupa care se masoara. Astfel, deplasarea de valoare
mai mare este inregistrata dupa sensul tibie-calcaneu (tabelul 2.9).

JI.Y-
e+ e

1D

Figura 2.36. Sectiune cu un plan paralel cu planul anatomic sagital

in figura 2.37 este reprezentatd axa mobild AMob a miscdrii de inversiune-
eversiune (B) intr-o sectiune realizatd printr-un plan paralel cu planul transversal.
Aceasta axa este reprezentata ca perpendiculard comunad a axelor de versori e; si
e3. De-a lugul acesteia s-a masurat depalsarea internd g, a carei valoare variaza in
intervalul 0 - 5.3 mm pentru modelul reconstruit. Masurarea acestui interval de
variatie s-a realizat in planul sectiunii si reprezintd alunecarea maxima pe care o
poate efectua talusul dupa directia axei AMob.
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Figura 2.37. Sectiune cu un plan paralel cu planul anatomic transversal

Tabelul 2.9. Deplasarile si rotatiile determinate pe modelul reconstruit

Deplasarile interne [mm] Rotatii dupa axele AATc, AMob, Y1 [°]
Dorsiflexie- Inversie- Rotatie
a: qz as flexie plantara eversie interna-
externa
+1.85 +2.53 +1.74 +a +B +y
-3.80 -2.77 -3.45 -a -B -y

2.7. Modelarea biomecanica a membrului inferior uman

Modelul membrelor inferioare care se bazeaza pe consideratii anatomice
reprezinta un sistem biomecanic complex, care este capabil s3 modeleze miscarile
din articulatii si sa calculeze fortele musculare si fortele de reactiune si momentele
din articulatii.

Biomecanica membrului inferior uman este studiata din diferite puncte de
vedere, atdt cinematic cat si dinamic. Analiza miscarilor membrelor inferioare
umane reprezinta un instrument util in diagnosticarea, dezvoltarea si punerea in
aplicare a metodelor de reabilitare si evaluarea progresului reabilitarii pacientilor cu
diverse patologii (Camargo et al., 2012).

Modelele virtuale ale sistemului musculo-scheletal al membrelor inferioare
sunt utilizate de obicei pentru a simula si analiza diferite activitati de zi cu zi. Aceste
modele pot fi combinate cu investigatiile biomecanice pentru a imbunatati
endoprotezele totale sau partiale, protezele de membru inferior sau exoscheletele.
Dintre acestea, proiectarea unei structuri exoschelet este o provocare majora pentru
cercetarea din domeniul roboticii si al dispozitivelor de asistare (Koceska et al.,
2013).

Modelarea dinamica a membrului inferior uman permite determinarea atat a
fortelor de reactiune si momentelor in fiecare articulatie, cat si a fortelor musculare.
Modelele mai complexe permit estimarea lungimii segmentului anatomic muschi-
tendon si a proprietatilor generarii fortelor musculaturii membrelor inferioare, ceea
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2.7. Modelarea biomecanica a membrului inferior uman 107

ce conduce la o mai bund intelegere a structurii si functionalitatii unor
grupuri musculare (Arnold et al., 2010).

Modelele 3D virtuale ale membrelor inferioare pot fi dezvoltate si analizate in
mediile generale de modelare-simulare (cum ar fi MATLAB (Camargo et al., 2012))
sau folosind software special pentru aplicatii biomecanice (cum ar fi OpenSim
(Arnold et al., 2010) sau SIMM - Software for Interactive Musculoskeletal Modeling).

Modelarea membrelor inferioare se poate realiza pe baza principiilor
mecanicii clasice sau folosind un concept matriceal (matrice de transformari
omogene) (Craig, 2005), care este mai convenabil pentru aplicatiile informatice
(Doriot, 2004). Cele mai multe dintre modelele raportate trateaza membrul inferior
ca un lant cinematic format din elemente rigide (segmente ale corpului uman)
conectate prin cuple cinematice de rotatie simpla (cu un grad de libertate),
reprezentand articulatiile soldului, genunchiului si gleznei. In functie de tipul de
analiza cinematica (direct sau invers), datele de iesire sunt situarile (pozitia si
orientarea) unui anumit segment anatomic sau variabilele articulatiilor. Unghiurile
articulatiilor pot fi apoi utilizate in analiza dinamicd pemtru determinarea fortelor de
reactiune ce actioneaza in articulatii.

Scopul acestui studiu constd in dezvoltarea si validarea unui model
matematic al membrului inferior uman pe baza conventiei Denavit-Hartenberg din
robotica. Modelul 3D elaborat are mai multe detalii geometrice decdt modelele
raportate in literatura de specialitate. Cea mai importanta caracteristica a modelului
dezvoltat consta in importul de date (miscarile din articulatii) de la sistemele de
analiza a mersului.

2.7.1. Datele de intrare folosite in modelarea membrului
inferior uman

Datele de intrare pentru cele doua modele dezvoltate sunt preluate atat din
literatura de specialitate, cat si de la echipamentul Zebris CHS din dotarea
laboratorului de Analizd a Miscarii din cadrul Centrului de Cercetare in Inginerie
Medicala dupa cum urmeaza:

- Date masurate experimental pentru acelasi subiect - fisier Excel:
- variatia unghiulara in fiecare articulatie - Zebris CMS - Anexa 2.2;
- Date din literatura de specialitate pentru caracteristicile antropometrice si
inertiale:
- lungimile elementelor modelului geometric - tabelul 2.11;
- variatia unghiulara anatomica (ROM) - tabelul 2.12.

Tindnd seama de rezultatele obtinute de la echipamentul de analizd a
mersului Zebris s-a decis elaborarea unui model cu sapte grade de libertate. Pentru
validarea modelului elaborate s-au folosit doua metode diferite. Prima metoda se
bazeaza pe conventia Denavit - Hartenberg din robotica (Craig, 2005), iar cea de a
doua metoda utilizeaza facilitatile modulului SimuLink din cadrul software-ului
MatLab.

Persoana investigata cu echipamentele Zebris CMS si FDM este un barbat cu
indltimea de 182 cm si o greutate de 82 Kg. Pe baza acestor parametri
antropometrici masurati s-au determinat masele (tabelul 2.10) pe baza tabelului 2.1
(§ 2.3.2.1) si lungimile (tabelul 2.11) elementelor modelului geometric pe baza
tabelului 2.3 (§ 2.3.2.2).
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Tabelul 2.10. Masa elementelor modelului geometric

Elementul Masa [Kg]
Pelvis 9.9413
Coapsa 12.6024
Gamba 3.8537
Talpa 1.2193

Tabelul 2.11. Lungimile elementelor modelului geometric

Elementul Simbol utilizat Lungime [cm]

Pelvis - distanta orizontala Sy 15.2334
Pelvis - distanta verticala S, 6.1180
Coapsa lungime C 44.1350
Gamba lungime g 45.3726
Talpa lungime p 26.9724
Talpa latime pl 10.0100
Talpa inaltime ph 7.0980

De asemenea pentru a putea stabili corectitudinea modelului a fost necesara
cunoasterea intervalului maxim de variatie unghiulara a fiecarei articulatii (tabelul
2.12) (Camargo et al., 2012), (Williams, 2013).

Tabelul 2.12. Amplitudinea unghiulara a miscarilor din articulatii

. . . Unghiul [grade]
Articulatia Miscarea Minim Maxim
Flexie-Extensie -20 130
Sold Addu;tie-Apductiev -45 30
Rotatie interna - 50 45
externa
Genunchi Flexie-Extensie -135 0
Adductie-Abductie -5 5
Flexie-Extensie -50 20
Glezna Rotatie interna - 15 15
externa

Pe baza acestor date de intrare s-au implementat cele doua modele. Modelul
geometric determinat pe baza conventiei Denavit - Hartenberg a fost folosit pentru
validarea modelului cinematic implementat in modulul SimuLink, care a stat la baza
elaborarii modelului dinamic.

2.7.2. Modelul geometric virtual al membrului inferior uman

determinat pe baza conventiei Denavit-Hartenberg

Schema cinematicd a modelului membrului inferior, cu sapte grade de
libertate este prezentata in figura 2.38. Articulatia soldului are 3 grade de libertate
(rotatie interna-externa, adductie-abductie, flexie-extensie), articulatia genunchiului
2 are grade de libertate (adductie-abductie, flexie-extensie), iar articulatia gleznei
are 2 grade de libertate (flexie-extensie, rotatie interna-externa).
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2.7. Modelarea biomecanica a membrului inferior uman 109

Pentru realizarea modelului geometric direct s-au parcurs toti pasii impusi de
conventia Denavit — Hartenberg (§ 2.2.2). Fiecarui element al modelului i s-a cate
un sistem de referinta (figura 2.38) si s-au stabilit parametrii geometrici (tabelul
2.13) (Rusu et al.-1, 2013).

S
X2 Z;
BWC| ) i ,
S 'J Oo O _ S, - distanta (pe orizontald)
/ ZZQH’O, X1 centrului  articulatiei  soldului
Yo Zo 2 fata de pozitia centrului de
a t greutate al corpului (BWC);
X4 /73 - S, - distanta (pe Vverticald)
O3, O centrului articulatiei soldului
72— /43 fatd de pozitia centrului de
Z greutate al corpului (BWC);
X3 s -t - lungimea coapsei;
- s - lungimea gambei;
X5 | - h - indltimea fata de sol a axei
O5,'Q( articulatiei gleznei;
Zs5 - f - distanta orizontald de la
07 h centrul articulatiei gleznei pana
y7 /Xg 76 la varful halucelui.
X7 f
Z7

Figura 2.38. Schema cinematica a modelului membrului inferior

Tabelul 2.13. Parametrii geometrici ai modelului membrului inferior

Cupla cinematica Variabila cuplei a [rad] [ [m] d[m] 6 [rad]
Rotatie interna-externa sold di n/2 0 0 di
Adductie-abductie sold Jz n/2 0 0 g:-n/2
Flexie-extensie sold Jds n/2 ¢ 0 gs+n
Adductie-abductie genunchi Ja n/2 0 0 ga+n
Flexie-extensie genunchi ds 0 -g 0 Js
Flexie-extensie glezna Js n/2 0 0 Je-n/2
Rotatie glezna qy 0 p ph gz

Sistemul de referinta fix s-a ales in cu originea in centrul bazinului. Astfel,
pozitia soldului fatd de sistemul fix OXYoZ, este datd de matricea de transformare
Trx prezentata in relatia 2.19.

Sx
0
SZ
00 0 1

Pe baza parametrilor geometrici determinati (tabelul 2.13) si relatiei (2.4) s-
au stabilit matricele de transformare '_l’Ti. Modelul geometric a fost determinat prin

(2.19)

O = o
= o o

1
0
Trix = 0
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inmultirea acestor matrice, conform relatiei (2.5), astfel incat s-au putut determina
pozitiile fiecarui element fata de sistemul de referinta fix.

Pentru realizarea calculelor, toate datele au fost importate in MatLab.
Rezultatele obtinute in urma produsului matricelor de transformare sunt foarte
complexe. In Anexa 2.3 sunt prezentate ecuatiile ce definesc pozitia varfului
piciorului fata de sistemul fix.

Astfel pentru o prima verificare a modelului s-au calculat, pe baza ecuatiilor
obtinute, pozitiile fiecarei articulatii fata de sistemul fix (sistemul de baza), pentru
momentul initial adica q,=0>=q93=g4=05=qs=q,=0:

- pozitia soldului fatd de baza ~  Px_sold =Sx
— Py_soid =0
~ Pz sold =Sz
- pozitia genunchiului fatd de baza = Px_genunchi =Sx

Py_genunchi =0
= Pz aenunchi =C + S;

- pozitia gleznei fatd de baza = Px_glezna =Sx

~—  Py_glezna =0

= Pzalezma=C+g+s;
- pozitia varfului piciorului fatd de bazd -  Px_varf =Sx

- Py_varf =P

= Pzvat =C+ g +ph +s,
Introducand valorile numerice ale parametrilor geometrici s-a determinat
pozitia initiala a modelului studiat (figura 2.39).

membrul inferior

oyt

T P

axa z

T

axa Y

axa X

Figura 2.39. Pozitia initiald a modelului, determinatd cu conventia Denavit — Hartenberg

. Se observa ca, pentru parametrii initiali, ecuatiile descriu corect modelul.
In continuare s-a dorit verificarea ecuatiilor pentru diferite situatii. Astfel s-a variat
pe rand fiecare variabila a cuplei, restul cuplelor ramand blocate. Fiecare variabild a
cuplei a fost incrementata in intervalul de variatie a parametrilor anatomici (tabelul
2.12) cu un increment de 0.1 grade. Rezultatele obtinute sunt prezentate in Anexa
2.4. Se observa ca pentru fiecare variabila a cuplei ce variaza individual, legea de
migscare a varfului piciorului corespunde. De asemenea s-a determinat legea de
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2.7. Modelarea biomecanica a membrului inferior uman 111

miscare a varfului piciorului (figura 2.40) cand fiecare variabild a cuplei variza
conform ciclului de mers determinat cu echipamentul Zebris CHS.

Pozitie varf picior ciclu de mers

axa Z

100 100 U

axa y
axa x

Figura 2.40. Reprezentarea grafica a legii de miscare a varfului piciorului pentru ciclul de mers

Tindnd seama de complexitatea ecuatiilor modelului geometric direct este
aproape imposibil calculul modelului geometric invers. De asemenea este foarte
complicata implementarea modelului dinamic direct si invers pe baza conventiei
Denavit - Hartenberg. Astfel acest model va fi putea fi folosit pentru validarea unui

model dezvoltat in SimuLink, unde trecerea de la modelul cinematic la cel dinamic
se face mult mai usor.
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CAPITOLUL 3
ANALIZA TEORETICA A COMPORTAMENTULUI
BIOMECANIC AL UNEI GLEZNE PROTEZATE

Optimizarea implanturilor/endoprotezelor ortopedice se poate realiza luand
in considerare comportamentul biomecanic al acestora, atat pe termen scurt, cat
mai ales pe termen lung. Determinarea solutiei optime presupune stabilirea
criteriilor de optimizare care iau de fapt in considerare factorii de care depinde
comportamentul biomecanic.

Provocarea majora in proiectarea endoprotezelor, indiferent de articulatia
protezatd, consta in optimizarea functionalitatii acestora, in conditii de simplificare a
formelor geometrice, crestere a gradului de biocompatibilitate si reducere a
costurilor (Anasane et al., 2007).

3.1.Consideratii generale privind evaluarea
comportamentului biomecanic al implanturilor ortopedice

Comportamentul biomecanic al implanturilor ortopedice depinde de mai
multi factori, dintre care, printre cei mai importanti, pot fi mentionati:
- proprietatile materialelor din care sunt fabricate implanturile;
- proprietatile structurale care difera de caracteristicile de rezistenta, fiind functie
atat de material, cat si de configuratia structurala a implantului (Moore, 2012);
- tehnologiile de fabricatie;
- tratamente termice si acoperirile;
- calitatea suprafetelor;
- pozitionarea corespunzatoare in tesutul gazda in timpul actului chirurgical;
- tehnica chirurgicald de implantare;
- instrumentarul chirurgical folosit in timpul interventiei.
Cerintele generale impuse materialelor folosite pentru fabricatia
implanturilor se refera la (Spiekermann, 1995), (Teoh, 2004):
- compatibilitatea biologica (biocompatibilitatea);
- compatibilitatea mecanica (relatia dintre proprietatile materialelor si structura
acestora);
- reactia tesutului gazda si citotoxicitatea;
- sterilizarea;
- prelucrabilitatea;
- functionalitatea.
In general, studiul comportamentului biomecanic al implanturilor ortopedice
trebuie sa analizeze proprietatile mecanice corespunzatoare:
- materialelor folosite in fabricatia implanturilor ortopedice;
- sistemului de implantare/endoprotezare:
- componente - individual;
- ansamblu sistem stabilizare/endoproteza;
- sistem stabilizare/endoproteza implantata in os (artificial) - in vitro;
- sistem stabilizare/endoproteza implantata in os natural - in vivo.
De asemenea, studiul comportamentului biomecanic al implanturilor
ortopedice trebuie sa urmareasca performantele structurii anatomice implantate (os
fracturat, articulatie) atat pe termen scurt, cat mai ales pe termen lung.
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3.2. Modelarea si analiza dinamica a unui model de proteza 113

Functionalitatea structurii anatomice implantate (mobilitate, forta, lipsa/atenuarea
durerii, etc.) depinde de toti factorii mentionati la inceputul acestui subcapitol.

Dezvoltarea implanturilor  ortopedice/endoprotezelor  (tipizate  sau
personalizate) parcurge un protocol general, care incepe cu achizitia datelor despre
pacient, urmat de etapele de modelare / proiectare / simulari pentru predictia
comportamentului biomecanic si de testele de laborator pentru verificarea
functionalitatii pe termen lung si incheindu-se cu fazele de implantare, recuperare si
monitorizare a pacientului (Anasane et al., 2007).

3.2. Modelarea si analiza dinamica a unui model de
proteza de membru inferior

Acest studiu preliminar a urmarit dezvoltarea unui exemplu de optimizare a
unui model simplificat de proteza de membru inferior, pe baza unei analize dinamice
realizatd intr-un mediu CAD - Solid Edge 20, folosind modulul Dynamic Designer
Motion Professional.

Analiza modelului simplificat a urmarit determinarea parametrilor cinematici
(viteze si acceleratii unghiulare) si dinamici (reactiunea solului, respectiv reactiunea
si momentul din articulatie) ai articulatiilor genunchiului si gleznei, separat pentru
cele doua miscari specifice celor doua articulatii: flexia si extensia.

Pe baza rezultatelor obtinute a fost definitivat modelul propus initial pentru
proteza de membru inferior (Rusu et al.-2, 2013).

3.2.1. Modelul simplificat de proteza de membru inferior

Modelul simplificat al protezei membrului inferior (figura 3.1.d) este compus
din trei componente principale: partea femurala (figura 3.1.a); partea tibiala (figura
3.1.b); partea labei piciorului (figura 3.1c).

a. Partea femurala a protezei simplificate b. Partea tibiala a protezei simplificate

58 j

c. Parte corespunzatoare labei piciorului d. Ansamblu explodat al protezei
simplificate
Figura 3.1. Modelul protezei simplificate si componentele principale
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Pentru modelarea articulatiilor genunchiului si gleznei a fost proiectat un
sistem piulita - bucsa - surub strangere (figura 3.2.d) astfel incat sa fie permisa
doar o rotatie cu axa fixa in cele doua articulatii studiate. Astfel a fost proiectata o
piulita (figura 3.2.a) cu profilul de asezare cilidric pentru a nu permite rotatia.

De asemenea a fost necesara proiectarea unei bucse (figura 3.2.b) care are
acelasi profil cu piulita prezentata anterior, dar are un canal de trecere pentru
surubul (figura 3.2.c) care asigura strangerea in articulatie.

B et
c. Surubul de strangere d. Sistemul piulitd - bucsa - surub
strangere
Figura 3.2. Modelul sistemului piulita - bucsa - surub strangere si componentele
principale

Prin sistemul piulitda - bucsa - surub strangere (figura 3.2.d) este permisa
doar rotatia partii tibiale relativ la parea femurald in cazul articulatiei genunchiului
(figura 3.3.a), respectiv rotatia talpii piciorului relativ la partea tibiala in cazul
articulatiei gleznei (figura 3.3.b). Sistemul de referinta atasat protezei s-a ales cu
originea in centrul articulatiei genunchiului, axa z de-a lungul axei longitudinale a
componentei tibiale, axa y de-a lungul axei longitudinale a talpii piciorului, iar axa x
a fost aleasa astfel incat sa rezulte un sistem de referinta drept (figura 3.3.c).

a. Modelul aricula’giei genunchiului b. Modelul articulatiei gleznei
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i
‘/‘\3\_ |\
2
c. Modelul protezei simplificate cu sistemul de referintd atasat

b3

Figura 3.3. Modelul protezei simplificate

Sistemul piulita — bucsad - surub strangere este constrans geometric astfel
incat din punct de vedere cinematic acest sistem poate fi considerat fix pe partea
femurald in cazul articulatiei genunchiului, respectiv fix pe partea talpii in cazul
articulatiei gleznei.

Greutatea protezei trebuie sa fie comparabild cu cea a membrului inferior
amputat. Astfel pentru modelul simplificat al protezei membrului inferior au fost
alese urmatoarele materiale: polietilena pentru cupa femurala, otel inoxidabil pentru
partea tibiald si pentru sistemul piulitd - bucsd - surub strangere, respectiv aliaj de
aluminiu pentru talpa. In aceste conditii masa protezei este 4,365 Kg.

3.2.2. Analiza dinamica a modelului simplificat de proteza de
membru inferior

Analiza dinamica si simularile ciclului de mers al membrului protezat au fost
realizate cu ajutorul mediului Solid Edge 20, folosind modulul Dynamic Designer
Motion Professional. Motion Professional reprezinta un pachet de testare virtuala
completa a unui sistem mecanic, care permite animarea mecanismului considerat,
reprezentarea parametrilor cinematici si a fortelor/momentelor, luadnd in considerare
constrangerile la care este supus mecanismul. Dynamic Designer Motion
Professional permite in final validarea sistemului mecanic studiat inainte de
realizarea fizicd a acestuia. Un alt avantaj al acestui modul consta in faptul ca
permite importarea modelului realizat in programe de analizd numericad prin metoda
elementului finit (Design Simulation, 2012).

S-a considerat o durata medie a ciclului de mers de 1 sec.. Analiza dinamica
a protezei modelate a considerat pasul format din doua secvente si anume extensia
membrului inferior din pozitia A (figura 3.4.a) pana in pozitia B (figura 3.4.b),
respectiv flexia membrului inferior reprezentand revenirea din pozitia B in pozitia A.

Configuratiile celor doua pozitii sunt:

- pozitia A: a=-90°, B=-80°,

- pozitia B: a=90°, B=-5°,

unde a este unghiul din articulatia genunchiului, iar B este unghiul din articulatia
gleznei.

Pozitia A corespunde unei hiperflexii a membrului inferior, consideratd ca
fiind acoperitoare pentru studiul elaborat, pentru faza de oscilatie a ciclului de mers,
iar B corespunde fazei de sprijin a ciclului de mers.
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‘?r

a. Pozitia A a protezei b. Pozitia B a protezei

Figura 3.4. Pozitiile A si B ale protezei

3.2.2.1. Determinarea parametrilor cinematici si reactiunii solului
Atat parametrii cinematici, cat si reactiunea solului s-au determinat separat
pentru fiecare etapa de miscare considerata: flexie - extensie.

a) Etapa extensiei

Pe parcursul etapei de extensie, distributia vitezei unghiulare in articulatia
genunchiului este prezentata in figura 3.5.a, iar distributia acceleratiei unghiulare in
articulatia genunchiului este prezentata in figura 3.5.b.
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Time (sec) Time (sec)
a. Distributia vitezei unghiulare b. Distributia acceleratiei unghiulare

Figura 3.5. Parametrii cinematici in articulatia genunchiului in timpul extensiei

Avand in vedere c3 acceleratia unghiulara este calculatd de catre programul
de calcul, ca fiind derivata vitezei si nu sunt introduse actionarile mecanice din
articulatie, reprezentarea graficd a acceleratiei unghiulare contine un varf ascutit
cand aceasta devine nuld, respectiv in momentul in care viteza unghiulara atinge
valoarea maxima. In cazul gleznei, viteza unghiulard si acceleratia unghiulara
variaza doar pe ultimele 0.2 sec. ale miscarii deoarece doar dupa 0.8 sec. calcéiul
atinge solul, in acest moment incepand miscarea de rotatie a gleznei, miscare
datorata geometriei protezei.
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Pe parcursul etapei de extensie distributia vitezei unghiulare in articulatia
gleznei este prezentata in figura 3.6.a, respectiv distributia acceleratiei unghiulare in
articulatiei gleznei este prezentata in figura 3.6.b.
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a. Distributia vitezei unghiulare b. Distributia acceleratiei unghiulare

Figura 3.6. Parametrii cinematici in articulatia gleznei in timpul extensiei

Viteza unghiulara maximd in aceasta etapa este de 135 grade/sec. in
articulatia genunchiului, iar valoarea maxima atinsa in articulatia gleznei este de
113 grade/sec. Valorile maxime ale acceleratiei unghiulare atinse in articulatiile
genunchiului si gleznei sunt de 538, respectiv 2250 grade/sec.?.

In etapa miscarii de extensie, in faza de sprijin a piciorului protezat pe sol,
pe langa fortele de greutate generate de elementele protezei, mai trebuie luat3 in
considerare si reactiunea ce apare la contactul cu solul. Aceasta reactiune fisi
modificd valoarea si amplasarea datoritda modificarii suprafetei de contact intre talpa
si sol. Faza de sprijin a piciorului protezat pe sol se divide in trei subfaze (figura 3.7)
(Ring, 2010):

- contact initial (contact cu calcaiul) - figura 3.7.a;
- sprijinul mijlociu (contact pe toata talpa piciorului) - figura 3.7.b;
- sprijinul terminal (contact cu varful piciorului) - figura 3.7.c.

IReac;iunea solului Reactiunea Ilului Reactiunea solului '

a. Contact initial b. Sprijin mijlociu c. Sprijin terminal
Figura 3.7. Cele trei subfaze din faza de sprijin a piciorului protezat pe sol
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Astfel rezulta trei forte distincte, de valori diferite si care actioneaza pe
suprafete diferite, acestea simuland reactiunile de apar la contactul calcaiului,
intregii talpi, respectiv al varfului piciorului. Reactiunile normale se considera pentru
0 persoana cu o greutate medie de 80 Kg.

Reactiunea ce apare la contactul calcdiului (figura 3.8.a) atinge o valoare
maxima de 400 N datorita faptului cd atata timp cat aceasta actioneaza, sprijinul
este dublu, pe cand in cazul rectiunii aplicate intregii talpi (figura 3.8.b), respectiv
varfului piciorului (figura 3.8.c), sprijinul se realizeaza pe un singur picior, astfel ca
reactiunea atinge o valoare maxima de 838 N, respectiv 819 N.
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c. Reactiunea normald la contactul varfului piciorului cu solul — sprijin terminal

Figura 3.8. Variatia reactiunii normale a solului pentru cele trei subfaze, in timpul extensiei

b) Etapa flexiei

In cadrul celei de a doua etape a miscarii, si anume pe perioada flexiei (din
pozitia B, 1n pozitia A) distributiile vitezei unghiulare, respectiv acceleratiei
unghiulare se modificd datoritd faptului cd nu mai apare reactiunea din partea
solului.

Modificarile ce apar se refera doar la distributia in timp a acestora, nu si la
valorile maxime, acestea rdmanand aceleasi. Distributia vitezei unghiulare (figura
3.9.a) si cea a acceleratiei unghiulare (figura 3.9.b) din articulatia genunchiului nu
se modifica fatd de cazul anterior. In schimb, distributia vitezei unghiulare (figura
3.10.a) si cea a acceleratiei unghiulare (figura 3.10.b) din articulatia gleznei se
modificd, actionand o perioadad de 0.5 sec., diferenta fata de cazul alterior fiind de
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3.2. Modelarea si analiza dinamica a unui model de proteza 119

0.3 sec.. Aceasta diferentd este datoratd faptului ca rectiunea solului nu exista in
acest caz, iar revenirea in pozitia initiala se realizeaza doar sub actiunea arcului.
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Figura 3.9. Parametrii cinematici in articulatia genunchiului in timpul flexiei
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Figura 3.10. Parametrii cinematici in articulatia gleznei in timpul flexiei

3.2.2.2. Determinarea reactiunilor din articulatiile modelului
simplificat al protezei membrului inferior

Pentru determinarea reactiunilor din articulatile genunchiului si gleznei
analiza dinamicd a modelului simplificat al protezei de membru inferior continua cu
urmatoarele date de intrare:

- modelul simplificat;

- proprietatile materialelor alese;

- directia de actionare a greutatii;

- legile de miscare definite anterior;
- reactiunile la contactul cu solul.

Tinind cont de aceste date s-au determinat rectiunile si momentele ce apar
in articulatii, pentru cele doud etape studiate: flexia si extensia.
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120 Analiza teoretica a comportamentului biomecanic al unei glezne protezate

a) Etapa extensiei

Astfel pentru etapa de extensie in articulatia genunchiului apare o
reactiune maxima de 811.83 N (figura 3.11.a) si un moment rezultant maxim de
6350.82 Nmm (figura 3.11.b). Variatiile ce apar pe graficul obtinut sunt datorate
schimbarii suprafetei de contact a talpii cu solul.
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Figura 3.11. Reactiunile din articulatia genunchiului in timpul extensiei modelului simplificat

Astfel, in timpul etapei de extensie, in articulatia gleznei apare o
reactiune maxima de 832.31 N (figura 3.12.a) si un moment rezultant maxim de
6242.21 Nmm (figura 3.12.b).
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Figura 3.12. Reactiunile din articulatia gleznei in timpul extensiei modelului simplificat

in timpul extensiei se observa o reactiune mai mare in articulatia gleznei
decat in cea a genunchiului, acest lucru fiind datorat faptului cad glezna este mai
aproape de suprafata de contact cu solul decat genunchiul. Pentru momentul
rezultant, situatia este exact invers si anume momentul rezultant din articulatia
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3.2. Modelarea si analiza dinamica a unui model de proteza 121

genunchiului are o valoare mai ridicatd decéat cel din articulatia gleznei deoarece

bratul fortei este mai mare in cazul genunchiului decat in cel al gleznei.

b) Etapa flexiei

Acest caz difera de cel anterior prin legea de miscare care acum este in sens

invers, respectiv prin lipsa reactiunii normale la nivelul solului.

Astfel pentru etapa de flexie in articulatia genunchiului apare o reactiune
maxima de 26.66 N (figura 3.13.a) si un moment rezultant maxim de 222.30 Nmm
(figura 3. 13.b). In articulatia gleznei apare o reactiune maxima de 7.71 N (figura

3.14.a) si un moment rezultant maxim de 58.00 Nmm (figura 3.14.b).
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Figura 3.13. Reactiunile din articulatia genunchiului in timpul flexiei modelului simplificat
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Figura 3.14. Reactiunile din articulatia gleznei in timpul flexiei modelului simplificat

a. Reactiunea

In cazul flexiei se observa c3 atat reactiunea, cat si momentul rezultant sunt
mai mari in articulatia genunchiului decat in cea a gleznei. Acest lucru se datoreaza
lipsei reactiunii normale la nivelul solului.

Tindnd cont de propietatile materialelor folosite si de fortele si momentele
care apar in proteza proiectatd rezultd cd acestea nu depasesc proprietatile de
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122 Analiza teoretica a comportamentului biomecanic al unei glezne protezate

material si astfel modelul proiectat poate sta la baza realizarii unei solutii
constructive imbunatatite.

3.2.3. Definitivarea solutiei constructive a protezei membrului
inferior

Pe baza modelului simplificat prezentat s-au realizat anumite modificari in
vederea realizarii unei solutii constructive imbunatatite. Modificarile constau in
realizarea unei solutii constructive care sa pastreze unghiurile anatomice. Astfel au
fost realizate anumite constrangeri care sa limiteze miscdrile protezei. Solutia
constructiva aleasd este prezentata in figura 3.15. Solutia modelatd nu contine
elementul motor la nivelul genunchiului, dar acesta este introdus in calculul dinamic.
Prin modificarile facute, masa protezei este aproximativ aceeasi (4.325Kg), proteza
fiind cu 40 g mai usoara.

®

a. Solutia constructiva imbunatatita a b. Modelul protezei imbunatatite cu sistemul de
protezei de membru inferior referinta atasat
Figura 3.15. Modelul protezei imbunatatite

Modificarile realizate sunt la nivelul partii femurale, care in cazul solutiei
constructive alese nu mai este dintr-o singura piesa, ci din trei componete:
- cupa (figura 3.16.a);
- bucsa inserata in cupa (figura 3.16.b);
- partea femurala a genunchiului (figura 3.16.c).

.

c. Componenta femurald a
genunchiului
Figura 3.16. Componenta femurald a protezei de membru inferior

a. Cupa b. Bucsa inserata in cupa
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3.2. Modelarea si analiza dinamica a unui model de proteza 123

Modificarile realizate la partea tibiala (figura 3.17) sunt minore si constau in
realizarea a douda proeminente cu gaura pentru fixarea arcurilor. Din aceleasi
considerente a fost realizatd o proeminenta si la nivelul talpii (figura 3.18). Sistemul
piulitd - bucsa - surub strangere a ramas acelasi (figura 3.2.d).

T ir
Figura 3.17. Componenta tibiald a protezei de Figura 3.18. Talpa protezei de
membru inferior membru inferior

De asemenea a fost nevoie de realizarea a doua prezoane, unul pentru
limitarea articulatiei genunchiului (figura 3.19.a), respectiv celalalt pentru limitarea
articulatiei gleznei (figura 3.19.b).

& b
a. Prezon pentru articulatia genunchiului b. Prezon pentru articulatia gleznei
Figura 3.19. Prezon pentru limitarea miscarii in articulatii

Limitarea miscarii in articulatia genunchiului (figura 3.20) se realizeaza prin
geometrie si anume extensia este limita de prezon, pe cand flexia de contactul intre
partea tibiala si cea femurala.
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124 Analiza teoretica a comportamentului biomecanic al unei glezne protezate

Figura 3.20. Articulatia genunchiului protezei de membru inferior

In cazul articulatiei gleznei (figura 3.21) limitarea atat in cazul flexiei cat si
in cel al extensiei este realizatad de catre prezon.

Figura 3.21. Articulatia gleznei protezei de membru inferior

Materialele utilizate pentru realizarea solutiei constructive a protezei
membrului inferior sunt identice cu cele ale modelului simplificat prezentat anterior.
Piesele suplimentare ce apar in solutia constructiva (bucse femur, prezoane) sunt
realizate din otel inoxidabil.

3.2.4. Analiza dinamica a protezei membrului inferior

Analiza dinamica a solutiei constructive imbunatatite a protezei membrului
inferior prezentat are urmatoarele date de intrare:
- solutia constructiva prezentata;
- proprietatile materialelor alese;
- directia de actionare a greutatii;
- legea de miscare definita anterior;
- caracteristicile arcurilor;
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3.2. Modelarea si analiza dinamica a unui model de proteza 125

- momentul concentrat la nivelul articulatiei genunchiului care simuleaza sistemul
de actionare;
- reactiunea la contactul cu solul.
In figura 3.22 este prezentatd actionarea arcului la nivelul articulatiei
genunchiului, respectiv momentul concentrat generat de sistemul de actionare, iar
in figura 3.23 este prezentatd actionarea arcului la nivelul articulatiei gleznei.

i X
e \
Figura 3.22. Actionarea exterioara la nivelul Figura 3.23. Actionarea exterioara la nivelul
articulatiei genunchiului articulatiei gleznei

Analiza dinamicd a protezei de membru inferior (solutia constructiva
imbunatatita) a urmarit determinarea rectiunilor si momentelor ce apar In
articulatiile genunchiului si gleznei, separat pentru cele douda miscari (extensia si
flexia).

Cazul A - extensia

In acest caz, asupra articulatiilor protezei actioneaza doar momentele date
de arcuri. Valoarea maxima a momentului arcului la nivelul genunchiului este de 109
Nmm (figura 3.24.a) respectiv de 51 Nmm la nivelul gleznei (figura 3.24.b).
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Figura 3.24. Actiunea arcurilor la nivelul articulatiilor in timpul extensiei
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Astfel, pentru etapa de extensie, in articulatia genunchiului apare o
reactiune maxima de 812.96 N (figura 3.25.a) si un moment rezultant maxim de
6097.51 Nmm (figura 3.25.b).
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Figura 3.25. Reactiunile din articulatia genunchiului in timpul extensiei modelului imbunatatit

Pentru etapa de extensie in articulatia gleznei apare o reactiune maxima
de 833.54 N (figura 3.26.a) si un moment rezultant maxim de 6251.30 Nmm (figura
3.26.b). Din aceleasi considerente ca in cazul articulatiei genunchiului a fost
necesara o prelucrare a datelor.

833.54 ” 6251.30 ﬂ
729.48 H / E 5470.83
= £ [
§ 625.42 g 4690.35
: [ AN
f:i 521.35 ( ( ?C_, 3909.87 { {
Q41729 o 3129.40
s ML S ML
C;) 313.23 EI 2348.92
2 AL L AL
S 209.16
2 / I qé 1568.45 / o
105.10 o
S 787.97
1.03 7.50
0.00 010 020 0.30 040 0.50 0.60 0.70 0.80 0.90 1.00 0.00 0.10 0.20 0.30 0.40 0.50 0.60 0.70 0.80 0.90 1.00
Time (sec) Time (sec)

a. Reactiunea b. Momentul rezultant

Figura 3.26. Reactiunile din articulatia gleznei in timpul extensiei modelului imbunatatit

In cazul extensiei se observa ca atat reactiunea, cat si momentul rezultant
sunt mai mari in articulatia gleznei decat in cea a genunchiului, la fel ca in cazul
modelului simplificat. Comparand solutia constructivd imbunatatitda cu varianta
simplificatd se observa c3 atat reactiunea, cat si momentul au valori apropiate (mai
mari in cazul modelului imbunatatit), o diferenta mai mare inregistrandu-se pentru
momentul din articulatia genunchiului, care are valori mai mici in cazul modelului
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imbunatatit fatd de cel simplificat. Acest aspect poate fi explicat de introducerea
elementelor elastice.

Cazul B - flexia

Acest caz difera de cel anterior prin legea de miscare care acum este in sens
invers, lipsa reactiunii normale la nivelul solului, aparitia momentului motor la
nivelul genunchiului, respectiv modul de actiune a arcurilor (figura 3.27).
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Figura 3.27. Actiunea arcurilor la nivelul articulatiilor n timpul flexiei

b. Momentul arcului din articulatia gleznei

Astfel, pentru etapa de flexie, in articulatia genunchiului apare o
reactiune maxima de 28.15 N (figura 3.28.a) si un moment rezultant maxim de
210.76 Nmm (figura 3.28.b). In articulatia gleznei apare o reactiune maxima de
6.08 N (figura 3.29.a) si un moment rezultant maxim de 45.94 Nmm (figura
3.29.b).
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Figura 3.28. Reactiunile din articulatia genunchiului in timpul flexiei modelului imbunatatit
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Figura 3.29. Reactiunile din articulatia gleznei in timpul flexiei modelului imbunatatit

In cazul flexiei se observa ca atat reactiunea cat si momentul rezultant sunt
mai mari in articulatia genunchiului decat in cea a gleznei. Acest lucru se datoreaza
lipsei reactiunii normale la nivelul solului, valorile fiind asemanatoare cu cele din
cazul analizei dinamice asupra modelului simplificat.

In tabelul 3.1 sunt prezentate rezultatele obtinute pentru reactiunile si
momentele din articulatii, pentru cele doua modele analizate.

Tabelul 3.1. Reactiunile si momentele din articulatii, pentru cele doua modele

analizate
Extensie Flexie

Modelul R [N] M [Nmm] R [N] M [Nmm]

Genunchi Glezna Genunchi Glezna Genunchi | Gleznd | Genunchi Glezna
Model
simplificat 811.83 832.31 6350.82 6242.21 26.66 7.71 222.30 58.00
Model
Imbunststit 812.96 | 833.54 6097.51 6251.30 28.15 6.08 210.76 45.94

Din tabelul 3.1 se poate observa cum variaza valorile reactiunilor si
momentelor din cele doud articulatii, in timpul fazelor de flexie si extensie, pentru
cele doua modele considerate.

3.2.5. Analiza numerica a protezei pentru membrul inferior

Analiza numerica a celor doua modele de proteza de membru inferior a fost
realizata pentru a determina deformatiile si tensiunile ce apar in elementele
protezei. Analiza a fost efectuata atdt pentru modelul simplificat, cat si pentru
solutia constructivd a modelului imbunatatit. In fiecare din aceste doua situatii s-au
studiat trei cazuri:

- cazul 1 - contact initial - cadnd calcaiul atinge solul si in zona respectiva apare o
reactiune normald cu valoarea maxima de 400N;

- cazul 2 - sprijin mijlociu - cdnd contactul intre proteza si sol se realizeaza pe
toata talpa aparand in zona de contact o reactiune normala cu valoarea maxima
de 800 N
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- cazul 3 - sprijin terminal - cand reactiunea dintre sol si proteza este
concentrata in varf, avand o valoare maxima de 800 N.
In cadrul analizei numerice s-au determinat urmatoarele:
- deplasarea total3;
- deplasarea pe axa X;
- deplasarea pe axa Y;
- deplasarea pe axa Z;
- tensiunea echivalenta;
- tensiunea normala;
- tensiunea de forfecare.

Pentru efectuarea analizei numerice au fost introduse proprietatile mecanice
ale materialelor utilizate, prezentate in Anexa 3.1 astfel: tabelul 1 prezinta
proprietatile polietilenei din care este realizata cupa de fixare pe femur, tabelul 2
prezinta proprietatile aliajului de aluminiu din care este realizata talpa protezei, iar
tabelul 3 prezinta proprietatile otelului inoxidabil din care se realizeaza celelalte
componente ale protezei.

Tensiunea normala s-a determinat de-a lungul axei x pentru a evalua
solicitarile de-a lungul axelor longitudinale ale sistemelor piulita-bucsa-surub
stréangere care definesc rotatiile din articulatiile genunchiului si gleznei.

Tensiunea de forfecare s-a determinat in planul XY (planul transversal)
avand an vedere ca incarcarea protezei se realizeaza de-a lungul axei longitudinale
(axa z), deci este perpendiculara pe acest plan.

Au fost realizate analizele celor modele si o analizd comparativd a
rezultatelor obtinute. Rezultatele individuale ale analizelor sunt prezentate in anexe,
in cadrul capitolului fiind prezentatd doar analiza comparativa.

Cazul A - analiza numerica a modelului simplificat

Caracteristicile geometrice ale modelului simplificat al protezei sunt
prezentate in Anexa 3.2, tabelul 1. Reprezentarea pictografica a rezultatelor analizei
numerice asupra modelului simplificat al protezei este prezentata in Anexa 3.3. In
sectiunile prezentate in Anexa 3.4 se observa cad tensiunile maxime apar in
articulatiile protezei, lucru care este normal.

Cazul B - analiza numerica a modelului imbunatatit

Caracteristicile geometrice ale modelului imbunatatit sunt prezentate in
Anexa 3.2, tabelul 2. Reprezentarea pictograficd a rezultatelor analizei numerice
asupra modelului imbunatatit al protezei de membru inferior sunt prezentate in
Anexa 3.5. In sectiunile prezentate in Anexa 3.6 se observa ca tensiunile maxime
apar de asemenea in articulatiile protezei, lucru care este normal.

Pentru analiza comparativa a rezultatelor celor doua cazuri studiate, valorile
maxime ale deplasarilor si tensiunilor au fost extrase in tabelul 3.2.

Pe baza valorilor maxime prezentate s-au ridicat graficele comparative
prezentate in figura 3.30. Curba rosie din grafice corespunde modelului imbunatatit,
iar cea albastra modelului simplificat.

Se observa ca graficele pentru cele doua solutii alese sunt comparabile atat
din punct de vedere al deplasarii, cat si din punct de vedere al tensiunilor.

Tabelul 3.2. Rezultatele numerice ale analizei cu element finit

y Unitati Modelul simplificat al protezei Modelul imbunt&tit al protezei
Tip analiza de — — — o e e
masurd Pozitia 1 Pozitia 2 Pozitia 3 Pozitia 1 Pozitia 2 Pozitia 3
gft';'lzsarea mm 0.10593 0.85215 2.492 7.22E-02 | 2.1507 8.0504
deplasarea mm 1.13E- 2.26E-02 2.26E-02 1.02E-02 2.04E- 2.04E-02

BUPT



130 Analiza teoretica a comportamentului biomecanic al unei glezne protezate

pe axa x 02 02
deplasarea mm SR 0.23731 0.83 1.08E-02 | 0.29976 | 1.6769
pe axay 04
deplasarea mm SR 0.81845 2.367 7.21E-02 | 2.1297 7.9403
pe axa z 02
tensiunea MPa 24.197 149.91 387.4 8.997 142.7 349.73
echivalenta
tensiunea
principala MPa 14.669 99.907 266.96 2.7213 84.019 212.47
maxima
tensiunea
principala MPa 2.0233 8.6726 50.978 1.3098 22.394 58.782
medie
tensiunea
principala MPa 0.46373 2.7567 6.2461 0.87306 10.227 29.064
minima
tensiunea
de forfecare MPa 13.957 86.464 223.32 4.792 82.386 201.91
maxima
tensiunea
normala MPa 2.1328 8.6724 108.78 1.2939 23.056 111.14
tensiunea
de forfecare MPa 2.2811 11.17 30.798 0.56046 34.566 89.426
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a. Deplasarea totala b. Deplasarea pe axa x
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c. Deplasarea pe axa y

d. Deplasarea pe axa z
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Figura 3.30. Rezultatele analizei numerice comparative

3.3. Studiul influentei reactiunii plantare asupra
comportamentului biomecanic al unei endoproteze de glezna

Acest studiu a avut ca obiectiv determinarea influentei reactiunii plantare
asupra unei endoproteze de glezna, in timpul ciclului de mers, pe baza analizei
numerice.

Pentru a putea efectua o analiza cat mai corecta s-a studiat ciclul de mers
atat din punct de vedere cinematic (pentru a putea modela cat mai exact miscarile
din articulatii), cat si din punct de vedere dinamic (al reactiunilor lantare ce apar in
timpul unui ciclu de mers).

Inregistrarile pentru analiza mersului si determinarea distributiei reactiunii
plantare s-au realizat cu sistemul Zebris CMS-HS si platforma Zebris FDM, pentru un
subiect sanatos. Utilizand mediul matematic Matlab, s-au prelucrat datele obtinute
in urma inregistrarilor si s-a determinat variatia in timp a reactiunilor plantare ce
actioneaza pe noua zone predefinite.

Pe baza datelor extrase din bibliografie s-a realizat initial un model al
endoprotezei de glezna. Acest model a fost creat in Solid Edge si este format din 3
elemente. Introducadnd diferite materiale (polietilena, otel inoxidabil) pentru
componentele endoprotezei, s-a obtinut modelul de baza pentru analiza numerica.

In programul Ansys s-a analizat modelul ansamblului gleznei implantate. In
cadrul acestei analize s-au introdus reactiunle obtinute din Matlab in urma analizei
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132 Analiza teoretica a comportamentului biomecanic al unei glezne protezate

experimentale si s-au urmarit deplasarile si tensiunile care apar in timpul unui ciclu
de mers.

O astfel de abordare a modului de calcul al reactiunilor plantare in functie de
zona de contact dintre talpa piciorului si sol este benefica atat din punct de vedere
al posibilitatii de determinare a conditiilor reale de incdrcare a modelelor supuse
analizei cu element finit, cat si abordarii medicale a corectiei mersului.

3.3.1. Determinarea reactiunilor corespunzatoare zonelor de contact
ale talpii

Atat in regim static, cat si dinamic, distributia presiunii plantare nu este
uniforma. Astfel, pe amprenta suprafetei plantare se pot observa zone cu
amplitudini diferite ale presiunii plantare. Cunoasterea distributiei presiunii plantare
si, mai ales a reactinii solului este importanta pentru studiul dinamic al mersului,
aceste marimi avand o influentd majora asupra momentelor din articulatii, in special
in articulatia gleznei.

Pentru a cuantifica reactiunile plantare in diferite zone ale talpii piciorului,
mai multe studii procedeaza la divizarea amprentei plantare sau a suprafetei
dispozitivului ortotic in mai multe regiuni anatomice (Cheung & Ng, 2008). Pentru
fiecare zona, valoarea medie a reactiunilor plantare maxime se determina prin
procesarea inregistrarilor cu sisteme de masurare de laborator (platforme de forta
sau matrice de senzori integrati in branturile incaltarilor sau ale unor dispozitive
ortotice).

Unele studii au avut scopul de a determina masura in care testele clinice ale
caracteristicilor structurale ale piciorului si gleznei influenteaza variatia marimii
fortelor regionale si presiunile plantare in timpul mersului la persoane sanatoase sau
in varsta (Menz & Morris, 2006).

Studiile care au abordat diferentiat valorile presiunii plantare pentru diferite
zone anatomice ale talpii au folosit diferite masti pentru impartirea suprafetei
plantare in regiuni.

Astfel, zona calcaiului, respectiv zona de mijloc a talpii piciorului sunt
considerate ca fiind o singura regiune (Menz & Morris, 2006) sau au fost divizate la
randul lor in doua sub-regiuni (Cheung & Ng, 2008), mediald si laterald. In
majoritatea cazurilor, capul primului metatarsian defineste singur o regiune. Zonele
corespunzatoare celorlalte metatarsiene sunt definite grupandu-le in mod diferit. In
ceea ce priveste zona degetelor, halucele defineste singur o regiune, iar celelalte
degete o alta regiune (Menz & Morris, 2006) sau mai multe sub-regiuni (Cheung &
Ng, 2008).

Pentru studiul realizat, divizarea suprafetei talpii piciorului s-a realizat luand
in considerare regiunile anatomice specifice (Cheung & Ng, 2008) (figura 3.31).
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AA - P1 - calcai medial
- P2 - calcai lateral

- P3 - picior mijlociu medial

K B - P4 - picior mijlociu lateral
- P5 - capul primului metatarsian
i - P6 - capul celui de-al doilea si al treilea

metatarsian

- P7 - capul celui de-al patrulea si al cincilea
metatarsian

P2 |P1 - P8 - haluce

- P9 - celelalte patru degete

Figura 3.31. Suprafetele in care a fost impartita talpa piciorului (exemplu piciorul
stang)

Fiind un studiu de validare a algoritmului de calcul, s-au realizat inregistrari
pe un singur subiect sanatos (varsta 22 ani, indltimea 182 cm, greutate 83 Kg), fara
afectiuni cunoscute ale aparatului locomotor, utilizdnd echipamentul Zebris FDM din
Laboratorul de Analiza miscarii al Centrului de Cercetare in Inginerie Medicald din
Universitatea Politehnica din Timisoara.

Deoarece sistemul de masurare Zebris FDM nu permite determinarea
reactiunii solului in functie de zona de contact a talpii cu suprafata de sprijin a fost
necesara utilizarea unui alt software, cu facilitati de calcul matematic. Astfel s-a
optat pentru programul Matlab deoarece contine facilitati ce permit prelucrarea
datelor in scopul dorit. Pe baza datelor inregistrate s-a dorit determinarea variatiei
reactiunii plantare pentru cele noua suprafete (figura 3.32) in care a fost impartita
talpa piciorului.

Pentru a realiza acest lucru, datele inregistrate cu echipamentul Zebris FDM
au fost exportate intr-un fisier text, acest lucru fiind permis de aplicatie (software
WinFDM). Acest fisier contine date referitoare la tot ciclul de mers inregistrat. Pentru
analiza propusa au fost extrase doar datele referitoare la faza de sprijin.

Inregistrarile s-au efectuat cu o frecventa de citire a datelor de 100 Hz.
Astfel s-au extras datele referitoare la faza de sprijin a fiecarui picior. Pentru
verificarea algoritmului s-au prelucrat doar datele pentru piciorul stang. S-au
selectat 3 cicluri de mers valide (corespunzatoare pentru 3 faze de sprijin).
Inregistrarile corespunzatoare celor 3 cicluri valide au fost mediate, astfel ca, pentru
piciorul stang, fisierul nou obtinut contine 121 de secvente a cate 208x56 valori
corespunzand raspunsului fiecarui senzor al platformei.

Pentru a nu exista dificultati la importarea datelor in matlab, s-a optat
pentru salvarea acestora in format csv (comma-separated values). In continuare s-a
elaboat un program in Matlab care a permis ca pentru fiecare suprafata a talpii (P1-
P9) sa se obtinda un vector cu 120 elemente, reprezentdnd variatia in timp a
reactiunii plantare. In figura 3.30 se pot observa reprezentarile grafice ale variatiilor
reactiunii plantare pentru fiecare suprafatda definita. Valorile reactiunilor sunt
prezentate in Anexa 3.7.
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Figura 3.32. Reactiunea solului pentru fiecare zond de interes

Analizand valorile reactiunilor obtinute pentru cele 9 regiuni plantare (P1-P9)
(Anexa 3.7) se observa ca valorile reactiunilor in zonele P3 (picior mijlociu medial), P5
(capul primului metatarsian) si P8 (haluce) sunt nule, ceea ce arata ca subiectul
studiat nu are platfus, are tendintta de a calca mai mult pe regiunile laterale.
Observatiile rezultate din analiza distributiei plantare a subiectului investigat au condus
la recomandarea efectuarii unei investigatii clinice de medicii specialisti otopezi, care au
confirmat rezultatele obtinute din inregistrarile si procesarile realizate in laborator.

Pentru verificarea rezultatelor obtinute s-a calculat si reactiunea plantara
totald si s-au reprezentat toate curbele de variatie ale reactiunilor pe acelasi grafic,
astfel incat sa se poatd observa modul in care intervine fiecare componentd si
momentul cand actioneaza acestea (figura 3.33). In figura 3.33.a, graficele reactiunilor
plantare au fost reprezentate pentru 1.66 sec, ceea ce reprezinta durata ciclului de
mers (Anexa 3.8. Rezultate extrase din raportul generat de software-ul WinFDM,
Figura 3. Parametrii spatio-temporali ai mersului).
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a. Reactiunea plantara totala si reactiunile b. Reactiunea plantara totala reprezentata

celor noua regiuni plantare normalizat in raport cu ciclul de mers
reprezentate in raport cu timpul

Figura 3.33. Reactiunea plantara totala si reactiunile celor noua regiuni plantare

in timpul mersului normal, reactiunea solului se modifica in timpul ciclului de
mers, similar formei literei “M”, asa cum este cunoscut din literatura (Kirtley, 2006).
Se pot astfel identifica cele doua varfuri: reactiunea solului este de 811.5 N,
depasind greutatea corpului, in sprijinul initial si reactiunea solului este de 828.5 N,
depasind greutatea corpului la sfarsitul perioadei de sprijin, precum si pozitia de
minim de 756.5 N, care corespunde mijlocului perioadei de sprijin (Anexa 3.7).

Pentru validarea aloritmului propus s-a procedat la o comparatie a variatiei
reactiunii plantare totale (figura 3.33.b), determinata in Matlab cu variatia reactiunii
plantare totale determinata cu sistemul de masurare Zebris FDM (figura 3.34.a).
Variatiile fortelor de reactiune a solului (pentru ambele membre inferioare),
rezultate din raportul generat de software-ul WinFDM sunt prezentate in figura 3.34
si Anexa 3.8.
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a. Variatia reactiunii plantare b. Variatia reactiunii plantare
pentru piciorul stéang pentru piciorul drept

Figura 3.34. Valorile medii ale reactiunilor plantare totale inregistrate cu sistemul Zebris
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3.3.2. Determinarea deplasarilor si tensiunilor echivalente care apar
in endoproteza de gleznad, in timpul unui ciclu de mers, in functie de
reactiunile plantare regionale

Pentru realizarea analizei cu element finit (realizata in programul ANSYS) s-a
proiectat o endoproteza de glezna dupa modelul protezei STAR. Aceasta este compusa
din 3 componente: componenta tibiala, meniscul mobil, componenta talara (figura
3.35).

Componenta tibiald este implantata de portiunea de tibie reconstruitéa 3D, pe
cand componenta talara a fost fixata pe un model simplificat pentru talpa piciorului,
datoritd complexitatii geometrice care a facut imposibila discretizarea (figura 3.36).

Componenta tibiald

L : Meniscul mobil
; e

Figura 3.35. Modelul endoprotezei de glezna

Componenta talara

L. | N

Figura 3.36. Articulatia gleznei protezate

Etapele parcurse in cadrul analizei cu element finit sunt:
- Importarea geometriei din programul CAD SolidEdge (figura 3.37);
- Alegerea materialelor, (Toth-Tascau et al., 2012):
- Os pentru portiunea tibiala si talp3;
- Otel inoxidabil 316L pentru componentele tibiald, respectiv talara;
- Polietilena de inaltad densitate pentru menisc.
- Stabilirea contactelor intre componentele endoprotezei, respectiv intre aceasta
si talpa, respectiv tibie;
- Discretizarea modelului, (Toth-Tascau et al., 2012) (figura 3.38);
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- Stabilirea coditiilor pe contur. S-a ales ca suport fix tibia, iar talpa piciorului a
fost impartita in cele 9 zone, pe fiecare zona aplicand o forta variabila
corespunzatoare calculelor efectuate (figura 3.39);

- Alegerea tipurilor de rezultatele: deplasari si tensiuni (tensiunea echivalentd);

- Generarea raportului final, (Toth-Tascau et al., 2011).

o - .
Figura 3.37. Geometria ansamblului protezat Figura 3.38. Discretizarea modelului

importata in ANSYS

a. Suport fix - tibia b. Divizarea talpii in cele 9 regiuni

Timeling
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c. Aplicarea reactinilor corespunzatoare celor 9 regiuni

Figura 3.39. Stabilirea conditiilor pe contur
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Rezultatele analizei cu element finit s-au obtinut atat sub forma grafica
(figura 3.40), cat si sub forma numerica (Anexa 3.9: tabelul 1 - deplasari; tabelul 2
- tensiuni).

b. Deplasarea pe axa X

" — —5 " — —

=0 ETY am ET)

c. Deplasarea pe axa Y d. Deplasarea pe axa Z

" — — ‘ LI — L

£ ET] EX) ET)

e. Tensiunea echivalenta f. Tensiunea normala pe axa X
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g 1R = v s
g. Tensiunea normala pe axa Y h. Tensiunea normala pe axa Z

Figura 3.40. Reprezentarea graficd a rezultatelor analizei cu element finit
Avand 120 de valori pentru fiecare reactiune plantara, analiza numerica a

impus 120 de iteratii. Se observa ca deformatiile totale sunt in limita, respectiv fata
de o incarcare uniforma apar variatii diferite fatd de axele planului XY (figura 3.41).
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Figura 3.41. Graficul deplasarilor

Acelasi lucru se observa si in cazul tensiunilor determinate (figura 3.42).
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Figura 3.42. Graficul tensiunilor
De asemenea se observa ca cea mai solicitatda componenta este cea mediala
(meniscul mobil) care are rolul de a prelua socurile.
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CAPITOLUL 4
STUDIUL EXPERIMENTAL AL DURABILITATII
ANSAMBLULUI DISPOZITIV - ENDOPROTEZA DE
GLEZNA

Articulatiile naturale sunt foarte greu de testat in conditii de laborator
datoritd, pe de o parte anatomiei care presupune forme geometrice complexe si
tesutul viu, dar mai ales miscarilor complexe care au loc in articulatii si distributiei
sarcinilor (Li et al., 2010). Aceleasi dificultati sunt intimpinate si in cazul in care se
doreste testarea comportamentului biomecanic al unei endoproteze implantate.

In general, imbunatatirea caracteristicilor unui implant, pe termen lung, are
scopul de a proiecta solutii noi constructive pentru a asigura o fixare mai buna a
componentelor pe oasele fracturatele sau pe oasele care alcatuiesc articulatia,
rezistentd mecanicad corespunzatoare, in general, si la uzurd, in special, materiale cu
caracteristici imbunatatite pentru fabricatia implanturilor / endoprotezelor, tehnici /
proceduri de implantare cat mai putin invazive, instrumente chirurgicale pentru
fixarea precisa a (componentelor) implanturilor / endoprotezelor si metode eficiente
de recuperare post-operatorie.

Proiectarea endoprotezelor si alegerea materialelor aferente influenteaza
intotdeauna performanta functionarii si durabilitatea pe termen lung a acestora.
Uzura unei endoproteze este o problema clinica importanta, uzura suprafetelor de
contact ale componentelor fiind responsabild pentru existenta particulelor de uzura
(wear debris), care pot provoca o reactii adverse ale tesuturilor, ceea ce poate
conduce la desprinderea implantului (Galanis & Manolakos, 2011).

Desi artroplastia totald a soldului si genunchiului se bucura de un mare
succes in interventiile chirurgicale ortopedice, existd totusi anumite limitari. In
prezent, limitarea principala in functionarea pe termen lung a acestor proteze este
unanim considerata ca fiind uzura materialului polimeric, din care este fabricata una
din componentele endoprotezei. In interiorul corpului uman (sau animal), particulele
polimerice rezultate din cauza uzurii determina o serie de reactii negative, care
constau in inflamarea (infectia) si distrugerea osului, astfel ca, in cele din urma
rezultd ca necesara revizia endoprotezei.

Pentru cresterea duratei de viatd a implanturilor/endoprotezeor, cercetarile
recente sunt orientate spre simularea (reproducerea) in laborator a conditiilor
naturale. Daca situatia in vivo poate fi reprodusa in vitro, se pot realiza teste pentru
imbunatatirea performantei biomaterialelor utilizate cu un grad ridicat de incredere.
O astfel de platformda a fost realizata in School of Mechanical and Systems
Engineering din Newcastle University folosind finantare NC3Rs/LASA (Joyce, 2007).
Lubrifiantul specific utilizat in testarea uzurii materialelor folosite pentru fabricatia
implantelor ortopedice este serul bovin diluat, sau serul de vitel nou-nascut.
Beneficiul major al acestui proiect a constat in conceperea unui nou material,
artificial, cu proprietati similare celui animal.

Astfel, pentru verificarea respectarii caracteristicilor impuse
implanturilor/endoprotezelor in vederea indeplinirii cerintelor specifice, respectiv
pentru validarea noilor modele, sunt necesare mai multe studii preclinice. Din punct
de vedere biomecanic, cele mai importante teste sunt cele care se refera la
materialul si la design-ul implantului/endoprotezei ca ansamblu sau doar la nivel de
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componente, dar si la comportamentul biomecanic in regim dinamic de functionare,
pentru evaluarea durabilitatii pe termen lung a articulatiilor artificiale.

Succesul pe termen lung al endoprotezelor de glezna depinde de
interactiunea dintre design-ul endoprotezei si complexitatea miscarilor din articulatia
gleznei. Primele modele de endoproteze de glezna au esuat datorita constrangerilor
excesive sau durabilitatii insuficiente a materialului, ceea ce a condus la
instabilitatea si uzura endoprotezei. Astfel, principalele teste pre-clinice de evaluare
a performantelor endoprotezei pe termen Ilung urmaresc determinarea
caracteristicilor la oboseala si uzura (Postak et al.-2, 2012).

Inainte de testele in vivo se procedeaza la o evaluare experimentala a
comportamentului biomecanic al implanturilor ortopedice consta in testarea acestora
in laborator. Setarea experimentelor se bazeaza pe urmatoarele aspecte:

- tipul implantului (rolul functional, locul implantat, procedura de implantare);

- materialele din care sunt fabricate implanturile, respectiv componentele
acestora;

- solicitarile fiziologice la care este supus segmentul anatomic natural;

- rezultatele unei simulari teoretice de predictie a comportamentului biomecanic;

- aparatura de testare disponibild in laborator;

- standardele in vigoare.

4.1. Reglementari privind incercdrile mecanice ale
endoprotezelor

Incercdrile mecanice la care_sunt supuse implanturile/endoprotezele sau
componentele acestora sunt diverse. In general, toate dispozitivele medicale plasate
in interiorul corpului uman necesita sa fie supuse la incercari de rezistenta
mecanica, teste de oboseala si de uzura, precum si la teste de caracterizare statica
in functie de tipul implantului/protezei si de solicitarile fiziologice la care sunt supuse
acestea (Bugariu, 2012). Incercarile mecanice la care sunt supuse
implanturile/protezele se realizeaza conform recomandarilor FDA, respectiv
standardelor ISO si ASTM.

Food and Drug Administration (FDA) este o agentie a Departamentul de
Sanatate si Servicii Umane din Statele Unite, responsabild pentru protejarea
sanatatii publice prin reglementarea si supravegherea mai multor domenii de
activitate, inclusiv productia, certificarea si supravegherea pietei dispozitivelor
medicale. FDA elaboreaza documente (ghiduri) 1n care prezintd anumite
recomandari referitoare la testarea implanturilor/protezelor ortopedice (Bugariu,
2012).

Conform FDA, definitia endoprotezei de glezna este: ,An ankle joint
metal/polymer non-constrained uncemented prosthesis is a device intended to be
implanted to replace an ankle joint.The device limits minimally (less than normal
anatomic constraints) translation in one or more planes.It has no linkage across-
the-joint.This generic type of device includes prostheses that have a tibial
component made of alloys, such as cobalt-chromium-molybdenum, and a talar
component made of ultra-high molecular weight polyethylene.”

Din analiza documentelor FDA care au statut de ghid in domeniul
dispozitivelor medicale, se pot mentiona urmatoarele documente:

- ghiduri generale:
o Design Control Guidance for Medical Device Manufacturers (FDA, 1997);
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o Draft Guidance for Industry and Food and Drug Administration Staff.
Applying Human Factors and Usability Engineering to Optimize Medical
Device Design (FDA, 2011);

- ghiduri specific:

o Class II Special Controls Guidance Document: Knee Joint
Patellofemorotibial and Femorotibial Metal/Polymer Porous-Coated
Uncemented Prostheses; Guidance for Industry and FDA (FDA-1, 2002);

o Class II Special Controls Guidance Document: Hip Joint Metal/Polymer
Constrained Cemented or Uncemented Prosthesis; Guidance for Industry
and FDA (FDA-2, 2002).

Dintre standardele de testare a endoprotezelor pentru articulatiile
membrului inferior elaborate de International Organization for Standardization
(ISO) pot fi mentionate cele doua familii, referitoare la endoprotezele de sold si de
genunchi (ISO. TC 150/SC 4):

- ISO 7206 Implants for surgery -- Partial and total hip joint prostheses;

- IS0 7207 Implants for surgery -- Components for partial and total knee joint prostheses;

- IS0 14242 Implants for surgery -- Wear of total hip-joint prostheses;

- IS0 14243 Implants for surgery -- Wear of total knee-joint prostheses;

Incercarile descrise in standardul ISO 10328:2006 Prosthetics -- Structural
testing of lower-limb prostheses -- Requirements and test methods se aplica
anumitor tipuri de proteze: proteza pentru dezarticulatie de glezna, proteza
transtibiald (sub genunchi), proteza pentru dezarticulatie de genunchi si
transfemurala (deasupra genunchiului), proteza de coapsa, proteza de sold si
proteza de bazin pentru hemipelvectomie.

Standardul ISO 10328:2006 Prosthetics -- Structural testing of lower-limb
prostheses -- Requirements and test methods specifica procedurile pentru testele de
rezistenta statice si ciclice la care trebuie supuse proteze de membru inferior. In
majoritatea cazurilor (cu o singura exceptie), incarcari compuse sunt produse prin
aplicarea unei singure forte. Solicitdrile combinate ce apar in proba de testare se
refera la valorile de varf ale componentelor de incarcare care in mod normal apar la
momente diferite in timpul fazei de sprijin a ciclului de mers (ISO 10328:2006).

Incercdrile descrise in standardul ISO 10328:2005 cuprind (ISO
10328:2006):

- principalele teste statice si ciclice pentru toate componentele;

- test static la torsiune pentru toate componentele;

- teste statice si teste ciclice pentru dispozitivele glezna-picior, ca ansamblu sau
pentru componente individuale;

- test static pentru rezistenta admisibild corespunzator flexiei maxime a
genunchiului pentru toate protezele (sau componente ale protezelor) care
permit miscarea de flexie in articulatia genunchiului;

- testele statice si teste ciclice pentru toate mecanismele care realizeaza blocarea
articulatiei genunchiului in pozitie extinsa (proteza ca ansamblu sau componente
individuale).

Standardul ISO 22675:2006 Prosthetics -- Testing of ankle-foot devices and
foot units -- Requirements and test methods specificd o procedura de incercare
ciclicd pentru dispozitivele glezna-picior si partea corespunzatoare piciorului a
protezelor externe de membru inferior (element-picior). Procedura de testare
impune conditii reale de solicitare corespunzatoare fazei de sprijin a ciclului de mers
(de la contactul initial, pana la sprijinul terminal), care sunt relevante pentru
verificarea cerintelor de performanta, cum ar fi rezistenta si durabilitatea (ISO
22675:2006).
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De asemenea, standardul ISO 22675:2006 prevede o procedura de
incercare statica ce consta intr-o incercare statica a rezistentei admisibile. Procedura
de testare este caracterizata prin potentialul de a genera fortele de reactiune

a solului ce actioneaza asupra calcaiului si antepiciorului conforme cu cele care apar

in momentele de incarcare maxima in timpul incercarii ciclice.

Dintre standardele American Society for Testing and Materials (ASTM)
referitoare la endoproteze pot fi mentionate urmatoarele:

- ASTM F732-00(2011) Standard Test Method for Wear Testing of Polymeric
Materials Used in Total Joint Prostheses descrie o metoda de laborator pentru
evaluarea proprietatilor de uzurd a combinatiilor de materiale utilizate pentru
protezele totale.

- ASTM F2665-09 Standard Specification for Total Ankle Replacement Prosthesis
se refera la protezele totale de glezna (TAR), cu doud componente (talara si
tibiald), care permit o dorsiflexie de minim de 15 ° si o flexie plantara intre 15 si
25 °. Standardul se refera la componentele protezelor primare si de revizie, cu
structura modulara si ne-modulara, componente cu modele purtatoare fixe sau
mobile, precum si componente pentru utilizare cimentata si / sau necimentata.
Specificatiile acestui standard furnizeaza precizari de baza referitoare la material
si la geometria protezei (ASTM F2665-09).

- F0763-04 Practice for Short-Term Screening of Implant Materials.

- F1801-97R04 Practice for Corrosion Fatigue Testing of Metallic Implant
Materials.

- F2068-03 Specification for Femoral Prostheses\Metallic Implants.

- F 732, Standard Test Method for Wear Testing of Polymeric Materials Used in
Total Joint Prostheses.

Din analiza reglementarilor si standardelor referitoare la endoprotezele de
glezna se pot mentiona urmatoarele concluzii:

- majoritatea standardelor au caracter general;

- exista standarde de incercare pentru endoprotezele de sold si de genunchi;

- exista un singur standard ASTM F2665-09 Standard Specification for Total Ankle
Replacement Prosthesis dedicat endoprotezelor de glezna, care se refera la
material si la geometria protezei, si nu la incarcari.

Avand in vederea cele constatate si mentionate mai sus, stabilirea
cerintelor/conditiilor de Tncercare se va face prin analogie cu cerintele/conditiile de
incercare specificate pentru endoprotezele de sold si de genunchi, respectiv partea
corespunzatoare glenei de la protezele externe de membru inferior.

Un aspect important de subliniat se refera la efortul de a asigura conditii
realiste de incercare, corespunzatoare fazei de sprijin a ciclului de mers.

4.2. Principalele tipuri de incercari la care sunt supuse
implanturile si endoprotezele

. in general, incercarile dispozitivelor medicale pot fi grupate astfel:
- Incercdri de material;
- Incercari de design:
- Componente - individual;
- Ansamblu endoproteza;
- Endoproteza implantata in os (artificial) - in vitro;
- Endoproteza implantata in os natural - in vivo.
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Incercarile la care sunt supuse de obicei implanturile si endoprotezele sunt
diverse. Dintre cele mai importante pot fi mentionate urmatoarele (Lab.Biomec,
2012):
- Analiza stabilitatii primare;

- Investigarea comportamentului la uzura;

- Determinarea uzurii (balanta analiticA - gravimetrie ISO 14243, masini de
masurat in coordonate - scanare);

- Analiza frecarii din articulatiile artificiale;

- Testarea la obosealda a componentelor articulatiilor artificiale;

- Analiza esecului implanturilor;

- Expertiza calitativa a implanturilor prin microscopie electronica de baleiaj
(Scanning Electron Microscopy SEM) si dispersie de energie de raze X (Energy
Dispersive X-ray EDX).

4.2.1. Analiza stabilitatii primare (Lab.Biomec, 2012),
(Prendergast et al., 1989)

Indiferent de tipul endopretezei (sold, genunchi, gleznd, umar, cot, etc.)
exista mai multe modele diferite folosite in practica clinica sau in faza de studiu in
vederea certificarii. Stabilitatea primara a unei endoproteze se asigura
intraoperator, de obicei prin cimentare. Din punctul de vedere al cimentarii
suprafetelor care asigura interfata os-endoproteza, pot fi considerate doua categorii:
endoproteze cimentate si ne-cimentate.

Prin cimentarea stem-ului componentei metalice, spatiul dintre endoproteza
si suprafata internd a osului este umplut complet, asigurand astfel o pozitionare
care indeplineste atat conditiile de forma, cat si prin frecare (interblocare). In cazul
asigurarii stabilitatii prin cimentare, o eventuald revizie este mult mai dificil de
realizat decat in cazul explantarii endoprotezeolor necimentate.

De obicei, endoprotezele ne-cimentate nu asigura o pozitionare perfecta din
faza de implantare. Stabilitatea primara se realizeaza prin frecarea dintre stem-ul
endoprotezei si os, determinata de contactul mecanic dintre asperitatile suprafetelor
interfetei os-endoproteza. In acest caz, stabilitatea endoprotezei se realizeaza in
timp (stabilitate secundara), prin aderarea (cresterea) osului la suprafata metalica a
implantului. Notiunea de stabilitate secundard a fost introdusda de R.Hiskes, P.
Strens, W. Vroemen, T.J. Slooff in lucrarea Secondary stability and relative motions
in femoral re-surfacing prostheses din Journal of Orthopedic Research (Prendergast
et al., 1989).

4.2.2. Investigarea comportamentului la uzura (Lab.Biomec,
2012)

Investigarea comportamentului la uzurd a endoprotezelor se realizeazd in
conformitate cu standardele de testare elaborate de International Organization for
Standardization:

- Testarea endoprotezelor de genunchi:

o ISO 14243-1:2009 - Implants for surgery -- Wear of total knee-joint
prostheses -- Part 1: Loading and displacement parameters for wear-testing
machines with load control and corresponding environmental conditions for
test specificd miscarea flexie / extensie intre componente, modelul fortei
aplicate, viteza si durata de testare, exemplu de configurare si mediul de
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testare care urmeaza sa fie utilizate pentru testarea la uzura a endoprotezelor
de genunchi in masini de testare cu control in sarcind (ISO 14243-1:2009).

o ISO 14243-2:2009 - Implants for surgery -- Wear of total knee-joint
prostheses -- Part 2: Methods of measurement specificd o metoda de
evaluare a uzurii componentei tibiale a endoprotezelor de genunchi folosind
tehnica gravimetrica pentru componentele testate in conformitate cu
standardul ISO 14243-1 (ISO 14243-2:2009)

o ISO 14243-3:2004 - Implants for surgery -- Wear of total knee-joint
prostheses -- Part 3: Loading and displacement parameters for wear-testing
machines with displacement control and corresponding environmental
conditions for test specificd miscarea relativd dintre componentele
endoprotezei, modelul fortei aplicate, viteza si durata de testare, exemplu
de configurare si mediul de testare care urmeaza sa fie utilizate pentru
testarea la uzura a endoprotezelor totale de genunchi in masini de testare
cu controlul sarcinii axiale, controlul miscarii de flexie — extensie, controlul
deplasarii AP si controlul de rotatiei tibiale (ISO 14243-3:2009).

- Testarea endoprotezelor de sold:

o ISO 14242-1:2012 - Implants for surgery -- Wear of total hip-joint
prostheses -- Part 1: Loading and displacement parameters for wear-testing
machines and corresponding environmental conditions for test specifica
miscarea flexie / extensie intre componente, modelul fortei aplicate, viteza
si durata de testare, exemplu de configurare si mediul de testare care
urmeaza sa fie utilizate pentru testarea la uzura a endoprotezelor totale de
sold (ISO 14242-1:2012).

o ISO 14242-2:2000 - Implants for surgery -- Wear of total hip-joint
prostheses -- Part 2: Methods of measurement (ISO 14242-2:2000).

o ISO 14242-3:2009 - Implants for surgery -- Wear of total hip-joint
prostheses -- Part 3: Loading and displacement parameters for orbital
bearing type wear testing machines and corresponding environmental
conditions for test specificd miscarea relativd dintre componentele
endoprotezei, modelul fortei aplicate, viteza si durata de testare, exemplu
de configurare si mediul de testare care urmeaza sa fie utilizate pentru
testarea la uzura a endoprotezelor totale de sold (ISO 14242-3:2009).
Pentru investigarea comportamentului la uzura sunt folosite, de obicei,

masini servo-hidraulice de testare cu dispozitive speciale pentru simularea
cinematicii si dinamicii articulatiei naturale. Aceste simulatoare reproduc miscarile
fiziologice (spre exemplu flexie-extensie, abductie-adductie, rotatie interna-externa
pentru articulatia soldului) si reactiunile din articulatie. Pentru a simula mersul
normal sistemul trebuie sd respecte cerintele din standardele de testare (de
exemplu, ISO 14242-1 sau ISO 14243-1), sau sa fie definite pattern-uri de miscare
(chiar personalizate).

Componentele endoprotezei sunt fixate in simulator, intr-o incinta speciala
pentru a evita contaminarea, respectiv pentru asigurarea mediului fiziologic
controlat: ser de vitel cu aditivi antibacterieni cu rol de lubrifiant incalzit la 37 °C. In
timpul simularii, valoarea pH-ului si concentratiei de proteine din lubrifiant sunt
monitorizate. De obicei, endoprotezele de sold si de genunchi sunt solicitate la
500.000 de cicluri (reprezentand 500.000 pasi) la o frecventa de 1 Hz, dupa care se
schimba lubrifiantul. Testarea se incheie dupd 5 milioane de cicluri, ceea ce
reprezinta o durata in vivo de aproximativ trei ani.

Uzura se determina prin metoda gravimetrica, cu balanta analitica conform
ISO 14243 sau prin scanare, folosind masini de masurat in coordonate.
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4.2.3. Testarea la oboseala a componentelor articulatiilor
artificiale

Testele de oboseald sunt efectuate pentru articulatii artificiale de sold, in
conformitate cu standardul ISO 7206-4. In acest scop, implantul este fixat intr-un
mediu incorporare. Alinierea implantului se efectueaza cu o addctiune de 10° si o
flexie de 9°. O forta sinusoidald oscilanta de 2300 N este aplicatd asupra protezei de
o masind de testare servo-hidraulica (MTS Minibionix). Frecventa de testare, in
conformitate cu standardul ISO 7206-4 este intre 4Hz si 30Hz. Implantul trebuie sa
reziste 5 milioane de cicluri de incdrcare (ISO 7206). Optional, testul poate fi
efectuat in solutie de clorura de sodiu la 37 ° C (Lab.Biomec, 2012).

4.3. Conceperea dispozitivului si verificarea andurantei
acestuia

Dispozitivul are ca scop generarea asupra unei proteze de glezna a unei
miscari de oscilatie asemanatoare cu cea a articulatiei umane in timpul mersului.
Activarea dispozitivului se va face cu ajutorul unei masini dinamice de incercat.
Astfel, printr-un mecanism cama-tachet, dispozitivul preia miscarea de translatie pe
vereticald a masinii si o transforma in miscare de rotatie oscilatorie. Fixarea protezei
in dispozitiv respectiv prinderea dispozitivului pe masina de fincercat reprezinta
solutii originale ale prezentei lucrari de doctorat.

4.3.1 Designul profilului camei

In vederea realizarii profilului teoretic si mai apoi real al camei, este
necesara parcurgerea unui numar de etape, pornind de la cinematica mersului uman
si pana la faza de scriere a unui program CAM de prelucrare a camei. Totalitatea
acestor etape s-a cuprins de o manierd sintetica in figura 4.1.
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Figura 4.1. Etapele urmate in vederea realizarii designului camei

in designul camei s-a pornit de la masuratorile cinematice ale gleznei umane
in miscarea de dorsiflexie-plantarflexie, in timpul ciclului de mers. Aceste date au
fost achizitionate in Laboratorul de analiza a miscarii al UPT, si corespund unei
persoane de gen masculin, 45 de ani, clinic sdndtoasa. Datele au fost inregistrate cu
o frecventa de esantionare de 25 Hz. In urma efectuarii unui numar de 20 de cicluri
de mers, datele unghiulare au fost separate si apoi mediate pentru a obtine o curba
medie a miscarii de flexie-extensie in glezna, corespunzatoare unui ciclu de mers.

Pentru realizarea unui profil de cama care sa respecte legea de miscare
determinata experimental, nu se pot utiliza in mod direct punctele constituente ale
curbei in vederea programarii masinii CNC de frezat din urmatoarele ratiuni:

» Neincadrarea lungimii camei rezultate in cursa maxima a masinii
(£50 mm);

+ Existenta pe curba de miscare a unghiurilor de presiune critice
pentru un mecanism cama-tachet;

* Legea de miscare miscare este de tip O(t) iar pentru scrierea unui
program CNC de prelucrare a profilului este necesara o lege y =

f(x).

Tinand cont de neajunsurile mai sus enumerate s-a trecut la prelucrarea
legii de miscare, conform etapelor din figura 4.1. S-a realizat o interpolare a
mediilor punctelor masurate, s-au redus apoi datele prin aplicarea mediei artimetice
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ponderate, dupa care s-a realiyat transformarea de coordonate. Aceste etape vor fi
prezentate detaliat in cele ce urmeaza.

Interpolarea legii de miscare s-a realizat cu ajutorul unei functii polinomiale
de ordin 10, utilizdnd Soft-ul TableCurve. Interpolarea punctelor impreuna cu
intervalul de confidenta sunt prezentate in figura 4.2. Expresia generala a ecuatiei
polinomiale de ordin 10 prezentatd in (4.1), iar coeficientii acesteia in tabelul 4.1.
Coeficientul de determinare al aproximéarii este r> = 0.977.

O=a+brt+tcxt?+d=t3+textt+f+t3+gxto+h+t’ +ixtS+j*t°+k (4.1)
* ¢10 .

far]
an
=

fal
=
S

Figura 4.2. Interpolarea curbei flexie-extensie din glezna

Tabelul 4.1. Coeficientii functiei polinomiale de interpolare

a | 1.357272303614845 g | -241267.1418297551
b | 78.73246143402804 h | 188679.1708205497
c | -2951.90967136005 i | -88712.45890715529
d | 24047.76795572618 J | 22996.72995876248
e | -90131.38290029922 k | -2525.674471394416
f | 189794.6218790222
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4.3.2 Simplificarea legii de miscare si transformarea acesteia

Identificarea zonelor cu unghiuri de presiune critice

Unghiul de presiune ¢ si unghiul de transmisie y (complementul celui de
presiune) sunt caracteristici constructive esentiale ale unui mecanism cama-tachet
deoarece de valorile lor depinde alunecarea tachetului de-a lungul profilului camei.
Un unghi de presiune mai mare de 30-35° respectiv un unghi de transmisie mai mic
de 70-65° conduc de cele mai multe ori la griparea mecanismului [Norton, 2010].
Unghiul de presiune se defineste intre normala comuna sau axa de transmisie si
directia vectorului viteza a tachetului. Unghiul de transmisie este complementul
unghiului de presiune si se defineste intre tangenta comunda a mecanismului si
directia vectorului viteza a tachetului (figura 4.3).

F 1
b P1

P2
Fa
P4
>p5
Pg

tachet o

P11

P12

P13
P14

~"

| Curba de\

flexie-extensie/
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¥

Figura 4.3. Unghiurile critice ale mecanismului cama-tachet

0 =b+2cxt+3d*t>+4ext3+5f«t*+6g+t>+Th*t6+8ixt7 +9j*t8 (4.2)
+ 10k * t°

Prin evaluarea discreta a derivatei functiei de aproximare s-au obtinut
valorile pantelor dreptelor tangente la profilul camei in tot timpul miscarii.
Arctangentele acestor valori reprezinta defapt unghiurile de presiune ale
mecanismului cama-tachet. Valorile obtinute ne conduc asadar la punctele critice ale
curbei, respectiv zonele critice limitrofe acestora.
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in figura 4.3 se pot observa arce de cerc respectiv puncte critice (P1, P15,
P23) in care valoarea unghiului ¢ depaseste £30 de grade. In vederea rezolvarii
acestei probleme de functionalitate, se va recurge la modificarea punctelor respectiv
a zonelor critice prin netezirea curbei.

Netezirea s-a realizat prin calculul mediei aritmetice ponderate, efectuata in
mod iterativ pe esantionul 6(t). S-a considerat astfel un factor de pondere de
pentru valorile vecine ale valorii considerate de referinta, respective un factor de
pondere de Y2 pentru valoarea de referinta (relatiile 3,4,5).

Mediile aritmetice ponderate s-au calculat in interiorul esantionului 6(t) prin
5 iteratii, rezultand sirul de valori i, prezentat grafic prin MAP5 (figura 4.4). Valorile
amplitudinilor maxime s-au redus astfel cu 1.76 grade, de la 15.96° la 14.20°.

17a11 = 0.5 * (ll + lz) (4.3)
valy poq1=025xi, 14+ 05xi, +0.25% iy, (4.4)
val, = 0.5 * (i1 + i) (4.5)
20
--------- DATE

Unehi [*]

Timp 5]

-10

Figura 4.4. Reducerea unghiurilor de presiune ale profilului
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Odata cu reducerea amplitudinilor aceasta devine utilizabila sub forma unui
profil de cama. Deoarece profilul unei came se executa pe o masina de prelucrare
CNC, devine necesara transformarea functiei 8(t) in y = f(x).

In acest sens s-a reprezentat curba profil in pozitie verticald, indicandu-se
pozitile tachetului in cateva puncte ale camei. Aceastda metodd se numeste
inversarea mecanismului si consta in atribuirea ambelor pozitionari (de translatie si
rotatie) tachetului. Astfel, se pot determina coordonatele carteziene ale punctelor
discrete ce apartin camei (figura 4.5).

X

Figura 4.5. Pozitiile succesive ale tachetului pentru punctele A1...A6; A16

BUPT



152 Studiul experimental al durabilitatii ansamblului dispozitiv - endoproteza

61 ...0,¢ - unghiurile descrise de cama, masurate fata de verticala
741 - Taze - VeCtorii de pozitie ai punctelor constituente ale camei

Axq ...Ax,¢ - deplasarile tachetilor de-a lungul razelor.

Deplasarea tachetului in orice punct al camei se poate scrie:

Axy = vy * Aty (4.6)

In mecanismul camé&-tachet, tachetul executd o miscare de translatie pe
verticald, cu o viteza impusa de 100 mm/s. Asigurarea acestei viteze, constante pe
parcursul testarii protezei, s-a facut prin controlul 7in deplasare al masinii de
incercat, si impunand timpul in care aceasta sa parcurga distanta de-a lungul camei.

Lungimea razei oricarui punct al camei in raport cu CIR se poate scrie:

1 () = 141 + Axy (2) 4.7)

Deci coordonatele carteziene ale punctelor care descriu profilul camei se pot
determina dupa cum urmeaza:

X = Ty * sin 0y, (4.8)
Vi = Ty * COS Oy (4.9)
X = (141 + v; * Aty) *sin 0, (4.10)
Vi = (Tax + Vg * Aty) * cos O (4.11)

Perechile de coordonate (x, y) sunt prezentate in tabelul 4.2, fiecare dintre
acetea purtand denumirea punctului caruia 1i apartine.

Tabelul 4.2. Coordonatele carteziene ale punctelor camei

Pct. Al | A2 | A3 | A4 A5 A6 A7 A8 A9 Al Al Al2 | A13
0 1

X 0.0 | - - - - - - - - - 1.8 | 11. 21.
[mm] 3.0 | 8.3 | 19. 26. 27. 26. 20. 13. 5.8 5 0

y 100 | 104 | 10 112 | 116 | 120 | 124 | 128 | 132 | 136 | 140 | 144 | 148
[mm] 8
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Al4 | A15 | A16 | A17 | A18 | A19 | A20 | A21 | A22 | A23 | A24 | A25 | A26

30.6 | 38.6 | 40.7 | 40.4 | 37.0 | 29.9 | 22.7 | 15.6 | 8.4 1.3 -3.0 |-3.3 |0

152 | 156 | 160 164 168 172 176 180 184 | 188 | 192 196 | 200

Coordonatele obtinute reprezinta traiectoria (profilul teoretic) centrului sculei
la prelucrarea pe masini CNC a camei. Detaliile constructive ale dispozitivului de
incercat se vor detalia in cele ce urmeaza.

4.3.3 Modelarea geometrica si constructia dispozitivului

Dispozitivul dezvoltat in partea experimentald a tezei de doctorat are ca
scop activarea unei proteze de gleznd, in vederea verificarii andurantai acesteia la
un numar impus de cicluri de miscare. Actionarea dispozitivului se va face pe o
masind de incercat, iar principiul de baza al transformarii miscarii de translatie
generata de masind in miscare de rotatie oscilatorie este acela de actionare tip
cama-tachet. Diferenta fata de mecanismele cama-tachet este accea ca, de aceasta
data miscarea se transmite de la tachet catre cama si nu invers.

Proteza de glezna care urmeaza a se fixa atat in cadrul modelului virtual cat
si in mod real in vederea testarii este aceea prezentatd in capitolul 3. Desigur,
dispozitivul este conceput sa poata integra si alte tipuri de proteze de glezna, cu
conditia modificdrii catorva elemente de prindere.

In cele ce urmeaza se vor prezenta modelele geometrice ale diverselor
componente ale dispozitivului, cu indicarea rolului functional al fiecaruia.

Componenta principala a dispozitivlului o reprezintd cama, deoarece aceasta
vine sa reproducd miscarea de flexie-extensie a articulatiei gleznei. Pe baza
designului de profil teoretic al camei (anterior prezentat) s-a construit modelul 3D
real al acestia (figura 4.6). Aici se pot observa coordonatele curbei teoretice, care
reprezinta traiectoria sculei la frezarea pe masina CNC.

Cama este copmpusad din doua profile paralele, montate prin intermediul
unor distantiere astfel incat sa permita deplasarea tachetului printre acestea. Solutia
astfel construita asigura o incarcare simetrica si deci o buna distributie a solicitarilor
pe proteza. Acest subansamblu al dispozitivului mai contine si o tija de prindere a
componentei tibiale a protezei.
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a. Profilul teoretic al camei b. Modelul 3D al camei

Figura 4.6 Constructia modelului 3D al subansamblului cama

Cel de-al doilea subansamblu functional al dispozitivului este tachetul
impreund cu bucsele de alunecare. Acesta este construit dintr-o tija calibratd, la
capatul careia este montat un bloc metalic care are prelucrate in mod simetric doua
axuri orientate perpendicular pe axa tijei (figura 4.7).

Figura 4.7 Subansamblul tachet al dispozitivului

Bucsele de alunecare sunt prevazute din material plastic si sunt detasabile
de pe tachet, in eventualitatea uzarii lor in timpul testelor. Montajul cu joc al
acestora pe cele doud axuri permit transfomarea frecarii de alunecare la contactul
cu cama in frecare de rostogolire la interfata bucsa-tachet, reducandu-se astfel
coeficientul de frecare.

Proteza de glezna este fixata in interiorul dispozitivului intre doua placi rigide
de metal (figura 4.8). De asemenea, fiecare dintre cele 2 placi au cate 4 stifturi de
agatare a arcurilor de tractiune, in vederea pretensionarii dispozitivului, (Toader,
2012).
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a. Placa superioara b. Placa inferioara
Figura 4.8 Placile de cuprindere ale protezei

Placa inferioara are prevazutd o tija care se va monta in bacul inferior al
masinii, iar pe suprafata superioara a acesteia se va fixa componenta talard a
protezei.

Ansamblul 3D al dispozitivului se poate observa in figura 4.9. Modelele
geometrice respectiv ansamblul au fost realizate in SolidWorks 2012. Tot aici,
utilizdnd modulul motion analysis s-a realizat simularea miscarii dispozitivului.
Pentru aceasta, intre profilul camei si tachet s-a declarat o legatura de tip PathMate,
prin care curbura camei urmareste tachetul.

Miscarile impuse din exterior sunt cele reale, adica doar translatia pe 100
mm a tachetului in intervalul orar 0-1 secunde. Miscarile oscilatorii ale camei s-au
obtinut automat, ceea ce dovedeste functionalitatea mecanismului. Tot in ansamblul
3D, pentru o simulare cat mai exacta a miscarii, s-au definit 4 arcuri de tractiune
care actioneaza de-a lungul celor 4 stifturi ale placilor. In mod virtual, cu ajutorul
acestora s-a obtinut o pretensionare a protezei cu aproximativ 800N (200N/arc).

Tachet

Cama

Distantier

Placa
superipara
Proteza P
Intinzator
Placa

infenoard
Arc

tractiune

Figura 4.9. Ansamblul dispozitivului de testare a protezei de glezna
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Pe baza modelelor geometrice verificatre prin simulare s-au executat
componentele dispozitivului si s-au asamblat ulterior. Prelucrarile au fost realizate in
colaborare cu FIRMA EWR, iar asamblarea acestora s-a realizat integral in cadrul
laboratorului CIDUCOS al UPT.

In figura 4.10 sunt prezentate subansamblurile cama si tachet, iar in figura
4.11 sunt prezentate componentele prelucrate ale protezei de glezna. Materialele
utilizate n constructia dispozitivului au fost OL 42 pentu cama si tachet respectiv
polietilenad pentru bucsele tachetului. Stifturile si suruburile au fost confectionate din
OL37.

a. Ansamblu cama - vedere laterald  b. Ansamblu cama - vedere c. Ansamblu tachet
frontald
Figura 4.10. Subansamblurile cama si tachet ale dispozitivului

Datorita suprafetei complexe de articulare a protezei, au fost necesare un
numar foarte mare de treceri succesive ale sculei in vederea realizarii acesteia. Din
aceste considerente s-a inlocuit materialul clasic al componentei talare (CoCr) cu
aluminiu, iar componenta intermediara a fost executata din polietilena UHMWPE. S-a
considerat ca acest lucru nu influenteaza foarte mult functionalitatea mecanismului,
ci doar uzura componentei intermediare.

Comp. tibiala Comp. talara

Comp. intermediard

Figura 4.11 Componentele prelucrate ale protezei de glezna
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Ansamblul final al dispozitivului este prezentat in figura 4.12. Pretensionarea
arcurilor vine sa asigure presiunea de contact echivalentd cu aceea generata de
masa unei persoane de 80 kg, in regim stationar. Desigur ca in timpul mersului apar
in mod real forte dinamice datorate vitezei de deplasare a membrelor inferioare care
pot generea presiuni de contact la nivelul talulului cu 30-40 % mai mari decat cele
generate de masa statica, dar acestea nu au putut fi asigurate prin intermediul
acestui dispozitiv.

a. Dispozitivul asamblat prins pe b. Dispozitivul asamblat prins c.Dispozitivul montat in
masind - vedere frontala pe masina — vedere isometrica recipient

Figura 4.12 Dispozitivul asamblat, fixat pe masina de incercat

4.3.4 Testarea dispozitivului. Conditiile de testare si
rezultatele obtinute

Testarea mecanica a avut ca scop verificarea durabilitatii dispozitivului pe
deoparte iar pe de alta parte observarea comportamentului componentei din
polietilenad in doud medii de lucru. Testul de anduranta s-a executat pe masina de
incercat INSTRON 8800 din dotarea Laboratorului CIDUCOS al Facultdtii de
Mecanica, UPT. Aceastd masind este capabild sa genereze simultan miscari de
translatie si rotatie, si sa citesca respectiv sa stocheze marimile caracteristice ale
fiecarui test: forta axiala, moment de torsiune, deplasare liniara si unghiulara, timp.

In testarea dispozitivului s-au utilizat douda probe identice (componente
intermediare din UHMWPE), incercate in conditii identice de setare a masinii dar in
medii de lucru diferite. Astfel, probal a fost supusa frecarii uscate iar proba 2 a fost
imersata impreuna cu partea inferioara a dispozitivului in solutie Ringer.

Controlul masinii de incercat se poate realiza fie prin limitarea incarcarii, fie
prin limitarea deplasarii, (Toth-Tascau et al., 2011). Deoarece dispozitivul creat nu
necesita pentru functionare decat miscari de translatie, motiv pentru care masina a
fost setata doar pentru deplasari liniare. Controlul acestei s-a facut prin setarea
limitelor superioara si inferioara de miscare la 50 de mm, fata de linia de referinta
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(figura 4.13). A fost impus de asemenea si timpul in care sd parcurgd distanta de
100 mm, acela de 1 secunda. Datorita ciclicitatii necesare a miscarii mecanismului,
aceste configurari s-au realizat pe un ciclu de tip sinusoidal, alternant simetric fata
de pozitia considerata de depalsare zero.

Z [mm] 4

150 -1

o . - \/

Figura 4.13 Ciclul de incdrcare sinusoidal

Verificarea andurantei dispozitivului se referda la verificare bunei
functionalitati a acestuia pentru un numar impus de cicluri de miscare. Fiind un
dispozitiv de fincercat proteze de gleznd, numarul ciclurilor de miscare necesare
deriva din numarul ciclurilor de mers pe care le parcurge o persoana intr-un an de
zile. Un studiu realizat pe 33 de perosane (Silva et al., 2002) a aratat cd numarul
mediu de cicluri de mers pe an este de aproximativ 2 milioane.

In studiul de fata s-a considerat ca pentru validarea miscarii pe care o
executa dispozitivul si anduranta acestuia este suficient un numar de 200000 de
cicluri, adica 10 % din numarul ciclurilor de mers pentru un an de zile.

Cele 200000 de cicluri s-au realizat cu acelasi dispozitiv dar 2 componente
de polietilena diferite, pentru a putea fi incercate in doua medii diferite: un mediu
uscat si unul de imersare intr-o solutie Ringer.

Astfel in tabelul 4.3 se pot observa conditiile de incercare impuse la testarea
Probei 1 si valorile maxime respectiv minime inregistrate la fiecare testare. S-au
realizat 5 teste, fiecare a 10000 de cicluri masina. Datorita faptului ca la fiecare ciclu
masinad dispozitivul genereaza 2 cicluri de mers, numarul necesar pentru a obtine
cele 100000 de cicluri de mers este de 50000 cicluri masina. Testarea Probei 1 s-a
facut in regim uscat, o data la fiecare ora determinandu-se temperatura la care se
afla componentele metalice, pentru a nu permite urcarea acesteia la mai mult de
40-42 de grade. Temperatura s-a determinat pe suprafata componentelor cu
ajutorul unui termomentu in infrarosu, rezultatul prezentat in tabelul 4.3
reprezentand maximum inregistrat pentru un test.

Conditiile de testare ale Probei 2 au fost similare din punct de vedere al
setdrilor de masind, diferenta constand doar in prezenta mediului Ringer in care a
avut loc alunecarea componentelor protezei (tabelul 4.4). Imersarea in solutie a
dispozitivului s-a ficut pana la nivelul planului de separatie dintre componenta
tibiala a protezei si placa superioara a dispozitivului. Prin vasul utilizat s-a prelucrat
un orificiu de trecere a tijei de prindere in bacul inferior. Acesta a fost astfel etansat
incat sa nu fie necesara completarea cu lichid pe parcursul testarii.
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Tabelul 4.3. Conditii de testare ale Probei 1 si valorile maxime/minime de

forta
Frecven . | Temperatu
N Tip ta Numar | a3 medie Fortd | Forta | . .
test . de cicluri/ c:,ompongnvt maxim | minim u
ciclu | iccare 2i & metalicd | & [N] | &[N]
[Hz] [°C]
Alterna
Testul "t 0.5 10000 41 247.14 | 71.99 | uscat
simetric
Testul Alterna 0.5 10000 40 uscat
> nt 256.00 | 117.02
simetric
Testul Alterna 0.5 10000 41 uscat
3 nt 284.30 | 92.27
simetric
Testul Alterna 0.5 10000 41 uscat
4 nt 269.15 | 81.64
simetric
Testul Alterna 0.5 10000 40 uscat
5 nt 290.49 | 81.71
simetric
Tabelul 4.4. Conditii de testare ale Probei 2 si valorile maxime/minime de
forta
Frecven . | Temperatu
NF. Tip ta Numar | 5 mediet Forta | Forta | . .
. de cicluri/ | componen maxim | minim
test | cidu | e |z | ametalics | A[N] | a[N] | Y
[Hz] [°C]
Testul Alterna
1 nt 0.5 10000 36 317.25 | 109.55 | Ringer
simetric
Testul Alterna 0.5 10000 38 Ringer
> nt 285.58 | 89.01
simetric
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Testul Alterna 0.5 10000 41 Ringer
3 nt 357.79 | 85.00
simetric
Testul Alterna 0.5 10000 39 Ringer
4 nt 311.40 | 77.32
simetric
Testul Alterna 0.5 10000 40 Ringer
5 nt 263.06 | 97.40
simetric

in figura 4.14 se poate observa masina de incercat la tractiune/compresiune
si torsiune in regim dinamic INSTRON 8800 si montajul dispozitivului in bacurile
acesteia. Alinierea in bacuri s-a realizat automat, datoritd coaxialitatii constructive a
prinderilor dispozitivului. Astfel, bacul superior (cel mobil) activeaza tachetul in
miscare de translatie in timp de bacul inferior asigura fixarea sectiunii inferioare a
dispozitivului.

a Standul echipamentului INSTRON 8800 b. Dispozitivul montat pe
masina
Figura 4.14 Dispozitivul montat pe masina de incercat

Pe parcursul testului de andurantd, s-au inregistrat urmatoarele marimi:
forta de reactiune verticala, momentul de torsiune rezidual, deplasarea liniara a
bacului superior, deplasarea unghiulara reziduala si timpul. Prin intermediul acestor
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marimi inregistrate pe tot parcursul testarii s-a incercat evidentierea eventualelor
modificéAri functionale ale mecanismului.

In figura 4.15 si 4.16 se pot observa variatiile fortelor de reactiune respectiv
ale momentelor de torsiune reziduale inregistrate pentru Proba 1, dupd 100 de
cicluri de miscare respectiv dupa 100000 de cicluri de miscare. Aceste variatii sunt
trasate cu valorile medii inregistrate la respectivele momente ale testarii. Selectia
datelor in vederea medierii s-a facut cu ajutorul a 5 esantioane considerate
caracterisice pentru inregistrarea respectiva. Frecventa de esantionare a datelor
masurate fost de 100Hz.
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a Variatia fortei pe ciclu masina b. Variatia fortei pe trei cicluri masina
Figura 4.15 Variatia fortei de reactiune la momentul 10? respectiv 10° cicluri - probal
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a. Variatia momentului de torsiune pe b. Variatia momentului de torsiune pe
ciclu masina trei cicluri masina
Figura 4.16 Variatia momentului de torsiune dupd 10? respectiv 10° cicluri de miscare - probal

Momentul de torsiune reprezentat in figura 4.16 a fost denumit rezidual
pentru cd acesta nu se datoreaza unei miscari de rotatie impuse prin experiment ci
apare datorita alunecarilor neuniforme ale tachetului pe cele doua ramuri de profil
identic ale camei.
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Oricum, atat variatia fortei de reactiune cat si a momentului de torsiune
rezidual se observa a fi foarte apropiate ca valoric si ca alura in cele doua situatii
(dupd 102 respectiv 10° cicluri de miscare). Acest lucru ne indici stabilitatea
dispozitivului pe parcursul ciclurilor de miscare. Uzura prematura a oricarei
componente aflate in miscare ar fi produs modificdri ale valorilor de reactiune.

In figurile 4.17 si 4.18 se pot observa aceeasi doi parametrii prezentati la
aceleasi momente ale ciclurilor de solicitare, dar pentru Proba 2.

Avand in vedere cd Proba 2 a urmat testdrii primei probe, rezultatele
prezentate pentru aceasta corespund defapt pentru un numar de 2*10° cicluri ale
dispozitivul nostru. Nici pentru acest numar cumulat de cicluri de miscare nu se
observa diferente semnificative, de cresteri sau descresteri, ale valorilor reactiunilor.
Acest lucru conducdndu-ne la concluzia ca dispozitivul aflat in studiu este stabil pe
durata testarii.

_ 50 _ 200
z =
£ 0 =
5 s 100
[ o

50

-100
-150 -100

-200
-200
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300 -300 1072 cicluri
— 105 cicluri

20 cicl 400

b. Variatia fortei pe trei cicluri
masind
Figura 4.17 Variatia fortei de reactiune la momentul 102 respectiv 10° cicluri -proba2

a. Variatia fortei pe ciclu masind
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a. Variatia momentului de torsiune b. Variatia momentului de torsiune
pe ciclu masind pe trei cicluri masind

Figura 4.18 Variatia momentului de torsiune dup 102 respectiv 10° cicluri de miscare — proba 2

Evaluarea starii de deteriorare a componentelor intermediare ale protezei de
glezna, ca urmare a ciclurilor de miscare, se va prezenta in subcapitolul urmator.
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4.3.5 Evaluarea probelor dupa testul de anduranta

Scanarea probelor s-a realizat cu ajutorul echipamentului de scanare 3D
Roland LPX-1200 DS, aflat in dotarea Departamentului de Mecanica si Rezistenta
Materialelor al Facultatii de Mecanica a UPT. Scopul acestei scanari a fost de a
identifica eventuale zone mai accestuate de uzare, care sa ne conduca la
identificarea eventualelor disfunctionalitati ale dispozitivului.

Echipamentul utilizeaza un fascicul laser cu care este baleiata proba aflata in
miscare de rotatie. Cand jumatate din aceasta a fost scanata, capul laser face un
pas pe verticald pentru a incepe un nou contur de scanare. Procesul se reia pana la
epuizarea suprafetei piesei. Deoarece proba nu se roteste cu 360 de grade fata de
fascicului incident, procedura de scanare a zonei neexpuse a piesei se face prin
intoarcerea acesteia.

Scanarea celor doud probe s-a realizat inainte si dupa testarea mecanica a
acestora, utilizdnd aceeasi paramentrii de scanare si aceeasi suporti. Echipamentul
fmpreuna cu piesa se prezinta in figura 4.19.

Echipamentul de scanare

Figura 4.19. Echipamentul de scanare si incinta acestuia

Proba a fost acoperita cu o pelicula antireflex, foarte subtire, pentru a
imbunatatii calitatea scanarii prin eliminarea reflexiilor respectiv a artefactelor de
scanare. Aceast tip de acoperire s-a utilizat la fiecare proba supusd scanarii.
Indepartarea acoperirii de pe piesa in vederea utilizarii sale in testarea mecanica s-a
facut prin spélare sub jet de apa, substanta fiind solubila in apa.

Rezultatul scanarii piesei se gaseste sub forma de nor de puncte in
coordonate carteziene. Datoritd imposibilitatii de eliminare totala a zgomotului si
deci a artefactelor de scanare, asupra norului de puncre se executa cateva operatii
de eliminare a punctelor aberante. Acestea sunt considerate ca fiind punctele din
afara conturului determinat de majoritatea punctelor, dar si din interiorul acestuia.
Datorita tehnologiei de scanare, interiorul volumului descris de norul de puncte
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trebuie sa fie gol, laserul oferind doar informatii legate de topologia suprafetei. Se
observa astfel in figura 4.20 norul de puncte rezultat in urma scanarii primei probe
inainte de testare. Se pot observa punctele externe ale conturului, denumite si
zgomot. Acestea sunt eliminate manual, in vederea imbunatatirii rezolutiei
suprafetei.

Mor de puncte
_ Puncte externe conturului

LL s ]
wdPorte 290

Figura 4.20 Norul de puncte si zgomotul asociat

Dupa efectuarea unui numar de operatii aupra norului de puncre, acesta a
fost convertit in curbe si mai apoi in suprafetei triunghiulare. Crearea peticelor pe
suprafata piesei s-a facut in scopul reducerii numarului de contururi. Dupa aplicarea
operatiilor de eliminare a contururilor autointersectate sau/si deschise, s-a obtinut
volumul inchis din figura 4.21, volum care indeplineste conditiile unui solid virtual.

Nor de puncte et Petice

Figura 4.21 Reconstructia probei din norul de puncte

Procedura descrisa pe scurt in paragrafele anterioare s-a aplicat fiecareia din
cele 4 reconstructii ale celor doud probe (inainte si dupa testarea mecanica). S-a
incercat pastrarea pe cat posibil a numarului de suprafete elementare din care a fost
construit modelul si de asemenea iteratiilor folosite pentru uniformizarea sau
eliminarea suprafetelor neconforme.

Determinarea ariei laterale a suprafetei supuse uzarii (suprafata conjugata
cu suprafata metalicd) s-a realizat pe modelul virtual al probelor, in CAD-ul
SolidWorks, cu ajutorul uneltei measure (figura 4.22). Tot aici au fost verificate inca
odata suprafetele de erori. Ariile determinatad se pot observa in tabelul 4.5, pentru
ambele probe, atat inainte cat si dupa testare.
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Figura 4.22 Determinarea ariei suprafetei supuse uzarii

Valorile determinarilor sunt prezentate in tabelul 4.5. Se poate observa ca
diferentele relative de arie ale probei II inainte si dupd testarea mecanicd nu
depdseste 1.64 mm?, in timp ce diferenta relativd dintre cele doud probe inainte de
testare este de 6.16 mm?. Diferenta de suprafatd de uzare dintre cele 2 probe este
confirmata si de masa sensibil mai mare a probei II (tabelul 4.6). Totusi, diferentele

Tabelul 4.5. Ariile suprafetelor de uzare

Proba I - uscat Proba II - umed
Proba/marime determinata Initial, | Final, | Initial, | Final,
A As A, A¢
Aria suprafetei de uzare [mm?] 640.57 | 641.81 | 646.73 | 643.09
Modulul diferentelor de suprafatda Ar - A,
[mm?2] 1.24 3.64

Fig. 4.23 Operatia Booleana de adunare a volumelor Vj si Vf ale probei 2

4.3.6 Determinarea experimentala a coeficientului de uzura K

Uzarea este un efect al aparitiei fenomenului de frecare, generat intre doud
suprafete aflate in contact direct si in miscare relativa. Producandu-se la limita de
separatie dintre cele doua elemente mecanice aflate in contact, frecarea depinde de
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natura celor doud suprafete, forta normald de apasare, gradul de lubrifiere, gradul
de finisare al suprafetelor, viteza de miscare, etc.

Uzura se manifesta in general prin deteriorarea suprafetelor in contact fie
prin pierdere de material fie prin depunere de material fie ambele. Aceasta poate fi
liniara, volumetrica sau gravifica. Rezultatul uzurii este uzarea, care poate fi
adeziva, abraziva, coroziva si de oboseala.

Uzura volumetrica se poate aprecia cu ajutorul relatiei lui Archard (4.12)
(Archard, 1953), (Spencer, 2011), (Zmitrowicz, 2006).

Fy #1 (4.12)
H

Vtzk

. k= coeficientul uzuriifmm3/N*m];

« Fy = forta normald exercitata pe suprafata de contact;
« | = lungimea de alunecare in timpul testului;

e H = duritatea suprafetei.

Fiecare dintre probele supuse testarii mecanice au fost cantarite atat inainte
de testare cat si dupa testare. De asemenea, au fost determinate si densitatile celor
doua probe supuse testarii. Acest lucru a fost posibil cu ajutorul balantei Kern din
cadrul laboratorului CIDUCOS. Determindrile maselor respectiv densitatilor probelor
s-au facut conform procedurii specifice de lucru PSL 03-Determinarea masei si
densitatii - a laboratorului mai sus mentionat (figura 4.24).

Pentru fiecare dintre probe s-au efectuat un numar de 5 determindri atat
pentru masa cat si pentru densitate, iar prin medierea acestora s-au obtinut valorile
din tabelul 4.6.

a. Determinarea masei probei I b.Determinarea densitatii probei I

Figura 4.24 Determinarea masei si densitatii probei I inainte de testare
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Tabelul 4.6. Rezultatele determinarilor de masa si densitate

Proba I - uscat Proba II - umed
Proba/marime determinata Initial, Final, Initial, Final,
mi m;
me ms
Masa determinata [g] 5.252 5.250 5.300 5.257
Masa pierdutd mp= m; - m¢ [g] 0.002 0.043
Pierderea masica procentuald mp/m; *100 0.04 0.81
[%]
Densitatea determinat3 p [g/cm?] 0.941 0.943

Deoarece in urma testarii s-a putut determina pierderea masica a probelor si
cunoscand densitatile acestora, s-a determinat volumul de material pierdut de
fiecare dintre probe (tabelul 4.6). S-a pus problema de a determina coeficientul
dimensional al uzurii pentru fiecare proba. In vederea acestui lucru, conform relatiei
lui Archard, a fost necesara determinarea lungimii de alunecare a probei in timpul
testului. Astfel, in figura 4.25 se prezintd schema alunecdrii componentei
intermediare pe cea talara, in timpul unui ciclu de mers.

CIR

Figura 4.25 Schema alunecarii componentei intermediare in timpul ciclului de mers

Elementele geometrice utilizate in calcul au fost preluate din modelul CAD al
dispozitivului. Cele doua unghiuri 8, si 8, reprezinta pozitiile extreme ale protezei in
timpul ciclului de mers, si au valorile: ©; = 13.8°, 6, = 12.6°. Raza de alunecare a
protezei in raport cu CIR este r.= 30 mm. Lungimea arcului de cerc s-a determinat
cu relatia (4.13), iar lungimea totala de glisare la un ciclu de mers cu relatia (4.14).

_2mx1x0(t) (4.13)
h 360
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2mareby L 2Werer Oy (4.14)
360 360

SC=2*

Cum lungimea unui ciclu de mers este materializata de dispozitiv pintr-o
cursa completd a tachetului din pozitia extrema superioara in cea extrema
inferioara, lungimea de alunecare corespunzatoare unui ciclu este s, =27.63mm /
ciclu tachet.

Atunci, lungimea de alunecare totald, experimentatd de componenta intermediara in
timpul testului de anduranta este data de relatia (4.15):

(4.15)

l=s.*n

unde n reprezintd numarul de cicluri de miscare ale tachetului, n = 100000, deci
[ = 2763 m. Din relatia (4.12) se poate extrage raportul k/H, denumit si coeficientul
dimensional al uzarii (Spencer, 2011).

w (4.16)

F*l

SRS

Introducédnd in relatia (4.16) valorile pentru forta de apasare normala,
volumul pierdut si lungimea de alunecare, s-au obtinut valorile celor doi coeficienti
ai uzarii (tabelul 4.7).

Tabelul 4.7. Valorile coeficientului dimensional al uzarii

Proba/marime determinata Proba I - uscat Proba II - umed
Lungimea de alunecare [m] 2763
Forta de apasare normald [N] 800
Volumul pierdut V, = my/p [mm?] 2.125 45.599
Coeficientul dimensional al uzarii k/H 9.62*1077 2.06*107°
[mm3/N*m]

La consultarea tabelului 4.7 se poate observa ca volumul pierdut de proba II
este de aproximativ 20 de ori mai mare decat volumul primei probe. Acest lucru se
datoreaza mediului in care a fost efectuat cel de-al doilea test, acela de solutie
Ringer. Solutia perfuzabila Ringer are un continut in electroliti de: Na* 147,0
mmol/I, K* 4,0 mmol/l, Ca*™ 2,3 mmol/l, CI" 155,5 mmol/l, si un pH usor acid 5-7,
ceea ce conduce la coroziunea diverselor componente ale protezei si dispozitivului.
Acest efect genereaza amplificarea microabraziunii prin aducerea in suprafata de
frecare a particulelor desprinse din materialele de baza, rezultdnd per ansamblu o
uzura compusa abraziva-coroziva. Cresterea uzurii la testarea in aceasta solutie a
fost pusa in evidenta si de M.M. Stack et.al., intr-un experiment similar in care s-a
urmarit performanta cuplului Co-Cr/UHMWPE (Stack et al., 2010).
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CAPITOLUL 5
CONCLUZII. CONTRIBUTII PERSONALE.
DIRECTII VIITOARE DE CERCETARE

Teza de doctorat intitulatda Cercetdri privind dezvoltarea sistemelor de
testare ale protezelor de glezna si-a propus aducerea unor contributii in dezvoltarea
sistemelor de testare a protezelor de glezna.

Contributiile aduse cercetarii sistemelor de testare ale protezelor de glezna
se referd in general la conceperea unor noi solutii constructive de dispozitive
destinate testarii protezelor de glezna, dispozitive care sa simuleze miscarile
produse in mod natural in articulatia gleznei in timpul ciclului de mers. Pentru a
atinge acest obiectiv au fost parcurse mai multe etape, pornind de la studiul
cinematic al articulatiei gleznei, proiectarea si executia dispozitivului, pana la
testarea andurantei acestuia si evaluarea gradului de uzura a protezei supuse
studiului.

Prezentul capitol evidentiaza concluziile fiecarui capitol, contributiile
originale ale autorului, valorificarea rezultatelor cercetarilor si directiile viitoare ale
cercetarilor in acest domeniu.

5.1. Concluzii si contributii personale
Cercetarile realizate in cadrul tezei de doctorat au urmarit:

- Studiul comportamentul articulatiei gleznei in timpul ciclului de mers folosind
analiza experimentald a mersului;

- Stabilirea parametrilor antopometrici si inertiali pornind la inaltimea si masa
subiectului;

- Reconstructia ansamblului articular al gleznei pe baza imaginilor DICOM
provenite de la scanarea CT;

- Modelarea membrului inferior pe baza conventiei Denavit-Hartenberg si
inregistrarilor analizei experimentale a mersului;

- Analiza dinamica a unei proteze de membru inferior;

- Alegerea unei solutii constructive optime a unei proteze de membru inferior;

- Analiza numerica a protezei de membru inferior pentru a determina reactiuni si
momentele din articulatia genunchiului si a gleznei;

- Determinarea deplasarilor, deformatiilor si tensiunilor echivalente care apar in
endoproteza de glezna, in timpul unui ciclu de mers, in functie de reactiunile
plantare regionale;

- Conceperea si realizarea unui dispozitiv de testare a unei proteze de glezng,
dispozitiv care sa simuleze asupra unei proteze miscarile produse in mod natural
in articulatia gleznei in timpul ciclului de mers.

In Introducere este prezentatd actualitatea si importanta cercetarilor in
domeniul protezarii articulatiei gleznei prezinta succint obiectivele si continutul tezei,
precum si metodologia de cercetare abordata pentru realizarea obiectivelor propuse.

In Capitolul 1 intitulat Stadiul actual al cercetdrilor in domeniul
implanturilor ortopedice s-a realizat o sinteza bibliografica axata pe cateva linii
directoare deosebit de importante in dezvoltarea tezei de doctorat. Astfel, s-au
conturat aspectele cele mai importante legate artroplastia totala de glezng,
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biomecanica articulatiei gleznei, tipuri de proteze si materialele utilizate in
confectionarea acestora.

Sinteza bibliografica legata de domeniul artroplastiei totale de glezna
cuprinde aspecte actuale si de perspectiva cum sunt: studiile prospective, aspectele
principale ale design-ului endoprotezelor, metodele de planificare pre-operatorie si
tehnicile de implantare, uzura componentelor protezei, stabilitatea interfetei os -
implant, biomecanica articulatiei gleznei. Aprofundarea problematicilor enumerate
mai sus este deosebit de importantd deoarece acestea constituie notiuni
fundamentale in dezvoltarea de proteze si dispozitive de testare.

S-a realizat apoi o sinteza a principalelor tipuri de endoproteze de glezna
existente in prezent, urmarind evolutia tipurilor de endoproteze si caracteristicile
esentiale ale design-ului acestora: tipul de fixare, numarul componentelor,
constrangerea, congruenta, forma componentelor si suprafata de alunecare.

Au fost identificati de maniera sintetica principalii factori care influenteaza
comportamentul biomecanic al implanturilor ortopedice, acestia fiind decisivi in
proiectarea si dezvoltarea elementelor protetice.

Finalul capitolului trateaza principalele materialele utilizate in constructia
implanturilor ortopedice. Sinteza bibliografica trateaza critic principalele avantaje si
dezavantaje ale diverselor tipuri de materiale utilizate in acest domeniu.

Informatiile selectionate si prezentate in acest capitol au constituit punctul
de plecare al prezentei lucrari de doctorat. Cu ajutorul acestora s-au putut identifica
atat nivelul actual al protezelor de glezna cét si a perspectivelor de dezvoltare ale
acestora.

In Capitolul 2 intitulat Studiul biomecanicii articulatiei gleznei abordeaza
problemele de modelare si analizd biomecanica a articulatiei gleznei.

Analiza biomecanica poate fi realizatd pe baza unor modele teoretice sau
folosind sistemele de analiza experimentala din laboratoarele de analiza a migcarii.

In prezent, analizele experimentale sunt folosite in investigarea clinica a
diferitelor patologii, deoarece acestea pun in evidentd pattern-urile specifice
subiectului investigat si permit o evaluare cantitativa a patologiei.

In partea teoretica s-au sintetizat principalele notiuni de anatomie a
membrului inferior, notiuni fundamentale de biomecanicd, metodelor de
determinarea a parametrilor antropometrici, a caracteristicilor inertiale si a
metodelor de alegere a sistemului de referinta atasat complexului articulatiei
gleznei. De asemenea a fost adusa in prim plan posibilitatea de implementare a
conventiei robotice Denavit-Hartenberg in domeniul biomecanicii. Astfel, sunt
prezentate datele si ipotezele necesare determindrii modelelor geometrice direct si
inverse. Notiunile din teoria robotica au fost prezentate in contextul analizei
biomecanice a membrului inferior.

Partea experimentala acestui capitol s-a axat pe:

e Determinarea parametrilor antropometrici

Pentru realizarea modelui dinamic al membrului inferior parametrii
antropometrici au fost determinati pornind de la masa si inadltimea subiectului
investigat.

«  Determinarea variatiilor unghiurilor din articulatiile principale ale membrului
inferior.

Obiectivul principal al acestui studiu a constat in determinarea variatiilor
unghiurilor din articulatiile principale ale membrului inferior, prin analiza
experimentala a mersului, in douad scopuri: determinarea unui pattern al mersului
pentru un lot omogen de subiecti si modelarea analiticd a membrului inferior
folosind conventia Denavit-Hartenberg.
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Variatia in timp a unghiurilor din articulatiile membrului inferior sunt
necesare pentru modelarea geometricd a membrului inferior. Datele determinate
experimental pe cei cinci subiecti au fost prelucrate statistic iar rezultatul reprezinta
datele de intrare pentru modelul biomecanic. Tot in acest subcapitol s-a elaborat un
protocol de masurare si procesare a datelor utilizdnd echipamentul Zebris CMS-HS
al Laboratorul de Analiza Miscarii din cadrul Centrului de cercetare in Ingineria
Medicala din Universitatea Politehnica Timisoara.

e Reconstructia 3D a articulatiei gleznei

Reconstructia 3D a articulatiei gleznei s-a realizat pe baza celor 167 imagini
DICOM obtinute in urma scanarii CT a gleznei stangi a unui subiect de genul
feminin, s-a realizat reconstructia 3D a articulatiei gleznei utilizdnd programele
Mimics si Solid Works.

In baza cercetdrilor si a parametrilor definiti/determinati in acest studiu
biomecanic s-a elaborat un model geometric al membrului inferior.

»  Modelarea biomecanicd a membrului inferior uman

Modelul propus are 7 grade de libertate. Tinand seama de complexitatea
ecuatiilor modelului geometric direct este aproape imposibil calculul modelului
geometric invers. Astfel acest model va fi putea fi folosit pentru validarea unui
model dezvoltat in SimuLink, unde trecerea de la modelul cinematic la cel dinamic
se face mult mai usor.

Capitolul 3 intitulat Analiza teoretica a comportamentului biomecanic al
unei glezne protezate si-a propus sa analizeze teoretic modelul virtual al membrului
inferior uman cu precadere a articulatiei geznei. In prima parte a capitolului se face
referire la factorii cei mai importanti care influenteza comportamentul biomecanic al
implantelor ortopedice.

Sunt prezentate analizele dinamice a doud modele de proteze de membru
inferior (un model simplificat si o solutie constructivd ce derivd din modelul
simplificat). Pentru ambele modele s-a impus o lege de miscare care simuleaza ciclul
de mers,s-a tinut cont de geometria protezei precum si de reactiunea plantara.
Scopul acestor analize a fost de determinarea reactiunilor si momentelor din
articulatii.

Tinand cont de propietatile materialelor folosite si de fortele si momentele
care apar in proteza proiectatd rezultd cd acestea nu depasesc proprietatile de
material si astfel modelul proiectat poate sta la baza realizarii unei solutii
constructive imbunatatite. Solutia construciva propusa este tot o solutie de proteza
autoactivd doar ca in articulatii prezintd elemente elastice care ii asigura buna
functionalitate.

In  subcapitolul 3.3 Studiul influentei reactiunii plantare asupra
comportamentului biomecanic al unei endoproteze de glezna s-a urmarit
determinarea starilor de deformatie si tensiune la nivelul articulatiei gleznei. A fost
modelatd o endoproteza de glezna utilizdnd programul Solid Edge. Reactiunea
plantara a fost determinata cu ajutorul echipamentului Zebris FDM. Pentru ca
analiza cu element finit sa fie cat mai fidela reactiunea plantara a fost considerata ca
variabila in timp pe parcursul unuj ciclu de mers. Este de asemenea esentiald si
zona de contact dintre talpa si sol. In vederea simularii, suprafata de contact a talpii
a fost Tmpartitd in 9 zone si s-a calculat reactinea plantard individual pentru fiecare
zona. In urma analizei s-au determinat tensiunile si deformatiile la nivelul articulatiei
gleznei, valorile acestora nedepasind limitele de material. De asemenea in urma
analizei s-a demonstrat ca nu existd zone critice in geometria endoprotezei
modelate.
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Capitolul 4 Conceperea dispozitivului si verificarea andurantei acestuia are
ca principal obiectiv acela de a concepe un dispozitiv de testare a unei proteze de
glezna, dispozitiv care sa simuleze asupra unei proteze miscarile produse in mod
natural in articulatia gleznei in timpul ciclului de mers. Pentru a atinge acest
deziderat a fost necesara parcurgerea unei serii complexe de etape pornind de la
determinarea cinematicii gleznei (capitolul 3) trecand prin procesul iterativ de
proiectare si executie al dispozitivului si sfarsind cu testarea acestuia pe masina de
incercat.

Acest capitol este Tmpartit in cinci subcapitole, fiecare dintre acestea
concurand la realizarea dezideratului propus. Astfel, se propune designul original al
unui profil de cama cu ajutorul caruia sa se activeze dispozitivul de incercat proteze
de glezna.

Pentru realizarea profilului teoretic al camei a fost elaborat un protocol care
traseaza etapele principale prin care, pornind de la masuratorile cinematice ale
gleznei s-a ajuns la ecuatia profilului camei. Tot aici s-au prezentat si motivele
pentru care punctele constitutive ale curbei de flexie extensie masurata in articulatia
gleznei nu pot fi utilizate direct in prelucrarea profilului camei. S-a trecut deci la
adaptarea acestei legi de variatie pentru ca aceasta sa devina utilizabilda pentru
functionarea unui mecanism cama-tachet.

Pentru a se putea recurge la o simplificare rationala a curbei, s-a realizat
interpolarea legii de variatie determinate experimental cu o functie polinomiald de
gradul 10. Prin derivarea acestei functii si evaluarea ei discreta s-au obtinut valorile
pantelor dreptelor tangente la profilul camei in tot timpul miscarii. Calculand
arctangentele acestor valori s-au determinat unghiurile de presiune ale
mecanismului cama-tachet, unghiuri care ne indica punctele critice ale curbei.
Deoarece un mecanism care prezintd puncte critice nu poate functiona s-a trecut la
netezirea curbei prin realizarea unei medii artmetice ponderate intre valorile sirului.
Astfel s-a realizat un compromis intre obtinerea functionalitdtii mecanismului si
simplificarea legii de miscare din glezna.

O alta problematica a acestui subcapitol a fost aceea a transforma legea de
miscare de tip 6(t) in lege de miscare y = f(x). Acest lucru s-a realizat in vederea
scrierii programului de comanda numerica pentru realizarea prelucrarii camei, prin
metoda inversarii mecanismului.

Avand rezolvatd problema curbei teoretice a camei s-a putut trece la modelarea
geometrica a dispozitivului.

Realizarea ansamblului s-a supus rigorilor practice in care urma sa
functioneze dispozitivul: cursa maxima a masinii de incercat, gabaritul exterior,
gabaritul si posibilitatea de fixare a protezei de glezna. Validarea designului s-a
realizat prin simularea comportamentului cinematic al dispozitivului in modulul
SolidMotion al programului de modelare si simulare SolidWorks. Raspunsul corect al
mecanismului din timpul simuldrii a condus la realizarea practica a fiecarei
componente ale acestuia.

Datorita faptului ca mecanismul conceput este un prototip prin care se
doreste validarea unui concept de testare al protezelor, clasa de precizie in care s-
au realizat componentele acestuia este cea mijlocie. De asemenea, materialele
utilizate au fost oteluri de uz general, polietilena si elemente elastice comerciale.

In acesta faza a lucrarii s-a realizat si o proteza generica de glezna, care sa
fie utilizata in testarea mecanismului.

Tot in acest subcapitolul este prezentatd testarea efectiva a dispozitivului.
Testarea a cuprins douad etape: definirea conditilor de testare si evaluarea
rezultatelor testelor de anduranta. S-au verificat doua proteze dintre cele prelucrate,
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in conditii de testare identice dar in medii diferite. Prima proba a fost supusa testarii
uscate in mecanism iar cea de-a doua a fost supusa testarii in mediu umed.

Evaluarea capacitatii de functionare, stabilitate si durabilitate a
mecanismului s-au realizat prin masurarea fortelor de reactiune axiale ale tachetului
si prin valoarea momentului rezidual din axa tachetului. S-a considerat c3,
mentinerea pe parcursul celor 100000 de cicluri de testare a valorilor relativ
constante pentru forta axiald si moment de torsiune dovedesc stabilitatea
mecanismului. Acest lucru a fost pus in evidentd prin prezentarea graficelor de
variatie a fortelor si momentelor dupa 100 de cicluri si dupa 100000 de cicluri de
miscare.

Deoarece unul dintre obiectivele secundare ale lucrdrii a fost evaluarea
uzurii componentelor de polietilend ale protezelor s-au prezentat cateva aspecte prin
care acestea au fost evaluate. In primul rénd, s-a realizat o scanare a probelor atat
fnainte cat si dupa testare in vederea identificarii zonelor de uzurd. S-a constatat ca,
uzura nu poate fi identificatda din punct de vedere geometric, ea fiind deci relativ
uniform distribuitd pe suprafata componentelor de plastic. S-a masurat apoi uzura
masica prin cantarirea probelor si realizarea diferentelor fata de valorile initiale. S-a
putut observa aici c3, proba testata in conditii umede (imersata in solutie
perfuzabila RINGER) a fost mai puternic uzata decat cea testata uscat. Acest lucru
se datoreaza cel mai probabil atacului solutiei saline asupra componentelor metalice,
ale caror particule desprinse prin coroziune au contribuit la accentuarea frecarii in
suprafata de conjugare.

Tot in acest capitol s-a realizat calcularea coeficientului teoretic al uzarii, si
compararea acestuia cu valorile gasite in literatura pentru polietilend. Aceste
rezultate au confirmat validitatea testelor de uzura.

In concluzie, urmarind o serie importanta a parametrilor masurabili ai
dispozitivului si ai protezelor, se poate concluziona ca solutia si designul propus sunt
valide. Astfel, dispozitivul de fata poate face trecerea de la testarea protezelor prin
simpla rotatie recicprocd a componentelor acestora la testarea in timpul miscarii
care se realizeza in glezna in timpul ciclului de mers.

Prin utilizarea materialelor avansate si a prelucrarilor in clasa superioara de
precizie a componentelor dispozitivului de incercat se poate ajunge la o solutie
utilizabild pe scara larga in testarea protezelor de glezna. Se poate considera deci,
ca dezideratul impus la inceputul acestui drum de cercetare a fost deplin realizat.

5.2. Directiile viitoare de cercetare
Concluziile si experienta acumulatd pe parcursul stagiului de cercetari
doctorale permit conturarea continudrii cercetarilor abordand mai multe directii:
- Imbunatatirea solutiei constructive a dispozitivului de testare;
- Studiul adaptabilitatii dispozitivului de testare la alte tipuri de proteze;
- Studii privind materialele folosite in confectionarea dispozitivului astfel incat
acesta sa poata fi utilizat la testarea in serie mare a protezelor.

5.3. Valorificarea rezultatelor cercetarii

Cercetarile stiintifice realizate pe parcursul stagiului doctoral au condus la
publicarea a 8 lucrari in volumele unor conferinte nationale si internationale si
volumele unor reviste de specialitate.
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Anexa 2.1. Etapele procesarii datelor referitoare la analiza mersului unui subiect

investigat

Tabelul 1. inregistrérile primare, valorile medii si deviatiile standard

pentru flexia-extensia din articulatia soldului

Timp Unghi rotatie flexie-extensie sold stang [°] Valoare medie | STDEV
[ms] | Trial 1 | Trial 2 | Trial 3 | Trial 4 | Trial 5 | Trial 6 | Trial 7 [°] [°]

0,00 | 19,50 | 16,70 | 17,80 | 17,90 | 16,30 | 17,20 | 14,50 17,13 1,55
0,03 | 17,30 | 1590 | 16,70 | 17,10 | 1490 | 14,70 | 12,50 15,59 1,70
0,07 | 15,30 | 14,60 | 15,00 | 15,40 | 13,10 | 14,30 | 12,30 14,29 1,17
0,10 | 13,20 | 12,00 | 14,00 | 13,60 | 11,70 | 14,30 | 10,80 12,80 1,31
0,13 ]| 10,70 | 10,70 | 12,50 | 12,30 9,80 | 13,50 9,30 11,26 1,54
0,17 8,60 8,80 | 10,30 | 10,60 7,80 | 12,20 7,80 9,44 1,64
0,20 6,30 6,90 8,50 9,20 5,80 | 10,10 6,30 7,59 1,67
0,23 4,70 5,80 7,10 8,30 3,70 8,50 4,50 6,09 1,91
0,26 3,00 3,00 5,70 6,50 2,20 6,20 3,90 4,36 1,75
0,30 0,40 0,70 4,20 4,30 0,70 3,90 2,70 2,41 1,78
0,33 -1,90 | -1,10 1,90 2,10 | -0,90 1,60 1,40 0,44 1,67
0,36 -4,10 | -2,00 | -0,40 1,00 | -2,20 0,10 0,70 -0,99 1,85
0,40 -630| -2,70| -1,80| -040]| -390 | -1,50| -1,10 -2,53 2,01
0,43 -7,50 | -410]| -290| -120| -4,70| -2,80| -1,60 -3,54 2,14
0,46 -8,70| -560 | -3,30 | -2,30| -5,00| -3,60 | -3,50 -4,57 2,13
0,50 | -10,30 | -6,00| -3,40| -3,10| -6,00 | -5,10 | -3,90 -5,40 2,46
053]|-1190| -690| -460| -3,80| -7,40| -5,70| -5,10 -6,49 2,70
0,56 | -12,40| -7,70| -5,00| -4,70| -7,40| -6,10 | -6,40 -7,10 2,59
059]|-12,30| -7,00| -6,70| -590| -7,50| -6,60 | -7,60 -7,66 2,13
063|-1190| -680)| -6,70| -6,30| -4,80| -7,60| -7,30 -7,34 2,20
066 | -11,70| -4,70| -5,70| -5,50| -2,20| -8,50| -6,30 -6,37 3,01
0,69 | -10,70 | -2,50 | -4,00 | -4,00 0,50 | -7,70 | -4,10 -4,64 3,61
0,73 -8,40 0,60 | -1,20| -2,60 3,10 | -6,90 | -1,20 -2,37 4,05
0,76 -4,40 4,80 1,40 | -0,70 5,80 | -4,90 1,70 0,53 4,15
0,79 0,50 8,70 4,80 3,10 9,60 | -2,50 4,70 4,13 4,28
0,83 5,10 | 12,40 7,90 7,40 | 12,70 0,80 8,20 7,79 4,12
0,86 10,10 | 16,30 11,20 11,30 | 15,70 4,10 | 12,10 11,54 4,04
0,89 | 15,00 | 18,50 | 14,70 | 14,70 | 18,80 8,10 | 16,30 15,16 3,56
0,92 | 18,70 | 20,30 | 17,30 | 18,20 | 21,90 | 11,80 | 18,40 18,09 3,16
0,96 | 22,00 | 20,90 | 19,40 | 20,10 | 22,40 | 15,20 | 20,60 20,09 2,39
0,99 | 23,90 | 22,00 | 20,80 | 21,80 | 22,60 | 17,40 | 21,60 21,44 2,02
1,02 | 25,20 | 22,50 | 21,50 | 22,00 | 22,50 | 19,30 | 22,20 22,17 1,74
1,06 | 25,50 | 22,80 | 21,70 | 22,30 | 21,60 | 20,20 | 22,40 22,36 1,62
1,09 | 25,00 | 22,00 | 21,50 | 22,50 | 20,00 | 21,50 | 21,70 22,03 1,52
1,12 | 24,10 | 20,50 | 20,50 | 21,80 | 17,80 | 22,00 | 19,90 20,94 1,97
1,16 | 21,90 | 18,30 | 19,00 | 20,90 | 18,00 | 22,10 | 18,80 19,86 1,73
1,19 | 20,30 | 16,60 | 17,40 | 18,70 | 18,70 | 21,60 | 17,30 18,66 1,78
1,22 | 20,10 | 16,10 | 16,10 | 17,40 | 18,50 | 20,30 | 17,60 18,01 1,72
1,25 | 21,00 | 16,50 | 16,30 | 17,00 | 18,10 | 18,50 | 18,20 17,94 1,60
1,29 | 21,50 | 16,60 | 16,90 | 17,60 | 18,60 | 17,70 | 18,00 18,13 1,63
1,32 | 21,20| 15,40 | 15,00 | 17,60 | 17,90 | 17,10 [ 15,80 17,14 2,11
1,35 | 20,40 | 14,70 | 14,60 | 16,30 | 16,30 | 17,10 | 14,80 16,31 2,05
1,39 | 21,80 | 14,00 | 13,60 | 14,80 | 14,50 | 16,90 | 13,50 15,59 2,97
1,42 | 20,10 | 12,50 | 12,80 | 13,60 | 14,20 | 15,20 [ 12,20 14,37 2,73
1,45| 18,00 | 10,60 | 10,40 ] 13,10 | 12,40 | 13,90 | 10,00 12,63 2,79
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Anexa 2.1. Etapele procesarii datelor referitoare la analiza mersului 175
1,49 17,30 9,20 9,20 | 11,40 | 10,90 | 12,70 9,20 11,41 2,92
1,52 15,80 8,10 8,60 9,60 9,30 | 11,60 7,60 10,09 2,83
1,55 14,10 6,70 7,00 8,20 7,60 9,60 5,50 8,39 2,82
1,58 11,70 5,30 5,60 6,80 5,50 8,30 4,30 6,79 2,51
1,62 9,70 4,30 4,00 5,80 4,30 7,00 3,00 5,44 2,29
1,65 7,70 3,40 3,10 4,60 2,70 6,60 2,30 4,34 2,07
1,68 5,50 2,40 2,40 3,30 1,00 5,50 1,10 3,03 1,87
1,72 2,50 1,30 1,20 2,10 | -1,60] 4,70 0,10 1,47 1,97
1,75 -0,40 | -0,20 0,00 1,10 | -2,70 3,60 | -0,90 0,07 1,93
1,78 -2,00| -1,70| -1,40| -0,30 | -3,60 2,40 | -1,50 -1,16 1,85
1,82 -2,60| -2,70| -2,90| -0,90 | -3,80 1,30 | -2,30 -1,99 1,69
1,85 -3,00 | -3,60 | -3,50| -2,30 | -4,20 0,00 | -3,50 -2,87 1,39
1,88 -3,80 | -450| -4,10| -2,90| -580| -1,30| -3,90 -3,76 1,39
1,91 -440 | -460| -430| -3,70| -6,80| -2,20 | -5,30 -4,47 1,41
1,95 -440 | -500| -440| -430| -7,00| -2,70 | -6,10 -4,84 1,39
1,98 -480 | -530]| -5,10| -4,30| -6,20| -3,10 | -6,70 -5,07 1,19
2,01 -4,60 | -530| -560| -460| -500| -3,70| -7,00 -5,11 1,03
2,05 -3,20 | -5,00 | -6,10| -5,30| -3,80| -4,00 | -6,80 -4,89 1,30
2,08 -1,10 | -390 | -6,00| -5,70| -2,10 | -4,40| -6,10 -4,19 1,97
2,11 150 | -2,70| -490 | -530]| -3,50| -4,90| -4,90 -3,53 2,41
2,15 4,70 | -1,40 | -3,60| -4,50 0,60 | -5,70 | -3,10 -1,86 3,55
2,18 8,80 1,50 | -2,20 | -3,40 4,10 | -3,20 | -1,00 0,66 4,49
2,21 11,90 5,00 0,10 | -2,00 7,80 | -0,80 2,90 3,56 5,03
2,24 15,80 8,50 3,50 0,10 | 12,10 1,80 6,40 6,89 5,67
2,28 19,60 | 11,50 7,30 2,90 | 16,10 5,70 | 10,10 10,46 5,86
2,31 22,80 | 14,50 | 10,90 6,50 | 19,30 9,90 | 14,20 14,01 5,60
2,34 24,40 | 17,60 | 14,20 | 10,10 | 24,60 | 13,70 | 17,70 17,47 5,45
2,38 | 2640 | 1940 | 17,50 | 13,50 | 25,50 | 18,00 | 20,10 20,06 4,55
2,41 27,70 | 21,70 | 20,50 | 16,90 | 26,30 | 20,90 | 22,10 22,30 3,65
2,44 | 27,70 | 22,70 | 22,40 | 19,60 | 26,00 | 23,00 | 23,50 23,56 2,62
2,48 | 27,80 | 23,50 | 23,40 | 21,30 | 24,40 | 24,20 | 23,90 24,07 1,94
2,51 | 27,40 | 24,20 | 24,20 | 22,30 | 21,60 | 25,10 | 24,20 24,14 1,89
2,54 | 25,80 | 24,30 | 24,20 | 22,90 | 19,50 | 24,60 | 24,10 23,63 2,01
2,57 | 23,60 | 23,50 | 23,20 | 22,60 | 18,90 | 24,30 | 23,60 22,81 1,80
2,61 | 22,30 22,40 | 22,00 | 22,60 | 19,00 | 22,20 | 23,50 22,00 1,41
2,64 | 20,70 | 20,60 | 19,90 | 21,30 | 19,10 | 20,60 | 23,30 20,79 1,31
2,67 | 20,90 | 20,30 | 18,50 | 20,10 | 18,10 | 18,10 | 23,70 19,96 2,00
2,71 21,10 | 20,10 | 17,30 | 18,60 | 19,50 | 18,20 | 24,00 19,83 2,23
2,74 | 20,70 | 20,10 | 17,60 | 18,30 | 20,00 | 18,30 | 24,10 19,87 2,19
2,77 1930 | 19,90 | 15,80 | 17,90 | 18,20 | 18,10 | 23,20 18,91 2,29
2,81 19,90 | 18,90 | 1540 | 18,20 | 17,00 | 16,30 | 22,30 18,29 2,35
2,84 19,20 | 17,50 | 14,90 | 16,70 | 15,00 | 14,30 | 21,30 16,99 2,56
2,87 17,20 | 17,70 | 13,80 | 14,00 | 15,10 | 13,50 | 20,40 15,96 2,57

reprezentarea normalizatd a miscarii de flexie-extensie in articulatia soldului (tabelul 2).

Celulele colorate in verde corespund unui ciclu de mers. Datele au fost folosite pentru

Tabelul 2.Valorile medii pentru flexia-extensia din articulatia soldului,
determinate pentru un ciclu de mers

Ciclul mers Valoarea medie Deviatia standard
[%] [°] [°]
0,00 22,36 1,62
2,27 22,03 1,52
4,55 20,94 1,97
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176 Anexa 2.1. Etapele procesarii datelor referitoare la analiza mersului

6,82 19,86 1,73
9,09 18,66 1,78
11,36 18,01 1,72
13,64 17,94 1,60
15,91 18,13 1,63
18,18 17,14 2,11
20,45 16,31 2,05
22,73 15,59 2,97
25,00 14,37 2,73
27,27 12,63 2,79
29,55 11,41 2,92
31,82 10,09 2,83
34,09 8,39 2,82
36,36 6,79 2,51
38,64 5,44 2,29
40,91 4,34 2,07
43,18 3,03 1,87
45,45 1,47 1,97
47,73 0,07 1,93
50,00 -1,16 1,85
52,27 -1,99 1,69
54,55 -2,87 1,39
56,82 -3,76 1,39
59,09 4,47 1,41
61,36 4,84 1,39
63,64 -5,07 1,19
65,91 -5,11 1,03
68,18 4,89 1,30
70,45 4,19 1,97
72,73 -3,53 2,41
75,00 -1,86 3,55
77,27 0,66 4,49
79,55 3,56 5,03
81,82 6,89 5,67
84,09 10,46 5,86
86,36 14,01 5,60
88,64 17,47 5,45
90,91 20,06 4,55
93,18 22,30 3,65
95,45 23,56 2,62
97,73 24,07 1,94
100,00 24,14 1,89
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Figura 2. Miscarea de flexie-extensie din articulatia
soldului pe durata unui ciclu de mers
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178 Anexa 2.1. Etapele procesarii datelor referitoare la analiza mersului

Tabelul 3. Inregistrérile primare, valorile medii si deviatiile standard
pentru flexia-extensia din articulatia genunchiului

Timp Unghi rotatie flexie-extensie genunchi stang [°] Valoare medie | STDEV
[ms] | Trial 1 | Trial 2 | Trial 3 | Trial 4 | Trial 5 | Trial 6 [°] [°]

0,00 | -19,00 | -14,50 | -13,60 | -14,80 | -16,30 -8,00 -14,37 3,65
0,03 | -18,20 | -16,00 | -13,90 | -15,30 | -16,30 -6,90 -14,43 3,95
0,07 | -18,00 | -16,60 | -13,60 | -15,10 | -15,60 -6,60 -14,25 4,03
0,10 | -16,80 | -15,20 | -13,90 | -14,30 | -15,70 -8,60 -14,08 2,88
0,13 | -15,20 | -15,20 | -12,60 | -14,60 | -15,10 -8,20 -13,48 2,77
0,17 | -14,00 | -14,80 | -11,20 | -14,40 | -14,40 -8,60 -12,90 2,48
0,20 | -12,50 | -13,60 -9,60 | -14,30 | -13,10 -8,00 -11,85 2,49
0,23 | -11,90 | -12,90 -9,20 | -15,00 | -11,90 -7,30 -11,37 2,73
0,26 | -11,00 | -10,00 -8,40 | -13,00 | -11,40 -9,00 -10,47 1,69
0,30 -9,30 -7,90 -7,60 | -11,50 | -10,30 -8,70 -9,22 1,48
0,33 -8,30 -7,80 -5,70 -9,80 | -10,10 -8,50 -8,37 1,58
0,36 -6,10 -9,30 -3,60 | -10,00 | -10,50 -9,90 -8,23 2,76
0,40 -5,50 | -10,80 -3,80 -9,90 | -11,10 | -11,20 -8,72 3,23
0,43 -6,20 | -10,60 -4,40 | -10,70 | -11,50 -9,70 -8,85 2,87
0,46 -8,10 | -10,10 -6,50 | -11,10 | -13,50 -8,40 -9,62 2,49
0,50 -8,40 | -12,30 -9,10 | -12,50 | -14,70 | -12,50 -11,58 2,38
0,53 -9,60 | -13,20 | -10,40 | -13,20 | -16,50 | -13,70 -12,77 2,48
0,56 | -12,50 | -15,70 | -13,30 | -14,50 | -21,00 | -15,00 -15,33 3,01
0,59 | -16,20 | -20,30 | -14,90 | -16,10 | -25,10 | -17,80 -18,40 3,77
0,63 | -20,40 | -24,60 | -18,50 | -19,50 | -33,30 | -22,10 -23,07 5,45
0,66 | -24,70 | -31,70 | -23,70 | -24,40 | -41,40 | -27,60 -28,92 6,79
0,69 | -30,70 | -37,30 | -30,10 | -30,70 | -49,60 | -34,20 -35,43 7,47
0,73 | -38,40 | -61,20 | -37,90 | -36,80 | -57,80 | -43,40 -45,92 10,82
0,76 | -49,40 | -63,60 | -45,80 | -44,20 | -66,00 | -52,60 -53,60 9,18
0,79 | -60,30 | -66,70 | -54,50 | -53,70 | -68,00 | -61,80 -60,83 5,97
0,83 | -67,60 | -68,20 | -60,00 | -61,60 | -66,50 | -64,70 -64,77 3,33
0,86 | -71,60 | -69,90 | -63,90 | -66,50 | -65,10 | -67,20 -67,37 2,91
0,89 | -73,40 | -68,00 | -65,70 | -68,30 | -63,60 | -68,20 -67,87 3,28
0,92 | -71,70 | -64,40 | -65,20 | -68,50 | -62,10 | -65,10 -66,17 3,40
0,96 | -67,80 | -57,70 | -61,90 | -65,40 | -51,30 | -60,50 -60,77 5,85
0,99 | -60,70 | -50,80 | -56,60 | -60,10 | -41,50 | -52,90 -53,77 7,16
1,02 | -52,50 | -42,70 | -48,90 | -52,00 | -30,30 | -44,10 -45,08 8,28
1,06 | -42,10 | -34,80 | -40,00 | -43,80 | -18,30 | -34,50 -35,58 9,27
1,09 | -30,80 | -25,40 | -30,20 | -35,10 -6,90 | -23,80 -25,37 9,91
1,12 | -19,70 | -15,50 | -19,20 | -24,80 2,10 | -11,70 -14,80 9,37
1,16 -7,80 -5,10 -8,70 | -15,00 3,00 -2,90 -6,08 6,05
1,19 0,90 2,30 0,20 -4,40 -2,00 3,50 0,08 2,89
1,22 4,20 5,20 5,00 2,70 -2,90 3,50 2,95 3,01
1,25 1,90 2,00 4,30 5,40 -5,90 -0,40 1,22 4,03
1,29 -2,30 0,80 -0,30 2,30 | -10,00 -3,50 -2,17 4,37
1,32 -4,30 0,10 1,70 -1,80 | -12,60 -1,70 -3,10 5,07
1,35 -5,10 -1,70 -0,10 -0,10 | -13,10 -2,00 -3,68 4,96
1,39 | -10,70 -3,80 -1,90 -0,30 | -13,40 -4,00 -5,68 5,18
1,42 | -12,20 -4,10 -3,60 -1,20 | -14,70 -4,60 -6,73 5,39
1,45 | -12,30 -4,10 -2,50 -3,00 | -14,10 -4,10 -6,68 5,12
1,49 | -13,50 -4,40 -2,50 -2,90 | -14,30 -3,40 -6,83 5,52
1,52 | -13,10 -4,60 -2,40 -2,70 | -14,30 -1,90 -6,50 5,66
1,55 | -13,10 -3,70 -1,30 -1,90 | -13,80 -0,60 -5,73 6,07
1,58 | -12,10 -3,20 -1,40 -0,40 | -12,80 -1,00 -5,15 5,74
1,62 | -11,20 -6,80 -1,80 -0,10 | -12,60 -1,70 -5,70 5,32
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165] -9,60] -2,50 | -2,80 | -0,60]-11,60 | -3,30 -5,07 | 4,43
168 | -7,10| -530| -3,70 | -1,10 | -10,70 | -3,50 523 | 3,34
1,72 | -3,40 | -6,10 | -3,60 | -1,70 | -8,30 | -4,40 -4,58 | 2,32
1,75| -0,80 | -590| -3,70 | -2,20 | -8,30 | -5,20 4,35 | 2,70
1,78 | -0,40 | -5,50 | -3,50 | -2,40 | -9,00 | -6,50 -4,55 | 3,08
1,82 -2,20| -6,10 | -3,20| -3,70 | -10,80 | -7,50 -5,58 | 3,22
1,85| -4,60| -6,90| -4,40 | -4,40 | -12,30 | -8,00 6,77 | 3,10
1,88 -6,80| -7,70 | -5,80| -5,70 | -12,50 | -9,90 -8,07 | 2,66
191 | -9,10| -9,80| -7,90| -6,70 | -13,80 | -10,40 9,62 | 2,44
1,95 | -12,40 | -11,60 | -10,30 | -7,70 | -17,00 | -11,90 -11,82 | 3,05
1,98 | -15,40 | -14,10 | -12,20 | -9,90 | -21,60 | -14,00 -14,53 | 3,95
2,01 | -19,40 | -17,60 | -14,20 | -12,00 | -26,90 | -16,40 -17,75| 5,18
2,05 | -25,10 | -21,00 | -16,70 | -13,90 | -32,10 | -20,00 21,47 | 6,46
2,08 | -32,10 | -25,40 | -20,20 | -16,20 | -38,80 | -24,20 -26,15 | 8,18
2,11 | -40,40 | -30,40 | -25,20 | -20,20 | -46,90 | -29,00 -32,02 | 9,90
2,15 | -49,70 | -36,10 | -30,40 | -24,40 | -55,20 | -35,70 -38,58 | 11,68
2,18 | -60,10 | -44,60 | -36,00 | -29,20 | -63,30 | -43,20 46,07 | 13,34
2,21 | -64,80 | -53,20 | -43,40 | -34,90 | -67,60 | -52,70 -52,77 | 12,43
2,24 | -68,60 | -59,90 | -51,70 | -42,20 | -69,40 | -60,70 -58,75 | 10,38
2,28 | -69,80 | -62,90 | -59,60 | -50,40 | -67,90 | -65,30 -62,65 | 7,00
2,31 | -68,20 | -64,30 | -64,70 | -58,10 | -64,40 | -67,40 -64,52 | 3,55
2,34 | -63,90 | -63,70 | -66,80 | -64,10 | -59,10 | -66,80 -64,07 | 2,82
2,38 | -58,40 | -59,90 | -66,70 | -66,40 | -50,60 | -62,90 -60,82 | 6,02
2,41 | -51,60 | -55,70 | -64,60 | -67,00 | -41,30 | -56,20 -56,07 | 9,28
2,44 | -43,30 | -49,30 | -59,80 | -64,90 | -31,10 | -48,50 -49,48 | 12,01
2,48 | -34,20 | -42,20 | -52,10 | -59,60 | -19,20 | -40,00 -41,22 | 14,09
2,51 | -25,10 | -34,70 | -43,70 | -52,30 | -7,30 | -31,40 -32,42 | 15,58
2,54 | -16,80 | -27,10 | -34,20 | -44,30 | 1,10 | -23,10 -24,07 | 15,55
2,57 | -0,40 | -18,90 | -22,70 | -34,50 | 3,40 | -15,40 -14,75 | 14,19
2,61 | 12,70 | -10,90 | -12,20 | -25,20 | 0,10 | -9,20 -7,45 | 12,77
2,64 | 270| -2,80 | -2,30 | -14,20 | -4,20 | -3,50 -4,05 | 5,54
2,67 0,70| 1,00]| 3,30| -540]| -2,10| -0,40 -0,48 | 2,99
2,71 2,70 1,50 4,00 1,80] -8,50 | -0,50 -0,73 | 4,43
2,74 | -360| 0,10| 2,00 | 5,00]-13,20 | -1,90 -1,93 | 6,28
2,77 | -1,80| -2,60| 1,50 | 3,70 | -12,80 | -2,00 -2,33| 5,68
2,81 | -5,70| -4,20| 0,10 | 0,10 [ -13,50 | -2,00 420 | 5,11
2,84 | -890 | -2,40 | -1,10 | -1,30 | -13,60 | -2,10 -4,90 | 5,16
2,87 | -7,10| -5,70 | -2,10 | 3,70 | -15,30 | -2,20 -4,78 | 6,37
2,90 | -8,10 | -7,50| -2,30 | 1,20 | -14,20 | -2,30 553 | 5,51
2,94 | -890| -9,00| -2,40 | 1,20 -16,40 | -7,40 -7,15 | 6,07

Celulele colorate in verde corespund unui ciclu de mers. Datele au fost folosite pentru
reprezentarea normalizata a miscarii de flexie-extensie in articulatia genunchiului (tabelul 4).

Tabelul 4.Valorile medii pentru flexia-extensia din articulatia genunchiului,

determinate pentru un ciclu de mers

: Valoarea Deviatia
Cncltjl/oTers medie standard
[°] [°]

0,00 4,37 2,17

2,33 5,07 3,10

4,65 4,96 3,68

6,98 5,18 5,68

9,30 5,39 6,73

11,63 5,12 6,68

13,95 5,52 6,83
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180 Anexa 2.1. Etapele procesarii datelor referitoare la analiza mersului

16,28 5,66 6,50
18,60 6,07 5,73
20,93 5,74 5,15
23,26 5,32 5,70
25,58 4,43 5,07
27,91 3,34 5,23
30,23 2,32 4,58
32,56 2,70 4,35
34,88 3,08 4,55
37,21 3,22 5,58
39,53 3,10 6,77
41,86 2,66 8,07
44,19 2,44 9,62
46,51 3,05 11,82
48,84 3,95 14,53
51,16 5,18 17,75
53,49 6,46 21,47
55,81 8,18 26,15
58,14 9,90 32,02
60,47 11,68 38,58
62,79 13,34 46,07
65,12 12,43 52,77
67,44 10,38 58,75
69,77 7,00 62,65
72,09 3,55 64,52
74,42 2,82 64,07
76,74 6,02 60,82
79,07 9,28 56,07
81,40 12,01 49,48
83,72 14,09 41,22
86,05 15,58 32,42
88,37 15,55 24,07
90,70 14,19 14,75
93,02 12,77 7,45
95,35 5,54 4,05
97,67 2,99 0,48
100,00 4,43 0,73
— 80
o
E 70
S 60
2 50
40
30
20
10 [
0
-10
0,00 050 1,00 150 2,00 250 3,00 3,50
Timp[g]

Figura 3. Miscarea de flexie-extensie din articulatia genunchiului pe toatad durata inregistrarii,
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in functie de timp

— 80

(@]
— 70
=

30 {

10 HHH L

-10

0,00 20,00 40,00 60,00 80,00 100,00
Procentedin Ciclul de mers [%]

Figura 4. Miscarea de flexie-extensie din articulatia genunchiului

pe durata unui ciclu de mers

Tabelul 5. Inregistrérile primare, valorile medii si deviatiile standard
pentru flexia-extensia din articulatia gleznei

Tim Unghi rotatie flexie-extensie glezna stadnga [°] Valoare | STDE
[rﬁs] Trial 1 | Trial 2 | Trial 3 | Trial 4 | Trial 5 | Trial 6 | Trial 7 mﬁ,‘i'e [\0’]

0,00 -4,90 -8,10 -5,10 -6,30 -6,00 -7,80 -1,10 -5,61 2,34
0,03 -0,40 -2,90 10,10 -2,70 11,00 1,90 12,50 -5,39 5,71
0,07 3,80 1,20 -4,30 1,00 -9,60 3,60 10,00 -2,04 5,93
0,10 5,10 5,90 -0,50 7,50 -3,90 5,90 -5,30 2,10 5,24
0,13 5,40 7,90 3,10 7,70 0,30 7,10 -2,80 4,10 4,11
0,17 6,30 8,80 5,80 7,10 4,30 6,80 6,80 6,56 1,36
0,20 5,20 9,60 6,90 6,60 8,00 5,30 5,90 6,79 1,58
0,23 3,70 8,30 7,60 9,80 8,10 1,90 7,30 6,67 2,81
0,26 1,10 5,40 8,00 6,70 8,20 -0,80 7,20 5,11 3,56
0,30 -1,30 1,90 6,40 0,40 7,00 -4,20 7,60 2,54 4,57
0,33 -3,60 -2,50 4,00 -2,40 3,40 -5,80 4,90 -0,29 4,27
0,36 -5,30 -3,90 0,60 -4,00 -2,00 -7,90 1,30 -3,03 3,25
0,40 -6,00 -5,80 -2,50 -5,80 -5,30 -8,20 -2,20 -5,11 2,11
0,43 -5,90 -7,80 -4,40 -7,10 -7,90 -7,40 -5,70 -6,60 1,30
0,46 -5,10 -6,90 -6,20 -6,00 -9,30 -8,50 -6,60 -6,94 1,47
0,50 -6,20 -7,30 -7,20 -8,20 -9,80 11,60 -7,30 -8,23 1,86
0,53 10,60 -9,60 -6,80 13,10 -8,50 13,00 -7,50 -9,87 2,51
0,56 -9,00 11,90 -5,90 10,80 -8,10 10,20 -8,30 -9,17 1,99
0,59 -5,90 -9,90 -7,60 -8,30 -9,10 -9,40 10,00 -8,60 1,47
0,63 -5,30 -7,60 11,80 -5,80 -8,50 -7,50 12,40 -8,41 2,75
0,66 -3,60 -6,40 10,50 -3,30 -7,90 -6,40 -9,00 -6,73 2,66
0,69 -0,80 -4,50 -7,80 -0,80 -7,30 -5,30 -6,50 -4,71 2,90
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182 Anexa 2.1. Etapele procesarii datelor referitoare la analiza mersului
0,73 -2,10 -3,10 -6,50 1,70 -6,70 -4,40 -4,50 -3,66 2,89
0,76 -1,40 -2,10 -4,90 3,10 -6,10 -3,30 -2,40 -2,44 2,95
0,79 1,60 -0,80 -2,90 4,50 -4,60 -2,00 -0,40 -0,66 3,00
0,83 2,50 0,30 -1,50 6,00 -2,90 -0,70 0,80 0,64 2,92
0,86 3,30 1,70 -0,90 7,50 -1,20 0,40 1,90 1,81 2,97
0,89 4,40 3,50 -0,50 8,90 0,50 1,20 3,00 3,00 3,13
0,92 4,90 4,50 0,60 9,90 1,90 2,30 4,00 4,01 3,02
0,96 5,80 6,20 2,10 | 10,80 3,40 3,60 5,00 5,27 2,83
0,99 7,10 7,60 3,00 | 11,70 4,90 4,90 5,70 6,41 2,79
1,02 8,30 8,40 4,70 | 12,40 6,10 6,30 5,70 7,41 2,58
1,06 9,90 9,80 5,70 | 13,40 7,20 8,10 6,40 8,64 2,63
1,09 | 11,30 | 10,90 6,60 | 14,10 8,80 9,50 7,10 9,76 2,60
1,12 | 12,80 | 12,10 7,70 | 14,60 | 10,40 | 10,90 8,40 10,99 2,43
1,16 13,70 13,20 8,70 15,10 12,00 12,20 9,60 12,07 2,26
1,19 | 13,70 | 13,60 | 10,10 | 14,40 | 12,70 | 12,50 | 10,20 12,46 1,70
1,22 | 13,80 13,80 11,50 | 12,40 | 12,70 | 12,80 | 10,10 12,44 | 1,31
1,25 13,00 13,20 12,30 12,40 12,00 12,30 9,70 12,13 1,15
1,29 | 11,40 | 11,20 | 12,80 | 12,10 | 10,40 | 10,60 8,80 11,04 1,29
1,32 8,00 8,40 9,10 9,50 7,70 8,50 6,70 8,27 0,93
1,35 3,50 3,50 5,30 4,10 2,00 4,80 3,70 3,84 1,06
1,39 -0,20 -2,00 2,00 -6,10 -3,40 0,80 -0,70 -1,37 2,73
1,42 -4,00 -5,30 -2,90 -4,50 -7,80 -4,30 -5,00 -4,83 1,52
1,45 -7,50 -6,90 -6,90 -2,40 | 11,50 -6,40 -9,50 -7,30 2,82
1,49 -7,40 -2,60 -8,10 0,40 -9,00 -7,00 | 10,60 -6,33 3,86
1,52 -3,30 -0,80 -3,50 2,90 -4,60 -2,50 -6,70 -2,64 3,04
1,55 -1,60 1,80 -1,00 4,50 -1,20 0,70 -3,10 0,01 2,54
1,58 1,50 3,60 1,50 5,10 2,60 3,10 0,50 2,56 1,54
1,62 3,60 4,50 3,50 4,60 4,20 4,50 2,50 3,91 0,76
1,65 4,70 4,60 4,50 2,60 4,70 5,40 3,50 4,29 0,93
1,68 4,60 3,50 4,60 0,60 4,10 5,40 3,60 3,77 1,54
1,72 2,80 2,00 3,60 -2,30 1,50 3,90 2,20 1,96 2,06
1,75 -0,70 -0,90 1,00 -5,00 -2,60 0,80 -0,10 -1,07 2,11
1,78 -3,60 -4,60 -2,00 -6,20 -6,70 -3,20 -3,20 -4,21 1,71
1,82 -5,30 -7,70 -4,80 -7,90 -8,10 -5,20 -5,00 -6,29 1,52
1,85 -6,60 -8,50 -7,10 -6,90 -8,60 -6,70 -6,10 -7,21 0,96
1,88 -4,70 -8,90 -7,70 | 11,60 -7,30 -8,30 -6,80 -7,90 2,11
1,91 -7,90 -8,80 -7,90 | 14,20 -9,80 -8,50 -7,70 -9,26 2,30
1,95 | 13,00 -9,10 -7,60 | 13,40 -3,70 -7,90 -8,10 -8,97 3,35
1,98 | 12,30 | 15,40 -5,90 | 12,10 | 16,40 | 10,80 -7,20 -11,44 3,88
2,01 | 10,80 | 12,40 | 12,50 -9,30 | 13,20 | 14,00 -7,60 -11,40 2,29
2,05 -9,60 -9,70 | 11,40 -7,90 | 11,80 | 13,10 -6,70 -10,03 2,25
2,08 -8,10 -8,10 | 10,10 -5,90 | 10,70 | 11,30 | 11,70 -9,41 2,11
2,11 -6,20 -6,50 -8,20 -3,10 -9,60 -9,30 -8,90 -7,40 2,31
2,15 -4,50 -5,00 -6,60 -1,20 -7,60 -8,20 -7,60 -5,81 2,46
2,18 -3,40 -3,30 -5,50 0,30 -5,90 -6,00 -5,50 -4,19 2,28
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221| -240| -2,30 | -3,90 240 | -470| -460 | -2,80 -2,61 2,42
224| -1,30| -2,00| -2,70 300 -290| -330| -1,10 -1,47 2,13
2,28 0,20| -0,70| -1,80 4,10 | -1,20| -2,00 0,40 -0,14 2,08
2,31 1,60 0,90 | -0,80 5,90 0,50 | -1,40 1,90 1,23 2,38
2,34 2,60 2,50 0,60 6,90 2,10 | -0,80 3,20 2,44 2,40
2,38 2,90 3,70 1,70 8,30 3,20 0,20 4,50 3,50 2,54
2,41 3,50 4,60 3,40 9,20 4,70 1,40 5,50 4,61 2,41
2,44 4,50 5,70 4,40 | 10,40 6,50 2,30 6,90 5,81 2,54
2,48 5,20 6,90 5,00 | 11,50 8,10 2,90 8,30 6,84 2,80
2,51 5,50 8,00 6,10 | 12,20 9,40 3,80 8,90 7,70 2,81
2,54 6,50 9,10 7,00 | 1290 | 11,10 4,40 9,60 8,66 2,90
2,57 8,20 | 10,20 8,60 | 13,20 | 12,20 5,40 | 10,10 9,70 2,61
2,61 9,80 | 11,70 | 10,20 | 13,80 | 13,20 6,80 | 11,40 10,99 2,35
2,64| 10,80 | 12,90 | 10,90 | 13,40 | 13,50 8,10 | 12,30 11,70 1,93
267| 11,50 | 12,80 | 11,80 | 11,40 | 13,80 9,20 | 12,60 11,87 1,45
2,71| 11,80 | 12,80 | 12,80 8,40 | 14,20 | 10,00 | 13,30 11,90 2,03
2,74 | 12,00 | 12,20 | 13,80 6,40 | 1340 | 10,60 | 13,70 11,73 2,61
2,77 | 11,70 | 10,60 | 13,60 4,10 | 13,10 | 11,10 | 13,00 11,03 3,25
2,81 ] 11,30 7,70 | 12,70 190 | 10,40 | 11,00 | 12,20 9,60 3,76
2,84 9,70 5,20 | 10,60 | -0,60 6,80 9,50 | 11,40 7,51 4,18
2,87 7,30 2,30 6,90 | -4,20 3,10 7,80 | 10,70 4,84 4,91
2,90 3,90 -2,60 2,00]| -230| -0,10 4,50 9,90 2,19 4,40

reprezentarea normalizata a miscarii de flexie-extensie in articulatia gleznei (tabelul 6).

Celulele colorate in verde corespund unui ciclu de mers. Datele au fost folosite pentru

Tabelul 6.Valorile medii pentru flexia-extensia din articulatia gleznei,
determinate pentru un ciclu de mers

ciclul | y/al0are medie | Deviatia standard
mers o ©
[%] [ 0

0,00 -0,66 3,00

3,45 0,64 232

6,90 1,81 2,97
10,34 3,00 Sl
13,79 4,01 e
17,24 5,27 e
20,69 6,41 2/
24,14 7,41 2,58
27,59 8,64 2o
31,03 9,76 2,60
34,48 10,99 2i0
37,93 12,07 220
41,38 12,46 1,70
44,83 12,44 1,31
48,28 12,13 1,13
51,72 11,04 L2
55,17 8,27 =
58,62 3,84 A8
62,07 -1,37 20
65,52 -4,83 L
68,97 -7,30 il
72,41 -6,33 3,86
75,86 -2,64 3,04
79,31 0,01 oo
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82,76 2,56 1,54
86,21 3,91 0,76
89,66 4,29 0,93
93,10 3,77 1,54
96,55 1,96 2,06
100,00 -1,07 2,11
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2, ity

o 01 O
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= <

KN
(6]

Y
o

0,00 0,50 1,00 1,50 2,00 2,50 3,00

Timp [9]
Figura 5. Miscarea de flexie-extensie din articulatia gleznei pe toatd durata inregistrarii,
in functie de timp
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Figura 6. Miscarea de flexie-extensie din articulatia gleznei
pe durata unui ciclu de mers
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Anexa 2.2. Reprezentarea tabelara a variatiei unghiulare in articulatii

Articulatia soldului

Articulatia genunchiului

Articulatia gleznei

Timp Flexie- Adductie- . Flexie- Adductie- Flexie- :
[s] extensie Abductie Rota(tj|e extensie Abductie extensie Rotage
[grad] [grad] [oradl | Tgrad] [grad] [grad] | [97d]

0.00 10.40 -13.3 10.80 4.60 2.10 -5.90 18.1
0.03 9.10 -12.40 12.00 2.40 1.10 -7.60 12.3
0.07 8.00 -10.60 10.70 3.60 1.00 -11.80 14.9
0.10 6.40 -9.60 11.40 3.00 2.70 -10.50 15

0.13 6.40 -5.90 8.10 0.80 2.90 -7.80 14.8
0.17 5.20 -3.70 8.00 0.80 3.40 -6.50 15.1
0.20 4.20 -0.60 7.10 0.40 3.20 -4.90 14.9
0.23 2.80 1.80 6.60 0.20 4.20 -2.90 15.2
0.27 1.60 3.80 9.00 0.70 4.80 -1.50 15.5
0.30 0.90 5.70 12.50 1.40 4.20 -0.90 15.4
0.33 0.30 6.80 14.80 1.80 3.40 -0.50 15.7
0.37 -0.80 7.30 13.90 1.60 3.70 0.60 15.3
0.40 -1.90 7.90 12.50 1.20 4.00 2.10 14.9
0.43 -2.60 8.40 12.40 0.60 3.80 3.00 14.8
0.47 -3.20 8.30 13.60 -0.30 3.90 4.70 14.4
0.50 -3.70 8.60 14.70 -0.90 4.00 5.70 14.8
0.53 -4.70 9.10 14.70 -1.20 3.90 6.60 15.2
0.57 -5.70 9.70 15.00 -1.30 3.40 7.70 15.3
0.60 -6.80 10.30 15.20 -1.40 3.20 8.70 16

0.63 -7.50 10.60 16.50 -2.30 3.60 10.10 15.8
0.67 -8.00 11.20 17.30 -3.60 3.50 11.50 16.2
0.70 -8.20 11.20 18.30 -5.50 3.70 12.30 16.6
0.73 -8.70 11.40 18.20 -7.50 4.10 12.80 16.7
0.77 -9.70 11.20 18.30 -9.10 4.10 12.70 17.3
0.80 -10.40 9.70 19.20 -12.10 4.90 12.80 16.8
0.83 -10.80 7.90 19.40 -16.00 5.50 11.60 15.1
0.87 -10.20 6.00 20.10 -21.10 7.00 9.10 15.2
0.90 -9.40 2.80 20.10 -27.10 9.90 5.30 15.5
0.93 -7.80 -1.40 20.20 -35.10 13.90 2.00 16.4
0.97 -5.50 -5.80 18.70 -43.30 17.30 -2.90 19.8
1.00 -2.40 -9.80 16.30 -50.70 19.30 -6.90 23.8
1.03 1.10 -12.60 13.40 -55.90 20.00 -8.10 31.9
1.07 5.00 -14.00 10.20 -58.90 20.00 -3.50 36.4
1.10 8.20 -14.70 9.00 -58.90 20.30 -1.00 37.7
1.13 10.70 -15.90 10.20 -56.80 21.60 1.50 35.9
1.17 12.50 -17.50 12.20 -52.50 23.00 3.50 33.5
1.20 13.50 -18.40 13.60 -46.10 23.00 4.50 32.4
1.23 14.10 -18.30 14.60 -38.10 20.80 4.60 31.8
1.27 14.50 -17.60 14.00 -28.80 16.70 3.60 31.1
1.30 14.10 -16.60 13.40 -18.50 12.30 1.00 29.1
1.33 13.10 -16.10 12.40 -8.60 8.60 -2.00 25

1.37 11.70 -16.30 12.00 0.00 5.70 -4.80 20.1
1.40 10.40 -16.70 11.90 6.50 3.50 -7.10 16.9
1.43 9.50 -17.40 12.20 9.50 2.00 -7.70 16

1.47 9.20 -17.70 13.00 8.90 1.50 -7.90 16.3
1.50 8.80 -17.40 13.20 7.00 2.00 -7.60 18.2
1.53 8.10 -16.10 12.20 6.40 1.50 -5.90 17
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Anexa 2.3. Ecuatiile ce definesc pozitia varfului piciorului fata de sistemul de
referinta fix

px = sx - p_h*(cos(a6)*(cos(a5)*(cos(ad)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(qgl)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2
- pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(ql)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2
- pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2))) - cos(g4)*sin(a4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(g3)*(cos(ql)*cos(q2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)))) +
sin(a5)*sin(g5)*(sin(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(gql)*sin(a2)*sin(q2 - pi/2)
+ cos(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql)) + cos(a3)*sin(g3)*(cos(gql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2)))) -
cos(g5)*sin(a5)*(sin(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(ql)*cos(qg2 - pi/2) - cos(al)*sin(ql)*sin(g2 -
pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(gl) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) -
cos(a4)*sin(gq4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(gl)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(g3)*(cos(ql)*cos(q2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))))) - sin(a6)*cos(gb -
pi/2)*(sin(a5)*(cos(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(g2 -
pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql))) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2))) - cos(g4)*sin(a4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(gq3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)))) -
cos(a5)*sin(g5)*(sin(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(gl)*sin(a2)*sin(q2 - pi/2)
+ cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(a3)*sin(q3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(gl)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)))) +
cos(a5)*cos(g5)*(sin(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(q2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(g2 -
pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(gl))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(g3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
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cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(gq3)*(cos(ql)*cos(q2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))))) + sin(a6)*sin(q6 -
pi/2)*(sin(g5)*(sin(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(g2 -
pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(gq3)*(cos(ql)*cos(q2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)))) +
cos(g5)*(sin(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(gql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(a3)*sin(g3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2)))))) - c*cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)) -
p*sin(q7)*(sin(a6)*(cos(a5)*(cos(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2
- pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(ql)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2
- pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(gl) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2))) - cos(g4)*sin(a4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(gql)*sin(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(gq3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)))) +
sin(a5)*sin(g5)*(sin(q4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(q2 - pi/2)
+ cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(a3)*sin(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(gl)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)))) -
cos(g5)*sin(a5)*(sin(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(qg2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(g2 -
pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(gl))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(gql)*sin(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(gq3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(ql))))) + cos(a6)*cos(gb -
pi/2)*(sin(a5)*(cos(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(q2 -
pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(gl) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
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cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2))) - cos(g4)*sin(a4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2

- pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(ql)) + cos(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(gq2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)))) -
cos(a5)*sin(g5)*(sin(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(gl)*sin(a2)*sin(q2 - pi/2)
+ cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(a3)*sin(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(gl)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)))) +
cos(a5)*cos(g5)*(sin(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(ql)*cos(q2 - pi/2) - cos(al)*sin(ql)*sin(g2 -
pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(gl) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) -
cos(a4)*sin(gq4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(gl)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(g3)*(cos(ql)*cos(q2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(gl))))) - cos(a6)*sin(g6 -
pi/2)*(sin(g5)*(sin(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(g2 -
pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(g3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(gql)*sin(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(gq3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)))) +
cos(g5)*(sin(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(qg2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(a3)*sin(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(gq2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(gl)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)))))) - p*cos(q7)*(sin(g6 -
pi/2)*(sin(a5)*(cos(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(g2 -
pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql))) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2))) - cos(g4)*sin(a4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(gql)*sin(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(gq3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)))) -
cos(a5)*sin(g5)*(sin(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(gql)*sin(a2)*sin(q2 - pi/2)
+ cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(a3)*sin(q3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(gq2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
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cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2)))) +
cos(a5)*cos(g5)*(sin(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(ql)*sin(g2 -
pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(gl) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(gl)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(q4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl))))) + cos(g6 -
pi/2)*(sin(g5)*(sin(a4)*(sin(a3)*sin(q3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(ql)*sin(q2 -
pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(gl) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(gl)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(q4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(a3)*sin(g3)*(cos(gl)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql)))) +
cos(g5)*(sin(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) + cos(a3)*sin(q3)*(cos(ql)*cos(q2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(g2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql)) - cos(g3)*(cos(gl)*cos(q2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2)))))) + g*sin(g5)*(sin(a4)*(sin(a3)*sin(g3)*(cos(ql)*cos(qg2 -
pi/2) - cos(al)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2)) - cos(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) +
cos(ql)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) + cos(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql)) +
cos(g3)*sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(gl))) - cos(a4)*sin(gq4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2
- pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql)) -
cos(g3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) - cos(al)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2))) +
cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(gl)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(a3)*sin(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(ql)))) +
c*sin(g3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) +
g*cos(g5)*(sin(g4)*(sin(a3)*(cos(a2)*sin(al)*sin(ql) + cos(gl)*sin(a2)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)*sin(gl)) + cos(a3)*sin(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2) -
sin(al)*sin(a2)*sin(ql) + cos(al)*cos(a2)*cos(g2 - pi/2)*sin(ql))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2) - sin(al)*sin(a2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(a2)*cos(q2 - pi/2)*sin(gl)) - cos(gq3)*(cos(ql)*cos(g2 - pi/2) -
cos(al)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2))))

py = g*sin(g5)*(sin(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(gql)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + sin(a3)*sin(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(g3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(gq4)*(cos(a3)*sin(q3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) -
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sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(gq3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)))) - c*cos(g3)*(cos(qg2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2)) -
p_h*(cos(a6)*(cos(a5)*(cos(ad)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(q2
- pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + sin(a3)*sin(q3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(q2 - pi/2))) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2))) - cos(g4)*sin(ad)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(qg2 - pi/2)*sin(gql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) -
sin(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(gl)*cos(g2 - pi/2)))) -
cos(g5)*sin(a5)*(sin(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)
+ cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + sin(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(gl) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(q2 - pi/2))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(gql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(q4)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(ql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) -
sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(gq3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)))) +
sin(a5)*sin(g5)*(sin(g4)*(cos(a3)*sin(q3)*(cos(qg2 - pi/2)*sin(gql) + cos(al)*cos(gql)*sin(g2
- pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(g3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2))))) + sin(a6)*sin(g6 -
pi/2)*(cos(g5)*(sin(g4)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(qg2 - pi/2)*sin(gl) + cos(al)*cos(gl)*sin(g2 -
pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) - sin(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) +
cos(al)*cos(gl)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(gq3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(q2 - pi/2))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)))) + sin(g5)*(sin(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) -
sin(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) +
sin(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(ql) + cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) +
cos(q3)*sin(a3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(gql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(g3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(gq4)*(cos(a3)*sin(q3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) -
sin(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))))) - sin(a6)*cos(qgb6 -
pi/2)*(sin(a5)*(cos(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) - sin(a2)*sin(gql)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + sin(a3)*sin(q3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(q2 - pi/2))) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2))) - cos(g4)*sin(a4)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(ql)
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+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) -
sin(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(gl)*cos(qg2 - pi/2)))) +
cos(a5)*cos(g5)*(sin(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)
+ cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + sin(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(gl) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(q2 - pi/2))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(q4)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(ql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(qgl)*sin(al) -
sin(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(gl)*cos(g2 - pi/2)))) -
cos(a5)*sin(g5)*(sin(g4)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(gl) + cos(al)*cos(ql)*sin(g2
- pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) +
cos(al)*cos(gl)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(q2 - pi/2))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2)))))) -
p*sin(q7)*(sin(a6)*(cos(a5)*(cos(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) -
sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) +
sin(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(ql) + cos(al)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(a3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(gl)*cos(qg2 - pi/2))) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2))) - cos(g4)*sin(a4)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(qg2 - pi/2)*sin(gql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) -
sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(q3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)))) -
cos(g5)*sin(a5)*(sin(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) - sin(a2)*sin(gl)*sin(qg2 - pi/2)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + sin(a3)*sin(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(g3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(q4)*(cos(a3)*sin(q3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) -
sin(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(qg2 - pi/2)))) +
sin(a5)*sin(g5)*(sin(g4)*(cos(a3)*sin(q3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) + cos(al)*cos(ql)*sin(gq2
- pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) +
cos(al)*cos(gl)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2)

- cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))) + cos(g4)*(sin(g3)*(cos(gql)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(qg2 -
pi/2)*sin(ql) + cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2))))) - cos(a6)*sin(g6 -
pi/2)*(cos(g5)*(sin(g4)*(cos(a3)*sin(q3)*(cos(qg2 - pi/2)*sin(gl) + cos(al)*cos(ql)*sin(g2 -
pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) - sin(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
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cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2)))) + sin(g5)*(sin(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) -
sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) +
sin(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(ql) + cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) +
cos(q3)*sin(a3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(g3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(gq4)*(cos(a3)*sin(q3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) -
sin(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))))) + cos(a6)*cos(gb -
pi/2)*(sin(a5)*(cos(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) - sin(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + sin(a3)*sin(q3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(q2 - pi/2))) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2))) - cos(g4)*sin(ad)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(qg2 - pi/2)*sin(gql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(qgl)*sin(al) -
sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(q3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)))) +
cos(a5)*cos(g5)*(sin(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) - sin(a2)*sin(gl)*sin(qg2 - pi/2)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + sin(a3)*sin(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(g3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(gq4)*(cos(a3)*sin(q3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) -
sin(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(gl)*cos(g2 - pi/2)))) -
cos(a5)*sin(g5)*(sin(g4)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(gl) + cos(al)*cos(ql)*sin(g2
- pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) +
cos(al)*cos(gl)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(gql)*cos(q2 - pi/2))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)))))) + g*cos(g5)*(sin(g4)*(cos(a3)*sin(q3)*(cos(qg2 -
pi/2)*sin(gl) + cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) -
sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(gq3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))) + cos(g4)*(sin(g3)*(cos(gql)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(qg2 -
pi/2)*sin(ql) + cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)))) + c*sin(gq3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(gl)*cos(g2 - pi/2)) - p*cos(q7)*(cos(gb
- pi/2)*(cos(g5)*(sin(g4)*(cos(a3)*sin(gq3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(ql) + cos(al)*cos(gl)*sin(g2
- pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(g3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2)))) + sin(g5)*(sin(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) -
sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) +
sin(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(gl) + cos(al)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2)) +
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cos(g3)*sin(a3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(gl)*cos(g2 - pi/2))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(gql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(q4)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(ql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(qgl)*sin(al) -
sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(gq3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))))) + sin(g6 -
pi/2)*(sin(a5)*(cos(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) +
cos(al)*cos(gl)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + sin(a3)*sin(g3)*(cos(qg2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(q2 - pi/2))) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2))) - cos(g4)*sin(a4)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(qg2 - pi/2)*sin(gql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(qgl)*sin(al) -
sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(gq3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)))) +
cos(a5)*cos(g5)*(sin(a4)*(cos(a3)*(cos(a2)*cos(gl)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(qg2 - pi/2)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + sin(a3)*sin(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(q2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(gl)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2))) -
cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(g3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a4)*cos(gq4)*(cos(a3)*sin(q3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql)
+ cos(al)*cos(gl)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) -
sin(a2)*sin(gl)*sin(q2 - pi/2) + cos(al)*cos(ql)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*cos(g3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(gl)*cos(g2 - pi/2)))) -
cos(a5)*sin(g5)*(sin(g4)*(cos(a3)*sin(g3)*(cos(g2 - pi/2)*sin(gl) + cos(al)*cos(ql)*sin(g2
- pi/2)) - sin(a3)*(cos(a2)*cos(ql)*sin(al) - sin(a2)*sin(ql)*sin(q2 - pi/2) +
cos(al)*cos(gl)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(a3)*cos(q3)*(cos(gl)*sin(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(ql)*sin(g2 - pi/2) - cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(q2 - pi/2))) +
cos(g4)*(sin(g3)*(cos(ql)*sin(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(gql)*sin(g2 - pi/2) -
cos(al)*cos(a2)*cos(ql)*cos(g2 - pi/2)) - cos(gq3)*(cos(q2 - pi/2)*sin(ql) +
cos(al)*cos(ql)*sin(g2 - pi/2))))))

pz = sz + p_h*(cos(a6)*(cos(a5)*(cos(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2
- pi/2)) - sin(al)*sin(a3)*sin(g3)*sin(q2 - pi/2)) +
cos(g4)*sin(a4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) -
cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) + sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) +
cos(g5)*sin(a5)*(cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(g2 -
pi/2)) - cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2
- pi/2)) - sin(al)*sin(a3)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2)
+ cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(q2 - pi/2))) +
sin(a5)*sin(g5)*(cos(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2)) - sin(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(g2
- pi/2)) - cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)))) + sin(a6)*cos(g6 -
pi/2)*(cos(a5)*cos(g5)*(cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(g2
- pi/2)) - cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) +
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cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2
- pi/2)) - sin(al)*sin(a3)*sin(g3)*sin(q2 - pi/2)) + cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2)
+ cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) + cos(gq3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) -
sin(a5)*(cos(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) -
sin(al)*sin(a3)*sin(q3)*sin(g2 - pi/2)) + cos(g4)*sin(a4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) - cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2
- pi/2)) + cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a5)*sin(g5)*(cos(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(q2 - pi/2)) -
sin(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) -
cos(a3)*cos(q3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)))) - sin(a6)*sin(g6 -
pi/2)*(sin(g5)*(cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2))
- cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(qg2
- pi/2)) - sin(al)*sin(a3)*sin(q3)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a4)*sin(q4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2)
+ cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) -
cos(g5)*(cos(g4)*(sin(gq3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2)) - sin(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2
- pi/2)) - cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2))))) - g*cos(g5)*(cos(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(q2 - pi/2)) -
sin(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) -
cos(a3)*cos(q3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2))) - p*cos(q7)*(sin(g6 -
pi/2)*(cos(a5)*cos(g5)*(cos(a4)*cos(q4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2
- pi/2)) - cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2
- pi/2)) - sin(al)*sin(a3)*sin(q3)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a4)*sin(q4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2)
+ cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) -
sin(a5)*(cos(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) -
sin(al)*sin(a3)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) + cos(q4)*sin(a4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) - cos(a3)*cos(q3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2
- pi/2)) + cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(q2 - pi/2)) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a5)*sin(g5)*(cos(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2)) -
sin(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) -
cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(gq3)*sin(g2 - pi/2)))) + cos(gb -
pi/2)*(sin(g5)*(cos(a4)*cos(q4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2))
- cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2
- pi/2)) - sin(al)*sin(a3)*sin(q3)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a4)*sin(q4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2)
+ cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) -
cos(g5)*(cos(g4)*(sin(gq3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2)) - sin(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2
- pi/2)) - cos(a3)*cos(q3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2))))) +
p*sin(q7)*(sin(a6)*(cos(a5)*(cos(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2 -
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pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) -
sin(al)*sin(a3)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) + cos(q4)*sin(a4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) - cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2
- pi/2)) + cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(q2 - pi/2)) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) +
cos(g5)*sin(a5)*(cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(g2 -
pi/2)) - cos(a3)*cos(q3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2
- pi/2)) - sin(al)*sin(a3)*sin(g3)*sin(q2 - pi/2)) + cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2)
+ cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) +
sin(a5)*sin(g5)*(cos(q4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2)) - sin(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2
- pi/2)) - cos(a3)*cos(q3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)))) - cos(a6)*cos(qgb6 -
pi/2)*(cos(a5)*cos(g5)*(cos(a4)*cos(q4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2
- pi/2)) - cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2
- pi/2)) - sin(al)*sin(a3)*sin(q3)*sin(g2 - pi/2)) + cos(a4)*sin(q4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2)
+ cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) -
sin(a5)*(cos(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(qg2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) -
sin(al)*sin(a3)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) + cos(q4)*sin(a4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) - cos(a3)*cos(q3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2
- pi/2)) + cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(q2 - pi/2)) +
sin(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) + cos(a5)*sin(g5)*(cos(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) +
cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(g2 -

pi/2)) - sin(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2 - pi/2)) -
cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)))) + cos(a6)*sin(g6 -
pi/2)*(sin(g5)*(cos(a4)*cos(q4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2))
- cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2
- pi/2)) - sin(al)*sin(a3)*sin(g3)*sin(q2 - pi/2)) + cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2)
+ cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) -
cos(g5)*(cos(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(g3)*sin(al)*sin(qg2 - pi/2)) - sin(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(q2
- pi/2)) - cos(a3)*cos(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2))))) +
g*sin(g5)*(cos(a4)*cos(g4)*(sin(a3)*(cos(al)*cos(a2) - sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) -
cos(a3)*cos(q3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(g2 - pi/2)) +
cos(a3)*sin(al)*sin(g3)*sin(g2 - pi/2)) - sin(a4)*(cos(a3)*(cos(al)*cos(a2) -
sin(al)*sin(a2)*cos(g2 - pi/2)) + cos(g3)*sin(a3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(q2
- pi/2)) - sin(al)*sin(a3)*sin(g3)*sin(q2 - pi/2)) + cos(a4)*sin(g4)*(sin(g3)*(cos(al)*sin(a2)
+ cos(a2)*sin(al)*cos(q2 - pi/2)) + cos(gq3)*sin(al)*sin(g2 - pi/2))) -
c*sin(g3)*(cos(al)*sin(a2) + cos(a2)*sin(al)*cos(qg2 - pi/2)) - c*cos(g3)*sin(al)*sin(g2 -
pi/2)
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Anexa 2.4. Reprezentarea grafica a variatiei pozitiei varfului piciorului
utilizand modelul Denavit-Hartenberg
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Anexa 3.1. Proprietatile materialelor

Tabelul 1 Proprietatile mecanice ale polietilenei

| Proprietiti polietilen3

[ Modulul lui Young | 2.e+005 MPa

| Coeficientul lui Poisson 0.3

[ Densitatea | 7.85e-006 kg/mm?3
|Tensiunea maxima la tractiune fn momentul curgerii || 250. Mpa

|Tensiunea maxima la compresiune fn momentul curgerii || 250. Mpa

| Tensiunea maxim3 la tractiune in momentul ruperii | 460. Mpa

[ Tensiunea maximé la compresiune in momentul ruperii |[0. Mpa

Tabelul 2 Proprietatile mecanice ale aliajului de aluminiu

| Proprietati aliaj de aluminiu

[ Modulul 1ui Young | 71000 Mpa

| Coeficientul lui Poisson [0.33

| Densitatea | 2.77e-006 kg/mm3
[ Tensiunea maxim3 la tractiune in momentul curgerii || 280. Mpa

|Tensiunea maximd la compresiune in momentul curgerii || 280. Mpa

|Tensiunea maxima la tractiune fn momentul ruperii || 310. Mpa

[ Tensiunea maxim3 la compresiune in momentul ruperii || 0. Mpa

Tabelul 3 Proprietdtile mecanice ale otelului inoxidabil

| Proprietati otel inoxidabil

[ Modulul lui Young | 1.93e+005 Mpa

| Coeficientul lui Poisson 0.31

[ Densitatea | 7.75e-006 kg/mm3
[ Tensiunea maxim3 la tractiune in momentul curgerii || 207. Mpa

[ Tensiunea maxim3 la compresiune in momentul curgerii || 207. Mpa

|Tensiunea maxima la tractiune in momentul ruperii || 586. Mpa

|Tensiunea maxima la compresiune fn momentul ruperii || 0. Mpa
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Anexa 3.2. Caracteristicile geometrice ale modelelor protezei de membru inferior

Tabelul 1 Caracteristicile geometrice ale modelului simplificat

Bounding Box

Length X 100. mm 20. mm |18. mm 33. mm

Length Y 207.38 mm 23.169 mm 16.811 mm
Length Z 93.818 mm 23.169 mm 16.811 mm
Properties

Volume 2.2015e+005 mm3|2437.8 mm3 1357.6 mm3 1825.6 mm3
Mass 0.60981 kg 1.8893e-002 kg |1.0522e-002 kg 1.4148e-002 kg
Centroid X -1.0847e-004 mm |-13.987 mm 13.851 mm 7.6951 mm
Centroid Y 61.682 mm 1.1072e-005 mm | -1.9504e-005 mm | 1.8278e-009 mm
Centroid Z -382.02 mm -355. mm

Moment of Inertia Ip1

461.82 kg-mm?2

0.74478 kg-mm?2

0.54758 kg-mm?2

1.4373 kg-mm?2

Moment of Inertia Ip2

1939.9 kg-mm?2

0.82696 kg-mm?2

0.50585 kg-mm?2

1.4481 kg-mm?2

Moment of Inertia Ip3

2321.8 kg-mm?2

0.80694 kg-mm?2

0.43544 kg-mm?2

0.15019 kg-mm?2

Statistics
Nodes 1728 452 1008 529
Elements 779 198 461 217

Tabelul 2 Caracteristicile geometrice ale modelului imbunatatit

| Bounding Box

|

[ Length X |[30. mm |[29.972 mm |[7.8403 mm |[20. mm |[18. mm |
[Length Y |[55.2 mm |[40. mm |[7.8405 mm |[20. mm |
|Length 4 || 70. mm || 400. mm || 13. mm || 20. mm |
| Properties |
Volume 36724 mm3 $;101e+005 303.48 mms3 2437.8 mm3 |1 1357.6 mm3

Mass 0.28461 kg ||2.0383 kg 2.352e-003 kg || ¥93¢70%2 |11 0522¢-002 kg

. 4.0815e-005 || -4.4645e-004 -3.6583e-010

Centroid X mm mm mm 13.987 mm -13.851 mm

Centroid Y 4.8173 mm 0.11263 mm 8.038e-010 mm ;;414&006 1.2913e-005 mm
[ Centroid z |[38.802 mm |[-170.87 mm  ][27.907 mm [[15. mm |

Moment of || 127.95 3.4094e-002 0.74478

Inertia Ip1 kg-mm2 23651 kg-mm?2 kg-mm2 kg-mm2 0.54758 kg-mm?2

Moment of || 101.94 3.4094e-002 0.82696

Inertia Ip2 kg-mm2 23639 kg-mm2 kg-mm2 kg-mm2 0.50585 kg-mm?2

Moment of || 58.554 1.1434e-002 0.80694

Inertia Ip3 kg-mm?2 227.53 kg-mm?2 kg-mm2 kg-mm?2 0.43544 kg-mm?2
|Statistics |
[ Nodes |[ 1688 |[2421 |[931 |[452 |[ 1008 |
[ Elements |[755 |[1153 |[433 |[198 |[461 |
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Anexa 3.3. Rezultatele analizei numerice a modelului simplificat
Cazul 1 - contact initial ‘ Cazul 2 - sprijin mijlociu Cazul 3 - sprijin terminal

Conditiile pe contur

Deplasarea totala

Deplasarea pe directia X

Deplasarea pe directia Y

Deplasarea pe directia Z
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Tensiunea echivalenta

Tensiunea normald pe axa x

.
000 30000 () L‘—’ L
—

16000 150,00

Tensiunea de forfecare in planul xy

.
000 30000 () L‘—’ L
—

150,00
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Anexa 3.4. Tensiunile din articulatiile modelului simplificat
Cazul 1 - contact initial |  Cazul 2 - sprijin mijlociu | Cazul 3 - sprijin terminal
Tensiunea echivalentd in articulatia genunchiului
ANSYS ANS

Tensiunea normala in articulatia gleznei (directia axei x
ANSTS

Tensiunea de forfecare in articulatia genunchiului
ANSYS — ANSYS

Tensiunea de forfecare in articulatia gleznei
ANSYS ANSYS
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Anexa 3.5. Rezultatele analizei numerice a modelului imbunatatit

Cazul 1 - contact initial |  Cazul 2 - sprijin mijlociu | Cazul 3 - sprijin terminal

Definirea conditiilor pe contur

30000 (1m) 0m 30000 ()
150,00

Deplasarea totala

. I r . .
00 20000 () 00 30000 rmrm) 00 20000 () 1—»
L S— —

160,00 150,00 160,00

Deplasarea pe directia x

i, Il L=
000 30000 (mm) 000 300,00 (mm) 000 30000 (mm)
) )

150,00 15000

. . .
000 30000 (mrm) L—' 0m 30000 () l—' 00 30000 (mm) L
—

15000 15000 15000
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Deplasarea pe directia z

000 300,00 rm) L:' 0m 30000 (mm) t’ 00 mm (o) 1;
150.00 150.00 150.00
Cazul 1 - contact initial |  Cazul 2 - sprijin mijlociu | Cazul 3 - sprijin terminal

Tensiunea echivalenta

(55 = L=
000 300.00 (mm) 000 300,00 (mm) 000 300.00 (mm)
[ S— [ S—]

—
160,00 150,00 160,00

Tensiunea normalé pe axa x

i, Il L=
000 30000 (mm) 000 300,00 (mm) 000 30000 (mm)
)

——
15000 150,00 15000
L |

planul x

L
Tensiunea de forfecare in

. . .
000 30000 (mrm) L—' 0m 30000 () I—' 00 30000 (mm) L
—

— )
15000 15000 15000
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Anexa 3.6. Tensiunile din articulatiile modelului imbunatatit
Cazul 1 - contact initial |  Cazul 2 - sprijin mijlociu | Cazul 3 - sprijin terminal
Tensiunea echivalentd in articulatia genunchiului

smgom) L J g 203

D

Tensiunea normala in articulatia genunchiului (directia axei x

genunchiu
ANSYS
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Anexa 3.7. Variatia reactiunii plantare corespunzatoare suprafetelor de interes

Timp

P1

P2

P3

P4

P5

P6

P7

P8

P9

Reactiunea

[s] [N] [N] [N] [N] [N] | [N] [N] [N] [N] tﬁ';}‘;a[ﬁ]
0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
0,01 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00
0,02 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
0,03 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00
0,04 | 0,00 2,50 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00 | 0,00 0,00 2,50
0,05 0,00 13,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 13,00
0,06 | 0,00 | 37,50 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00 | 0,00 0,00 37,50
0,07 0,00 67,50 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 67,50
0,08 | 0,00 | 100,00 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00 | 0,00 0,00 100,00
0,09 0,50 126,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 126,50
0,10 1,00 | 144,50 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00 | 0,00 0,00 145,50
0,11 1,00 167,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 168,00
0,12 | 0,50 | 195,50 | 0,00 | 13,00 0,00 | 0,00 1,00 | 0,00 0,00 210,00
0,13 0,00 228,00 0,00 26,50 0,00 0,00 5,50 0,00 0,00 260,00
0,14 | 0,00 | 247,00 | 0,00 | 35,00 0,00 | 0,00 9,00 | 0,00 0,00 291,00
0,15 0,00 258,00 0,00 43,00 0,00 0,00 12,50 0,00 0,00 313,50
0,16 | 0,00 | 261,00 | 0,00 | 48,50 0,00 | 0,00 | 16,00 | 0,00 0,00 325,50
0,17 0,00 268,00 0,00 56,00 0,00 0,00 22,50 0,00 0,00 346,50
0,18 | 0,00 | 282,00 | 0,00 | 62,00 0,00 | 0,00 | 27,50 | 0,00 0,00 371,50
0,19 0,00 297,50 0,00 70,50 0,00 0,50 31,00 0,00 0,00 399,50
0,20 0,00 308,50 0,00 79,50 0,00 1,00 34,50 0,00 0,00 423,50
0,21 | 0,00 | 320,00 | 0,00 | 87,50 0,00 1,00 | 41,50 | 0,00 0,00 450,00
0,22 0,00 334,00 0,00 99,50 0,00 1,50 47,00 0,00 0,00 482,00
0,23 1,00 | 350,00 | 0,00 | 110,00 0,00 | 2,50 | 55,00 | 0,00 0,00 518,50
0,24 2,00 369,00 0,00 120,00 0,00 3,50 61,50 0,00 0,00 556,00
0,25 2,00 | 392,00 | 0,00 | 130,00 0,00 | 4,50 | 69,00 | 0,00 0,00 597,50
0,26 2,00 | 410,00 0,00 140,50 0,00 6,50 78,50 0,00 0,00 637,50
0,27 2,50 | 425,50 | 0,00 | 150,50 0,00 | 7,50 | 86,00 | 0,00 0,00 672,00
0,28 2,50 | 438,00 0,00 161,50 0,00 8,00 92,50 0,00 0,00 702,50
0,29 2,50 | 448,50 | 0,00 | 172,50 0,00 | 9,00 | 101,50 | 0,00 0,00 734,00
0,30 2,50 | 453,50 0,00 181,50 0,00 9,50 105,50 0,00 0,00 752,50
0,31 2,50 | 456,00 | 0,00 | 191,00 0,00 | 11,00 | 111,00 | 0,00 0,00 771,50
0,32 2,50 | 458,00 0,00 198,50 0,00 11,50 117,50 0,00 0,00 788,00
0,33 2,50 | 456,50 | 0,00 | 207,00 0,00 | 12,00 | 123,50 | 0,00 0,00 801,50
0,34 3,00 | 450,00 0,00 212,50 0,00 13,00 128,00 0,00 0,00 806,50
0,35 3,00 | 441,50 | 0,00 | 218,00 0,00 | 13,50 | 133,00 | 0,00 0,00 809,00
0,36 3,00 | 430,00 0,00 | 223,00 0,00 15,00 | 140,50 0,00 0,00 811,50
0,37 3,00 | 416,00 0,00 226,00 0,00 16,50 146,00 0,00 0,00 807,50
0,38 | 3,00 | 400,00 | 0,00 | 231,00 0,00 | 16,50 | 152,00 | 0,00 0,00 802,50
0,39 3,00 383,50 0,00 234,00 0,00 17,50 154,50 0,00 0,00 792,50
0,40 3,00 | 366,50 | 0,00 | 235,00 0,00 | 19,50 | 161,50 | 0,00 0,00 785,50
0,41 3,00 344,50 0,00 240,00 0,00 20,50 164,50 0,00 0,50 773,00
0,42 1,50 | 328,00 | 0,00 | 241,50 0,00 | 22,00 | 170,50 | 0,00 2,00 765,50
0,43 2,00 314,00 0,00 243,50 0,00 24,00 174,00 0,00 3,00 760,50
0,44 | 2,50 | 295,00 | 0,00 | 247,50 0,00 | 25,00 | 181,50 | 0,00 4,50 756,00
0,45 2,50 280,50 0,00 251,00 0,00 26,00 189,50 0,00 7,50 757,00
0,46 1,50 [ 267,50 0,00 | 254,50 0,00 27,50 | 196,50 0,00 9,00 756,50
0,47 2,00 | 251,00 0,00 256,00 0,00 30,00 203,50 0,00 14,00 756,50
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0,48 | 1,50 | 237,00 | 0,00 | 259,50 | 0,00 | 30,50 | 210,00 | 0,00 | 17,50 756,00
0,49 | 1,50 | 224,50 | 0,00 | 262,00 | 0,00 | 32,50 | 217,50 | 0,00 | 20,00 758,00
0,50 | 1,50 | 210,00 | 0,00 | 266,00 | 0,00 | 34,50 | 225,00 | 0,00 | 23,50 760,50
0,51 | 1,50 | 195,00 | 0,00 | 268,50 | 0,00 | 35,50 | 232,50 | 0,00 | 25,00 758,00
0,52 | 1,50 | 183,00 | 0,00 | 272,50 | 0,00 | 37,00 | 237,00 | 0,00 | 26,50 757,50
0,53 | 0,00 | 172,50 | 0,00 | 275,50 | 0,00 | 38,00 | 243,50 | 0,00 | 30,50 760,00
0,54 | 0,00 | 164,50 | 0,00 | 278,50 | 0,00 | 40,00 | 248,50 | 0,00 | 32,00 763,50
0,55 | 0,00 | 155,50 | 0,00 | 283,50 | 0,00 | 42,50 | 254,50 | 0,00 | 33,00 769,00
0,56 | 0,00 | 144,00 | 0,00 | 285,50 | 0,00 | 43,00 | 260,50 | 0,00 | 36,50 769,50
0,57 | 0,00 | 135,50 | 0,00 | 287,00 | 0,00 | 45,00 | 266,50 | 0,00 | 37,00 771,00
0,58 | 0,00 | 127,00 | 0,00 | 287,50 | 0,00 | 47,50 | 272,50 | 0,00 | 40,50 775,00
0,59 | 0,00 | 119,50 | 0,00 | 288,50 | 0,00 | 50,50 | 276,50 | 0,00 | 44,00 779,00
0,60 | 0,00 | 115,50 | 0,00 | 287,50 | 0,00 | 55,00 | 283,00 | 0,00 | 46,00 787,00
0,61 | 0,00 | 108,50 | 0,00 | 287,00 | 0,00 | 58,50 | 289,50 | 0,00 | 48,50 792,00
0,62 | 0,00 | 98,50 | 0,00 | 286,50 | 0,00 | 63,00 | 294,00 | 0,00 | 51,00 793,00
0,63 | 0,00 | 92,50 | 0,00 | 285,50 | 0,00 | 66,50 | 301,00 | 0,00 | 53,00 798,50
0,64 | 0,00 | 82,50 | 0,00 | 285,50 | 0,00 | 69,50 | 306,00 | 0,00 | 56,00 799,50
0,65 | 0,00 | 71,50 | 0,00 | 287,00 | 0,00 | 72,00 | 312,50 | 0,00 | 57,50 800,50
0,66 | 0,00 | 65,00 | 0,00 287,50 | 0,00 | 74,00 | 319,50 | 0,00 | 60,50 806,50
0,67 | 0,00 | 54,50 | 0,00 | 287,50 | 0,00 | 76,50 | 326,50 | 0,00 | 63,00 808,00
0,68 | 0,00 | 45,50 | 0,00 | 288,50 | 0,00 | 79,50 | 330,50 | 0,00 | 65,00 809,00
0,69 | 0,00 | 35,00 ]| 0,00 ]| 291,00 | 0,00 | 81,00 | 338,00 | 0,00 | 66,00 811,00
0,70 | 0,00 | 22,00 | 0,00 | 289,50 | 0,00 | 81,50 | 343,50 | 0,00 | 67,50 804,00
0,71 | 0,00 | 14,50 | 0,00 | 289,00 | 0,00 | 84,50 | 348,50 | 0,00 | 68,50 805,00
0,72 | 0,00 4,00 | 0,00 | 286,50 | 0,00 | 85,00 | 356,50 | 0,00 | 71,50 803,50
0,73 | 0,00 0,00 | 0,00 | 283,50 | 0,00 | 86,00 | 362,00 | 0,00 | 73,50 805,00
0,74 | 0,00 0,00 | 0,00 | 284,00 | 0,00 | 87,50 | 368,50 | 0,00 | 75,50 815,50
0,75 | 0,00 0,00 | 0,00 | 280,00 | 0,00 | 87,50 | 374,00 | 0,00 | 77,00 818,50
0,76 | 0,00 0,00 | 0,00 | 277,50 | 0,00 | 89,00 | 380,00 | 0,00 | 79,00 825,50
0,77 | 0,00 0,00 | 0,00 | 271,50 | 0,00 | 89,50 | 384,50 | 0,00 | 82,00 827,50
0,78 | 0,00 0,00 | 0,00 | 265,00 | 0,00 | 91,00 | 388,50 | 0,00 | 84,00 828,50
0,79 | 0,00 0,00 | 0,00 | 259,00 | 0,00 | 90,00 | 392,50 | 0,00 | 86,00 827,50
0,80 | 0,00 0,00 | 0,00 | 248,50 | 0,00 | 90,50 | 395,00 | 0,00 | 89,00 823,00
0,81 | 0,00 0,00 | 0,00 | 243,50 | 0,00 | 87,50 | 399,50 | 0,00 | 90,00 820,50
0,82 | 0,00 0,00 | 0,00 | 237,00 | 0,00 | 87,00 | 403,50 | 0,00 | 93,00 820,50
0,83 | 0,00 0,00 | 0,00 | 233,50 | 0,00 | 85,50 | 405,50 | 0,00 | 93,50 818,00
0,84 | 0,00 0,00 | 0,00 | 230,50 | 0,00 | 84,50 | 407,00 | 0,00 | 94,50 816,50
0,85 | 0,00 0,00 | 0,00 | 220,50 | 0,00 | 83,00 | 408,00 | 0,00 | 94,50 806,00
0,86 | 0,00 0,00 | 0,00 | 214,00 | 0,00 | 78,00 | 411,50 | 0,00 | 98,50 802,00
0,87 | 0,00 0,00 | 0,00 | 206,00 | 0,00 | 76,50 | 410,50 | 0,00 | 100,50 793,50
0,88 | 0,00 0,00 | 0,00 | 197,50 | 0,00 | 74,00 | 408,00 | 0,00 | 101,00 780,50
0,89 | 0,00 0,00 | 0,00 | 187,00 | 0,00 | 72,00 | 406,00 | 0,00 | 103,50 768,50
0,90 | 0,00 0,00 | 0,00 | 170,00 | 0,00 | 68,50 | 402,50 | 0,00 | 106,50 747,50
0,91 | 0,00 0,00 | 0,00 | 153,00 | 0,00 | 67,00 | 401,00 | 0,00 | 107,50 728,50
0,92 | 0,00 0,00 | 0,00 | 135,50 | 0,00 | 62,00 | 393,00 | 0,00 | 107,00 697,50
0,93 | 0,00 0,00 | 0,00 | 118,00 | 0,00 | 58,50 | 383,00 | 0,00 | 109,00 668,50
0,94 | 0,00 0,00 | 0,00 | 99,50 | 0,00 | 55,00 | 370,00 | 0,00 | 112,00 636,50
0,95 | 0,00 0,00 | 0,00 | 82,50 | 0,00 | 50,50 | 357,50 | 0,00 | 115,00 605,50
0,96 | 0,00 0,00 | 0,00 | 61,50 | 0,00 | 48,00 | 340,50 | 0,00 | 116,50 566,50
0,97 | 0,00 0,00 | 0,00 | 44,00 | 0,00 | 42,50 | 322,50 | 0,00 | 119,50 528,50
0,98 | 0,00 0,00 | 0,00 | 34,00 | 0,00 | 35,50 | 299,50 | 0,00 | 124,50 493,50
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0,99 | 0,00 0,00 | 0,00 | 23,00]| 0,00] 30,50 | 261,00 | 0,00 | 131,00 445,50
1,00 | 0,00 0,00 | 0,00 | 18,50 | 0,00 | 21,00 | 224,50 | 0,00 | 134,00 398,00
1,01 | 0,00 0,00 | 0,00 9,50 | 0,00 | 16,00 | 181,00 | 0,00 | 142,00 348,50
1,02 | 0,00 0,00 | 0,00 4,00 | 0,00 | 8,00 | 138,00 | 0,00 | 147,50 297,50
1,03 | 0,00 0,00 | 0,00 2,00 | 0,00 | 2,50 | 98,00 | 0,00 | 151,00 253,50
1,04 | 0,00 0,00 | 0,00 2,00 | 0,00 | 2,50 | 64,50 | 0,00 | 152,50 221,50
1,05 | 0,00 0,00 | 0,00 1,50 | 0,00 | 2,50 | 38,00 | 0,00 | 146,50 188,50
1,06 | 0,00 0,00 | 0,00 1,50 | 0,00 | 0,00 | 23,00 | 0,00 131,50 156,00
1,07 | 0,00 0,00 | 0,00 1,50 | 0,00 | 0,00 | 17,50 | 0,00 | 116,00 135,00
1,08 | 0,00 0,00 | 0,00 1,50 | 0,00 | 0,00 8,50 | 0,00 | 101,00 111,00
1,09 | 0,00 0,00 | 0,00 1,50 | 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 | 83,00 84,50
1,10 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 | 60,50 60,50
1,11 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00 | 0,00 | 45,00 45,00
1,12 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 | 27,00 27,00
1,13 | 0,00 0,00 | 0,00 0,50 | 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 | 11,00 11,50
1,14 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00
1,15 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00
1,16 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00
1,17 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00
1,18 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00
1,19 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00
1,20 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00 | 0,00 0,00 0,00
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Anexa 3.8. Rezultate extrase din raportul generat de software-ul WinFDM

Hiem 2

Figura 1. Amprentele plantare inregistrate in timpul mersului pe platforma de forte
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Figura 2. Valorile medii ale reactiunilor plantare totale inregistrate cu sistemul Zebris
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left right
Step time, soc 0.90 076 l_l
Swing time, % 33.00 26.56 l_l
Stance time, % 67.00 7344 ll
Load response, % 19.62 2113 ll
Pre-swing, % 2113 19.62 l_l
Single support, % 26.26 32.70 .1
Step length, cm 44 39
Normalized - -
Stride length, cm 83
Normalized -
Stride time, sec 1.66 I
Cadence, st/min 38 I
Velocity, cmisec 52
Normalized, 1/sec -
Variability of velocity, % 9.97 I

Figura 3. Parametrii spatio-temporali ai mersului
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Anexa 3.9. Rezultatele analizei cu element finit in functie de reactiunile plantare
regionale

Tabel 1. Deplasarile

Deplasare totald | Deplasare x maxim Deplasare y Deplasare z
[mm] [mm] maxim [mm] maxim [mm]

5,23E-13 3,85E-13 1,34E-13 1,48E-13
6,21E-13 4,76E-13 1,43E-13 3,94E-13
6,42E-13 4,94E-13 1,61E-13 4,12E-13
6,46E-13 4,97E-13 1,70E-13 4,12E-13
6,53E-13 4,98E-13 1,66E-13 4,17E-13
1,40E-04 1,52E-07 1,72E-05 8,74E-05
7,28E-04 7,92E-07 8,95E-05 4,55E-04
2,10E-03 2,28E-06 2,58E-04 1,31E-03
3,78E-03 4,11E-06 4,65E-04 2,36E-03
5,60E-03 6,09E-06 6,88E-04 3,50E-03
7,04E-03 7,66E-06 8,66E-04 4,39E-03
8,05E-03 8,77E-06 9,92E-04 5,02E-03
9,31E-03 1,01E-05 1,15E-03 5,81E-03
1,70E-02 1,52E-05 3,12E-03 6,24E-03
3,25E-02 2,20E-05 7,49E-03 8,93E-03
4,36E-02 2,65E-05 1,05E-02 1,09E-02
5,43E-02 3,03E-05 1,34E-02 1,28E-02
6,33E-02 3,31E-05 1,58E-02 1,44E-02
7,80E-02 3,78E-05 1,97E-02 1,70E-02
8,98E-02 4,19E-05 2,27E-02 1,92E-02
0,10208 4,63E-05 2,59E-02 2,16E-02
0,11467 5,05E-05 2,92E-02 2,40E-02
0,13089 1,04E-04 3,34E-02 2,70E-02
0,14865 2,41E-04 3,80E-02 3,04E-02
0,16965 4,20E-04 4,34E-02 3,44E-02
0,18815 5,69E-04 4,82E-02 3,79E-02
0,20818 7,11E-04 5,34E-02 4,18E-02
0,23285 9,42E-04 5,97E-02 4,65E-02
0,25293 1,12E-03 6,49E-02 5,03E-02
0,27155 1,29E-03 6,97E-02 5,39E-02
0,29455 1,53E-03 7,56E-02 5,83E-02
0,30795 1,67E-03 7,90E-02 6,08E-02
0,32537 1,88E-03 8,35E-02 6,41E-02
0,34131 2,06E-03 8,76E-02 6,70E-02
0,35723 2,26E-03 9,17E-02 7,00E-02
0,3694 2,45E-03 9,48E-02 7,23E-02
0,38156 2,64E-03 9,79E-02 7,45E-02
0,39847 2,92E-03 0,10223 7,76E-02
0,41092 3,19E-03 0,10541 7,99E-02
0,42342 3,45E-03 0,10861 8,22E-02
0,43073 3,66E-03 0,11049 8,35E-02
0,4446 3,97E-03 0,11401 8,60E-02
0,45511 4,25E-03 0,11671 8,79E-02
0,47025 4,57E-03 0,1205 9,06E-02
0,48182 4,84E-03 0,12341 9,27E-02
0,50031 5,22E-03 0,12806 9,61E-02
0,52216 5,63E-03 0,13354 0,10006
0,5403 5,97E-03 0,13811 0,10342
0,56535 6,47E-03 0,14434 0,10794
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Deplasare totald | Deplasare x maxim Deplasare y Deplasare z
[mm] [mm] maxim [mm] maxim [mm]
0,58527 6,85E-03 0,14932 0,11159
0,60611 7,24E-03 0,15455 0,11541
0,63008 7,70E-03 0,16055 0,1198
0,64747 8,04E-03 0,16492 0,12303
0,6623 8,33E-03 0,16866 0,12579
0,68358 8,71E-03 0,17397 0,12971
0,69919 9,00E-03 0,17789 0,1326
0,71753 9,33E-03 0,18251 0,13602
0,73564 9,67E-03 0,18701 0,13932
0,7496 9,93E-03 0,19051 0,14191
Tabel 2. Tensiunile
Tensiunea
Tensiunea Tensiunvea Tensiunvea Tensiunvea Tensiunea de Tensiunea de de
echivalents normglavx normglavy normglavz forfeca?revxy forfeca_lrevyz forfecare
[MPa] maxima maxima maxima maxima maxima Xz
[MPa] [MPa] [MPa] [MPa] [MPa] maxima
[MPa]
6,40E-08 4,95E-08 3,59E-08 3,88E-08 1,18E-08 2,41E-08 3,02E-08
9,57E-08 5,68E-08 4,83E-08 3,50E-08 1,85E-08 2,26E-08 4,63E-08
1,12E-07 7,15E-08 5,16E-08 5,58E-08 2,05E-08 1,93E-08 | 4,59E-08
2,20E-07 1,55E-07 9,79E-08 1,32E-07 2,39E-08 1,45E-08 5,98E-08
2,93E-07 1,62E-07 1,01E-07 1,28E-07 2,51E-08 1,92E-08 5,91E-08
8,53E-02 2,34E-02 1,52E-02 6,18E-02 1,15E-02 2,26E-02 1,65E-02
0,44032 0,12168 7,92E-02 0,31624 6,02E-02 0,11535 8,57E-02
1,2619 0,35103 0,22819 0,89995 0,17448 0,32741 0,24735
2,2513 0,63196 0,41024 1,5894 0,31631 0,57606 0,44523
3,3169 0,93633 0,60729 2,3265 0,47089 0,84086 0,65961
4,1509 1,175 0,76391 2,8921 0,59452 1,0414 0,82848
4,7376 1,3435 0,875 3,2852 0,68284 1,1794 0,94787
5,477 1,5542 1,0114 3,7977 0,78995 1,3633 1,0963
4,9948 1,9845 1,0542 3,6003 0,87715 1,3002 1,3655
6,4824 2,5144 1,6793 4,945 1,0007 1,2522 1,6886
8,0354 2,8421 2,1011 6,0306 1,2436 1,4596 1,8856
9,4451 3,0894 2,5924 7,2523 1,4643 1,7302 2,1112
10,516 3,2345 3,0778 8,2082 1,6326 1,9388 2,3297
12,318 3,4876 3,8466 9,8127 1,9153 2,2837 2,7054
13,827 3,7653 4,4594 11,108 2,1523 2,5726 3,021
15,422 4,0612 5,0969 12,478 2,4022 2,8766 3,3567
16,997 4,3204 5,7536 13,854 2,6492 3,1787 3,6849
18,978 4,6293 6,5826 15,596 2,9597 3,5578 4,0984
21,183 4,9818 7,5014 17,528 3,3057 3,9799 4,5586
23,74 5,3686 8,5813 19,783 3,707 4,4705 5,0906
26,044 5,7536 9,5427 21,788 4,0689 4,9133 5,5698
28,578 6,202 10,57 23,979 4,4659 5,397 6,1013
31,547 6,6437 11,831 26,605 4,931 5,9669 6,7179
33,954 7,017 12,87 28,718 5,3092 6,4321 7,2141
36,193 7,3607 13,836 30,687 5,6605 6,8636 7,6767
38,881 7,7275 15,009 33,086 6,0822 7,3812 8,2323
40,423 7,9385 15,723 34,454 6,3252 7,6836 8,543
42,408 8,1581 16,623 36,236 6,6333 8,0636 8,9441
44,284 8,3652 17,444 37,845 6,9136 8,4102 9,3064
46,143 8,5425 18,268 39,441 7,1883 8,7506 9,6599
47,486 8,6119 18,908 40,597 7,3824 8,9949 9,9009
49,616 8,8094 19,54 41,754 7,5755 9,2365 10,168
52,69 9,1167 20,398 43,359 7,8406 9,5672 10,76
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Tensiunea
TElVGE Téngqua Téngqua Ténﬁqua Tensiunea de | Tensiunea de de
. norm_alavx norm_alavy norm_alavz forfeca_revxy forfeca_ re yz forfecare
[MPa] maxima maxima maxima maxima maxima Xz
[MPa] [MPa] [MPa] [MPa] [MPa] maxima
[MPa]
55,066 9,3267 21,046 44,469 8,0202 9,7957 11,205
57,489 9,5411 21,694 45,605 8,2041 10,028 11,663
59,087 9,6464 22,089 46,195 8,2931 10,145 11,953
61,853 9,8784 22,787 47,438 8,4897 10,392 12,476
64,138 10,069 23,339 48,316 8,6233 10,565 12,895
67,062 10,569 24,09 49,656 8,8378 10,835 13,448
69,311 10,989 24,683 50,65 8,9954 11,036 13,862
72,857 11,607 25,606 52,322 9,2642 11,373 14,533
76,809 12,29 26,691 54,32 9,5924 11,784 15,283
80,079 12,853 27,609 55,965 9,8642 12,126 15,9
84,68 13,67 28,846 58,211 10,227 12,583 16,768
88,247 14,292 29,849 59,993 10,521 12,953 17,439
91,989 14,946 30,896 61,89 10,833 13,345 18,146
96,315 15,7 32,093 64,079 11,192 13,796 18,965
99,498 16,26 32,98 65,62 11,445 14,116 19,559
102,22 16,744 33,743 66,954 11,663 14,392 20,068
106 17,378 34,79 68,914 11,987 14,796 20,792
108,73 17,863 35,585 70,332 12,223 15,093 21,304
111,98 18,427 36,511 72,048 12,507 15,449 21,923
115,23 18,992 37,411 73,668 12,773 15,784 22,535
0 0 0 0 0 0 0
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