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Rezumat,

Teza de fata prezinta modul in care se poate utiliza modelarea musculo-
scheletala si metoda elementelor finite pentru a imbunatati simtitor
calitatea protezelor transtibiale. Sunt descrise metodele prin care s-a facut
modelarea musculo-scheletala a corpului uman in conditiile unei amputatii
transtibiale. Modelul obtinut permite obtinerea unor activitati musculare cu
tendinte similare cu cele descrise in literatura de specialitate si apropiate de
realitate. Sunt prezentati factorii care duc la oboseala pacientilor cu
amputatie si metode prin care se poate reduce aceasta, crescand astfel
performantele protezelor transtibiale. S-au evidentiat pasii necesari alegerii
formei optime pentru elementele active ale protezei si modul prin care se
poate utiliza simularea pentru a evalua beneficiile aduse de un dispozitiv,
inca din faza de design. Teza este interdisciplinara, subiectul ales
necesitand cunostinte din domeniul medicinei, programarii pe calculator
numeric si mecanica.
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INTRODUCERE

Multe din cercetarile legate de protezarea corpului uman pot fi vazute drept
eforturi in Tncercarea de a copia, prin solutii mecanice, o parte din capabilitatile
senzitive sau motorii ale corpului uman, tindnd cont de nivelul de dezvoltare tehnic
actual. Protezele sunt aparate sau elemente mecanice care inlocuiesc organe,
membre sau parti ale acestora. Corpul uman poate fi privit ca un robot biologic, ce
are ca unitate centralda de control creierul. In ceea ce priveste membrul inferior
uman, acesta este in primul rdnd un instrument pentru deplasarea pe suprafete
plane sau cu denivelari, cat si un sistem de sustinere a corpului uman atunci cand
acesta se afla in pozitia de repaus.

Protezele de membru inferior trebuie, in primul rédnd, sa asigure contactul
dintre partea reziduald a membrului amputat si sol, dar si sa-i ofere subiectului
posibilitatea echilibrarii corpului in pozitia de repaus. Modelele mai avansate sunt
capabile sa permita micsorarea efortului necesar deplasarii corpului si permit
pacientului sa se deplaseze intr-o forma apropiata de mersul normal.

Capacitatea de readucere, la un nivel cat mai aproape de normal, a
miscarilor necesare deplasarii depinde in primul rand de severitatea amputatiei Se
disting doua mari categorii de amputatii: A

- Amputatiile sub nivelul genunchiului: sunt cele mai usor de corectat. In
general, daca articulatia genunchiului este intacta, mersul obtinut in urma
protezarii va fi apropiat de cel al unei persoane fara dizabilitati. Pentru o
recuperare adecvata pot fi folosite solutii simple de actionare.

- Amputatiile deasupra nivelului genunchiului: sunt mai greu de corectat prin
protezare, fiind necesara inlocuirea functiei genunchiului. Solutiile ce permit
o buna reabilitare a pacientilor, in acest caz, sunt complexe si asemanatoare
cu sistemele robotice folosite in mediile industriale, dar miniaturizate. Pentru
acest tip de amputatie este necesar controlul functiilor protezei la nivelul
genunchiului artificial.

Teza de fata trateaza cazul in care amputatia s-a facut la nivelul tibiei (sub
genunchi), iar articulatia genunchiului este intacta.

Obiectivele tezei au fost urmatoarele:

e Conceperea unui model care sa permita determinarea activitatii musculaturii
membrului rezidual si sa permita studierea efectului utilizarii protezelor
asupra membrului rezidual.

e Studierea miscarilor corespunzatoare unor activitati uzuale ale pacientilor.

e Studierea formelor elementelor active ale protezelor si efectul utilizarii
acestora asupra activitatii musculare.

e Determinarea cauzelor ce duc la oboseala pacientilor si studierea metodelor
prin care aceasta poate fi redusa.

e Determinarea caracteristicilor unei proteze care sa permita reducerea
efortului depus de pacient pentru deplasare.

Structura tezei:
Teza este structurata pe sapte capitole, dupa cum urmeaza:

Capitolul 1, intitulat ,Stadiul actual in dezvoltarea protezelor transtibiale”,
p’\otiveazé alegerea subiectului tezei si arata actualitatea acestuia la nivelul mondial.
In acest capitol sunt prezentate majoritatea tipurilor de proteze disponibile in
prezent si principiile acestora de functionare. S-au luat in considerare si solutiile
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aflate inca in stadiul de prototip si au fost studiate brevetele de inventie
corespunzatoare acestora.

Capitolul 2, intitulat ,Modele pentru ansamblul pelvis-picioare”, prezinta, pe
larg, structura anatomica a membrului inferior uman si modul in care se poate face
studiul cinematic al acestuia. Sunt prezentate aspecte generale ale modelarii
membrelor inferioare si structura modelului musculo-scheletal utilizat pentru
analiza.

Capitolul 3, intitulat ,Modelarea mersului uman prin dinamica inversa”,
prezinta experimentul pentru prelevarea semnalelor necesare efectuarii unei analize
prin dinamica inversa, algoritmii conceputi de autor pentru sincronizarea
semnalelor, metode pentru determinarea centrului de presiune, metode pentru
scalarea modelului, metode pentru eliminarea erorilor de pozitie si analiza propriu-
zisa, prin dinamica inversa, cu ajutorul aplicatiei GaitUniMiamiTD a software-ului
AnyBody.

Capitolul 4, intitulat ,Modelarea mersului pacientilor cu amputatie
transtibiald”, prezinta modelele concepute de autor pentru studiul mersului
pacientilor cu amputatie transtibiala. In acest capitol sunt prezentate doua metode
prin care se poate face modelarea si limitarile acestora. Este prezentatda o metoda
prin care se poate evalua obiectiv consumul de energie necesar pentru efectuarea
unui pas.

Capitolul 5, intitulat , Aplicatii ale modelelor musculo-scheletale obtinute”,
prezinta studii in care au fost utilizate modelele musculo-scheletale concepute de
autor si descrise in capitolele anterioare. Accentul este pus studierea miscarilor
corespunzatoare unor activititi uzuale ale pacientilor. in acest capitol este evidentiat
efectul pe care il are momentul articular la nivelul gleznei asupra activitatii
musculare.

Capitolul 6, intitulat ,Proiectarea unui model de proteza transtibiala”,
prezinta formele uzuale ale elementelor active ale unei proteze transtibiale si
avantajele si dezavantajele utilizarii fiecarui tip de element activ. Capitolul contine o
parte teoretica pentru dimensionarea elementelor active. Sunt prezentate
proprietatile mecanice ale principalelor materiale utilizate pentru constructia
protezelor transtibiale. Sunt prezentate analize dinamice prin metoda elementului
finit efectuate asupra trei modele de elemente active. In finalul acestui capitol este
discutat efectul (teoretic) asupra activitatii musculare al utilizarii modelelor de
proteze concepute. Acest capitol contine si o validare experimentala a studiului.

Capitolul 7, intitulat ,Concluzii. Contributii originale si directii viitoare de
cercetare”, prezinta contributiile autorului, atat teoretice, cat si practice. In finalul
acestui capitol sunt discutate directiile viitoare de cercetare.

Teza are si un numar de cinci anexe in care sunt prezentate modele
cinematice simple (anexa 1 si anexa 2), particularitati ale modelarii musculo-
scheletale cu ajutorul aplicatiei AnyBody (anexa 3), aspectele teoretice ale unei
probleme de dinamica inversa (anexa 4) si denumirile utilizate pentru termenii de
specialitate din limba engleza (anexa 5).
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1. STADIUL ACTUAL IN DEZVOLTAREA
PROTEZELOR TRANSTIBIALE

Obiectivul principal al protezarii este de a restaura, pe cat posibil,
capacitatile functionale avute in prealabil de pacientul cu deficiente motorii. Pe de
alta parte, trebuie avut in vedere faptul ca proteza trebuie sa fie acceptabila, din
punct de vedere estetic, de pacient, si achizitionarea acesteia sa nu implice costuri
prohibitive. La prima vedere se constata diferente semnificative intre conceptele
utilizate in procesul de proiectare al protezelor pentru membrele inferioare umane.
Totusi, studiind modelele utilizate in tarile dezvoltate si comparandu-le cu cele din
tari mai putin dezvoltate, se poate observa o diferenta de cost, dar nu neaparat de
functionalitate. Acest fapt demonstreaza ca se pot obtine rezultate bune si cu
materiale mai ieftine sau cu solutii simple.

O proteza este formata din trei componente de baza: cupa - legatura dintre
membrul amputat si dispozitivul protetic, tija (extensia) - reprezinta legatura ce
inlocuieste oasele lungi ale membrului inferior, si o laba a piciorului artificiala (picior
artificial). In general, tendinta este spre modularizarea protezelor. Exista, deci,
posibilitatea imbunatatirii configuratiei protezei unui pacient anume prin inlocuirea
unei parti componente cu una mai performanta sau specializatda pentru o anumita
functie. Astfel, un pacient poate avea picioare protetice, de schimb, specializate in
functie de activitate (mers, alergat, pantofi cu grosime diferita a talpii).

Cauza principala a amputatiilor din Statele Unite ale Americii este
reprezentata de bolile vasculare, in timp ce in tari afectate de razboaie cum ar fi
Cambogia, Iran sau Afganistan, cauza principala o reprezinta, intr-un procent de 80-
85%, detonarea minelor anti-personal. Anual se produc astfel aproximativ 350000
de amputatii la nivel global [46]. Alte cauze ale amputatiilor sunt diabetul,
accidentele de munca si lipsa igienei. Acestea duc la infectii si cangrena si au ca
rezultat o crestere alarmanta a numarului de amputari.

Datorita cresterii ratei amputarilor, exista o cerere continua pentru proteze.
Este necesara, deci, atdt o proteza initiala cat si un numar de componente
achizitionate ulterior, de schimb, necesare pe durata vietii pacientului. Pacientii cu
varste sub 15 ani sunt nevoiti sa schimbe un numar mai mare de proteze pe durata
vietii, comparativ cu adultii. In general, schimbarea protezei este necesara o data la
6-12 luni pentru minori si la 3-5 ani pentru adulti (De exemplu, daca un copil are
un membru lipsa de la 10 ani, acesta va avea nevoie de aproximativ 25 de proteze
pe parcursul vietii sale. Pentru un adult, acest numar ajunge la 15-20 de proteze
[39].

Este evidentda nevoia unor proteze care sa fie accesibile pacientilor si sa
ofere o suplinire a functiilor de baza necesare. De cele mai multe ori, cei care sufera
de amputari sunt oameni care isi castiga existenta prin munca fizica. In lipsa unei
restaurari (cel putin partiale) a functiilor motorii pierdute, pacientul va fi nevoit sa
depinda de ajutorul social oferit pentru invalizi sau de membrii familiei pentru a-si
asigura existenta. Pierderea unui picior are un mare impact atat asupra abilitatilor
fizice ale pacientului cat si asupra aspectului acestuia, si poate genera traume
psihologice.
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1.1 - Proteze cu constructie simpla 11

Felul in care functioneaza protezele si aspectul estetic al acestora depinde de
mai multi factori, cum ar fi: costul, aspectele tehnologice si de proiectare a
componentelor si materialele disponibile. O protezare reusita este rezultatul
colaborarii stranse dintre pacient si specialistii care se ocupa de conceperea si
reglarea protezei.

Din punct de vedere al complexitatii modelelor de proteze, acestea se pot
clasifica in proteze deconstructie simpla si de constructie complexa [186]. In cea de-
a doua categorie se disting dispozitivele concepute pentru a micsora efortul depus
pentru deplasare si cele care permit reglarea unghiului dintre tija si piciorul artificial.

1.1. Proteze cu constructie simpla

1.1.1. Proteza SACH

Proteza SACH (figura 1.1) [187], cunoscuta si sub denumirea de ,Solid
Ankle Cushioned Foot” este un dispozitiv folosit cu succes de peste 50 de ani.
Proteza este recomandata pacientilor cu nivel redus de activitate sau eventual nivel
mediu. Pacientii trebuie, de asemenea, sa fie capabili sa-si mentina echilibrul fara
asistenta suplimentara. Proteza este formata dintr-un miez solid, conceput pentru
asigurarea echilibrului, si o carcasa din spuma poliuretanica ce are drept scop
atenuarea socurilor la contactul calcaiului cu solul [73].

Fig.1.1. Proteza SACH

Datorita formei asemanatoare cu un picior natural si a suprafetei exterioare
netede, modelul are un aspect estetic placut. Exista mai multe variante, in functie
de nevoile pacientului. Se poate utiliza un model pentru care exista o degajare intre
degetul mare si falange, cu toate ca flexia degetelor nu este permisa de model, sau
se poate opta pentru varianta clasica, cu degetele lipite. Variantele disponibile includ
dimensiuni diferite pentru indltimea tocului, respectiv pentru dimensiunea laterala a
piciorului.

In ultimii ani, acest model venerabil a fost imbunatatit prin modificarea
grosimii talpii si a materialelor folosite in constructia sa. Unele variate moderne sunt
concepute astfel incat permit utilizarea lor inclusiv pentru desfasurarea unor
activitati intense [45].

O varianta a acestui produs a fost conceputa in scopul eliminarii
dezavantajelor modelelor anterioare, prin folosirea unui miez din lemn de esenta
tare (1). Atasata miezului din lemn se gaseste o portiune de tip talpa (2), din rasina
sintetica, de regula nylon. Talpa este conceputa astfel incat varful sa fie pozitionat
sub portiunea corespunzatoare varfului protezei. Carcasa estetica este realizata din
spuma poliuretanica (3) si ofera modelului flexibilitate si rezistenta sporita. Talpa

BUPT



12 Stadiul actual in dezvoltarea protezelor transtibiale - 1

protezei permite flexia, spre deosebire de modelele mai vechi ce utilizau forma
externa a dispozitivului pentru a asigura flexia. Aceasta variantd constructiva
permite selectarea unui element talpa adecvat greutatii utilizatorilor [187].

Unul din neajunsurile acestui tip de proteza a fost legat de elasticitatea
variabila in timp, datorata scaderii proprietatilor elastice ale spumei poliuretanice
folosite ca invelis exterior. Varianta moderna are elasticitate constanta pe durata de
viata a produsului, iar sansele de rupere a varfului au fost aproape eliminate. Masa
acestui model simplu este intre 300g si 650g pentru lungimi din intervalul [22cm,
28cm]. Aceasta poate fi redusa cu 40 pana la 80 de grame, in functie de calitatea
materialelor utilizate.

1.1.2. Sistemul Monolimb pentru contactul dintre proteza si
cupa

Sistemul ,Monolimb” (figura 1.2) [191] este o varianta relativ moderna,
studiile in aceasta directie fiind incepute in anii '80, cand primele modele au fost
concepute si testate [170]. Spre deosebire de solutiile clasice, bazate pe o tija rigida
conectata la o cupa, Monolimb este conceput ca o singura piesa din material
termoplastic ce face legatura directa dintre laba piciorului protezei si bontul
piciorului persoanei cu amputatie [26]. Acest model este utilizabil doar de catre
pacientii la care amputatia s-a facut sub nivelul genunchiului.

Datorita elasticitatii materialului termoplastic folosit, tija protezei actioneaza
ca o articulatie a gleznei. Monolimb este utilizabila chiar si cu modelele foarte simple
de proteze, cum ar fi modelul SACH. Costul unui asemenea dispozitiv este redus, in
comparatie cu cel al unei tije standard. Greutatea scazuta este un mare avantaj al
acestui model de extensie [191]. In ceea ce priveste raspunsul pacientilor ce
utilizeaza asemenea dispozitive, este de remarcat cresterea confortului in cazul
utilizarii pe o perioada indelungata. Pacientii au constatat o oboseala scazuta, in
cazul utilizarii unui astfel de dispozitiv, si o reducere a efortului necesar pentru
pasire. De asemenea, controlul asupra ansamblului membru rezidual - proteza este
imbunatatit [149].

Fig.1.2. Sistemul Monolimb
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1.1.3. Sistemul SATHI pentru contactul dintre proteza si cupa

Sistemul ,SATHI”, cunoscut si sub denumirea de ,Trans-Tibial Plastic
Modular Component” (TTPMC) (figura 1.3 [124]) este o solutie moderna ce asigura
contactul dintre proteza si cupa. Acesta permite obtinerea unui aliniament adecvat si
reglaje ale lungimii, in functie de nivelul amputatiei. Materialul utilizat pentru
fabricarea SATHI este plasticul (polipropilena). Greutatea si costul scazut sunt
principalele avantaje oferite de acest sistem. Cu cat proteza are o greutate mai
mica, cu atat pacientul trebuie sa foloseasca mai putina energie pentru a se deplasa.
Greutatea scazuta reduce, de asemenea, fortele transmise asupra membrului
rezidual.

Sistemul este format dintr-un ansamblu de tuburi din plastic. Tija este
prevazuta cu patru nervuri pentru a-i imbunatati rezistenta. Existda un numar de 20
de dimensiuni standard pentru tija, in functie de necesitatile pacientului. Cele doua
discuri se monteaza la extremitatile tijei si asigura conexiunea dintre tija si
adaptorul pentru cupa, respectiv dintre tija si piciorul artificial. Discurile permit
obtinerea unui aliniament antero-posterior si medialo-lateral corespunzator (figura
1.4). Peste tija protezei se poate amplasa o carcasa estetica, moderna, din masa
plastica de tip Ethaflex [124]. Spre deosebire de Monolimb, acest sistem nu este
conceput pentru a actiona ca o articulatie a gleznei (elementele componente sunt
rigide).

Cupa

t: Adaptor pentru cupa

<—— Disc r -
Tija
>
&=
]
4
Fig.1.3. Sistemul SATHI Fig.1.4. Componentele sistemului SATHI

1.1.4. Proteza All Terrain Foot

Majoritatea protezelor de transtibiale nu au un comportament foarte bun pe
suprafete denivelate, la trecerea peste obstacole inalte, sau in apa. O alternativa ce
utilizeaza o laba a piciorului artificiala din cauciuc s-a dovedit a fi o solutie viabila in
aceste conditii. Acest dispozitiv este utilizat de un numar mare de pacienti, in ciuda
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14 Stadiul actual in dezvoltarea protezelor transtibiale - 1

faptului ca are un aspect mai putin placut din punct de vedere estetic. Acestia sunt,
in general, muncitori nevoiti sa lucreze intr-un mediu umed sau chiar in apa. Piciorul
artificial se prezintda ca un cap de cauciuc atasat tijei protezei. Acesta are forma
sferica la extremitatea inferioara (figura 1.5) [122].

Garniturd din cauciuc cu diametru
exterior de 18mm si diametru interior
de 10mm.

\.13.00‘.. v
»\Raza sferica

625" I

- 250" =

Fig.1.5. All Terrain Foot

Proteza s-a dovedit viabila pentru multe persoane care au locuri de munca in
medii mlastinoase sau cu umiditate sporitda. Mediul umed si prezenta obstacolelor
duc la corodarea modelelor clasice in apa sau blocarea acestora in solul mlastinos.
Principalul avantaj al acestui tip constructiv este ca nu ramane blocat in obstacole si
ca este adaptat muncii in apa, fiind in acelasi timp robust si stabil pe sol [122].

1.1.5. Proteza Niagara Foot
,Niagara Foot” este o proteza simpla, ieftina si rezistentd. Talpa este

formata dintr-o singura piesa din material plastic (polimer). Proteza are forma
asemanatoare cu un picior uman normal (figura 1.6) [206].

Fig.1.6. Niagara Foot

Proteza este conceputa pentru a facilita Tnmagazinarea si eliberarea
energiei, intr-un mod similar cu modelele de proteze avansate. Cu toate ca este
usoara si, prin inmagazinarea energiei in timpul unui ciclu de mers reduce efortul
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necesar pasirii, aspectul exterior al protezei si posibilitatea limitata de a purta
pantofi a creat unele neplaceri legate de acest model. Acest dispozitiv s-a dovedit
superior fata de o proteza clasica, de tip SACH. Pacientii au constatat o stabilitate pe
sol mai buna si un confort sporit. Efortul muscular necesar pentru deplasare a fost,
de asemenea, redus, comparativ cu modelul SACH. Flexibilitatea calcaiului este o
problema pentru unii dintre utilizatori si poate cauza pierderea partiala a stabilitatii
in cazul activitatilor pe teren denivelat. Cu toate acestea, problemele legate de lipsa
stabilitatii tind sa se diminueze treptat, pe masura ce pacientul invata sa utilizeze
dispozitivul [24].

Proteza a fost testata pe 16 pacienti si, dupa un an de utilizare, s-a observat
uzura limitata si nu s-a inregistrat nici un caz de distrugere a protezei prin fisurarea
materialului [24]. Acest tip de proteza este modular si poate sa fie atasat la
majoritatea tipurilor de tija, cu exceptia celor din lemn, datorita solicitarilor crescute
ce apar pe suruburile ce asigura imbinarea dintre piciorul artificial si tija de lemn.

1.2. Proteze cu constructie complexa

1.2.1. Proteze cu inmagazinare si eliberare de energie

In ultimii ani, producadtorii de proteze au pus accent pe dezvoltarea
modelelor care sa permita reducerea efortului necesar pacientului pentru deplasare.
Anumite modele de proteze sunt concepute in vederea inmagazinarii de energie in
sisteme de tip arc si eliberarea acesteia atunci cand elementul elastic nu mai este
supus la compresiune. Practic, se realizeaza o compresiune la contactul protezei cu
solul, de preferat, urmatd de o deformare a talpii protezei, asemdnatoare cu pozitia
naturala a piciorului uman la contactul cu solul. In faza de rulare a talpii piciorului pe
sol, energia este eliberata treptat, pana in faza de desprindere a piciorului de pe sol.
Sistemele astfel concepute sunt capabile sa elibereze energie cu valoare de pana la
de cinci ori mai mare decadt modelele cu constructie simpla si talpa relativ rigida
[72], [42].

Acest sistem permite, teoretic, micsorarea efortului depus de pacient pentru
a se deplasa [93]. Cu toate acestea, exista putine studii care evalueaza in mod
obiectiv beneficiile aduse pacientului de aceste noi modele de proteze [44], [19],
[109]. Acest aspect este datorat, in primul rand, felului in care se efectueaza
evaluarea modelelor - in general, se pune mai putin accent pe o viteza constanta de
pasire. Pacientii se adapteaza la diferitele modele prin efectuarea de pasi mai mici,
in cazul protezelor rigide, sau printr-o tendinta accentuata de a obtine mai intai o
echilibrare adecvata a corpului, in cazul protezelor elastice. Datorita adaptarii la
proteze, subiectii tind sa aiba o activitate musculara constanta, indiferent de
modelul utilizat. Chiar si in aceste conditii se poate observa o tendinta spre o
dorsiflexie, la nivelul gleznei, apropiata de cea naturala, in cazul protezelor cu
inmagazinare de energie. Valorile inregistrate de platformele pentru masurarea
reactiunii din partea solului sunt, in general, similare pentru majoritatea modelelor
de proteze [139].

Studii recente au demonstrat ca activitatea musculara este legata in mod
direct de viteza de mers. De asemenea, exista o diferenta intre mersul subiectilor de
sex feminin fatd de cei de sex masculin. Aceasta diferenta se datoreaza in principal
strategiei de deplasare adoptata de femei, strategie ce implica efectuarea de pasi
mai mari si adaptarea distantei de pasire la viteza de mers. Diferentele sunt, in
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principal, activitatea musculara mai intensa si forta verticala de impact mai mare pe
durata fazei de contact cu solul [30].

Tinand cont de aceste aspecte, in vederea unei reabilitarii cat mai bune a
pacientilor cu amputatie, este necesar ca terapeutul sa aiba in vedere caracteristicile
dispozitivului protetic si sa ajute pacientul in procesul de adaptare a mersului la
dispozitivele cu inmagazinare de energie. Daca pacientul nu este capabil sa se
adapteze la un dispozitiv performant, atunci exista riscul ca un dispozitiv scump sa
duca la o performanta asemanatoare cu utilizarea unui dispozitiv ieftin, capacitatea
acestuia de a ajuta deplasarea pacientului fiind exploatata necorespunzator. De
asemenea, exista posibilitatea ca un dispozitiv performant sa fie folosit incorect,
ceea ce duce in timp la uzarea suplimentara a genunchiului si la un disconfort sporit
pentru pacient.

Un alt aspect care nu trebuie neglijat este legat de distributia masei
corporale a pacientului, care afecteaza in mod direct performantele dispozitivelor
protetice. Studii recente demonstreaza nevoia adaptarii modelului de proteza la
fiecare individ in parte, prin utilizarea de elemente elastice adaptate la individ. O
elasticitate optima are ca rezultat o reducere a incarcarilor din articulatiile intacte
ale membrului rezidual si o reducere a costului metabolic pentru fiecare pas efectuat
[130].

In concluzie, protezele rigide tind sa ofere o mai buna stabilitate la contactul
cu solul, dar necesita un efort suplimentar pentru deplasare, ceea ce duce la
efectuarea de pasi mai mici de catre pacient. Protezele care folosesc elemente
elastice tind sa faciliteze propulsia si reduc nevoia de compensare prin activitate
intensa a muschilor, dar prezinta riscul de a solicita suplimentar muschii
raspunzatori de echilibrarea corpului. Daca elementul elastic nu este dimensionat
corespunzator cu caracteristicile pacientului, va exista o crestere a activitatii
musculare necesare, atat pentru asigurarea propulsiei, cat mai ales pentru
asigurarea echilibrului [176]. Orientarea elementului elastic este de asemenea
importanta. Se disting doua orientari, folosite in general: curbura de tip C invers, cu
spatiul curburii inspre partea dorsala a dispozitivului (figura 1.7.a); lamela dreapta
la nivelul contactului cu tija si respectiv curbata spre talpa, conform cu forma
piciorului normal (figura 1.7.b). Alternativ pentru cel de-al doilea caz, se poate folosi
o configuratie in forma de C, asemanatoare cu modelul de proteza Niagara Foot
prezentat anterior (figura 1.7.c).

a) b) C)k

Fig.1.7. Orientari pentru elementul elastic al protezelor cu inmagazinare de energie

1.2.1.1. Proteza Artificial Foot

JArtificial Foot” (figura 1.8) [38] este format din parti solide, elastice,
dimensionate in scopul obtinerii unui ciclu de mers cat mai apropiat de cel normal.
Acest tip de proteza este inglobat intr-o carcasa estetica (1) ce are un spatiu interior
suficient de mare pentru a facilita flexia elementelor active. In interiorul carcasei se
afla o lamela flexibila (2) ce prezinta o portiune anterioara, corespunzatoare
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falangelor si o portiune posterioara, corespunzatoare calcaiului. Peste lamela
flexibila se afla un element de rigidizare (3) din material compozit (material plastic
polimeric intarit cu fibra de sticla) ce face legatura intre elementele calcéi si talpa.
Tensiunea este transmisa intre cele doua componente principale (elementul de
rigidizare si lamela flexibild) prin suruburi (4). In timpul unui ciclu de mers,
diferenta de rigiditate dintre cele doua materiale permite atat o rulare mai buna a
protezei pe sol, cat si o inmagazinare si eliberare de energie adecvata reducerii
efortului necesar pentru pasire. Pe suprafata elementului de rigidizare se fixeaza un
element de legatura cu tija protezei. Este posibila adaugarea unui element elastic
suplimentar care sa sporeasca eficienta dispozitivului.

inmagazinare/ eliberare
de energie

Fig.1.8. Proteza Artificial Foot

Performantele  protezei depind, in primul rand, de raportul
inmagazinare/eliberare de energie, dintre portiunea varf a talpii protezei si
portiunea cadlcai, calculat in planul antero-posterior. Elasticitatea carcasei
influenteaza partial comportamentul protezei. Tinand cont de raportul dintre
inmagazinarea si eliberarea de energie si de reactiunile din partea solului, se pot
determina dimensiunile componentelor active, in functie de greutatea pacientului.

1.2.1.2. Proteza cu camere de aer ajustabile

Componentele principale al modelului sunt camere ce contin aer sub
presiune. Acestea au rolul de a limita sau accentua deformarea elementelor
protezei. Modelul permite reglarea presiunii pentru a facilita atat mersul pe
suprafete plane, cat si efectuarea de miscari solicitante de tipul sariturilor sau
deplasarea cu viteza (alergat). Proteza este conceputa modular si are parti usor
demontabile, in cazul defectarii dispozitivului, dar si in cazul adaptarii sale la
anumite categorii de pacient;i.

Proteza este formata din 3 lamele si doua rezervoare, pozitionate pentru a
permite deformarea selectiva a lamelelor (figura 1.9) [142]. Lamela principala (1),
talpa protezei, este prevazuta cu un sistem de prindere de tip surub-piulita (2)
pentru a putea fi atasata de tija protezei. Lamela principala are scopul de a sustine
greutatea pacientului si de a se deforma partial la contactul piciorului cu solul. O
lamela aditionala (3) este atagata de cea principala cu ajutorul aceluiagi sistem
surub-piulita ce asigura prinderea protezei de tija. Intre lamela principala si cea
aditionala se afla pozitionatda o camera ce contine aer sub presiune (4) si permite
deformarea selectiva a lamelei aditionale, fiind astfel redus sau amplificat efectul de
inmagazinare de energie. Similar, o camera contindnd aer sub presiune (5) este
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pozitionata sub lamela calcéi a protezei (6) si actioneaza atat ca un sistem de
absorbtie a socului la contactul cu solul, cat si ca un element de tensionare a lamelei
calcai. Intre lamela principala si lamela calcai exista un spatiu in care se afla
amplasat sistemul pentru ajustarea presiunii aerului din cele doua camere.

inmagazinare/ eliberare
de energie

Fig.1.9. Proteza ce incorporeaza camere de aer ajustabile

Avantajele acestui tip de dispozitiv sunt legate de adaptabilitatea sa la
cerintele mersului pacientului si de principiul inmagazinarii de energie. Cu toate ca
structura este robusta si are greutate scazuta, aceasta necesita ajustarea aerului,
din camerele sub presiune, cu ajutorul unui dispozitiv extern, de tip recipient cu aer
sub presiune. Utilizatorul este obligat, deci, sa procure aer sub presiune sau
mijloace pentru obtinerea acestuia. Alternativ pot fi folosite lichide pentru umplerea
celor doua camere, dar si aceasta configuratie necesita un dispozitiv extern dedicat.

1.2.1.3. Proteza Venture Foot

,Venture Foot” (figura 1.10) [35] este un model de proteza conceput de
College Park. Metoda de functionare se bazeaza pe observatii asupra piciorului
uman, pentru momentul cand acesta atinge solul. Proteza foloseste un mecanism
diferit fata de solutia biologica. Venture Foot are doua parti compresibile, una pentru
flexie plantara (flexia piciorului de la pozitia verticala inspre o directie inclinata) si
una pentru flexie dorsala (intoarcerea piciorului la forma initiald). Acest mecanism
are scopul de a permite un mai bun control asupra miscarii [35].

inmagazinare/ eliberare
T de energie

Fig.1.10. Proteza Venture Foot
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Proteza are o talpa flexibila ce se muleaza pe sol (1). De aceasta se
atageaza prin suruburi o piesa rigida (2), articulata de piesa glezna a protezei (3).
Piesa glezna este prevazuta cu un adaptor standard pentru tija. Intre piesa rigida si
piesa glezna se afla doua piese elastice pozitionate anterior (4) si posterior (5).
Proteza este inglobata intr-o carcasa estetica (6).

Actionarea protezei incepe la contactul initial dintre calcai si sol. Articulatia
de la nivelul gleznei permite rotirea talpii protezei si asezarea acesteia pe teren.
Greutatea pacientului este aplicata pe calcai intr-un mod similar cu miscarea
naturala si comprima elementul elastic dorsal, astfel rezultand flexia plantara (figura
1.11). Dupa ce se trece in faza de rulare pe sol, greutatea pacientului este
transferata spre partea frontala a protezei si comprima elementul elastic frontal.

Parte comprimata in flexia Parte comprimata in flexia
plantara dorsala

\ " i
‘
Fig.1.11. Principiul de functionare al protezei Venture Foot

Avantajele acestui model sunt legate de optimizarile aduse flexiei plantare.
Ansamblul piesa rigida - piesa glezna poate sa se roteasca in jurul axei tijei si
permite o adaptare mai buna la miscarile de intoarcere laterala ale pacientului.

1.2.1.4. Proteza cu stabilizare mediala si laterala

,Prosthetic Foot With Medial/Lateral Stabilization” (Proteza cu stabilizare
mediala si laterald) (figura 1.12) [106] este o proteza ce ofera o mai buna fixare pe
sol, comparativ cu alte solutii. Modelul este astfel conceput pentru a asigura
adaptarea la denivelarile solului si a se mula pe acesta. Acest lucru este obtinut prin
decuparea selectiva a lamelor componente. Decupajele sunt paralele, echidistante si
dispuse longitudinal. Decupajele pentru portiunea Ilamelei principale (1)
corespunzatoare falangelor sunt in numar de trei. Pentru lamela corespunzatoare
calcaiului (2) numarul decupajelor este tot de trei. Zona corespunzatoare gleznei
protezei are un singur decupaj. Decupajele de pe talpa protezei permit flexia
individuala a fiecarei portiuni despartite prin canale (,degete” artificiale). Lungimea
decupajelor de pe talpa se alege astfel incat sa fie permisa flexia individuala a
fiecarui ,deget” artificial. Pe lamela calcai se gaseste un sistem asemanator cu cel
de pe zona varf a talpii protezei. Aceasta configuratie ofera posibilitatea obtinerii
echilibrului, atat in plan lateral, cat si in plan frontal. Cele doua portiuni, obtinute
prin despicarea talpii protezei la nivelul gleznei, ofera posibilitatea rotirii protezei in
jurul axei longitudinale a tijei, la contactul cu solul.

Cele doua lamele talpa si calcai pot fi asamblate prin sudare, cu ajutorul
unor suruburi sau prin nituire. Acest ansamblu permite inmagazinarea si eliberarea
de energie in timpul deplasarii. Portiunile despartite prin canale se deformeaza la
unison atunci cand se apasa, pe tija protezei, cu greutatea corporala. Adaptorul
pentru tija se fixeaza de partea superioara a protezei prin doua suruburi sau prin
sudare. Acesta este format din doua tuburi metalice care sunt sudate intre ele si
formeaza o structura de tip piramida (3). Pe partea superioara a structurii
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piramidale se poate suda tija sau se poate amplasa un adaptor standard (4). In
acest adaptor se introduce tija protezei.

tij3

inmagazinare/ eliberare
de energie

Fig.1.12. Proteza cu stabilizare mediala si laterala

Modelul prezinta avantajul unei adaptari avansate la denivelarile de pe sol.
Exista insa riscul unei elasticitati accentuate, care va duce la un mers diferit de cel
natural. Structura triunghiulara prin care se face legatura dintre proteza si adaptor
este rigida si poate diminua elasticitatea protezei la nivelul gleznei. Acest model este
adecvat pacientilor cu o lungime mica a membrului rezidual.

1.2.1.5. Proteza cu lamela curba

Acest tip de proteza a fost conceput pentru a elimina problemele modelelor
rigide, cu capacitate moderata de flexie la nivelul talpii. Proteza cu lamela curba
(figura 1.13) [140] este un ansamblu de doua lamele fixate cu ajutorul a doua
suruburi. Cele doua lamele pot fi inlocuite usor cu altele de aceeasi forma. Lamelele
au latime si grosime constanta de-a lungul profilului. Exista posibilitatea utilizarii
unei lamele auxiliare (3) pentru rigidizarea portiunii curbe corespunzatoare gleznei.

Lamela curba principala (1) este preformata in scopul obtinerii unei portiuni
gorespunzétoare falangelor si unei portiuni curbe, corespunzatoare gleznei umane.
In portiunea superioara a lamelei curbe se fixeaza, cu ajutorul a doua suruburi,
adaptorul pentru tija protezei (4). Faptul ca lamela principala este preformata
permite transmiterea energiei inmagazinate, prin comprimarea varfului protezei,
direct la tija, si implicit, la piciorul cu amputatie. Este astfel posibil un control mai
bun asupra dispozitivului. Sub lamela curba principala se afla pozitionata o lamela
calcai (2). Aceasta este fixata de lamela curba principala prin intermediul a doua
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suruburi si permite rigidizarea portiunii dintre varful lamelei curbe si portiunea
posterioara a lamelei calcai.

Inmagazinare/ eliberare
de energie

=

A
T,

Portiune ,calcai” Portiune ,vart”

Fig.1.13. Proteza cu lamela curba

Modularitatea ansamblului este principalul avantaj al acestui tip de proteza.
Se pot utiliza lamele de dimensiuni si grosimi diferite, conform cu nevoile
pacientului, in functie de greutate sau necesitatile fizice ale acestuia. Forma simpla a
lamelelor si grosimea lor constanta prezinta un mare avantaj in procesul de
fabricatie. Dezavantajul principal al acestui model este raza mare de curbura a
lamelei talpa, ce duce la o deviatie mare fata de axa anatomica a articulatiei gleznei,
daca nu este rigidizata corespunzator.

1.2.1.6. Proteza cu glezna joasa

Elementul principal al protezei este o lamela in forma de L (1), care prezinta
un unghi de 90° intre cele doua extensii (figura 1.14.a) [141]. Raza de curbura a
lamelei este mica, aspect care faciliteaza flexia in aceasta portiune. Sub lamela
principala se afla o lamela calcai (2) paralela cu solul. Cele doua lamele sunt fixate
cu ajutorul a doua suruburi. Ansamblul prezinta elasticitate la nivelul calcaiului, n
portiunea falangelor, si la nivelul gleznei, conform cu anatomia umana. Forma
protezei si raza de curbura mica a lamelei permit o flexie apropiata de cea a unui
picior uman sanatos. Flexia la nivelul gleznei are loc de-a lungul unei axe apropiate
de cea a articulatiei gleznei umane. Prin urmare, se elimina dezavantajul deviatiei
mari fata de axa articulatiei gleznei prezenta la solutiile cu raza mare de curbura
pentru lamela principala (figura 1.14.b) [141].

Avantajul acestei proteze este legat de distanta pe care are loc flexia
plantard, aceasta fiind mult redusa fata de alte modele. Forma simpla a modelului
implica un cost redus necesar pentru producerea acestuia. In general, protezele
necesita o distanta minima intre bont si sol pentru a permite fixarea. Forma
dispozitivului este, deci, alt avantaj ce nu trebuie neglijat, considerand ca exista
pacienti care au lungimi mari ale membrului rezidual.
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Raza de curburd mare

Raza de curburd mica O
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Fig.1.14. a) Proteza cu glezna joasa. b) Deviatia comparativa.

Dezavantajul principal, in cazul acestui model, este dat de fortele mari ce
actioneaza asupra structurii in timpul mersului, mai ales in zona de curbura a
lamelei in forma de L. Acestea pot duce in timp la fisuri sau deteriorare mai rapida,
comparativ cu alte modele mai putin performante.

1.2.1.7. Proteza Modular III™

Una dintre solutiile cu masa redusa de pe piata (403 g pentru picior cu
lungime de 25 cm), proteza Modular III sau Flex-Foot (figura 1.15) [133] este
construita in totalitate din fibra de carbon. Utilizarea fibrei de carbon permite
obtinerea unui raport foarte bun intre inmagazinarea si eliberarea de energie a
acestui dispozitiv. Eficienta protezei, din punct de vedere al energiei eliberate, este
de trei ori mai mare decat a modelului SACH [190].

Proteza este formata dintr-un ansamblu de doua lamele fixate la nivelul
portiunii talpii prin doua suruburi. Lamela principala (1) permite flexia in jurul
pozitiei anatomice a axei gleznei. Lamela calcéi (2) este pozitionata sub lamela
principala si permite atenuarea socurilor la atingerea solului. Fiecare lamela prezinta
un decupaj de-a lungul portiunilor in contact cu solul. Decupajele au rolul de a
permite o mai bund mulare a modelului pe solul denivelat. intre cele doud lamele se
pot introduce piese de tip pana, in functie de dimensiunea tocului pantofului utilizat
de pacient (3), ce au rolul de a aduce lamela principala in contact solul. Exista
posibilitatea utilizarii protezei fara tija, atunci cand lungimea bontului permite acest
lucru. In acest caz se foloseste adaptorul de tip T (4). Adaptorul standard (5) este
utilizat atunci este necesara utilizarea unei tije standard (lungimea bontului este
prea mica).

Avantajele acestui model sunt datorate utilizarii fibrei de carbon. Raportul de
inmagazinare si eliberare de energie (0,95) diminueaza efortul necesar pentru
deplasare [118], [92], [117]. Structura robustd si greutatea scazutd permit
utilizarea modelului pe durata unor activitati solicitante cum ar fi sariturile, alergatul
sau deplasarea pe distante mari [100]. Elasticitatea materialului permite o flexie la
nivelul gleznei mult mai buna decét la alte modele.
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Fig.1.15. Modular III

Pentru a putea utiliza acest model este nevoie de o distanta minima de 23cm
intre bont si sol. Greutatea maxima a pacientului, pentru care se garanteaza
functionarea optima este de 166 Kg.

1.2.1.8. Picior artificial fara articulatie

Proteza este conceputa in ideea imbunatatirii modelelor fara articulatie si a
reducerii impactului din zona calcéiului. Proteza prezinta o elasticitate sporita fata de
modelele clasice (SACH Foot), iar structura robusta (figura 1.16) [120] ofera o buna
stabilitate laterald. Proteza are functionalitate buna, atat in conditii normale de
incarcare (mers), cat si in conditii de solicitari mari (sarit, alergat).

Inmagazinare/ eliberare
de energie

—sToT

Fig.1.16. Picior artificial fara articulatie

Proteza este introdusa intr-o o carcasa tubulara (1) realizata din spuma
poliuretanica. O lamela elastica (2) de este situata intre insertia posterioara a talpii
in Tnvelisul exterior si partea libera de la capat, dinspre varful piciorului. Arcul talpa
prezinta o curbura in partea anterioara a protezei, ce formeaza un arc de cerc. Peste
curbura din partea anterioara a lamelei elastice se monteaza arcul principal (3) in
forma de ,,C”. Adaptorul pentru tija protezei (4) se fixeaza de partea superioara a
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elementului in forma de ,C”. Acest sistem reduce efortului necesar pentru
deformarea arcului principal.

La contactul cu solul, socul este absorbit de spuma poliuretanica din portiunea
calcai. Inmagazinarea de energie incepe odata cu aplicarea greutatii pacientului
asupra arcului principal ,C”. Energia este eliberata treptat, pana cand axa
longitudinala a tijei protezei ajunge in pozitie perpendiculara pe sol. Lamela elastica
incepe sa se deformeze in zona corespunzatoare falangelor, pe masura ce pasul se
apropie de etapa desprinderii de pe sol. In acest interval se deformeaza partial si
arcul C, dar in directie opusa fata de momentul atingerii solului. Energia
inmagazinata in arcul principal si in lamela flexibila este apoi eliberata si faciliteaza
desprinderea protezei de pe sol.

Avantajele modelului sunt costul scazut si structura robusta. Acest model de
proteza, sub o forma mai avansata decat cea prezentata, denumita ,C-Walk”, este
unul dintre produsele cele bune ale firmei Otto Bock.

1.2.1.9. Proteza bazata pe absorbtia socului

,Proteza bazata pe absorbtia socului” (figura 1.17) [97] este compusa din
trei elemente elastice lamelare. Talpa protezei (1) este articulata in zona calcaiului
de arcul pneumatic ,calcai” (2). Talpa este construita din fibra de carbon si are
elasticitate ridicata. Lamela elastica (3) este fixata in portiunea frontala a talpii
protezei prin intermediul unei piese rigide (4) si a doua suruburi. Adaptorul pentru
tija (5) al protezei este montat in partea superioara a ansamblului. Lamela elastica
se fixeaza, prin doua suruburi, de partea frontala a adaptorului pentru tija. In partea
dorsala a adaptorului se articuleaza elementul pneumatic. Ansamblul astfel obtinut
este robust dar flexibil.

Inmagazinare/ eliberare
de energie

Fig.1.17. Proteza bazata pe absorbtia socului

Proteza a fost conceputa in scopul inmagazinarii de energie la contactul cu
solul si a transmiterii acesteia intr-un mod eficient catre varful protezei. Eliberarea
energiei se face in momentul desprinderii protezei de pe sol. S-a urmarit si
obtinerea unei bune stabilitati laterale la contactul cu solul.

La primul contact cu solul se comprima, mai intai, arcul pneumatic si se
extinde astfel lamela elastica frontald. Talpa protezei este astfel pusa in contact cu
solul, pe masura ce arcul pneumatic este comprimat. Energia inmagazinata in
proteza este eliberata treptat si aduce proteza la o pozitie pentru care axa
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longitudinala a tijei este perpendiculara pe sol. Lamela elastica este deformata
treptat, pe masura ce piciorul ruleaza de pe sol si duce la flexia plantara a protezei.
Eliberarea energiei din lamela elastica si talpa asigura desprinderea de pe sol.
Pentru o Tmbunatatire a comportamentului elastic al lamelei elastice au fost
decupate, pe suprafata acesteia, canale echidistante transversale.

Dispunerea elementelor elastice intr-o structura triunghiulara face din acest
ansamblu un foarte bun transmitator al lucrului mecanic. Dispozitivul permite
absorbtia socurilor la impactul cu solul fara a diminua raportul dintre energia
inmagazinata de proteza si cea eliberata. Elasticitatea sporita faciliteaza eversia si
inversia pe durata deplasarii. O varianta a modelului prezentat este comercializata
sub numele de ,Pathfinder II”. Pathfinder este destinat pacientilor cu un stil de viata
activ si solicitant. Pentru modelul Pathfinder II s-a renuntat la canalele echidistante
de pe suprafata lamelei frontale.

Dezavantajele modelului deriva din complexitatea sa: acesta este masiv (o
greutate dubla fata de proteza SACH) si scump.

1.2.1.10. Proteza Elite Foot

Modelul este bazat pe un sistem tripod, capabil de flexie plantara si de
adaptare laterala la inclinarea terenului. Proteza are lamele calcai si talpa care pot
sa actioneze independent si sa asigure propulsie adecvata si stabilitate buna pe sol.
Lamela calcai (1) a acestui model permite absorbtia socurilor (figura 1.18) [199].
Proteza este adecvata pentru o multitudine de activitati, fiind capabila sa ofere
rezultate satisfacatoare chiar si pentru alergat.

Inmagazinare/ eliberare
de energie

Fig.1.18.Endolite Elite Foot

Lamela calcai a protezei este construita din material compozit si este
conectata la tija protezei cu ajutorul unui adaptor (2). Intre lamela calcai si adaptor
se afla pozitionat un amortizor de soc din cauciuc (3). Amortizorul este capabil sa
absoarba incarcarile mari ce apar in urma contactului cu solul. Elasticitatea lamelei
calcai a fost calculata pentru a se maximiza deformarea arcurilor in functie de masa
corporala si de fortele generate pe durata unei activitati intense (figura 1.19) [199].
Forma lamelei talpa (4) creste cantitatea de energie inmagazinata in urma
comprimarii acestui element, ceea ce duce la reducerea efortului depus de pacient.
De-a lungul lamelei talpa se observa un decupaj care are scopul de a separa doua
portiuni asimetrice, deformabile. Geometria decupajului a fost aleasa pentru a
facilita inmagazinarea individuala de energie in cele doua portiuni deformabile.
Asimetria talpii duce la pozitionarea centrului de presiune la contactul cu solul pe o
traiectorie apropiata de cea intalnita pe zona mediala a piciorului uman. Geometria
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protezei creste cantitatea de energie eliberata si reduce efortul necesar pacientului
pentru a mentine viteza de deplasare. Rezultatul final al utilizarii protezei este un
mers foarte apropiat de cel normal [199].

Fig.1.19. Principiul de functionare al protezei Elite Foot

1.2.2. Proteze cu reglarea unghiului dintre talpa si tija

Aliniamentul corect dintre tija protezei si proteza este necesar pentru ca
deplasarea pacientului sa fie apropiatd de cea a unei persoane fird dizabilitdti. in
prezent, acest aliniament este stabilit de catre tehnician, in functie de indicatiile
pacientului. Reglajul este facut prin montarea a patru elemente de tip surub intr-un
element conector atasat protezei (figura 1.20) [135].

Fig.1.20. Adaptoare pentru contactul dintre proteza si tija

Majoritatea modelelor actuale de proteze sunt concepute pentru a permite
utilizarea unor pantofi cu talpa de grosime standard, de 1cm. Acest lucru este un
mare dezavantaj pentru utilizatorii ai caror pantofi nu se incadreaza in aceasta
categorie. In general, pentru sporirea confortului, pacientii opteaza pentru
introducerea de material sub calcaiul protezei, in scopul restabilirii aliniamentului
corect. Alternativa la aceasta metoda este apelarea la tehnician si refacerea
aliniamentului conform cu dimensiunile tocului pantofului.

Studiile au aratat ca o diferenta mica de inaltime poate duce la disconfort si
la oboseala sporita. Aceasta diferenta duce la o deformare a talpii dispozitivului,
diferita de cea calculata initial de producatorul protezei (figura 1.21) [80].
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Fig.1.21. Forma de rulare pentru o proteza de tip SACH, pentru doua dimensiuni diferite ale
tocului

Datorita acestor neajunsuri ale modelelor uzuale, s-a incercat conceperea
unor solutii constructive care sa permita reglarea unghiului dintre tija si proteza in
mod direct, cu ajutorul unui mecanism adecvat [76], [108].

1.2.2.1. Glezna ajustabila pentru un picior artificial

Proteza este un model simplu ce permite reglarea in functie de dimensiunea
tocului. Aceasta a fost conceputa in anii 60 in incercarea de a imita piciorul uman.
Materialul principal folosit este lemnul. Proteza este articulata la nivelul varfului
piciorului, respectiv la nivelul gleznei (figura 1.22) [151]. Primele modele de proteze
pentru picior uman au fost concepute cu posibilitatea deplasarii controlate a varfului
protezei, cu ajutorul unei articulatii de tip balama, acestea fiind mai putin robuste
decét variantele ulterioare cu talpa flexibila.

Axa pe care actioneaza
opritorul

cuplare/ decuplare

canale pentru opritor

Fig.1.22. Glezna ajustabila pentru un picior artificial
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Proteza este formata dintr-o piesa atasata de cupa protezei,
corespunzatoare tibiei (1), de care este montata o piesa corespunzatoare gleznei
(2). Talpa protezei (3) este articulata de piesa ,glezna” printr-o cupla de rotatie ce
permite miscarea de flexie — extensie. Varful protezei (4) este articulat cu talpa
protezei si cu piesa ,glezna” prin intermediul unei piese conectoare (5). Reglarea se
face prin introducerea opritorului (6) in canalele din piesa mobila (7). Piesa mobila
este amplasata intr-un canal sub forma de arc de cerc din interiorul talpii protezei. O
maneta (8) pentru decuplarea mecanismului este amplasata in zona dorsala a
piesei ,tibie”. Prin actionarea manetei, opritorul este ridicat, iar dispozitivul este
lasat liber pentru a fi ajustat la indltimea dorita de utilizator.

Acest model simplu de proteza are dezavantajul reglarii doar la dimensiuni
prestabilite, in functie de numarul canalelor in care poate fi introdus opritorul. Se
poate opta pentru personalizarea protezei in functie de dimensiunea tocurilor
pantofilor pacientului, dar trebuie tinut cont de rezistenta materialelor folosite in
constructia piesei mobile. Confortul pacientului poate sa scada odata cu uzarea
tocului pantofului pentru care a fost dimensionat modelul, fiind necesara readucerea
pantofului la dimensiunile initiale. Avantajele modelului sunt legate de simplitatea
utilizarii si de costurile reduse pentru un astfel de dispozitiv, data fiind utilizarea
lemnului ca material de baza si a numarului pieselor metalice relativ redus. O
posibila Tmbunatatire ar fi addugarea unei piese pentru absorbtia socurilor la nivelul
calcaiului, similar cu modelul SACH.

1.2.2.2. Proteza cu unghi reglabil, care permite inversarea
tijei

Acest model este conceput pentru a permite reglarea sa in functie de
intensitatea activitatii ce urmeaza a fi efectuata. Este posibila reglarea pentru mers,
respectiv activitati solicitante (alergat, sarituri). Proteza permite inclusiv reglarea
unghiului dintre talpa si tija, in functie de dimensiunea tocului pantofului utilizat.
Proteza este formata dintr-o tija principala (1), pe care sunt delimitate trei portiuni:
superioara, mediana si inferioara (figura 1.23) [57]. Portiunea superioara este
similara cu tijele standard intalnite la alte modele si are forma cilindrica. Portiunea
de mijloc este de forma concava, in aliniamentul pentru mers, respectiv convexa, in
cazul aliniamentului pentru alergat. Proteza ofera posibilitatea inversarii tijei cu
180°pentru a accentua sau inhiba flexia. Partea inferioara a tijei principale este de
forma cilindrica si are axa longitudinald perpendiculard pe axa longitudinalda a
portiunii superioare. Portiunea inferioara a tijei principale este corespunzatoare
articulatiei gleznei. Talpa protezei (2) are o zona dorsala inferioara, corespunzatoare
calcaiului, respectiv o zona de montare, la nivelul gleznei, si o portiune frontala
inferioara, corespunzatoare falangelor. Pentru a asigura fixarea tijei de talpa3,
proteza are portiuni dintate pe partea cilindricd corespunzatoare gleznei, atat pe
talpa protezei, cat si pe tija principala.
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Fig.1.23. Proteza cu unghi reglabil, care permite inversarea tijei

Desi acest model permite reglarea unghiului in functie de dimensiunea
tocului, reglajul se face intr-un mod complicat si implica scoaterea ansamblului din
carcasa estetica. Metoda de reglare este deci incomoda pentru utilizator. Geometria
complexa a pieselor protezei necesita metode de prelucrare costisitoare in procesul
de productie. Posibilitatea reglarii unghiului dintre proteza si tija este principalul
avantaj al acestui model.

1.2.2.3. Proteza Runway

Proteza ,Runway” (figura 1.24) [155] este un model robust care permite
modificarea aliniamentului dintre proteza si tija, produs de firma Freedom
Inovations. Aceasta este prevazuta cu un adaptor pentru tija (1). Adaptorul prezinta
un canal cu profil convex. Prin canalul longitudinal al adaptorului este introdusa
piesa mobila (2). Piesa mobila are forma de trapez isoscel cu baza mare pe talpa
protezei (3). Piesa mobila prezinta un canal in care este introdus boltul mobil (4). Pe
suprafata inferioara a piesei mobile se afla doua picioruse pentru fixarea talpii. Pe
suprafata canalului dreptunghiular se observa decupaje echidistante in forma de arc
de cerc. In partea laterala a adaptorului se afla un canal in care se monteaza boltul
mobil care ajuta la rigidizarea ansamblului. Sub talpa protezei se afla pozitionata
lamela calcai (5).

Boltul mobil are trei portiuni cu diametre diferite. Prima portiune are
diametrul egal cu dimensiunea canalelor din piesa mobila si este utilizata pentru
rigidizarea ansamblului. Cea de-a doua portiune are diametru mai mic si permite
miscarea libera a piesei mobile atunci cand este apasat butonul din partea laterala a
boltului mobil. Cea de-a treia portiune a boltului mobil are diametru mai mare decat
prima portiune si are rol de a limita cursa boltului mobil in canalul lateral al
adaptorului pentru tija. Reglarea unghiului dintre proteza si tija se face prin
apasarea butonului din partea laterala a boltului mobil; boltul mobil se deplaseaza si
elibereaza piesa mobila. Se poate opta pentru decuplarea manuala a boltului mobil
sau se poate utiliza un motor montat pe piesa mobila.
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In cazul utilizdrii motorului este necesard schimbarea structurii protezei
(figura 1.25) [155] dupa cum urmeaza: motorul (6) se monteaza in partea frontala
inferioara a piesei mobile si este alimentat cu ajutorul unei baterii (7). Motorul
actioneaza o tija cilindrica filetata ce trece printr-un orificiu longitudinal al piesei
mobile. Schimbarea pozitiei relative dintre adaptor si talpa protezei se face prin
rotirea tijei cilindrice filetate actionata de motor si rotirea tijei cilindrice filetata
laterala (8) atasata adaptorului. Se pot utiliza senzori (9) pentru determinare
pozitiei relative dintre adaptorul pentru tija si piesa mobild. Daca se utilizeaza
senzori, acestia vor fi amplasati pe partea frontala a adaptorului pentru tija si pe
partea frontala a piesei mobile. Un dispozitiv ce permite controlul motorului in
functie de informatia primita de la senzori va fi montat in apropierea pozitiei
bateriei.

Montare
piesa 3

Fig.1.24. Proteza cu glezna reglabila

Montare
piesa 3

Fig.1.25. Mecanismul de reglare cu actionare electrica

Aceasta proteza prezinta avantajul de a putea fi adaptata la orice tip de
talpa din comert. Contactul pe suprafete mari dintre piesele active confera robustete
sporita acestui model si mareste rezistenta sa la socuri. Prezenta componentelor
electrice Tmbunatateste functionalitatea modelului, dar implica amplasarea unei
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surse de curent pe dispozitiv. Prezenta actuatorului si a sursei de curent duce la
cresterea masei ansamblului si, deci, la reducerea perioadei pentru care este
posibila utilizarea protezei, dar mareste confortul pacientului din punct de vedere al
reglarii unghiului dintre tija si proteza.

1.2.2.4. Proteza Elation

»Elation” (figura 1.26) [132] este un model, bazat pe designul protezei
,Ossur Flex Foot”, ce permite reglarea unghiului dintre talpa si tija. Acest model este
o solutie viabila daca utilizatorul doreste schimbarea pantofilor pe parcursul zilei.
Proteza permite obtinerea unui aliniament corect cu tija prin apasarea pe un buton
destinat acestui scop [132]. Reglajul se poate face pentru tocuri cu inaltime intre 0
cm si 5 cm, un interval suficient pentru a permite purtarea unui numar mare de
pantofi diferiti. Proteza poate fi reglatd pentru deplasarea pe pante ascendente sau
descendente intr-un mod similar cu ajustarea gleznei pentru diferite dimensiuni ale
tocului. Dispozitivul prezinta un decupaj, aferent spatiului dintre degetul mare si
falange, care permite inclusiv purtarea sandalelor.

87mm (31/27)

10mm(3/8")

Fig.1.26.Elation

Mecanismul de reglare (1) este montat in partea superioara a protezei.
Acesta este prevazut cu doua butoane (2) pozitionate simetric, pe partile laterale.
Carcasa mecanismului de reglare prezinta un adaptor standard pentru tija protezei.
Sub mecanismul de reglare se gasesc doua elemente elastice (3) pentru atenuarea
socului (unul situat frontal, celdlalt situat dorsal). Talpa protezei (4) este articulata
cu mecanismul de reglare si este in contact cu elementele elastice pentru atenuarea
socului. Greutatea maxima admisa a pacientului pentru acest tip de proteza este
100kg. Proteza permite doar efectuarea de activitati de intensitate moderata.
Modelul nu este conceput pentru sustinerea unor socuri puternice.

1.2.2.5. Proteza articulata reglabila in functie de inaltimea
calcaiului

Proteza (figura 1.27) [47] permite reglarea inaltimii, in functie de distanta
dintre calcai si sol. Modelul are o carcasa (1) de care este articulat adaptorul pentru
tija protezei (2). Boltul (3) asigura fixarea carcasei de adaptor. Un limitator de cursa
(4) este articulat de adaptorul pentru tija protezei, si este blocat printr-un mecanism
de blocare (5) montat in canalul circular dorsal al carcasei. Talpa protezei (6) este
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fixata de carcasa cu ajutorul a doua suruburi. Ansamblul permite reglarea unghiului
dintre axa longitudinala a tijei protezei si talpa protezei. Reglajul este posibil atunci
cand limitatorul de cursa este deblocat. Pacientul poate modifica manual pozitia
relativa dintre talpa si tija prin miscarea talpii protezei. Blocarea limitatorului de
cursa se face dupa obtinerea aliniamentului dorit. Proteza este prevazuta cu doua
elemente elastice pentru atenuarea socurilor datorate contactului cu solul (7). Un
element elastic este pozitionat sub talpa protezei, in zona calcaiului, iar cel de-al
doilea este pozitionat intre carcasa protezei si talpa.

Fig.1.28. Mecanismul folosit pentru blocarea limitatorului de cursa

Mecanismul de blocare (figura 1.28) [47] este actionat prin apasarea unui
buton (8) situat pe partea laterala exterioara a protezei. Limitatorul de cursa este
articulat de adaptorul pentru proteza cu ajutorul boltului (9). Pe suprafata cilindrica
a limitatorului de cursa se gasesc canale echidistante care faciliteaza blocarea
acestei parti. Mecanismul de blocare este incapsulat intr-o carcasa cilindrica (10)
montata in orificiul dorsal al carcasei protezei. In interiorul carcasei mecanismului de
blocare se gaseste piesa mobila (11). Piesa mobila prezinta canale echidistante pe
suprafata interioara ce intra in contact cu limitatorul de cursa. La una din cele doua
extremitati ale piesei mobile se monteaza un arc elicoidal (12). Arcul este tensionat
cu ajutorul capacului de strangere (13), care se monteaza in carcasa mecanismului
de blocare. Deblocarea se face prin apasarea butonului montat in extremitatea
opusa a carcasei mecanismului de blocare; arcul este comprimat si se permite astfel
miscarea libera a articulatiilor protezei.
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Acest tip de proteza ofera o stabilitate buna pe sol, indiferent de unghiul ales
pentru glezna. De asemenea, costurile sunt scazute, comparativ cu modele cu
actionare electrica ce necesita acumulatori. Solutia duce la o greutate scazuta a
ansamblului, aspect benefic pentru pacient. Absorbtia socurilor este adecvata
solicitarilor intalnite in timpul mersului. Modelul nu a fost conceput pentru activitati
intense, cum ar fi sariturile sau alergatul. Daca proteza este utilizata
necorespunzator exista posibilitatea deteriorarii elementelor mecanice ce asigura
reglarea unghiului. Geometria complexa a pieselor protezei necesitda procedee de
prelucrare avansate in procesul de productie.

1.2.2.6. Proteza Proprio Foot

Acest model avansat a fost conceput de firma Otto Bock in incercarea de a
copia un picior uman sanatos. Proteza foloseste senzori pentru determinarea pozitiei
relative dintre talpa si tija protezei. Motoarele montate pe model asigura obtinerea
unui aliniament adecvat la contactul cu solul. Mecanismul ce permite reglarea
dispozitivului in functie de unghiul de contact cu solul a fost conceput pentru a putea
fi utilizat si in cazul unei orteze (pentru orteza, acesta este amplasat pe exteriorul
piciorului).

Mecanismul de reglare al protezei este format din trei piese (figura 1.29)
[88]. Piesa frontala (1) a mecanismului de reglare este articulata in zona inferioara
cu piesa inferioara (2) si articulata in zona superioara dorsala cu motorul (3). Talpa
protezei (4) este fabricata din fibra de carbon si montata sub piesa inferioara a
mecanismului de reglare al unghiului protezei. Arcul elicoidal telescopic (5) asigura
atenuarea socurilor, transmise cupei protezei in urma unui impact cu solul. Motorul
poate sa micsoreze sau sa mareasca distanta dintre talpa si adaptorul pentru tija si
permite schimbarea unghiului dintre talpa protezei si tija protezei.

Un sistem de senzori de pozitie permite
determinarea aliniamentului dintre proteza si sol.
Sistemul electronic de control, amplasat pe piesa
frontala, determina pozitia dintre tija si proteza si
transmite comenzi motorului pentru a adapta
ansamblul la sol.

Principalele avantajele ale acestei proteze
sunt legate de transmiterea datelor de la senzori
si procesarea acestora in timp real cu ajutorul
componentelor electronice dedicate. Procesarea in
timp real permite adaptarea rapida a dispozitivului
pentru urcatul pe o rampa, pantofi cu tocuri de
diferite dimensiuni sau solicitari mari in cazul
alergatului sau sariturilor.

Dezavantajele dispozitivului sunt
greutatea crescuta (comparativ cu alte modele) si
necesitatea reincarcarii acumulatorului. Costul

unui asemenea dispozitiv este ridicat, datorita Fig.1.29. Proprio Foot
materialelor speciale folosite in constructia sa.
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1.3. Sisteme cu controlul protezei prin curenti
mioelectrici

Protezele pentru membrul inferior nu permit, in general, controlul pozitiei
talpii protezei in timp real. Protezele clasice se bazeaza pe elemente elastice care se
deformeaza in functie de greutatea corporald aplicata si de fortele dezvoltate de
muschii atasati membrului rezidual. In ultimii ani, s-a cercetat posibilitatea
imbunatatirii controlului pacientului asupra protezei, prin utilizarea semnalului
electric generat de mugchii atasati membrului rezidual. Electromiografia are
potentialul de a permite cel putin selectia modului de lucru al protezei. In acest sens
au fost concepute solutii care sa permitéﬂadaptarea in timp real a protezei la
denivelarile prezente pe suprafata solului. In general, tendinta este de a selecta
moduri de lucru ale protezei, cu ajutorul semnalului muscular a unor moduri de
lucru, adecvate pentru urcatul pe scari, deplasarea pe suprafete inclinate sau pentru
coborarea treptelor [11].

Electromiografia este procedeul de masurare a semnalului mioelectric, prin
amplasarea unor electrozi pe suprafata pielii sau direct in masa muschilor (figura
1.30). Amplitudinea semnalului creste in functie de forta musculara generata [32],
[58], [163], [167]. Este, deci, posibila clasificarea modurilor de locomotie pentru
pacient. Forta generata de muschi este controlata de creier, prin neuroni. Neuronii
transmit un semnal prin axonii lor, dupa care semnalul este transmis catre fibra
musculara unde are loc contractia. Analiza de acest tip este folosita in studierea
mersului uman si permite studierea activitatii musculare.

Electrod A Amplificator

Procesare

Electrod B

EMG (v)

| kil beiili ...HI..I.I.I-,J.I.mn.l,..nJ]'dW““lh-l.Lth..lu

Fig.1.30 Atasarea electrozilor pe suprafata corpului pentru electromiografie

O strategie pentru utilizarea electromiografiei a fost studiata de Huang He et
al. [86] pe baza unui esantion de opt subiecti fara dizabilitati si doi subiecti cu
amputatie de coapsa. Rezultatele au demonstrat posibilitatea clasificarii semnalelor
pentru cele sapte moduri de deplasare investigate.

1.3.1. Proteza cu actionare electrica pentru mersul pe
suprafete plane si trepte

Modelul tine cont de biomecanica gleznei umane si este capabil sa genereze
surplus de energie pe durata contactului dintre proteza si sol (durata de sprijin pe
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picior). Proteza este capabila sa genereze o forta suficienta pentru propulsia corpului
in faza desprinderii de pe sol.

Proteza (figura 1.31) [11] are un
motor (1) folosit pentru tensionarea
arcului montat (2) in serie cu motorul. Un
sistem de transmisie (3) face legatura
dintre arc si motor. Un al doilea arc (4)
este montat in paralel cu arcul 2. Talpa
din fibra de carbon (5) este conectata la
arcul montat in serie cu motorul si
articulata cu carcasa protezei (6).

Motorul este actionat de un
sistem de control electronic care
primeste comenzi de la o unitate externa
(figura 1.32) [11]. Senzori, de tipul celor
utilizati n electromiografie, au fost
amplasati pe exteriorul ~membrului
inferior rezidual al pacientului, In scopul
de a Iinregistra activitatea musculara.
Activitatea musculara a fost preluata
pentru  muschiul  Gastrocnemius al
pacientului, respectiv muschiul Tibialis
anterior.

Au fost conceputi algoritmi pentru
coboratul scarilor si pentru mersul pe
suprafata plana. Proteza a fost controlata

in timp real folosind semnalul electric  Fig.1.31 a) Modelul CAD al protezei. b) Solutia

generat de muschi. constructiva. c) Reprezentare schematica.

Fig.1.32. Sistemul de control

Spre deosebire de sistemele pur mecanice clasice, bazate pe deformare
elastica, acest model s-a dovedit mai eficient in copierea miscarii naturale,
caracteristice unei persoane fara dizabilitati, in cazul deplasarii pe suprafete plane.
Coboratul scarilor a necesitat un efort redus din partea pacientului cu amputatie.
Reducerea efortului s-a datorat generarii de energie suplimentara de catre proteza,
cat si a reducerii socului la contactul cu solul. Un alt avantaj al modelului este
raspunsul relativ rapid datorat controlului direct al utilizatorului prin semnalul
generat de muschi. Dezavantajele acestui model sunt legate de cost si de
necesitatea utilizarii unitatii de control externe, aspecte care urmeaza a fi
imbunatatite, dispozitivul fiind in stadiul de prototip.
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In concluzie, dacd se preia semnalul electric generat de muschi pe durata
deplasarii, este posibila cel putin adaptarea protezei la terenul pe care se deplaseaza
pacientul. Proteza ideald ar fi un model cu greutate scazuta, conceput pentru a
inmagazina cat mai multa energie, si care sa permita, cu ajutorul motoarelor,
generarea unui surplus energetic necesar pentru deplasarea in conditii solicitante.

1.4. Concluzii. Obiectivele tezei

Dupa studierea modelelor de proteze transtibiale existente, s-a observat ca
majoritatea modelelor tind sa utilizeze solutii din ce in ce mai complexe, atat din
punct de vedere al constructiei, cat si al functionalitatii. Raportand aceste tendinte
la nevoile pacientilor se poate trage concluzia ca modelele complexe nu ofera
avantaje vizibile, comparativ cu modelele mai simple, dar functionale. Performantele
protezelor depind si de felul in care acestea se deformeaza pe durata contactului cu
solul, mai exact, de forma de rulare (traiectoria descrisa de coordonatele centrului
de presiune, exprimata in sistemul de coordonate global) [79], [43], [77]. Modelul
ideal de proteza trebuie conceput in vederea reducerii efortului depus de pacient
pentru deplasare si trebuie sa se deformeze cat mai apropiat de piciorul intact,
pentru a avea o forma de rulare similara [81], [157]. Este un fapt cunoscut ca
muschii coapsei sunt principalul ,motor” ce asigura deplasarea in cazul pacientilor cu
amputatie transtibiala [156]. Principalii factori ce limiteaza durata de utilizare a unei
proteze de transtibiale sunt: oboseala, disconfortul si durerile cronice [44], [62]. Un
factor important, in ceea ce priveste studiul pacientilor cu amputatie transtibiala,
este strategia compensatorie, utilizata de corp, pentru a permite deplasarea in lipsa
muschilor ce asigura flexia plantara. Strategia compensatorie a fost obiectul de
studiu al cercetatorilor din domeniu si este bine documenta in literatura de
specialitate [156], [29], [159], [165], [164].

In teza de fata s-a urmarit studierea beneficiarului acestor proteze - omul -
si @ metodelor prin care se poate reduce disconfortul acestuia. Criteriul ales pentru
cresterea performantelor protezelor transtibiale a fost reducerea oboselii
pacientului. Oboseala este cuantificata prin energia consumata si activitatea
musculara (pentru oboseala redusa, energia consumata trebuie sa fie scazuta, iar
activitatea musculara trebuie sa fie distribuita uniform intre muschii din sistem).
Tinandu-se cont de tendintele din domeniu, acest criteriu poate fi considerat cel mai
important atunci cand se evalueaza performantele unei proteze.

Prezenta cercetare se incadreaza conform Planului National de Cercetare,
Dezvoltare si Inovare, 2007-2013, PII in:

a) In axa prioritara 7.3 - Tehnologii si produse mecanice de nalta precizie
si sisteme mecatronice. Subdomeniul 8 - Echipamente de protezare
organica si aparatura medicala de investigare, diagnoza si monitorizare
computerizata.

b) In axa prioritard 7.3 - Sandtate. Subdomeniul 1- Dezvoltarea
cunoasterii sistemelor biologice integrative ale fiintei umane

Tinandu-se cont de aspectele discutate, obiectivele tezei au fost stabilite
dupa cum urmeaza:

e Obiectivul principal - conceperea unui model care sa permita
determinarea activitatii musculaturii membrului rezidual si sa permita
studierea efectului utilizarii protezelor asupra membrului rezidual. Atingerea
acestui obiectiv implica studiul unor persoane fara dizabilitati (in prima faza)
si dezvoltarea unui model echivalent anatomiei persoanelor cu amputatie
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transtibiala. Scopul final fiind obtinerea unui model care sa utilizeze
strategia compensatorie descrisa in literatura de specialitate (fara a impune
restrictii stricte asupra activitatii musculaturii acestuia).

Studierea miscarilor corespunzatoare unor activitati uzuale ale pacientilor.
Atingerea acestui obiectiv implica studiul activitatii musculare si a fortelor
interioare ce actioneaza asupra modelului conceput. S-au avut in vedere
lucrul in pozitie verticala, lucrul din sezut, utilizarea unor pantofi cu tocuri de
diferite inaltimi si mersul biped.

Studierea formelor elementelor active ale protezelor si efectul utilizarii
acestora asupra activitatii musculare. Atingerea acestui obiectiv implica
dimensionarea unor arcuri pentru proteze, studiul comportamentului
arcurilor pe durata contactului dintre proteze si sol si evaluarea consumului
de energie la nivelul musculaturii membrului rezidual, in cazul utilizarii
acestora (prin simulare musculo-scheletald).

Determinarea cauzelor ce duc la oboseala pacientilor si studierea metodelor
prin care aceasta poate fi redusa. Atingerea acestui obiectiv implica
studierea factorilor ce duc la cresterea activitatii musculare la nivelul
membrului rezidual.

Determinarea caracteristicilor unei proteze care sa permita reducerea
efortului depus de pacient pentru deplasare. Atingerea acestui obiectiv
implica utilizarea datelor obtinute si a modelelor concepute in scopul alegerii
unei forme constructive pentru care efortul depus (functie de activitatea
musculara) este minim.
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2. MODELE PENTRU ANSAMBLUL PELVIS-
PICIOARE

2.1. Elemente de teorie

Pentru a putea intelege factorii care contribuie la deplasarea bipeda a
corpului uman este mai intdi necesara modelarea si simularea cinematica si
dinamica a ansamblului pelvis-picioare. Determinarea pozitiei corpului uman se
poate face fie cu ajutorul unui model cinematic direct, fie cu ajutorul unui modelul
cinematic invers. In cazul utilizarii modelului cinematic direct este necesara
cunoasterea coordonatelor articulatiilor pe durata deplasarii. Scopul utilizarii
modelului cinematic direct este determinarea pozitiilor efectorului final (laba
piciorului). Daca se utilizeaza modelul cinematic direct se cunosc rotatiile la nivelul
articulatiilor si se obtin pozitiile succesive ale elementelor lantului cinematic. Daca
este utilizat modelul cinematic invers, se porneste de la o pozitie cunoscuta a
efectorului final, si este necesara determinarea rotatiilor din articulatii ce duc la
pozitionarea dorita a efectorului final.

Alegerea metodei depinde de datele de intrare utilizate pentru reconstructia
virtuala a miscarii observate. Un model cinematic direct este util atunci cand se
lucreaza cu pozitii bine determinate ale lantului cinematic. Modelul cinematic invers
este util atunci cand se rezolva o problema de echilibru pentru ansamblul pelvis-
picioare. Datorita faptului ca in studiul mersului uman este mult mai utila studierea
datelor obtinute in urma observarii mersului unor subiecti reali, se va utiliza
cinematica directa.

Prima problema este alegerea unui sistem de referinta in functie de care se
va pozitiona modelul. In general, se alege centrul geometric al pelvisului ca origine a
sistemului de referinta, acesta fiind un os rigid, greu deformabil. Pozitia centrului
pelvisului este, prin urmare, usor de determinat prin masurarea latimii si lungimii
bazinului. Este, de asemenea, necesar sa se stabileasca planele in care vor fi situate
axele sistemului de referinta. Uzual, acestea se definesc in pozitia ortostatica a
corpului, avand ca punct de intersectie comun centrul pelvisului (figura 2.1) [59].
Planele sistemului de referinta sunt urmatoarele:

e Planul sagital imparte corpul uman in partile stanga si dreapta si este

pozitionat pe directia antero-posterioara a acestuia.

e Planul transversal sau orizontal imparte corpul pe directie orizontala.

e Planul frontal sau coronal este situat perpendicular pe planele
transversal si sagital si Tmparte corpul in partile anterioara si
posterioara.

Dreptele de intersectie ale planelor vor fi, deci, axele sistemului de referinta

considerat si sunt denumite dupa cum urmeaza:

e axa antero-posterioara sau sagitala la intersectia planelor sagital si
transversal

e axa longitudinala sau verticala la intersectia planelor sagital si frontal

e axa latero-mediala sau frontald la intersectia planelor transversal si
frontal
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Axid Plan
longitudinala frontal

Axa

Plan — antero-posterioard

sagital
-
«

latero-mediala

transversal

Fig.2.1. Planele de referinta atasate corpului uman in pozitia anatomica standard

Tinand cont de faptul cd ansamblul pelvis-picioare este controlat de o
unitate centrala (creierul uman), iar comenzile primite sunt transmise prin
terminatiile nervoase, de la unitatea centrala la efector (muschii atasati oaselor
picioarelor), se poate spune ca ansamblul pelvis-picioare este asemanator unui
robot. De aceea, pentru modelarea deplasarii corpului uman se poate utiliza o
solutie aproximativa, considerand ca articulatiile sunt cuple ideale, de rotatie sau
translatie. In acest caz, oasele sunt considerate corpuri perfect rigide [60].

Pentru a descrie pozitia unui solid S intr-un sistem de referinta R se pot
utiliza parametrii 8, @, W, numiti si unghiurile lui Euler. Aceste unghiuri sunt folosite
pentru a reprezenta orientarea oricarui sistem de coordonate atasat unui solid fata
de un sistem de referinta (si au fost folosite pentru a descrie miscarea lantului
cinematic in modelare). Se noteaza sistemul de referinta fix Oxyz si cel atasat
corpului Ox"'y"z"”. Dreapta obtinuta prin intersectia planelor Oxy si Ox"y” este
numita /inia nodurilor si are proprietatea de a fi perpendiculara pe axele Oz si 0Oz”
(figura 2.2).

Astfel, se pot defini unghiurile lui Euler dupa cum urmeaza:

e @este unghiul dintre axa Ox si linia nodurilor. Acesta este intalnit in

literatura sub denumirea de unghi de rotatie proprie.

e 0O este unghiul dintre axa Oz si axa Oz"”. Acesta este intélnit in literatura

sub denumirea de unghi de nutatie.

e W este unghiul dintre linia nodurilor si axa Ox”. Acesta este intélnit in

literatura sub denumirea de unghi de precesie.

Fig.2.2. Ung_h-iurile lui Euler
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Un punct oarecare al corpului rigid, situat spre exemplu pe axa Ox la
momentul initial ty a carui pozitie este data la momentul t; pe axa Ox” a sistemului
atasat Ox"y'’z"” poate fi regasit prin aplicarea a trei rotatii succesive in sens
trigonometric [131].

Daca se considera ca ansamblul pelvis-picioare este un sistem asemanator
cu un lant cinematic, se poate spune ca folosirea unei conventii din robotica este
adecvata modelarii dorite. Alegerea unei conventii permite modelarea intr-o maniera
sistematicd ce oferd avantajul unui calcul automat. In ceea ce priveste modelarea
corpului uman, conventia Denavit-Hartenberg este cea mai folositda, ea oferind
solutii bune in cazul robotilor seriali cu lant cinematic deschis.

Conventia a fost introdusa de Jaques Denavit si Richard S. Hartenberg si
implica faptul ca fiecare transformare omogenda este reprezentata de patru
transformari de baza. Normala comuna dintre doua drepte este conceptul de baza
care a permis o reprezentare minimala [52]. Elaborarea modelului geometric, pe
baza conventiei presupune parcurgerea urmatoarelor etape [171]:

¢ Numerotarea elementelor si cuplelor cinematice;

e Alegerea sistemelor de referinta atasate elementelor lantului cinematic;

e Stabilirea parametrilor geometrici caracteristici elementelor si cuplelor
cinematice;

e Exprimarea matricelor 'T.; care descriu pozitionarea si orientarea
sistemului de coordonate atasat corpului i, fata de sistemul de
coordonate atasat corpului i-1.

e Calculul matricei °G, care descrie situarea corpului n in raport cu
sistemul de referinta atasat bazei (sistemul de referinta al primului corp
din lantul cinematic).

Cu precizarile ca [103]:

e Axa care leaga elementul i-1 de elementul i se noteaza z_4;

e Axa x;., este perpendiculara comuna a axelor z_y Si zj,>;

e Denumirea cuplei este data de elementul cu cifra mai mare ce intra in
componenta ei;

e Axa zi4 se afla in cupla cinematica i, iar axa x;.; este legata de elementul
i-1 (este perpendiculara comuna) si are orientarea de la O;.; la O,

e Originile sistemelor de referinta se aleg in punctele de intersectie ale
perpendicularei comune cu axa cuplei de rotatie (O;.> si O;.1). Sensul este
pozitiv de la axa cu indice mai mic la cea cu indice mai mare.

Matricea de transformare'T..1 se prezintd dupad cum urmeaza:
S-a utilizat notatia C pentru cos si S pentru sin.

T1=R(2j-1,6i)T(2j-1,d; )T(Xi,l; )R(X;,aj)
CO6; -Ca;jS6; Sa;jS6; a;Co;
S6; CajCo6; -Sa;jS6; a;So;

0 SG,' CG,' d,'

0 0 0 1

unde R(zj_1,6;)este o rotatie de unghi 8, in jurul axei O z.1; T(Zj_1,d;)este o

T.1= (2.1)

translatie de marime d, de-a lungul axei O.; z.1; T(Xj,/j) este o translatie de

marime L; de-a lungul axei O; x;; R(Xj,dj) este o rotatie de unghi @;in jurul axei
Oi Z;. )
Exprimarea, la forma generald, a matricei 'T;.1 este:
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T.1=|"v % @ Py (2.2)
ny 0z dz Pz
0 0 0 1

unde p = {px Py Pz }T este vectorul de pozitie al originii sistemului de referinta
atasat efectorului final, iar [7 0 5]3X3 este submatricea de orientare a sistemului
de referinta atasat efectorului final.

2.2. Studiul membrului inferior uman

Pentru obtinerea unei proteze adecvate utilizatorului este necesara
intelegerea, din punct de vedere anatomic, a structurii ansamblului pelvis-picioare.
Pentru aceasta este nevoie sa se studieze atat elementele care asigura sustinerea
ansamblului, cat si elementele contractile care realizeaza pozitionarea in spatiu a
ansamblului.

2.2.1. Oasele piciorului uman

Scheletul constituie suportul rigid al corpului uman. Oasele sunt structuri
rezistente si elastice [56]. Oasele prezinta o rezistenta mare la compresiune, dar
cedeaza mult mai usor la torsiune sau incovoiere. Rezistenta si rigiditatea sunt in
general folosite pentru a defini proprietatile mecanice ale unui os. Densitatea
mineralelor din os este legata in mod direct de rezistentd si rigiditate [173].

In ceea ce priveste ansamblul pelvis-picioare, oasele prezente in corpul uman sunt :

- Oasele pelvisului

- Femurul

- Patela

- Tibia

- Fibula

- Oasele labei piciorului:

o Oasele tarsiene

o Oasele metatarsiene
o Falangele piciorului
o Oasele sesamoide

Pelvisul (sau bazinul) este un inel osos asezat intre coloana vertebrala si
membrele inferioare. Este un ansamblu osos robust, cu perete osos mai gros decat
cavitatea toracica sau cutia craniana. In componenta acestuia se gasesc patru oase:
doua oase ale coapsei (oase coxale), pozitionate lateral si frontal; osul sacral si osul
coccis, pozitionate dorsal (figura 2.3) [74].
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Osul coxal

Osul coxal

Osul sacral Osul coccis

Osul iliac

Fig.2.3. Oasele pelvisului

Femurul (figura 2.4) [74] este osul cel mai lung al scheletului uman.
Femurul se articuleaza in partea superioara cu osul iliac si in partea inferioara cu
tibia. Pe suprafata femurului se gasesc locurile de insertie ale muschilor coapsei.

Epicondil lateral

Condilele Femurale

Capul Femural Colul Femural Epicondil medial

Fig.2.4. Femurul

Este cilindric pe aproape toata suprafata sa, cu exceptia zonelor de contact
articular, situate la extremitati. Extremitatea sa superioara prezinta o proeminenta
articulara sferica, numita capul femurului, care se articuleaza cu o cavitate osoasa
apartinand osului iliac, cotilul (pentru a forma articulatia soldului) si doua
proeminente rugoase, marele si micul trohanter. Femurul este dispus sub un unghi
fata de axa longitudinala a corpului, in pozitia erectd a corpului. Unghiul format intre
diafaza si colul femural masoara 125 - 130° [137]. Inclinarea laterala a femurului
are drept scop aducerea incheieturii genunchiului cat mai aproape de linia centrului
de greutate a corpului pentru pozitia sa erecta. Acesta este mai accentuat in cazul
femeilor decat in cel al barbatilor. Diferenta este datorata latimii pelvisului, latime ce
difera intre barbat si femeie.

Patela (figura 2.5) [137] este un os triunghiular, plat, situat in partea
frontala a articulatiei genunchiului. Este considerat os sesamoid, fiind dezvoltat din
tendonul muschiului Quadriceps femoris. Este compus din tesut spongios dens. Rolul
sdu principal este de a proteja tendonul muschiului Cvadriceps. In timpul miscarii
acest tendon are o miscare asemanatoare cu franghia unui scripete si este supus la
solicitari considerabile. Acestea sunt:

- compresiune (tractiunea cvadricepsului comprima puternic patela pe
trohlee). Valoarea fortelor de compresiune poate creste, in functie de amplitudinea
flexiei;
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- forte de intindere;

- forte de frecare.

Patela nu este stabila lateral. Instabilitatea este maxima atunci cand patela
are un contact mai slab cu trohleea (extensie activa si flexie usoara). Instabilitatea
se accentueaza daca tibia este in miscare de rotatie externa, deoarece in acest caz
tendonul rotulian este situat intr-o pozitie oblica, spre exterior [15].

il _'. i
st

Wi LWL
WS R
N v

Fig.2.5. Patela: a) vedere anterioara; b) vedere posterioara

Tibia este situata in partea inferioara a articulatiei genunchiului si este al
doilea os ca lungime din corp. Are o forma prismatica, cu latura cea mai lata in zona
superioara, la contactul cu articulatia genunchiului. Diametrul tibiei creste treptat in
partea inferioara a osului, la nivelul articulatiei cu laba piciorului, dar mai putin
decét la nivelul articulatiei cu genunchiul (figura 2.6) [74]. In cazul barbatului, acest
os are axa longitudinala verticala identica cu cea a corpului [74]. La femei, osul
prezinta o oblicitate laterald, in functie de latimea bazinului. Tibia este articulata in
partea de sus cu femurul, formand genunchiul, iar in partea de jos cu astragalul si
cu fibula (peroneul), formand articulatia gleznei.

Pe partea laterala a tibiei se gaseste fibula. Acest os este conectat cu tibia in
cele doua extremitati ale sale (figura 2.6) [74]. Extremitatea superioara are
diametru mai mare decat portiunea medianda a osului si este amplasata in partea
dorsala a capului tibiei, sub nivelul articulatiei genunchiului. Partea inferioara a
acestui os se prelungeste dincolo de lungimea tibiei si formeaza partea laterala a
articulatiei gleznei [74].

Fibula

Articulatia
genunchiului

Articulatia
gleznei

Fig.2.6. Tibia si Fibula

Scheletul labei piciorului este format din trei parti: oasele tarsiene, oasele
metatarsiene si falangele. Oasele tarsiene sunt in numar de sapte: calcaneul,
talusul, cuboidul, osul navicular si primul, al doilea, respectiv al treilea os cuneiform.
Calcaneul (figura 2.7) [137] este cel mai mare dintre oasele tarsiene. Acesta este
situat in partea dorsala a labei piciorului si face legatura dintre corp si sol. Are o
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forma cuboida neregulata, axele sale longitudinale fiind situate pe directia planului
sagital, respectiv frontal.

Talusul (figura 2.7) [137], sau osul gleznei, este situat intre partea
inferioara a tibiei si calcaneu. Este articulat pe lateral cu oasele maleolare iar in
partea frontalda cu osul navicular. Are drept scop preluarea greutatii corporale
transmisa de tibie.

Osul Cuboid se afla in partea laterala a labei piciorului. Este pozitionat
frontal fata de calcaneu si dorsal fata de oasele metatarsiene cinci si patru. Are
forma piramidala (figura 2.7) [137].

Osul Navicular este situat in partea mediala a tarsusului, intre talus in partea
posterioara si cele trei oase cuneiforme in partea anterioara (figura 2.7) [137].

Oasele cuneiforme fac legatura dintre oasele metatarsiene unu, doi,
respectiv trei, si tarsus (figura 2.7) [137].

Oasele metatarsiene sunt in numar de cinci. Numerotarea acestora incepe
din partea mediala. Au forma prismoida, subtiindu-se treptat catre conexiunea cu
falangele. Prezinta o curbura in plan sagital, fiind concave inspre partea inferioara.
Aceste oase au un rol important in echilibru si mers [74].

Falangele sunt in numar de 14 si sunt similare cu cele intalnite la mana
umana. Exista un numar de trei falange aferente fiecarui os metatarsian, exceptie
facand degetul mare, unde numarul acestora este de doua. Falangele labei piciorului
sunt mai scurte decat cele ale mainii, si sunt incovoiate inspre portiunea laterala
exterioara a piciorului (figura 2.7) [137]. Flexia falangelor permite rularea piciorului
pe sol si echilibrarea corpului in timpul pasirii.

f”'\ﬂ}\ Calcaneul
WP

Talus

Cuboid

Navicular

QOase
cuneiforme

Qase

metatarsiene

Qase falange

Fig.2.7. Oasele labei piciorului
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2.2.2. Elementele de legatura

Elementele de legatura asigura limitarea miscarilor scheletului. Acestea
fixeaza scheletul si asigura conexiunea dintre elementele contractile de tip muschi si
elementele rigide, oasele. Corpul uman are doua categorii de elemente de legatura:
ligamente si tendoane.

Ligamentele realizeaza conexiunea dintre oasele articulate si mentin pozitia
acestora prin limitarea miscarilor. In cazul lipsei ligamentelor exista un risc mare de
dislocare a oaselor. Ligamentele sunt formate din tesut cartilaginos ce contine, in
principal, colagen si elastina. In majoritatea ligamentelor, tesutul este ordonat in
fascicule fibroase. Fasciculele fibroase sunt dispuse in directii diferite, in functie de
solicitarile la care sunt supuse. In ligamentele cu forma cilindrica, fibrele sunt
dispuse longitudinal si rezista la intindere. Pentru alte ligamente, care au rolul de a
limita miscarea laterala a articulatiilor, fibrele sunt dispuse sub forma unei retele
incrucisate.

Tendoanele sunt elemente ce asigura conexiunea dintre muschi si oasele
scheletice. Forta de contractie a fibrelor musculare este concentrata si apoi
transmisa prin intermediul tendoanelor, realizandu-se astfel miscarea. Tendoanele
sunt formate din fibre de tesut conjunctiv, care leaga fasciculele de fibre musculare
si se unesc in extremitatile muschilor sub forma unui cordon inextensibil. Prezinta
putine terminatii nervoase, fiind, in principal, tesuturi inactive. La una din
extremitati sunt legate de corpul muschiului iar la cealalta extremitate se fixeaza de
os. Unele dintre fibrele tendoanelor sunt inglobate in structura osoasa. Tendoanele
inlocuiesc rolul muschilor in cazurile cdnd existd un mare numar de articulatii ce
efectueaza miscari intr-un spatiu redus, deoarece ocupa mult mai putin spatiu decat
muschii, spre exemplu, la nivelul articulatiilor labei piciorului si ale mainilor [137].

2.2.3. Elementele contractile

Muschii sunt elementele active ce asigura miscarea oaselor scheletice, fiind
practic motoare biologice. Acestia sunt atasati de oase, cartilagii, ligamente sau
piele fie in mod direct, fie cu ajutorul tendoanelor. Muschii sunt intalniti intr-o mare
varietate de forme: la nivelul membrelor, acestia au lungimi mari (in special cei
amplasati in apropierea tegumentului): pe trunchi sunt lati, desfasurati pe suprafete
mari, sau aplatizati, si formeaza un perete pentru cavitatile interne. Muschii sunt
infasurati in jurul oaselor si sunt un mijloc de protectie a articulatiilor.

Muschii prezinta structuri diferite, in functie de specializare. Dupa criteriul
distributiei spatiale a fasciculelor de fibre musculare in muschi, acestia pot fi
clasificati in [71]:

e Muschi cu fibre paralele (fibrele sunt aproximativ paralele pe toata

lungimea muschiului).

e Muschi penati. Fibrele musculare sunt dispuse oblic si au insertie intr-un
tendon (sau mai multe) ce se extinde de-a lungul muschiului. Muschii
penati pot fi clasificati in:

a) Cu fibre paralele intre ele dispuse de o parte a tendonului (muschi
unipenati).
b) Cu fibre dispuse de o parte si de alta a tendonului (muschi bipenati).
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c) Formati din plane de fibre musculare alternate cu plane de tesut
conjunctiv (muschi multipenati).

Muschii multipenati pot fi intalniti la nivelul piciorului uman, cum ar fi de
exemplu muschiul Peroneus (figura 2.8) [74]. Un alt exemplu pentru cea de-a treia
categorie este muschiul Rectus femoris (figura 2.8) [74], cu precizarea ca acesta
are fibre care converg din ambele parti catre un tendon central. Unghiul de penatie
este reprezentat de unghiul dintre fasciculul muscular si axa muschiului.

Muschiul Peroneus

Muschiul Rectus Femoris

Fig.2.8. Exemplificare a pozitiilor muschilor pe piciorul uman

Din punct de vedere al contributiei la miscare, muschii pot fi clasificati in [13]:

e Agonisti (muschi care realizeaza miscarea)

e Antagonisti (muschi care controleaza efectuarea continua a miscarii)

e De fixare sau fixatori (sustin oasele in pozitia cea mai convenabila si

confera forta miscarii)

Originea unui muschi este definita ca zona de atasare a muschiului de os.
Structura de care muschiul este atasat nu se deplaseaza datorita actiunii muschiului
vizat [56].

Insertia unui muschi este definita ca zona de atasare asupra careia
actioneaza forta musculara [56].

Exista muschi pentru care originea poate sa fie considerata ca punct de
insertie. Acesti muschi sunt capabili sa realizeze miscare la ambele capete, pe
directia de miscare. Simplificat, se poate spune ca muschiul este un element
contractil prevazut cu doua elemente elastice, reprezentate de tendoane.
Considerand aceasta simplificare, un muschi cu o dispunere evantai a fibrelor poate
fi reprezentat prin mai multe elemente contractile dispuse corespunzator.

Directia pe care este exercitatda forta musculara poate fi identica cu
orientarea fibrelor (liniara) pentru muschii cu fibre dispuse in legatura directa intre
origine si punctul de insertie. In cazul muschilor rulati in jurul unor oase, orientarea
lor deviaza de la liniaritate, directia pe care se exercita forta depinzand de
orientarea fibrelor. In general, dacd actiunea muschiului nu este liniard, sistemul
poate fi asemanat cu un scripete, sau cu un sistem de mai multi scripeti, dupa caz
(figura 2.9) [74].

Fig.2.9. Modificarea directiei de tragere pentru degetul uman
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Un alt factor ce trebuie considerat, in vederea intelegerii functionarii corpului
uman, este forta dezvoltata de muschi. Aceasta depinde, in primul rand, de numarul
de fibre din muschi si, in al doilea rand, de tipul fibrelor. Dispunerea muschilor
influenteaza in mod direct felul in care acestia efectueaza miscarea. In cazul unei
simulari este importanta evaluarea corecta, din punct de vedere al fortei dezvoltate,
a elementelor contractile. Pozitionarea corecta a punctelor de insertie si a originilor
muschilor este facuta, de reguld, cat mai aproape de cea reala. Pentru estimarea
fortelor dezvoltate de muschi se utilizeaza date provenite din studii efectuate pe
cadavre umane, aspect ce afecteaza partial calitatea datelor astfel obtinute.

O prima metoda pentru estimarea numarului de fibre consta in sectionarea
transversala a unui muschi, astfel incat sa fie sectionate toate fibrele musculare
(figura 2.10, Figura 2.11) [74]. Forta se estimeaza prin inmultirea valorii medii a
fortei generate de un centimetru patrat de muschi cu aria sectiunii transversale
[74]. Desi aceasta metoda are meritele ei, ea nu tine cont de diferentele de
orientare a fibrelor si de lungimile variabile ale diferitilor muschi. Este neglijata, de
asemenea, structura diferita a fibrelor si capacitatea de contractie a muschiului.

Fig.2.10. Sectiune transversala la nivelul Fig.2.11. Sectiune transversala la nivelul
mijlocului coapsei mijlocului gambei

O alta metoda pentru estimarea fortei musculare este efectuarea de
masurari in-vivo, folosind un dinamometru tinut, spre exemplu, intr-o mana [143].
Aceasta metoda evalueaza forta dezvoltata de un ansamblu de muschi, si necesita o
metoda estimativa pentru determinarea fortei dezvoltate de un anumit muschi. Pot
fi folosite In acest scop semnalele electrice obtinute prin atasarea de electrozi pe
grupele musculare de interes. Solicitarea grupelor de muschi vizate poate fi dedusa
in functie de valorile semnalului electric masurat. Prin corelarea activitatii musculare
cu forta dezvoltatda, lungimea fibrelor si numarul acestora, se poate determina
estimativ forta maxima ce poate fi dezvoltata de muschii studiati. Principalul
dezavantaj al acestei metode este numarul limitat de muschi care sunt in contact
direct cu pielea, fiind necesara introducerea de senzori in fibra musculara pentru a
avea date detaliate.

Metodele moderne pentru studiul fortelor musculare tin cont, din ce in ce
mai mult, de factorii biologici ce influenteazd acest proces [67]. In general,
prelevarea de tesut de la cadavre umane este metoda cea mai eficienta pentru
obtinerea unei imagini cat mai clare a particularitatilor anatomice ale fiecarui
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muschi. Ideal vorbind, ar fi necesar un studiu folosind specimene cat mai proaspete,
fara ca acestea sa fi fost alterate prin procese chimice ce asigura conservarea.
Fibrele musculare sunt celule polinucleate marginite de o membrana

plasmatica (sarcolema). Membrana inveleste fascicule de miofibrile separate intre
ele de un sistem de tubuli si cisterne membranoase ce apartin reticulului
sarcoplasmic. In fibra musculara exista un numar mare de nuclee si organite
celulare ca mitocondrii, ribozomi etc. Unitatea morfofunctionala a miofibrilei este
sarcomerul (lungime aproximativa 3 pm). Este un fapt cunoscut ca forta dezvoltata
de musschi depinde de numarul de sarcomeri in serie si de viteza de contractie a
fiecarui sarcomer in parte [17], [16], [40]. La microscop, sarcomerul se prezinta
sub forma unui disc intunecat ce are de-o parte si de alta doua jumatati de disc clar
[56]. Aceste structuri corespund unor filamente longitudinale care se intrepatrund.
Filamente formeaza aparatul contractil. Lungimea unui sarcomer este intre 1,25 si
4,5 ym [112], [188]. In figura 2.12 se poate observa structura unui muschi.

Sistemul biologic uman este controlat de unitatea centrald, reprezentata de
creier. Acesta transmite o comanda cu ajutorul neuronilor si a maduvei spinarii, in
functie de dorinta omului si de semnalele primite de la organele senzoriale. Muschiul
primeste impulsuri de la fibrele nervoase ale neuronilor motorii. Impulsurile sunt
reglate de catre centrele motorii din creier, in functie de semnalele primite de la
receptorii periferici [202]. Procesul prin care comanda neuronala este transformata
in miscare este reprezentat schematic in figura 2.13.
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Fig.2.12. Structura muschiului
Organe AIunglre.muscuIara, Geometria sistemului
) Viteze . .
senzoriale musculo-scheletal (invers) < Viteze,
Deplasari

Semnal electric Forte Momente Acceleratiil unghiulare
Comanda Elementul Geometria sistemului Dinamica Miscare
neuronald muschi-tendon musculo-scheletal |:|=> sistemului articulat [—=> observat&

Fig.2.13. Circuitul de legatura intre comanda neuronald si miscare

Proprietatile masurabile pentru un muschi sunt: greutatea, lungimea
fibrelor, lungimea sarcomerilor, lungimea muschiului, unghiul de penatie, volumul,
forta izometrica maxima si aria sectiunii transversale. Aria sectiunii transversale
este intalnita in literatura de specialitate sub abreviatia PCSA (Physiological cross
sectional area). Forta izometrica maxima reprezinta forta dezvoltatd de muschi
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atunci cand acesta are o lungime optima (in general apropiata de lungimea
muschiului in repaus). Este cunoscut faptul ca forta musculara este dependenta, in
mod direct, de alungirea fibrelor musculare. De aceea, atunci cand se studiaza forta
musculara este nevoie ca aceasta sa fie corelata cu alungirea muschiului, raportata
la pozitia de repaos. S-a constatat ca forta maxima dezvoltata voluntar scade
simtitor odata cu alungirea fibrelor. Scaderea are un caracter hiperbolic [119], [160]
(figura 2.14.a).

Dupa o anumita alungire, se poate observa ca in muschi apar treptat forte
pasive elastice, acestea pot fi, dupa o anumita lungime a muschiului, singurele forte
prezente in muschi. Suprasolicitarea muschiului se doreste a fi evitata, data fiind
posibilitatea deteriorarii sau chiar ruperea fibrelor musculare. Viteza de contractie
este legata, in mod direct, de rapiditatea cu care muschiul este alungit sau, dupa
caz, comprimat. O viteza mare de contractie va genera o forta elastica pasiva mult
mai rapid decat o contractie cu o vitezd redusa. in general, fortele elastice pasive au
valori mai mari decat cele generate voluntar, dar existd un pericol sporit de
deteriorare musculara (figura 2.14.b).
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Fig.2.14.Forta musculara: a) functie de lungimea fibrei; b) functie de viteza de contractie

In figura 2.14.a, FM reprezinta forta totala a elementului contractil, ¥
reprezinta lungimea fibrei musculare in pozitie de repaus (lungime izometrica).
Curbele ce reprezinta elementele componente ale fortei totale sunt denumite
sugestiv: forta totala, forta pasiva, forta activa (generata voluntar). Pentru figura
2.14.b, F¥reprezinta forta izometricd musculara (pentru lungime izometrica), Vm
reprezintd viteza de contractie, iar -VM (notatia a fost utilizatd pentru a simboliza
scurtarea lungimii fibrelor - contractie) reprezinta valoarea maxima a vitezei de
contractie, fara a se depasi limita de rupere a fibrelor.

2.2.4. Restrictii ale miscarii piciorului uman

Pentru obtinerea unui model apropiat de cel biologic este nevoie ca
ansamblul pelvis-picioare sa fie studiat prin prisma gradelor de mobilitate si a
tipurilor de miscari posibile la nivelul articulatiilor. Membrul inferior uman poate fi
privit ca un ansamblu de elemente articulate, legate intre ele prin cuple cinematice
corespunzatoare articulatiilor.

Articulatiile in functie de gradul lor de mobilitate se clasifica in:
1. Articulatiile fixe (sinartrozele), in care miscarile sunt minime sau inexistente.

Aceste articulatii sunt lipsite de o cavitate articulara, iar functia lor de
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mobilitate este minima. Sinartrozele sunt zone interosoase, cu un tesut
intermediar, care poate fi transformat chiar in tesut osos. In functie de
stadiul de evolutie al mezenchimului care se interpune intre oase, deosebim:

e sinfibrozele (extremitatile oaselor sunt unite prin tesut fibros)

e sincondrozele (legatura se face prin tesut cartilaginos)

e simfizele (tesut interpus este fibrocartilaginos)

e sinostozelor (mezenchimul se osifica)

2. Articulatiile semimobile, care permit miscari mai ample, denumite
amfiartroze (hemiartrozele, schizartrozele) in care zona intermediara
prezinta o fanta incompleta, aparuta sub influenta unor miscari de
amplitudine redusa.

3. Articulatiile mobile (diatroze), caracterizate prin prezenta unei cavitati
articulare intre extremitatile oaselor.

Din punct de vedere al gradelor de libertate permise de articulatiile mobile
distingem:

1. Articulatiile cu un singur grad de libertate:

a) articulatiile plane au suprafetele articulare congruente. Miscarea lor
este numai de alunecare. Exemple se intalnesc intre apofizele
articulare cervicale sau intre oasele carpiene;

b) articulatiile cilindroide sunt asemanatoare articulatiilor de rotatie. Un
element articular are forma unui cilindru plin sau a unui mosor
(trohlee), iar celalalt are o degajare configurata corespunzator. Se
deosebesc doua variante: articulatia trohleana, cum este articulatia
cotului si articulatia trohoida, sub forma de pivot, in jurul careia se
face miscarea, cum este articulatia radiocubitala superioara.

2. Articulatiile cu doua grade de libertate:

a) articulatia elipsoidala are una din extremitatile osoase in forma de
condil, cu sectiunea anteroposterioara elipsoidala (genunchi) sau un
condil si o cavitate conjugatda corespunzatoare (articulatia
radiocarpiana);

b) articulatia selard (in forma de sa) cu o suprafatda convexa si alta
concava in negativ, ca cea trapezometacarpiana a policelui.

Principalele articulatii prezente la nivelul piciorului uman sunt: articulatia
coxofemurala, articulatia genunchiului, articulatiile tibiofibulare, respectiv
articulatiile labei piciorului. Acestea din urma pot sa fie simplificate in modelul
conceput, mai ales daca se doreste studiul deplasarii pacientilor cu amputatie
transtibiala.

Articulatia coxofemurala este o articulatie sferica cu trei grade de libertate.
Sunt posibile patru miscari la nivelul acestei articulatii: rotatie externa si interna,
extensie-flexie, abductie-adductie si circumductie. Rotatia se realizeaza in jurul unei
axe situata in plan vertical, care trece prin capul femural. Rotatia externa are o
limitd maxima de 15°, iar cea internda are limita de 35°. Extensia si flexia se
realizeaza in jurul unei axe situata in plan transversal, care trece prin varful
trohanterului mare (opus cu capul femural). Aceasta miscare permite aducerea
coapsei la un unghi de 90° fata de trunchi, sau la un unghi de maxim 130° daca
genunchiul este extins. Abductia si adductia se realizeaza in jurul unei axe situata in
plan sagital, care trece prin centrul capului femural. Amplitudinea maxima a
abductiei este de 70° iar amplitudinea maxima a adductiei este de 30°, fiind
limitatd de contactul dintre coapse. Cicrumductia este miscarea rezultata din
alternarea rotatiilor descrise anterior [60], [13].
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Articulatia genunchiului este cea mai mare articulatie a corpului uman si
poate fi descrisa ca avand trei grade de libertate. Miscarile permise de articulatie
sunt flexia, extensia si rotatia mediala si lateralda. Flexia se realizeaza in jurul unei
axe situata in plan transversal ce trece prin condilii femurali. Este miscarea prin care
gamba se apropie de suprafata posterioara a coapsei. Amplitudinea maxima a flexiei
gambei poate ajunge la 130°. Acest lucru se datoreaza faptului ca in miscarea de
flexie a genunchiului apare o combinatie de rostogolire si alunecare. Extensia se
realizeaza in jurul aceleiasi axei de rotatie corespunzatoare flexiei. Extensia se
produce in articulatia meniscotibialda si are o amplitudine maxima de pana la 180°.
Rotatia mediala si laterala se realizeaza in jurul unei axe situata in plan vertical, ce
trece prin centrul eminentei intercondilienie tibiale. In cazul rotatiei interne,
amplitudinea maxima este intre 5° si 10°. Pentru rotatia externa amplitudinea
maxima este de 40°. Aceasta miscare poate avea loc doar cand gamba este flexata
si ligamentele colaterale (Ligamentum collaterale tibiale) se relaxeaza [60].

Articulatiile tibiofibulare prezinta miscari limitate, de alunecare, respectiv de
apropiere -indepartare intre tibie si fibulda. Aceste miscari nu prezinta interes pentru
modelarea membrului inferior uman.

Articulatiile piciorului, din punct de vedere al modelarii, pot fi simplificate la
cele principale, considerand ca anumite portiuni ale talpii sunt relativ rigide in timpul
deplasarii. Drept urmare, articulatiile care trebuie considerate sunt: articulatia
talocrurala si articulatia talotarsala.

Articulatia talocrurala are axa de rotatie situata in plan transversal trecand
prin varful celor doua maleole. Aceasta are rolul de a asigura contactul cu solul si a
facilita desprinderea piciorului de pe sol dupa faza de rulare a acestuia. Prin flexia
dorsald a acestei articulatii, talpa se apropie de fata anterioara a gambei, iar prin
flexia plantara se realizeaza apropierea fetei superioare a labei piciorului de fata
frontala a gambei. Amplitudinea celor doua miscari este de pana la 80°.

Articulatia talotarsala are axa de rotatie ce trece prin colul talusului si un
punct situat in apropierea trohleei fibulare a calcaneului. Miscarile posibile sunt
inversia si eversia, reprezentand rotirea lateralda a piciorului spre exterior sau
interior.

Studierea intervalului de miscari posibile pentru ansamblul pelvis-picioare se
face tindnd cont de aceste restrictii anatomice.

2.3. Modele ale membrului inferior uman

Modelarea deplasarii bipede reprezinta o problema complexa, dat fiind faptul
ca piciorul uman este o structura cu un numar mare de muschi si de oase articulate.
Modelul trebuie sa fie conceput astfel incat acesta sa surprinda atat comportamentul
oaselor, cat si cel al tesuturilor care le inconjoara. In trecut au fost concepute
diverse modele care au fost folosite in studiul mersului uman, dar in general acestea
sunt foarte mult idealizate, muschii din sistem fiind de obicei ignorati sau
simplificati. In trecut, modelarea s-a facut in doua dimensiuni, si considerand
simplificat cad coapsa, gamba si talpa piciorului sunt corpuri rigide [192], [3].
Similar, prin utilizarea unei structuri formata din corpuri rigide, alti autori au
conceput modele 3d cu ajutorul carora s-a studiat echilibrul corpului uman sau
fortele si momentele articulare [7].

Este necesara diferentierea gercetérii din domeniul animatiei computerizate
de cea din domeniul biomecanicii. In cazul studiului deplasarii corpului uman din
punct de vedere biomecanic este necesara reproducerea, cu o precizie crescuta, a

BUPT



52 Modele pentru ansamblul pelvis-picioare - 2

miscarii unui individ anume. Cu toate ca, la prima vedere, in domeniul animatiei pe
computer se realizeaza deplasarea unui model al corpului uman in spatiu, aceasta
deplasare este in general privitda din punct de vedere estetic, fizica miscarii fiind
ignorata partial, sau total [162], [197]. De aceea, un model eficient pentru studiul
corpului uman trebuie sa fie complex, sa continda o configuratie musculara apropiata
de cea reala si un sistem osos definit prin corpuri rigide, care sa aiba un numar
suficient de articulatii, astfel incat reproducerea miscarii sa se faca intr-un mod cat
mai apropiat de realitate.

2.3.1. Modele simple

Primul pas in studierea deplasarii bipede este conceperea unui model
cinematic pentru ansamblul pelvis-picioare. Este necesar ca cercetatorul sa
stabileasca precizia impusa. De asemenea, trebuie aleasa metoda de modelare, in
functie de ceea ce se doreste a fi simulat. Simularea prin metoda cinematicii directe
se preteaza atunci cand se doreste a se reproduce, intr-un mediu virtual, un
experiment real. Scopul final este obtinerea unei simulari cat mai apropiata de
experiment. Folosirea metodei cinematicii inverse este adecvata atunci cand se
doreste obtinerea unui model capabil sa alinieze sistemul cinematic la o anumita
configuratie dorita, in functie de pozitia efectorului final.

Modelele cinematice bazate pe conventia Denavit-Hartenberg au fost
propuse de diversi cerAcetétori si sunt bine documentate in literatura de specialitate
[144], [110], [69]. In general, miscarea este descrisa de valorile variabilelor
articulare, in functie de date prelevate experimental. Elementele Ilanturilor
cinematice sunt considerate rigide cu dimensiuni fixe. Pentru acest tip de modele,
trebuie calculate valorile variabilelor articulare, in functie de pozitiile reperelor
externe atasate corpului subiectului. Un exemplu de model cinematic pentru
membrul inferior uman, bazat pe conventia Denavit-Hartenberg este prezentat in
anexa 1.

O alta categorie de modele simple este reprezentata de modelele cinematice
pentru care pozitille centrelor articulatiilor sunt calculate in functie de pozitiile
reperelor externe si de constante determinate experimental. Un exemplu,adaptat
dupa Vaughan [174] este prezentat in anexa 2.

Cele mai bune rezultate se obtin prin utilizarea unui model avansat, cu un
lant cinematic bine definit, condus cu ajutorul unor repere externe (variante ce
utilizeaza ambele metode descrise anterior).

2.3.2. Modele avansate

Modelele prezentate anterior se preteaza utilizarii in situatii unde puterea de
calcul este limitata sau se doreste obtinerea de rezultate intr-un interval scurt de
timp. Modelele avansate prezinta avantajul integrarii majoritatii variabilelor ce
caracterizeaza anatomia corpului uman [200], [201]. In ultimii ani au fost
dezvoltate solutii complete care recurg la calculul automat al cinematicii si dinamicii.
Solutiile software utilizate in domeniul biomecanicii includ, printre altele: LifeMOD
[113], AnyBody [6], OpenSim [166], Templo [36], Visual3D [33], Vicon Bodybuilder
[178]. Alegerea solutiei software potrivite depinde, in primul rand de complexitatea
simularii ce urmeaza a fi efectuata si in al doilea rand de capabilitatile pachetului
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software folosit. O solutie software avansata este utila doar in cazul in care
utilizatorului i se permite modificarea modelelor deja existente, pentru a obtine
configuratia dorita. Aplicatiile dezvoltate, mai ales in ideea unei interfete
~prietenoase” cu utilizatorul, se vor dovedi, de cele mai multe ori, incapabile sa
ajute in rezolvarea unei probleme care nu a fost considerata de arhitectul software.
Prin urmare, solutia software ideala va permite accesul la secventele de cod care
participa la descrierea si solutionarea problemei.

LifeMOD permite utilizarea unor modele sofisticate intr-un mediu de lucru
usor de utilizat. Este posibila efectuarea de analize cinematice si dinamice, analiza
de date cinematice obtinute experimental, precum si utilizarea de modele simple
sau avansate pentru muschii atasati modelului. Se ofera posibilitatea interactionarii
cu obiecte importate din medii CAD uzuale, cum ar fi CATIA, Pro/E, SolidWorks.
LifeMOD solutioneaza cu succes problema dinamicii sistemelor de corpuri, dar are
carente in ceea ce priveste modelarea musculaturii.

AnyBody este un software comercial dedicat modelarii corpului uman. Acesta
permite dezvoltarea de structuri musculo-scheletale conform cu dorintele
utilizatorului. Se poate modifica un model deja existent sau se poate concepe un
model complet nou. Versatilitatea programului este limitata doar de functiile
predefinite ale limbajului de programare folosit (AnyScript). Modelele standard sunt
de o calitate superioara si oferite gratuit pe pagina web a companiei. Este incurajata
colaborarea utilizatorilor pentru dezvoltarea de noi modele sau imbunatatirea
periodica a modelelor. Rutinele folosite pentru solutionarea problemelor de
optimizare sau de dinamica sunt bine documentate si sustinute prin lucrari
stiintifice. Limitarile programului deriva din versatilitatea sa:sunt necesare
cunostinte legate de programarea computerelor si nu exista optiunea constructiei
interactive a modelelor. Programul nu ofera posibilitatea studiului dinamicii directe,
acesta fiind optimizat pentru studiul dinamicii inverse.

OpenSim este un program open-source dedicat modelarii in biomecanica.
Acesta a fost dezvoltat pentru a fi o solutie gratuita care sa permita cercetarea in
domeniul biomecanicii. Similar cu AnyBody, accesul la informatii legate de utilizarea
sa si conceperea unor modele este facil. Exista diverse module de tip plug-in care
sunt in continua dezvoltate si includ, printre altele, suport pentru vizualizare, analiza
sau controlul muschilor din model. OpenSim este in continua dezvoltare, cercetatorii
din domeniu adauga constant noi metode si modele in structura deja existenta.
Dezavantajele utilizarii acestui program deriva din caracterul sau complex. Este
nevoie de studierea laborioasa a documentatiei pentru intelegerea necesara utilizarii
acestuia. Este necesar un grad avansat de specializare in domeniul biomecanicii
pentru a genera date de iesire valide. Similar cu AnyBody, este nevoie si de
experienta in programarea pe calculator numeric.

Templo este un software pentru analiza 2D a miscarii. Acesta a fost
conceput pentru a fi usor de utilizat si a executa rapid simularile. Programul nu
dispune de facilitati avansate, accentul fiind pus pe analiza mersului si alergatului.
Aplicatia este utila pentru vizualizarea si intelegerea rapida a cauzelor deplasarii
defectuoase a subiectului. Poate sa integreze, in simulare, date furnizate prin
electromiografie, si sa ofere o imagine de ansamblu a factorilor care influenteaza
miscarea. Din cauza conceptului fundamental, aplicatia nu este utila atunci cand se
doresc informatii avansate despre fortele interioare ce actioneaza asupra corpului
uman.

Visual3D reprezinta o solutie avansata capabila sa utilizeze date de la
majoritatea sistemelor pentru achizitia pozitiei corpului uman. Are capacitate de
integrare, in simulare, a datelor sincronizate prelevate de la dispozitive aditionale:
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platforme de presiune, platforme pentru masurarea reactiunilor din partea solului,
electromiografie etc. Permite utilizarea unor configuratii multiple de repere externe
si calculeaza centrele articulatiilor. Poate sa utilizeze expresii matematice definite de
utilizator, inclusiv cod generat cu aplicatia Matlab. Modelarea se face prin utilizarea
unei interfete grafice usor de utilizat. Permite inclusiv procesarea automata a unor
seturi de date prin rutine. Dezavantajele sunt legate de capabilitatile vaste ale
aplicatiei. Este nevoie de o perioada de timp indelungata pentru familiarizarea cu
acestea. Nu exista posibilitatea modificarii parametrilor inertiali ai corpurilor din
model. Acest aspect nu permite utilizarea acestuia pentru studiul protezelor.
Rutinele folosite in rezolvarea modelelor matematice nu sunt accesibile, utilizatorului
nu are o idee clara asupra metodelor utilizate de aplicatie.

Vicon Bodybuilder este conceput pentru a utiliza modele definite de
utilizator. Acesta permite definirea rapida a corpurilor si calcularea momentelor
articulare intr-un timp relativ scurt. Existd un numar mare de modele deja
dezvoltate de catre firma producatoare, iar adaptarea acestora la cerintele
utilizatorului este facila. Permite vizualizarea in timp real a valorilor determinate
experimental. Acest aspect este datorat si faptului ca aplicatia a fost conceputa
pentru a lucra direct cu sistemul VICON de captura video (unul din cele mai bune de
pe piata). Dezavantajele sunt legate de faptul ca programul este un cititor de script
redactat in format text si nu are un editor incorporat. Modificarea modelelor
existente este un proces complicat si exista doar variante prestabilite de modelare,
flexibilitatea aplicatiei fiind redusa din acest punct de vedere. Rutinele pentru
rezolvarea problemelor legate de cinematica si dinamica modelului folosit nu sunt
accesibile utilizatorului, ceea ce poate conduce la erori. La viteze de deplasare mari
ale subiectului se pierde calitatea semnalului inregistrat de la reperele folosite in
experiment.

Considerand avantajele si dezavantajele celor mai bune solutii comerciale
sau gratuite s-a optat pentru utilizarea pachetului software AnyBody. Factorul
principal in aceasta alegere a fost posibilitatea dezvoltarii unor modele complexe pe
baza modelelor deja existente. Structura codului utilizat in constructia modelelor
umane este relativ usor de inteles si permite modificarea acestuia, conform cu
cerintele problemei investigate. Este posibil controlul complet asupra variabilelor
caracteristice anatomiei umane. Este posibila simularea protezelor transtibiale prin
modificarea parametrilor corpurilor rigide corespunzatoare oaselor. Pachetul
software contine un algoritm avansat pentru predictia controlului motor, aspect ce
permite estimarea activitatii muschilor din model.

2.3.2.1. Model avansat al corpului uman generat cu ajutorul
aplicatiei AnyBody

Dupa cum s-a discutat in capitolul anterior, aplicatia software AnyBody
permite utilizarea unor modele complexe deja construite. Este deci necesara
studierea modelelor disponibile si alegerea unui model adecvat cercetarii deplasarii
bipede. Modelele au fost alese din repository 1.0, disponibil pe site-ul firmei
AnyBody Technology. Acestea sunt bazate pe date obtinute din literatura de
specialitate si conforme cu anatomia umana. Pentru cazul mersului uman exista
doua aplicatii deja concepute: GaitVaughan si GaitUniMiamiTD [6].

GaitVaughan se bazeaza pe datele antropometrice si de pozitie ale reperelor
din domeniul public si este un model complex. Acesta are un numar de 35 de
muschi de tip Hill (v. capitolul 2.3.2.3). Articulatiile soldurilor permit trei rotatii,
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articulatiile genunchilor permit o singura rotatie, iar articulatiile gleznei permit doua
rotatii. Stabilirea parametrilor muschilor modelului s-a facut conform cu datele
utilizate n modelele concepute de S. Delp [51], [50]. Desi, din multe puncte de
vedere, acest model este foarte avansat, acesta nu a fost folosit in cadrul cercetarii
prezentate in teza, optandu-se, in schimb, pentru modelul GaitUniMiamiTD. Modelul
GaitUniMiamiTD a fost ales deoarece acesta este bazat pe un set de date anatomice
mult mai detaliat [90] decat GaitVaughan. Avantajele celui de-al doilea model vor
putea fi observate din prezentarea detaliata care urmeaza.

2.3.2.2. Articulatii prezente in modelul utilizat

Structura modelului utilizat de aplicatia GaitUniMiamiTD este similara cu cea
a unui robot umanoid, fiind formata din lanturi cinematice deschise care au o
articulatie comuna, de tip sferic, la nivelul osului sacral. Pentru trunchi au fost
considerate urmatoarele:

e Articulatie sferica intre osul sacral si pelvis.

e Vertebrele de la L1 pana la L5 sunt articulate sferic intre ele.

e Cutia toracica este considerata corp rigid. Ea prezinta o articulatie
sferica la nivelul contactului dintre vertebrele L1 si cutia toracica si o
articulatie cilindrica la nivelul contactului vertebrei C1 cu suprafata
inferioara a craniului uman (figura 2.15).
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Fig.2.15. Articulatii sferice (S) si articulatii cilindrice (C) la nivelul trunchiului modelului

Notatia Si/ indicd o articulatie sfericd intre rigidul j si rigidul k. Notatia Ci/
k k

indica o articulatie cilindrica intre rigidul j si rigidul k. Pentru simplificare nu au fost
prezentate axele cuplelor de rotatie in cazul articulatiilor sferice, fiind prezentate
doar axele cuplei de rotatie corespunzatoare miscarii de aplecare a trunchiului spre
fata sau spre spate in articulatia S1.
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Prin urmare, trunchiul are un numdr suficient de articulatii pentru a fi
considerat asemenea cu anatomia umana. In ceea ce priveste corpurile ridige legate
prin articulatii, acestea sunt numite segmente in limbajul AnyScript utilizat de
aplicatia AnyBody [5]. Se alege conventia utilizarii termenului ,,segmente” pentru a
usura intelegerea structurii modelelor si a nu devia de la limbajul folosit pentru
redactarea codului de tip script.

Pentru a completa modelul uman se adauga unul sau doua lanturi
cinematice deschise, corespunzatoare membrelor inferioare umane. Aplicatia
GaitUniMiamiTD foloseste un model pentru picior uman numit LegTD. Sistemul de
referinta global, utilizat de GaitUniMiamiTD, este Oxyz in figura 2.16. Lantul
cinematic utilizat pentru constructia piciorului prezinta urmatoarele articulatii (figura
2.16):

- Articulatie sferica la nivelul contactului dintre femur si centura pelviana.

- O articulatie cilindrica la nivelul contactului dintre femur si tibie.

- O articulatie cilindrica intre femur si patela.

- O articulatie cilindrica intre tibie si talus, corespunzatoare gleznei.

- O articulatie cilindrica intre talus si tarsus (articulata talotarsala).
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Fig.2.16. Articulatii sferice (S) si articulatii cilindrice (C) la nivelul piciorului modelului

Aceste articulatii permit pozitionarea modelului in majoritatea pozitiilor
realizabile de catre corpul uman. Miscarile posibile sunt: flexie - extensie, abductie
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- adductie si rotatie externa si interna, la nivelul articulatiei soldului (coxofemurald);
flexie-extensie, la nivelul articulatiei genunchiului; flexie-extensie, la nivelul
articulatiei gleznei (talocrurald); eversie si inversie, la nivelul articulatiei talotarsala.

Modelarea patelei s-a facut prin legarea extremitatii inferioarea a acesteia de
tibie. A fost stabilita o distanta fixa intre cele doua puncte de conexiune (unul pe
pateld, unul pe tibie). AnyBody foloseste functia AnyKinPline pentru a determina
distanta dintre doua puncte. Fixarea distantei dintre cele doua puncte s-a facut prin
introducerea unei functii de control al miscarii denumita AnyKinEqSimpleDriver. Cu
ajutorul acestei functii s-a stabilit o lungime constanta a tendonului egala cu
0,0605m*dimensiunea de scalare. Dimensiunea de scalare este o valoare
procentuala ce permite redimensionarea modelului in functie de datele
antropometrice ale subiectului studiat [6].

in AnyScript un Driver este considerat un mijloc pentru generarea miscarii la
modul general. El este folosit pentru stabilirea pozitiei unei articulatii sau a distantei
dintre dgué puncte la un anumit moment de timp [4].

In concluzie, se poate observa ca modelul descris permite simularea fidela a
cinematicii membrelor inferioare. Pentru a putea definitiva constructia modelului
pentru corpul uman este nevoie de introducerea elementelor contractile in acesta.
Aplicatia AnyBody usureaza acest proces prin definirea punctelor de insertie pentru
tendoane pe segmentele din model.

2.3.2.3. Muschi prezenti in modelul utilizat

Modelul considerat prezintd marele avantaj de a avea o structura musculara
predefinita. Pentru stabilirea pozitiei punctelor de insertie ale tendoanelor muschilor
s-a folosit studiul pe cadavru uman efectuat in cadrul Universitatii din Twente de
catre Horsman [90]. Au putut fi definite astfel, atat proprietatile principale ale
elementelor contractile (v. subcapitolul 2.2.3), cat si pozitiile acestora in raport cu
oasele scheletului uman. S-a obtinut un model foarte apropiat de anatomia reala a
barbatului studiat. Modelul contine un numar impresionant de elemente contractile
(155) amplasate pe fiecare membru inferior. Muschii cu o geometrie complexa au
fost aproximati prin elemente contractile multiple. S-a tinut cont inclusiv de unghiul
de penatie pentru muschii, daca acesta a fost determinat in cadrul studiului.

Legat de modelarea muschilor, exista trei variante pentru elemente
contractile disponibile in AnyScript. Acestea au denumiri sugestive, in functie de
proprietati: AnyMuscleModel, AnyMuscleModel2ELin, AnyMuscleModel3E [4].

AnyMuscleModel3E este cel mai complex model de muschi disponibil in
AnyBody si este modelul utilizat pentru analizele musculo-scheletale prezentate in
teza. Modelul tine cont de elasticitatea pasiva din muschi, de elasticitatea
tendonului, de unghiul de penatie si de majoritatea parametrilor caracteristici
muschilor. Acesta este bazat pe modelul muscular de tip Hill.

Modelul muscular obtinut de A.V. Hill se bazeaza pe cercetarea degajarii de
caldura la nivelul fibrei musculare pentru broaste. S-a folosit in acest scop muschiul
Sartorius, acesta fiind la ora respectiva cea mai buna solutie pentru efectuarea unor
astfel de studii [89]. Ecuatia caracteristica vitezei de contractie, dedusa de Hill, are
forma urmatoare:

(P+a)(v+b)=(Py+a)b=const. (2.3)
unde veste viteza de contractie, P este forta aplicata asupra muschiului; P, este forta
maxima izometrica dezvoltabila de muschi;a este o constanta, functie de caldura
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degajata pentru o contractie de un centimetru, b este o constanta, functie de
eliberarea de energie pentru reducerea fortei aplicate.

Modelul Hill este simplu si presupune ca muschiul este format dintr-un

element contractil (CON) si doua elemente elastice, unul in serie cu elementul
contractil (SER), altul in paralel cu cele doua elemente (PAR). Forta din elementul
elastic este proportionala cu alungirea sa. Se poate scrie:
L=Lcon+Lser=Lrar (2.4)
P=Ppar+Pser, Pcon=Pser (2.5)
unde L este lungimea muschiului, Loy este lungimea elementului contractil, Lsgr
este lungimea elementului elastic in serie, Lppr este lungimea elementului paralel,
iar P este forta musculara.

CON este fibra musculara in care se genereaza forta in functie de
intensitatea stimulului din partea sistemului nervos. PAR este elementul, similar cu
un arc, care descrie proprietdtile elastice pasive ale structurii. Elementul elastic
inmagazineaza energia pe durata alungirii muschiului si o elibereaza sistemului
atunci cand are loc revenirea la pozitia izometrica.

Valoarea fortei generate in timpul contractiei musculare in pozitie izometrica
creste lent. Acest aspect se datoreaza contractiei elementului CON simultan cu
alungirea elementului SER. Elementul elastic functioneaza, deci, ca un amortizor in
cazul cresterii bruste a fortei musculare.

Daca se considera cazul muschiului comprimat datorita pozitiei scheletului,
se va observa o lungime a fibrei musculare mai mica decéat valoarea sa optima (in
pozitie izometricd). Lungimea redusa pentru CON va duce la o lungime redusa
pentru SER si la o scadere a fortei generate de muschi.

In codul AnyScript structura muschiului de tip Hill este definita folosind trei
elemente de baza:

e Doua elemente legate in paralel (CON si PAR).

e Un element SER, legat in serie cu cele doua elemente CON si PAR.

Elementul contractil (CON) reproduce proprietatile active ale fibrelor
musculare, iar elementul elastic (PAR) reproduce comportamentul pasiv al fibrelor
musculare.

Schematic, modelul Hill utilizat are forma din figura 2.17 si este o adaptare
a modelului utilizat de Zajac [202].

Notatiile din figura 2.17 sunt:

¢ CON - Elementul contractil.

PAR - Elementul elastic in paralel cu CON.

SER - Elementul elastic in serie cu CON si PAR.

Lcon — Lungimea elementului CON.

Lser — Lungimea elementului SER.

Ly — Lungimea fibrei musculare.

Lut — Lungimea totald a elementului tendon+fibre musculare.

Ft - Forta musculara totala (suma dintre forta elastica pasiva si forta

activa).

a - Unghiul de penatie.

e d - Distanta dintre punctul de insertie al fibrei musculare si axa de-a
lungul cdreia actioneaza.
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Fig.2.17. Modelul Hill folosit de AnyMuscleModel3E

Modelul de tip AnyMuscleModel3E necesita definirea parametrilor descrisi
pentru modelul AnyMuscleModel3ELin, cat si definirea unor parametrii aditionali.
Acestia sunt:

Valorile de

Gammap,r — Unghiul de penatie dintre fibrele musculare si axa pe care
actioneaza muschiul pentru pozitie izometrica [rad].

Fcrast — Procentul de fibre cu viteza rapida de contractie. Reprezinta
raportul dintre numarul de fibre totale si numarul de fibre cu viteza
rapida de contractie. Spre exemplu: fibrele cu viteza rapida de reactie
sunt intalnite cu preponderenta la atletii specializati pe probe de viteza,
iar fibrele cu viteza scazuta de reactie sunt intalnite cu preponderenta la
atletii specializati pe alergarea de rezistenta. O fibra cu viteza rapida de
reactie va genera fortda maxima rapid, dar cu un cost metabolic crescut.
Fibrele cu viteza scazuta de contractie genereaza forta medie pe durata
miscarii dar activarea lor se face cu cost metabolic scazut, de pana la 6
ori mai mic decat in cazul fibrelor cu viteza rapida de contractie [22].

Ky si K, - Constante care controleaza viteza maxima de contractie a
muschiului in functie de proprietdtile fiziologice ale muschiului [s].
Valorile folosite implicit sunt: K;=2[s] si K;=8[s™].

PEf.ctor - Controleaza panta curbei descrise de forta din elementul PAR pe
masura ce acesta este alungit. Este o masura a elasticitatii elementului
PAR. Ly= PEfactor * Lfpar (Lfpar €ste lungimea fibrei in pozitie izometrica).
Valorile pentru PEs,«or Se afla in intervalul [1,5; 5].

iesire generate de AnyScript sunt urmatoarele:

Lmt - Lungimea totala a elementului muschi-tendon [m].

Lm - Lungimea elementului contractil [m].

Lt - Lungimea tendonului [m].

Lmtyo: — Viteza de contractie a Lmt [m/s].

Lmgyot — Viteza de contractie a Lm [m/s].

Activity - Activitatea musculara, calculata Tnaintea aplicarii corectiei in
functie de alungirea muschiului. Este definitda ca raportul dintre forta
maxima generabila de modelul de muschi in starea respectiva si forta
generata efectiv. Valorile se afla in intervalul [0,1].

CorrectedActivity - Activitatea musculara, dupa aplicarea corectiei in
functie de alungirea muschiului.

Fm - Forta generata de elementul contractil CON [N].

Ft - Forta generata de elementul tendon SER [N].

Fp - Forta generata de elementul PAR [N].

BUPT



60 Modele pentru ansamblul pelvis-picioare - 2

e Strength - Forta generata de modelul muscular Ft [N].

e Ft, — Forta pe care ar genera-o tendonul daca activitatea musculara ar fi
nula[N].

PennationAngle - Unghiul de penatie pe durata miscarii [rad].

EPOT; - Energia potentiala din elementul tendon,SER [J].

EPOT, - Energia potentiala din elementul PAR [J].

EPOT,: — Energia potentiala totala din elementul muschi-tendon[J].

Pm - Puterea mecanica a elementului contractil CON [J/s=W].

Pmt - Puterea mecanica a elementului muschi-tendon [W].

Pmet - Estimarea metabolismului muscular [W]. Este calculata
considerand o eficienta de -120% pentru alungirea musculara si 25%
pentru contractia musculara. Cu alte cuvinte, Pmet=Pm x 0,25 pentru
contractie si Pmet=Pm*(-1,20) pentru alungire. Aceste valori procentuale
sunt in limitele descrise in literatura de specialitate. Eficienta energetica a
contractiei musculare a fost descrisa ca 16% pentru prinderea unor
obiecte cu mana, 23% pentru exercitii care implica muschii mari ai
membrelor inferioare si superioare si pana la 30% in conditii optime
pentru mersul pe bicicleta [87]. O eficienta de 25% este ideala, deci,
pentru contractia muschilor scheletici mari. In ceea ce priveste alungirea
muschilor, eficienta este-28% pentru muschii mici si poate ajunge pana
la -160% pentru muschii mari [87]. Alegerea valorii de -120% pentru
eficienta energetica, in cazul alungirii, este deci optima pentru cazul
muschilor scheletici mari. Desi metoda ofera rezultate apropiate de
realitate [147], aceasta nu permite estimarea metabolismului pentru
pozitia izometrica a muschiului. Aceasta limitare nu influenteaza intr-un
mod semnificativ rezultatele obtinute pentru miscari ample (mers,
alergat, mers pe bicicleta, ridicare de greutati, etc), dar poate estima
eronat consumul energetic pentru cazul studiului unei pozitii in care
majoritatea muschilor din model sunt in pozitie izometrica (simularea
unei maini care tine un obiect usor in palma, fara a include si elementele
bratului uman).

Utilizdnd datele legate de metabolismul muscular se poate calcula consumul
de energie, necesar pentru efectuarea activitatii studiate. Exprimarea costului
metabolic in calorii se face folosind estimarea 1 cal=4,184 J. Cu alte cuvinte, pentru
miscarea de extensie considerata (alungirea modelului muscular):

e Costul metabolic mediu pe durata de o secunda este: 2,6 W=2,6 1/s

e Costul in calorii pe secunda va fi: (2,6 J/s)/4,184=0,621 cal/s

e Costul in calorii pe ora va fi: (0,621 cal/s)* 60s/min * 60min/ora=2235,6

cal/ora

e In calorii alimentare: 1cal,jimentar=1000cal

e Consumul va fi deci:2,235 cala mentar/0ra

Prin aceste estimari se poate determina consumul energetic si, deci, efortul
depus pentru efectuarea miscarii studiate pe o anumita durata de timp. Exemple in
acest sens au fost prezentate in literatura de specialitate pentru mersul pe bicicleta
[147] sau pentru inot [128].

Daca miscarea studiata este ciclica, atunci nu se va tine cont de pauzele
dintre miscari. Se poate modela mersul unor subiecti normali si mersul unor subiecti
cu dizabilitati, in scopul compararii datelor legate de metabolism. Exista, deci,
posibilitatea conceperii unui model de proteza care sa reduca efortul depus pentru
deplasare. De asemenea, se pot estima diferentele dintre modelele de proteze
studiate si aduce corectii la modele deja existente.
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Pentru ca descrierea modelului muscular sa fie completa, este necesara
enumerarea muschilor prezenti in modelul pentru membru inferior uman LegTD
utilizat de aplicatia AnyBody GaitUniMiamiTD. Acestia sunt:

e Pentru coapsa:

- Pectineus (1)

- RectusFemoris (2)

- VastusLateralis (3)

- VastusMedialis (4)

- VastusIntermedius (5)

- Sartorius (6)

- TensorFasciaelLatae (7)

- AdductorLongus (8)

- AdductorBrevis (9)

- Pectineus (10)

- GluteusMedius (11)

- GluteusMinimus (12)

- Iliacus (13)

- BicepsFemoris (14)

- Semitendinosus (15)

- Semimembranosus (16)

- AdductorMagnus (17)

- Gracilis (18)

- GluteusMaximus (19)

- QuadratusFemoris (20)

- ObturatorExternus (21)

- ObturatorInternus (22)

- Gemellus (23)

- Piriformis (24)

- Popliteus (25)

e Pentru gamba si laba piciorului:

- SoleusMedialis (26)

- SoleuslLateralis (27)

- GastrocnemiusLateralis (28)

- GastrocnemiusMedialis (29)

- FlexorDigitorumLongus (30)

- FlexorHallucisLongus (31)

- TibialisPosteriorLateralis (32)

- TibialisPosteriorMedialis (33)

- TibialisAnterior (34)

- PeroneusBrevis (35)

- PeroneusLongus (36)

- PeroneusTertius (37)

- ExtensorDigitorumLongus (38)

ExtensorHallucisLongus (39)

P02|§|onarea acestora pe segmentele din model s-a facut conform cu
anatomia umang, tinand cont de studiul pe cadavre umane al lui Klein Horsman
[90]. in figura 2.18 se pot observa pozitile muschilor din model pentru gamb3 si
laba piciorului, conform cu numerotatia de mai sus. Pozitionarea muschilor de pe
coapsa se poate observa in figura 2.19.
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Fig.2.18. Muschii de pe gamba si laba piciorului din modelul LegTD

Este evident ca modelul surprinde cu acuratete structura membrului inferior
uman. Se pune insa problema modelarii unor persoane care nu au aceeasi inaltime
si greutate cu subiectul folosit ca baza pentru model. Inaltimea diferita a subiectilor
implica lungimi diferite ale membrelor corpului, nu neaparat proportionale cu
modelul prezentat. De aceea este necesar ca muschii din model sa poata fi adaptati
la noua configuratie a oaselor. Acest lucru necesita definirea unor noi lungimi pentru
tendoane si muschi. AnyScript permite modificarea lungimilor tendoanelor, in functie
de specificatiile utilizatorului.

Fig.2.19. Muschii de pe coapsa din modelul LegTD

Calibrarea este procesul prin care lungimile modelelor musculare sunt
calculate pentru a permite o generare optima de forta. Acest procedeu presupune ca
lungimea tendoanelor fiintelor vii este adaptata pentru a permite functionarea
muschilor in intervalul de lungime pentru care forta generata este maxima (lungime
optima a fibrei musculare). Pentru a calibra un muschi, utilizatorul trebuie sa
defineasca pozitii ale modelului pentru care muschiul respectiv se afla in pozitie
optima izometrica. In general, aceste pozitii pot fi definite ca pozitiile pentru care
muschiul poate genera cea mai mare forta. De exemplu, pentru muschiul biceps,
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calibrarea se va face in pozitia pentru care se obtine un unghi de 180° intre brat si
antebrat. Calibrarea se poate face pentru un singur muschi sau pentru grupe de
muschi, in functie de specificatiile utilizatorului. Trebuie avut in vedere faptul ca o
calibrare inexacta va genera erori mari in solutia obtinuta. De aceea, este de
preferat ca rutinele legate de calibrare sa fie adaptate corespunzator cu simularea
dorita. O calibrare conceputa pentru o persoana cu mobilitate scazuta nu va fi
adecvata unui gimnast si invers.

In concluzie, modelul LegTD are o structura foarte apropiata de anatomia
membrului inferior uman si permite dimensionarea in functie de nevoile
utilizatorului. Modelele musculare sunt complexe si surprind majoritatea aspectelor
legate de functionarea muschilor scheletici. Posibilitatea modificarii oricarui aspect
legat de structura modelului ofera utilizatorului un instrument puternic pentru
simularea deplasarii bipede pentru cazuri patologice sau pentru studiul unor subiecti
fara dizabilitati.

Anexa 3 contine informatii suplimentare legate de particularitatile modelarii
musculo-scheletale cu ajutorul aplicatiei AnyBody.
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3. MODELAREA MERSULUI UMAN PRIN
DINAMICA INVERSA

Analiza dinamica inversa este o metoda utilizata pentru obtinerea fortelor
motoare care produc miscarea data in prezenta fortelor de exterioare. Datele de
intrare pentru o problema de dinamica inversa sunt (functie de timp):

e Fortele exterioare ce actioneaza asupra lantului cinematic (rezistente).

e Dimensiunile antropometrice (geometria).

e Cinematica.

Pachetul software AnyBody permite rezolvarea automata a unei probleme de
dinamica inversa. Rezolvarea se face pentru un model musculo-scheletal definit de
utilizator (lant cinematic), a carui migcare este definita prin traiectorii spatiale si
asupra caruia actioneaza forte exterioare. In cazul studiului mersului uman:

e Modelul musculo-scheletal este un lant cinematic format din ansamblul
membru inferior - pelvis. Modelul se dimensioneaza conform cu
antropometria subiectului.

e Fortele exterioare sunt reactiunile din partea solului.

e Traiectoriile sunt siruri de coordonate ale unor repere amplasate pe
elementele anatomice ale membrului inferior si pe pelvis.

3.1. Experimentul pentru prelevarea datelor

In vederea determindrii pozitiilor reperelor externe este necesard stabilirea
unei conventii referitoare la numarul reperelor si pozitia acestora in raport cu oasele
scheletice (corpurile rigide din model). In lucrarea de fata s-a optat pentru o
pozitionare a reperelor similara cu cea utilizata de Vaughan [174]. Pozitiile reperelor
sunt detaliate in anexa 2, acestea sunt redenumite dupa cum urmeaza:

e Reperul 1, redenumit RTOE, situat la nivelul articulatiei dintre falanga 2

si metatarsianul corespunzator falangei 2 a labei piciorului.

e Reperul 2, redenumit RHEE, situat in spatele calcaneului.

e Reperul 3, redenumit RANK, situat pe exteriorul articulatiei gleznei.

e Reperul 4, redenumit RTIB, situat pe partea exterioara a gambei, la

jumatatea distantei dintre articulatia gleznei si cea a genunchiului.

e Reperul 5, redenumit RKNE, situat pe partea exterioara a articulatiei

genunchiului.

e Reperul 6, redenumit RTHI, situat pe partea exterioara a coapsei, la

jumatatea distantei dintre articulatia genunchiului si cea a coapsei.

e Reperul 7, redenumit RASI, situat in dreptul spinului iliac drept.

Reperul 14, redenumit LASI, situat in dreptul spinului iliac stang.

e Reperul 15, redenumit SACR, situat la contactul dintre osul sacral si

prima vertebra de jos in sus (L5) a coloanei vertebrale.

Denumirea s-a facut pentru a usura procesul de prelucrare a datelor. S-a
eliminat astfel posibilitatea confuziei intre reperele definite prin numere (o eroare
frecvent intalnita este inversarea reperului 2 cu reperul 3 sau a reperelor 7 si 14).
Reperele prezentate mai sus sunt suficiente pentru studiul deplasarii ansamblului
pelvis-picior drept, daca se considera ca trunchiul are o pozitie verticala pe durata
deplasarii studiate si ca membrele superioare contribuie la echilibrul trunchiului.
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3.1.1. Date legate de cinematica mersului

Experimentul pentru prelevarea datelor pentru studiul cinematicii mersului
necesita un laborator dotat cu minimum doua camere de filmat, un sistem hardware
si un pachet software care sa permita determinarea coordonatelor reperelor in
spatiul tridimensional. Datele de pozitie utilizate in lucrarea de fata au fost
inregistrate in cadrul laboratorului pentru studiul deplasarii umane din cadrul
Facultatii de sport a Universitatii din Porto, Portugalia (Faculdade de Desporto da
Universidade do Porto, laboratdrio de Biomecanica do Desporto). S-au utilizat trei
camere de filmat, inclinate la un unghi de 45° intre axa obiectivului camerei si
platforma pe care se deplaseaza subiectii investigati. Camerele au fost amplasate pe
peretii laboratorului, astfel incat sa fie posibila acoperirea unei suprafete vizuale
totale cat mai mari (suma totala a unghiurilor vizuale acoperite de camere a fost de
270°). Frecventa de inregistrare a camerelor a fost de 25 Hz.

Pentru a obtine date valide este necesar ca subiectului sa i se permita o
adaptare la dimensiunile platformei pe care acesta trebuie sa se deplaseze.
Platforma utilizata in cadrul laboratorului a avut o lungime de 8 m si o latime de 1,5
m, un spatiu suficient pentru ca subiectul sa fie capabil sa se deplaseze fara
restrictii. in general, este necesara inregistrarea unui numar de cel putin trei cicluri
de mers pentru fiecare subiect in parte. Un numar mai mic de inregistrari prezinta
riscul obtinerii unor date de pozitie eronate, caracteristice unui mers restrictionat
(subiectul prezinta atentie sporita la efectuarea fiecarui pas), diferit de cel natural.
Daca finregistrarea s-a facut in mod corect, diferentele dintre traiectoriile
determinate pentru cele trei cicluri de mers vor fi nesemnificative.

Fig.3.1. Pozitiile reperelor pe corpul subiectului. Imagini prelevate de la cele trei camere de
filmat si analizate in software-ul ,Dvideo”

Dupa inregistrarea semnalului video, urmeazda etapa obtinerii pozitiilor
reperelor din inregistrarile obtinute de la cele trei camere. In acest scop s-a utilizat
software-ul ,,Dvideo”, conceput de UNICAMP, Sao Paulo, Brazilia (figura 3.1). Acest
software utilizeaza metoda triangularii si permite determinarea pozitiei fiecarui
reper, in functie de pozitiile predefinite ale unor repere atasate unui dispozitiv de
calibrare. Pentru a putea obtine coordonatele tridimensionale ale reperelor este
necesara precizarea pozitiei acestora in imaginile inregistrate de la cel putin doua
camere.

Calibrarea camerelor de filmat permite eliminarea erorilor ce pot sa apara in
urma estimarii gresite a distantelor. Calibrarea se face cu ajutorul unui dispozitiv
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dedicat, echivalent unui volum tridimensional predefinit. Dispozitivul pentru
calibrare, utilizat in cadrul laboratorului pentru analiza mersului, a avut un numar de
16 repere. Reperele utilizate au fost amplasate conform cu tabelul 3.1.

Tabelul 3.1. Amplasarea reperelor dispozitivului pentru calibrare

Nr. reper X Y Z
1 0,00 0,00 0,00
2 0,50 0,00 0,00
3 1,00 0,00 0,00
4 1,00 0,75 0,00
5 1,00 1,50 0,00
6 0,50 1,50 0,00
7 0,00 1,50 0,00
8 0,00 0,75 0,00
9 0,00 0,00 1,00
10 0,00 0,00 1,75
11 1,00 0,00 1,00
12 1,00 0,00 1,75
13 1,00 1,50 1,00
14 1,00 1,50 1,75
15 0,00 1,50 1,00
16 0,00 1,50 1,75

Pozitia reperelor dispozitivului de calibrare va fi precizata de utilizator,
pentru fiecare din cele trei camere, tinandu-se cont de axele sistemului de referinta
global (figura 3.2).

Fig.3.2. Pozitiile reperelor pentru sistemul de calibrare. Camera de filmat 1.

Marcarea reperelor atasate corpului subiectului studiat se face dupa
definirea volumului tridimensional reprezentat de dispozitivul de calibrare. Este
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necesar ca reperele sa fie marcate pe intreaga durata a pasului investigat, in cel
putin doua camere de filmat.

Un set de date obtinut in urma studiului mersului unei persoane fara
dizabilitati (cu ajutorul protocolului experimental descris) are forma din figura 3.3.
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Fig.3.3. Pozitiile reperelor atasate corpului uman, pe durata efectuarii unui pas

Se poate constata ca diferentele intre forma semnalelor ce definesc pozitia
reperului RASI pe axa Z, cea a reperului LASI si cea a reperului SACR pe axa Y sunt
minime. Cresterea valorilor pe axa Y este liniara pentru aceste trei repere, ceea ce
indica o deplasare uniforma a subiectului investigat. Daca subiectul este nesigur pe
durata pasirii, aceste semnale vor avea mici deviatii de la linearitate,
corespunzatoare cu perioadele pentru care subiectul fsi echilibreaza corpul. O
metoda simpla de verificare a corectitudinii amplasarii reperelor este studierea
vizuala a semnalului de pe axa Z din graficele prezentate in figura 3.3, si observarea
pozitiilor acestora in raport cu corpul subiectului investigat. Spre exemplu, o definire
gresita a reperului RANK va putea fi observata prin compararea semnalului obtinut
pentru pozitia de sprijin pe piciorul studiat (intre 0,2s si 0,8s pentru exemplul din
figura 3.3). Pentru pozitia de sprijin, reperele definite corect vor avea valori care
urmeaza regula RHEE Z<RTOE Z<RANK Z. In mod asemanator vom avea RTIB Z<
RKNE Z<RTHI Z si RASI Z=LASI Z=SACR Z. Pentru reperele atasate pelvisului, un
semnal inregistrat in mod corect implica si RASI X<SACR X<LASI X.
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3.1.2. Reactiuni din partea solului

Reactiunile din partea solului reprezinta fortele generate in urma contactului
dintre un corp si sol, egale si de semn contrar cu fortele cu care corpul actioneaza
asupra solului. Pentru cazul deplasarii bipede, reactiunile din partea solului vor fi
egale si de semn contrar cu forta pe care o exercita piciorul pe sol. Vectorul care
defineste fortele de reactiune din partea solului este o marime ce reflecta
acceleratiile centrului de greutate al corpului. Practic, reactiunea din partea solului
reprezinta rezultatul actiunii tuturor fortelor musculare, gravitationale si inertiale
care actioneaza asupra corpului uman la un anumit moment de timp pe durata
contactului cu solul [195]. Din aceasta cauza, reactiunile din partea solului
reprezinta principalul obiect de studiu in cazul deplasarii umane.

Actiunea muschilor scheletici poate fi, studiata cu ajutorul reactiunilor din
partea solului, daca se considera ca reactiunile din partea solului si fortele
dezvoltate de muschi produc momente egale si de semn contrar in jurul axelor
articulatiilor membrului inferior. Greutatea si fortele de inertie ale elementelor
componente ale lantului cinematic corespunzator membrului inferior, actioneaza, de
asemenea, asupra elementelor proximale si distale din lantul cinematic. Aceste forte
articulare prezinta importanta, dar au valori mici pe durata contactului cu solul. De
aceea, reactiunile din partea solului sunt utilizate in mod direct de catre specialistii
din centrele de reabilitare, pentru o mai buna intelegere a fortelor pe care muschii
umani trebuie sa le genereze, pe durata contactului cu solul, pentru controlul
membrului inferior [105].

Reactiunile pot fi determinate cu ajutorul unui sistem dedicat acestui scop,
cunoscut sub numele de platforma pentru determinarea reactiunilor din partea
solului, sau ,force platform” (platforma de forta) in literatura de specialitate in limba
engleza. Fortele de reactiune din partea solului, determinate cu ajutorul platformei,
reprezintd componentele vectorului fortei ce apare ca raspuns din partea solului in
urma contactului piciorului cu dispozitivul [102]. Platforma permite determinarea,
intr-un sistem de coordonate atasat dispozitivului, a componentelor vectorului
reactiunilor din partea solului. De obicei, valoarea fortelor de reactiune obtinute se
imparte la greutatea corporala a individului pentru a permite compararea directa
intre indivizi. Valoarea componentelor reactiunilor se reprezinta, deci, ca o functie
de greutatea subiectului investigat (R/greutate =BW in literatura de specialitate, sau
F/G). Un pas complet poate fi considerat ca fiind format din doua etape:

- etapa de sprijin pe picior (60% din ciclul de mers);

- etapa de balans a piciorului (40% din ciclul de mers);

Pentru a permite compararea intre diferite seturi de date, timpul este
reprezentat procentual (normalizare). Valorile obtinute (forte de reactiune, activitati
musculare, etc) se reprezinta (procentual) in functie de durata unui pas complet sau
in functie de durata de sprijin (durata contactului cu solul) pentru piciorul respectiv.

Principiul functionarii platformelor pentru determinarea reactiunilor din
partea solului, utilizate in prezent, se bazeaza pe studiul deformarii anumitor
componente din constructia acestora, sub actiunea fortelor exterioare. Se disting
doua categorii de platforme: platformele cu senzori de tip traductor tensiometric si
platformele cu senzori de tip cristale piezoelectrice. Platformele cu traductori
tensiometrici sunt mai ieftine si se comporta bine in cazul unor solicitari statice.
Platformele cu cristale piezoelectrice permit inregistrarea la frecvente ridicate, dar,
pentru masurarea solicitarilor statice necesita sisteme electronice dedicate [154].
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Platformele moderne utilizeaza patru senzori amplasati in colturile
platformei. Semnalul obtinut de la o platforma va fi caracterizat de marimile Fx, Fy,
Fz, cele trei componente ortogonale ale fortei, respectiv de momentele ortogonale
Mx, My, Mz relativ cu pozitia centrului platformei. Originea fortelor Fx, Fy, Fz este
centrul de aplicatie a reactiunii din partea solului, denumit centru de presiune
(center of pressure - COP in literatura de specialitate). Coordonatele X si Y ale
centrului de presiune se afla, uzual, in centrul platformei, iar coordonata Z se afla
sub capacul platformei.

Tabelul 3.2.Parametrii platformei Kistler pentru masurarea reactiunilor din partea solului

Parametru | Calcul Descriere
Fx = fx12 + fx34 Forta medio-laterala 1)
Fy = fyl4 + fy23 Forta antero-posterioara 1)
Fz = fz1l + fz2 + fz3 + fz4 Forta verticala
Mx = b*(fz1+fz2-fz3-fz4) Momentul platformei in jurul axei X 3)
My = a*(-fz1+fz2+fz3 -fz4) Momentul platformei in jurul axei Y 3)
Mz = b(-fx12+fx34) + a(fyl4- | Momentul platformei in jurul axei Z 3)
fy23)
Mx’ = Mx + Fy*az0 Momentul platformei fata de suprafata
platformei 2)
My’ = My - Fx*az0 Momentul platformei fata de suprafata
platformei 2)
ax =-My’'/ Fz Coordonata X a centrului de presiune (COP)
2)
ay = Mx'/ Fz Coordonata Y a centrului de presiune (COP)
2)
Toate formulele sunt in sistemul de coordonate pentru platforma de tip Kistler
1) Directia de mers este pozitiva pe axa Y 3) a,b = distante intre senzori (valori
pozitive)

2) az0 = distanta fata de capacul platformei
(valoare negativa)

In tabelul 3.2 [175] se pot observa valorile ce pot fi determinate cu ajutorul
unei platforme Kistler pentru masurarea reactiunilor din partea solului, conform cu
notatiile din figura 3.4 [175]. Valorile studiate uzual sunt Fx, Fy, Fz — componentele
vectorului reactiunii din partea solului si ax, ay - pozitiile centrului de presiune.
Coordonata az a centrului de presiune se considera 0 si coincide cu valoarea 0 pe
axa Z a sistemului de referinta global. Momentul Mz reprezinta reactiunea datorata
momentului de torsiune generat de piciorul subiectului investigat, in jurul unei axe
verticale situata in centrul de presiune. In simulare, momentele My si Mx sunt
considerate nule, deoarece acestea sunt generate doar in cazul in care exista o
conexiune rigida intre pantof si platforma (pantoful este fixat pe platforma).

az,

Fig.3.4. Reprezentare schematica a unei platforme pentru masurarea reactiunilor din partea
solului
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In general, platformele au un pachet software dedicat ce permite
determinarea directa a componentelor prezentate mai sus. Cu toate acestea,
anumite modele permit doar citirea datelor furnizate de senzori si necesita
determinarea valorilor Fx, Fy, Fz, ax, ay, Mz, de catre utilizator. Determinarea
valorilor implica o intelegere a datelor furnizate de catre platforme. Majoritatea
platformelor utilizate in prezent sunt similare cu platformele AMTI (Watertown,
Massachusets, Statele unite ale Americii) sau Kistler (Winterthur, Elvetia). Pentru
lucrarea de fata s-au utilizat o platforma Kistler (laboratorul pentru studiul deplasarii
umane din cadrul Facultatii de sport a Universitdtii din Porto, Portugalia), cat si o
platforma AMTI (centrul de reabilitare din Villa Nova de Gaia, Porto, Portugalia). In
cazul unei platforme AMTI, valorile Fx, Fy, Fz, Mx, My, Mz sunt calculate de
software-ul platformei, iar ecuatiile prezentate in tabelul 3.2 pot fi aplicate direct, cu
precizarea ca:

Fx=Fx"*fx (3.1)
Fy=Fy"*fy (3.2)
Fz=Fz'*fz (3.3)
Mz= Mz'*gz + Fx"*(Mx"*gx+Fz*az)/Fz+Fy(My'*gy+Fz*az)/Fz (3.4)

unde Fx’, Fy’, Fz' sunt valorile tensiunilor electrice citite de la senzori [V], fx, fy, fz
sunt constante necesare pentru conversia din V in N, iar gx, gy, gz sunt constante
necesare pentru conversia din V in Nm a momentelor. Fiecare platforma AMTI are o
valoare az determinata de producdtor si specificatd in manualul de utilizare.

In cazul utilizarii unei platforme de tip Kistler, fiecare din cele patru colturi
ale platformei are un numar de trei senzori piezoelectrici, dispusi ortogonal. Senzorii
citesc valori care sunt insumate automat. Valorile citite de la platforma sunt: Fx12,
Fx34, Fyl4, Fy23, Fzl, Fz2, Fz3 si Fz4 (Fx;=Fx+Fx;; Fy;=Fyi+Fy;). Pentru a
determina valorile de interes se vor folosi urmatoarele ecuatii:

Fx = (Fx12 + Fx34)fxy (3.5)
Fy = (Fyl4 + Fy23)fxy (3.6)
Fz = (Fz1 + Fz2 + Fz3 + Fz4)fz (3.7)
Mz = b(-Fx12+Fx34)fxy + a(Fyl14 - Fy23)fxy (3.8)

unde fxy si fz sunt constante necesare conversiei din V in N.

Utilizarea pachetului software AnyBody necesita adaptarea valorilor obtinute
la sistemul de coordonate global, utilizat in aplicatia dedicata studiului deplasarii
umane. Aceasta adaptare este necesara si pentru a putea prezenta date conform cu
conventiile uzuale din literatura de specialitate. Prin urmare; axa Ox devine Oy, axa
Oy devine Ox, iar axa Oz devine -0z. Pentru o mai buna intelegere a schimbarilor,
conform cu sistemul de coordonate global utilizat frecvent in literatura de
specialitate, se va face referinta la anexa 2.

Dupa obtinerea componentelor reactiunilor din partea solului, este necesar
ca acestea sa fie studiate si intelese. Componenta verticala (Fz) a reactiunilor are
valoarea cea mai mare dintre cele trei componente. Aceasta are forma din figura 3.5
si prezinta trei puncte de interes pentru studiul mersului (Fz1, Fz2, Fz3). Varful Fz1
este corespunzator inceputului fazei de sprijin pe piciorul studiat si este legat de
raspunsul platformei la aplicarea greutatii corporale pe picior. Valoarea Fz2 este
corespunzatoare deplasarii centrului de greutate al corpului pe directie verticala
(indepartare de sol), pe masura ce piciorul incepe sa se apropie de pozitia
perpendiculard pe sol. Valoarea Fz3 este corespunzatoare fazei de incepere a
desprinderii de pe sol si este un indicator al cresterii acceleratiei centrului de
greutate si a deplasarii acestuia inspre sol. Componenta Fz depinde direct de
acceleratia centrului de greutate al corpului. Valorile Fz3 si Fz1 sunt de aproximativ
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105-110% din greutatea corporala si depind de stilul de mers al subiectului.
Valoarea Fz2 este, in general, aproximativ 80% din greutatea subiectului.
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Fig.3.5. Reprezentare a reactiunilor din partea solului pentru un subiect normal, conform cu
sistemul global de coordonate din figura 2.16 (Date obtinute experimental).

Componenta Fx a reactiunilor este generata in planul antero-posterior atunci
cand vectorul reactiunilor deviaza de la traiectoria verticalda. Fx are o faza negativa,
corespunzatoare cu decelerarea corpului la contactul cu solul si o faza pozitiva
atunci cand are loc accelerarea corpului, in scopul desprinderii de pe sol. In general,
componenta Fx are valori maxime de aproximativ 20-25% din greutatea corporala.

Componenta Fy (laterala) este generata de schimbarea de greutate de pe un
picior pe altul si are o valoare de aproximativ 5-10% din greutatea corporala. Este
pozitiva pentru piciorul drept si negativa pentru piciorul stang (consideradnd o axa Y
cu valori pozitive spre piciorul stang).

Pentru pacientii cu amputatie transtibiala, componenta Fz si componenta Fx
au valori mai mici decat cele intalnite la persoanele fara dizabilitati - o consecinta a
lipsei de stabilitate pe membrul rezidual. Pacientii cu amputatie unilaterala vor
genera, in schimb, valori crescute pentru Fz si Fx in cazul piciorului sanatos.

3.2. Sincronizarea semnalelor

Dupa cum s-a evidentiat in paragrafele anterioare, traiectoriile spatiale si
fortele obtinute cu ajutorul platformei pentru masurarea reactiunilor din partea
solului sunt masuri ce definesc caracteristicile mersului subiectului. Prezenta unor
erori in cele doua seturi de date afecteaza partial rezultatele finale. Cu toate
acestea, se pot obtine rezultate satisfacatoare chiar daca mici erori sunt prezente fie
in semnalul de pozitie, fie in vectorul reactiunilor din partea solului. Pe de alta parte,
daca semnalele nu sunt sincronizate, pot aparea erori mari in sirul de valori ale
fortelor si momentelor articulare obtinute. Daca fortele de reactiune sunt aplicate
prea devreme in model, se va observa tendinta suprasolicitarii musculaturii
membrului inferior, deoarece acesta va intampina rezistenta inainte de atingerea
solului. In mod asemé&nétor, o aplicare cu intarziere a semnalului de reactiune din
partea solului va genera forte mai mari pe durata sustinerii greutatii corpului pe
piciorul investigat si va duce tot la suprasolicitare musculara. Evident, este de dorit
ca datele obtinute sa fie cat mai apropiate de cele caracteristice mersului investigat.
De aceea, este nevoie ca cele doua seturi de date sa fie sincronizate, iar momentul
aplicarii semnalului reactiunilor din partea solului sa coincida cu momentul primului
contact dintre calcai si sol.
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In general, existd doud categorii de aparaturd utilizatd pentru determinarea
caracteristicilor mersului. Prima categorie este reprezentata de solutiile complete,
care integreaza inregistrarea semnalelor de pozitie si inregistrarea reactiunilor din
partea solului. A doua categorie este reprezentata de solutiile mai ieftine, care
permit inregistrarea celor doua semnale, dar necesita operare separata a aparaturii.

3.2.1. Solutii complete

Solutiile complete sunt, in general, livrate ca un ansamblu de componente,
complet sincronizate, actionate de la o singura unitate de comanda. Marele avantaj
al acestor sisteme de masurare este sincronizarea adecvata a semnalelor
inregistrate. Cu alte cuvinte, inregistrarea porneste simultan, atat pentru aparatura
video, cat si pentru platforma dedicata inregistrarii reactiunilor.

Un exemplu, in acest sens, este sistemul de captura a deplasarii umane
produs de firma VICON. Acest sistem este dotat cu minim patru camere video,
utilizeaza cel putin doua platforme pentru masurarea reactiunilor din partea solului
si dispune de un software adecvat ce permite redarea in timp real a semnalelor
inregistrate. Cu alte cuvinte, se pot evalua in mod direct valorile caracteristice
mersului studiat. Un alt avantaj major al acestui tip de sistem este legat de captura
semnalului de pozitie, firma VICON fiind printre cei mai avansati distribuitori de
echipamente pentru captura miscarii. Software-ul VICON permite vizualizarea si
determinarea coordonatelor spatiale ale reperelor in timp real, pe mdsura ce
subiectul se deplaseaza. Inainte de a incepe inregistrarea datelor este nevoie de o
calibrare ce implica utilizarea unui baston dedicat, prevazut cu repere. Alt avantaj il
constituie aplicatia VICON Bodybuilder, disponibila in pachetul standard al
sistemului, aplicatie descrisa in capitolul 2.3.2. Aceastda aplicatie permite
determinarea fortelor si momentelor articulare imediat dupa Iinregistrarea
semnalului.

In general, solutiile complete integreazd datele obtinute intr-un fisier, cu
format considerat standard fin domeniul biomecanicii, cu extensia .c3d
(www.c3d.org). Fisierele c3d contin date complete si sincronizate, ce definesc
deplasarea studiata. Formatul acestor fisiere a fost conceput de Dr. Andrew Danis in
anii ‘80 si a fost adaptat ulterior pentru a include date cat mai complete, legate de
studiul deplasarii umane. Fisierele c3d contin date impartite in doua mari clase:
Masurari fizice si Informatii parametrice [25].

Masurarile fizice includ informatii legate de pozitie (coordonate) si date
suplimentare in format numeric (denumite date analog in fisierele c3d).
Coordonatele spatiale ale reperelor sunt reprezentate in sistemul de referinta global.
Pentru coordonatele spatiale se specifica atat acuratetea masurarilor (eroarea
medie) cat si pozitiile camerelor de filmat cu care s-au efectuat inregistrarile. Datele
suplimentare (analog) reprezinta semnale prelevate de la mijloacele de masurare de
tip electromiograf, goniometru, celule pentru masurarea incarcarilor, platforme
pentru masurarea reactiunilor din partea solului etc. Toate aceste semnale sunt
sincronizate cu semnalele de pozitie ale subiectului investigat. Informatiile
parametrice sunt legate de valorile unitatilor de masura, denumirile reperelor
utilizate, numele subiectului investigat, diagnosticul subiectului, cat si date generale
legate de protocolul utilizat sau de tipul deplasarii studiate.

Formatul c3d contine, deci, date sincronizate, bine documentate si, in
general, complete. Aceste avantaje elimina problematica utilizarii datelor de catre
un cercetator care nu este familiarizat cu protocolul utilizat pentru obtinerea
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acestora. Cu toate acestea, solutile complete prezinta marele dezavantaj de a
functiona ca o cutie neagra, utilizatorul ne-avand posibilitatea de a prelucra datele
brute obtinute de la mijloacele de masurare. Un alt mare dezavantaj este legat de
costul unei solutii complete, acesta depasind, in general, 40.000 de euro.

3.2.2. Solutii accesibile

O alternativa la utilizarea solutiilor complete este utilizarea sistemelor
concepute de catre cercetatorii cu experienta in domeniu, dar care nu sunt eficiente
in ceea ce priveste sincronizarea semnalelor si timpul necesar obtinerii datelor
finale. Un protocol tipic pentru studiul mersului uman implica un numar de minim
trei camere de filmat (de preferat cu frecventa mare de inregistrare) si cel putin un
dispozitiv care permite obtinerea componentelor reactiunilor din partea solului.

3.2.2.1. Protocolul pentru studiul deplasarii umane utilizat in
cadrul Universitatii din Porto, Portugalia

In cadrul Universitatii din Porto, Portugalia, autorul a utilizat un protocol de
captura a pozitiilor reperelor bazat pe trei camere de filmat cu frecventa de 25Hz.
Platforma pentru masurarea reactiunilor a fost de tip Kistler si a permis
determinarea in mod direct a reactiunii din partea solului prin componentele ei (Fx,
Fy, Fz, Mx, My, Mz). Cu toate ca platforma pentru determinarea reactiunilor este un
model modern si performant, aceasta este actionata separat de sistemul de captura
video. Inregistrarile obtinute de la sistemul video sunt preluate separat de
reactiunile din partea solului (in timp). Este nevoie de o prelucrare ulterioara a
datelor legate de pozitie, un proces care necesita timp si experienta din partea
utilizatorului.

Cu toate acestea, sistemul ofera avantajul controlului direct asupra datelor
inregistrate. Este posibila, deci, studierea inregistrarilor de la camerele video si
determinarea si corectarea erorilor din semnalul de pozitie. Pot fi astfel reduse
erorile generate de miscarea relativa a reperelor amplasate pe hainele sau pielea
subiectului. Un alt avantaj al acestui protocol este legat de costurile reduse,
comparativ cu solutiile complete. Costul unei solutii concepute de cercetatori este, in
general, de doua sau trei ori mai mic decat cel al unei solutii complete (dar necesita
efort suplimentar pentru prelucrarea datelor). Practic, singurul element costisitor
este reprezentat de platforma dedicata studiului reactiunilor din partea solului.

Sincronizarea celor doua tipuri de date este, in schimb, un aspect
problematic. De regula, sincronizarea se face prin inspectia vizuala a datelor
inregistrate de camera video si determinarea primului punct de contact cu solul. Se
studiaza semnalul reactiunilor si se alege valoarea de inceput a acestuia (prima
valoare pentru care se observa o crestere semnificativd). Ulterior semnalul
caracteristic reactiunilor este adus la aceeasi frecventa cu semnalul de pozitie si se
suprapune peste acesta. Prin urmare, acuratetea sincronizarii celor doua semnale
depinde de experienta utilizatorului.
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3.2.2.2. Protocolul pentru studiul deplasarii umane utilizat
in cadrul Universitatii ,,Politehnica” din Timisoara

In cadrul laboratorului pentru analize biomecanice al Universitatii Politehnica
din Timisoara, autorul a utilizat un sistem Zebris pentru studiul deplasarii. Sistemul
Zebris utilizeaza sisteme care emit ultrasunete (repere externe) si permit
identificarea pozitiei reperelor. Sistemul este usor de utilizat si compact, fiind ideal
pentru situatiile in care este nevoie de deplasarea mijloacelor de masurare la locul
unde urmeaza sa se faca inregistrarile.

Principalul dezavantaj al acestui tip de sistem este legat de imposibilitatea
determinarii cu acuratete a pozitiilor reperelor care emit ultrasunete, in cazul cand
subiectul se deplaseaza cu viteza relativ mare. S-a constatat o lipsa de acuratete
pentru cazul studiului mersului normal, erorile generate de acest sistem fiind
semnificative. Au fost obtinute rezultate bune pentru mers cu viteza redusa, atunci
cand subiectul a fost instruit sa paseasca cu atentie.

Pentru determinarea reactiunilor din partea solului, laboratorul dispune de o
platforma pentru mdsurarea presiunii. Acest dispozitiv prezinta avantajul generarii
Ccu acuratete a componentei normale a reactiunii din partea solului. In general, sub
piciorul uman se afla un numar de aproximativ 40 de senzori pe intreaga durata a
contactului acestuia cu platforma. Spre deosebire de platformele pentru masurarea
fortelor de reactiune din partea solului, o platforma pentru studiul presiunii poate sa
ofere o imagine clara a distributiei fortelor pe suprafata in contact cu solul. Este,
deci, posibil ca semnalul de la fiecare senzor sa fie aplicat individual, pe suprafata
inferioara a piciorului modelului utilizat, pentru studiul deplasarii. Acest avantaj ar
putea sa genereze rezultate de o calitate ridicata. Pozitia centrului de aplicatie al
reactiunilor din partea solului (centrul de presiune) poate fi determinatda in mod
direct, si este corespunzatoare cu pozitia centrului de presiune determinata
experimental.

In mod asemanator cu solutia prezentata in subcapitolul precedent, acest
protocol necesita sincronizare intre cele doua semnale. Un alt dezavantaj al acestui
protocol este lipsa componentelor Fy, Fz, Mx, My, Mz ale reactiunii din partea
solului, aspect ce limiteaza acuratetea simularii. Aceste componente pot fi
aproximate ulterior, prin calcul, tinandu-se cont de traiectorii.

3.2.3. Algoritmi pentru sincronizarea semnalelor

Dupa analiza avantajelor si dezavantajelor solutiilor discutate in paragrafele
anterioare, se poate concluziona ca utilizarea unei solutii complete este de natura sa
furnizeze date de acuratete sporitda in timp redus si este cea mai buna solutie in
momentul actual. Cu toate acestea, daca laboratorul nu este dotat cu o asemenea
solutie, este necesar ca utilizatorul sa aplice o metoda rapida si eficienta pentru
generarea unor fisiere cu semnale sincronizate si care sa descrie valorile inregistrate
pe durata experimentului.

Cu alte cuvinte, este nevoie de o solutie automata care sa citeasca datele
obtinute de la sistemul pentru analiza pozitiei si pe cele obtinute de la sistemul
pentru determinarea reactiunilor din partea solului si care sa realizeze urmatoarele:

e Reperele sa fie descrise conform cu pozitia anatomica si denumirea

convenita in subcapitolul 3.1.
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e Semnalul de pozitie si cel corespunzator reactiunilor din partea solului sa
fie aduse la faza comuna si frecventa comuna de esantionare.

e Sa determine in mod automat pozitia de inceput a contactului cu solul
pentru sirul de valori ale semnalului de pozitie.

e Sa determine in mod automat pozitia de inceput a contactului cu solul
pentru sirul de valori ale semnalului reactiunilor din partea solului.

e Sa genereze, in mod automat, fisiere de iesire intr-un format universal,
compatibil cu structura unui fisier ¢3d sau cu structura de date a
programului utilizat pentru analiza finala a datelor.

3.2.4. Aplicatie Matlab pentru sincronizarea semnalelor

TJindnd cont de cerintele descrise in capitolul anterior, autorul a conceput
algoritmi originali si a dezvoltat o aplicatie software capabild sa rezolve problema
sincronizarii si sd genereze cod compatibil cu aplicatia AnyBody. Pachetul Matlab a
fost folosit ca mediu pentru dezvoltarea aplicatiei. Aplicatia permite determinarea cu
acuratete a momentului primului contact cu solul si poate realiza sincronizarea
dintre semnalul de pozitie si cel al reactiunilor din partea solului.

Aplicatia a fost conceputa pentru a utiliza date de la un ansamblu pelvis-
membru inferior ce reprezinta partea dreapta a corpului uman. Reperele sunt citite
din fisierele text, obtinute cu ajutorul programului Dvideo (UNICAMP, Sao Paulo,
Brazilia) si stocate in variabile cu denumire conforma cu sistemul de repere descris
anterior (v. subcapitolul 3.1). Utilizatorul poate specifica frecventa cu care s-a
inregistrat semnalul video, dupa care se realizeaza o interpolare si esantionarea
semnalelor la frecventa de 50 Hz, frecventa utilizata de modelul AnyBody pentru
studiul miscarii. Transformarea se face prin interpolare de tip spline, datorita
preciziei acesteia.

3.2.4.1. Determinarea pozitiilor contactului cu solul pentru
semnalul de pozitie

Dupa aducerea semnalului cinematic la frecventa dorita, acesta este
prelucrat cu o rutina capabila sa determine primul punct de contact cu solul. Pentru
aceasta se parcurge semnalul corespunzator pozitiei pe axa Z a reperului RHEE si se
determina primul punct de minim al acestui reper (figura 3.6).

0.1

Pozitia RHEE Z (m)

0,05

0 O

0 0.2 0.4 0.6 08 1 1,2

Timp (s)
Fig.3.6. Determinarea primului contact cu solul pentru piciorul uman
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Determinarea primului punct de contact este simpla; este necesara doar
gasirea primului punct de unde semnalul incepe sa creasca. Pentru o mai mare
siguranta, se pot studia si valorile imediat urmatoare, verificandu-se ca dupa panta
crescatoare a semnalului, situata in succesiunea punctului determinat, se gaseste un
palier cu valori aproape constante. Acest palier semnifica pozitiile pentru care
piciorul este in faza de rulare a talpii pe sol. Concavitatea situata inaintea palierului
este generata de rularea calcéiului pe sol pentru a aduce talpa in contact cu acesta.

Pentru o mai mare siguranta a sincronizarii se va determina si punctul
pentru care piciorul incepe sa se desprinda de pe sol. Acest punct de afla cu ajutorul
semnalul corespunzator pozitiei pe axa Z a reperului RTOE. Desprinderea de pe sol
are loc in momentul in care piciorul incepe sa se deplaseze prin rotatie inspre
interior. Semnalul pe axa Z a reperului RTOE va manifesta o crestere semnificativa
imediat dupa desprinderea de pe sol (figura 3.7). Determinarea punctului se va
face, deci, prin parcurgerea pe axa Z a semnalul RTOE de la valoarea imediat
urmatoare punctului de contact cu solul pana la prima crestere semnificativa a
acestuia.

o o o
P N
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0.06
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Pozitia RTOE Z (m)
(=]
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(-]

0 0,2 0.4 0,6 0,8 1 12
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Fig.3.7. Determinarea punctului de desprindere a piciorului de pe sol

Acest procedeu limiteaza eficienta metodei de sincronizare la un singur pas
al subiectului, dar este adecvata cazului in care se utilizeaza o singura platforma
pentru determinarea reactiunilor din partea solului. O solutie mai eficienta implica
parcurgerea sirului de valori ale semnalului RTOE de la ultima valoare citita spre
valoarea corespunzatoare punctului de contact cu solul, determinata anterior. Se va
determina punctul de inceput pentru care valorile semnalului au o variabilitate
scazutd. Acest punct corespunde momentului in care piciorul incepe sa se desprinda
de pe sol. Autorul a obtinut rezultate bune folosind urmatorul algoritm:

e Se calculeaza panta dreptelor determinate de punctele succesive,

incepand de la sfarsitul sirului de valori.

e Daca coordonata pe axa Oz a unui punct dintre cele doua puncte
succesive are valori mai mari decat o valoare acceptata, nu se iau in
considerare valorile pantelor obtinute pentru acea pozitie. Valoare
acceptata=minimgroe,+0,015 m. Valoarea 0,015 m a fost aleasa astfel
incat valorile coordonatelor pe axa OZ ale semnalului RTOE sa
corespunda doar pozitiilor in care piciorul este in contact cu solul.
Coordonatele pe axa Oz ce depasesc minimgroe; cu mai mult de 0,015 m
corespund perioadelor cand piciorul nu mai este in contact cu solul.

e Se alege punctul pentru care panta determinata intre valoarea punctului
curent si punctul anterior este mai mica decat 0,00001 rad, adica in
pozitie aproximativ orizontala.
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Algoritmul conceput de autor determina primul punct pentru care panta
tinde la zero (punct de extrem, situat pe un varf sau pe o depresiune a semnalului).
Prin eliminarea valorilor mai mari cu 0,015 m decat punctul de minim s-a eliminat
riscul de a alege un punct de maxim local (figura 3.7, TIMP=0,2 s). Alegerea
punctului cu o panta mai mica decat 0,00001 rad s-a facut in scopul determinarii
punctului pentru care incepe palierul corespunzator contactului dintre picior si sol
(pantele dreptelor determinate de doua puncte succesive au valori reduse).
Algoritmul permite utilizarea sa chiar in cazul investigarii mai multor pasi ai
subiectului.

O limita a algoritmului prezentat consta in imposibilitatea detectiei punctului
de sfarsit al semnalului, daca ultimele citiri inregistrate corespund unui contact cu
solul. Cu alte cuvinte algoritmul este capabil sa determine cu o buna precizie punctul
de desprindere de pe sol, daca semnalul de pozitie folosit ca date de intrare descrie
un numar complet de pasi ce se termind cu desprindere de pe sol. in mod similar,
metoda utilizata pentru detectia primului punct de contact cu solul nu poate fi
folosita pentru situatia cand semnalul de intrare incepe in momentul cand subiectul
are deja piciorul pe sol si se afla in faza de sprijin pe piciorul respectiv. Metoda este,
in schimb, utilizabila in cazul cand semnalul de pozitie incepe direct cu primul
contact al calcéiului cu solul. Daca semnalul nu corespunde, se pot elimina (manual)
punctele de inceput respectiv sfarsit, dupa caz.

Daca semnalul de pozitie este adecvat utilizarii metodei pentru detectia
primului contact cu solul, atunci se poate utiliza o a treia metoda pentru detectia
punctului caracteristic desprinderii de pe sol. Aceasta consta in aducerea semnalului
reactiunilor din partea solului la aceeasi frecventa de esantionare cu semnalul de
pozitie a si este cea mai robusta metoda. Este nevoie sa se determine punctul de
contact cu solul pentru semnalul reactiunilor din partea solului, cat si punctul de
sfarsit al contactului. Daca acestea se cunosc, atunci se poate scrie:

pd _ pE 4 int(RY —RSC)/abs(ll::—r (3.9)
C

undePsd este punctul in care are loc desprinderea de pe sol pentru semnalul de

pozitie; PSC este punctul primului contact dintre calcai si sol; Rg este punctul pentru
care are loc desprinderea de pe sol, calculat pentru semnalul reactiunilor din partea
solului; Rg este punctul pentru care are loc primul contact cu solul, calculat pentru

semnalul reactiunilor din partea solului; Fr este valoarea frecventei de esantionare a

semnalului reactiunilor [Hz], iarF-este valoarea frecventei de esantionare a

semnalului de pozitie [Hz].

Cea de-a treia metoda genereaza cele mai bune rezultate pentru
determinarea punctului de desprindere de pe sol, practic sansele pozitionarii eronate
sunt minime. Metoda a doua genereaza valori apropiate cu metoda trei, dar se
bazeaza pe observatii legate de mersul uman. Cele doua metode ofera o imagine
clara a punctului cel mai probabil unde are loc desprinderea de pe sol. Inspectia
vizuala a datelor obtinute prin utilizarea celor doua metode este utila atunci cand
datele utilizate contin erori de pozitionare si metoda 2 va determina un punct diferit
fata de cel determinat prin metoda 3. Acest lucru inseamna ca primul punct de
contact cu solul nu a fost determinat corespunzator datorita unor erori legate de
pozitionarea reperului RHEE.
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3.2.4.2. Determinarea pozitiilor contactului cu solul pentru
semnalul caracteristic reactiunilor din partea solului

Determinarea pozitiilor contactului cu solul, pentru cazul reactiunilor din
partea solului este un proces mai simplu decat cel utilizat in cazul semnalului de
pozitie. Autorul a utilizat o fisa de control statistic (control pentru sume cumulate
CUSUM) ce permite eliminarea zgomotului din semnal si depisteaza momentul in
care apare o modificare semnificativda a semnalului (crescator sau descrescator)
[49]. Aceasta metoda permite determinarea modificarilor de localizare de mica
amplitudine. Este, deci, ideala pentru determinarea punctelor pentru care semnalele
reactiunii incep sa creasca, pe masura ce piciorul apasa pe platforma.

Cele trei elemente componente ale vectorului reactiune (Rx, Ry, Rz) sunt
inregistrate simultan cu ajutorul platformei si, deci, sincronizate. Se alege un
semnal pentru care determinarea celor doua puncte se poate face in mod facil si cu
eroare minima in determinarea pozitiillor. Componenta normala (figura 3.8) a
reactiunii are valorile cele mai mari dintre cele trei semnale caracteristice
reactiunilor si are valori strict pozitive. Prin urmare, se alege aceasta componenta ca
semnal de referinta pentru determinarea celor doua puncte.

800

Rz (N)

400 ( \
200

2 2.5 3 3,5 4

Timp (s)

Fig.3.8. Semnalul obtinut de la platforma pentru masurarea reactiunilor (componenta normala)

Metoda a fost aplicata mai intai pornind de la prima valoare catre ultima
valoare a semnalului Rz. S-a determinat astfel primul punct de contact cu solul.
Metoda a fost aplicata din nou, pornind de la ultima valoare a semnalul Rz, catre
prima si s-a determinat pozitia pentru care are loc ultimul contact cu solul. Rutina a
fost conceputa doar pentru studiul unui pas, dar poate fi adaptata pentru cazul in
care se utilizeaza un numar mai mare de platforme pentru masurarea reactiunilor
din partea solului. in acest caz, este nevoie ca platformele sd fie sincronizate, iar
semnalele obtinute de la platforme sa fie filtrate si, ulterior, suprapuse in acelasi sir
de valori [180].

Valorile reprezentate in fisele CUSUM sunt:

i R
S; =Z(Xj—/Jo) (3.10)
j=1
unde S; reprezinta suma cumulata pana la esantionul i, X; este media celor j valori,
iarugeste media procesului. Daca semnalul se afla in limita de control pentru
valoarea centrald py, sumele cumulare vor fluctua in jurul valorii 0. Daca apare o
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deriva spre u;>uy, fisa va manifesta o tendinta crescatoare, iar pentru valori mai
mici decat yy, se va manifesta o tendinta descrescatoare. Pozitiile pentru se observa
prima tendinta crescatoare coincide cu inceputul, respectiv sfarsitul contactului cu
solul, functie de directia de parcurgere a sirului de valori.

Se calculeaza Sy(i), limita superioara pentru observatia i a sirului de valori
studiat, folosind formula:
Su(i) = max0, (ug —K)- X; +S,(i — 1) (3.11)
cu S4(0)=0. Valoarea K este valoarea de referinta si se alege jumatate din valoarea
decalajului care se doreste a fi depistat (pentru cazul de fata, K=50N). H este o
constanta, numita interval de decizie. Considerand H = 10, punctele pentru care are
loc contact cu solul vor coincide cu primele 10 valori succesive pentru care Sy(i)>0
(de la dreapta la stanga, respectiv in sens invers). Practic, fisa CUSUM va permite
determinarea primelor 10 valori pentru care apare tendinta de crestere a
semnalului. Prima valoare din sirul celor 10 corespunde cu punctul dorit (primul
contact cu solul sau desprinderea de pe sol, in functie de directia de parcurgere).

3.2.4.3. Scalarea semnalelor si deriva/deplasarea

Pasul urmator, dupa determinarea punctelor pentru care piciorul se afla in
contact cu solul, este aducerea semnalului reactiunilor la aceeasi frecventa cu cel de
pozitie. Autorul a utilizat o functie de interpolare ce permite aducerea sirului de
valori la frecventa de esantionare dorita. Functia a fost aplicata pe intervalul
semnalului reactiunilor din partea solului ce corespunde contactului cu solul.
Valoarea utilizata pentru interpolare (Ival) se calculeaza ca fiind raportul dintre
frecventa semnalului reactiunilor din partea solului si cea a semnalului de pozitie.
Pentru exemplificare, se considera ca frecventa semnalului reactiunilor din partea
solului este Frr=1000 Hz (tipic pentru o platforma Kistler), ca frecventa semnalului
de pozitie este de Frp=50 Hz (frecventa de inregistrare a camerelor de filmat) si ca
lungimea intervalului semnalului reactiunilor din partea solului ce corespunde
contactului cu solul este Ly=600 citiri.

Ival = F'R._1000Hz _ 5, (3.12)
Frp 50Hz
LR e
Lp =—"— =30 citiri 3.13
R Ival ( )

unde L'y este lungimea intervalului semnalului reactiunilor din partea solului ce
corespunde contactului cu solul (la frecventa camerelor video). Pentru aducerea
sirului de valori la frecventa dorita s-a utilizat un sir de valori pentru interpolare de
lungime L'k si functii de tip spline. Daca determinarea punctelor de contact s-a facut
corect, cele doua semnale (de pozitie si reactiune), aduse la frecventda comuna, vor
avea intervale de lungimi egale pentru care are loc contactul cu solul.

Ultimul pas in ceea ce priveste procesarea semnalelor este eliminarea erorii
sistematice (anularea valorilor semnalului reactiunilor din partea solului pentru care
nu exista contact cu platforma). Acest lucru se poate realiza prin diverse metode.
Cea mai usoara metoda este determinarea mediei valorilor citite inainte de contactul
cu solul (Valy) si scaderea acestei medii din semnalul final, cu precizarea ca valorile
pentru care nu exista contact cu solul devin nule. Alternativ, semnalul poate fi filtrat
utilizdnd un filtru ,Trece jos” eliminandu-se astfel zgomotul de fond. Si in cazul
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utilizarii unui filtru este necesara aducerea valorilor sirului la zero pentru punctele
care nu sunt in contact cu solul (scaderea, din semnalul final, a mediei valorilor
pentru care semnalul este considerat nul). Cu alte cuvinte, fie:

R(i,j)=[Fx(1),Fy(),Fz(3),Mx(3),My(j),Mz(j)], i=1..6, j=1..n (3.14)
c¢ n
D OR(,j)+ DR, ])
- —
Valy (R ) =2 J=Cs (3.15)
cS+n-cg
R(i, j)finai=R(i, ) -Valy(R;) (3.16)

unde R(i) este matricea ce contine valorile aduse la frecventa comuna de
esantionare, obtinute de la platforma pentru determinarea reactiunilor din partea

solului, c$ este numarul valorii pentru care are loc primul contact cu solul, Cg este
numarul valorii pentru care are loc desprinderea de pe sol, n este numarul de valori
ale sirurilor Fx, Fy, Fz si Mx, My, Mz (c¢, Cg Si N sunt identice pentru toate cele 6

siruri), Valy(R;) este media valorilor vectorului i din matricea R(i), corespunzatoare
punctelor pentru care nu are loc contact cu solul. R(i,j)sna €ste matricea finala
pentru care valorile corespunzatoare punctelor pentru care nu are loc contact cu
solul sunt nule. Dupa aceasta prelucrare finala, semnalele sincronizate si aduse la o
frecventa comuna pot fi utilizate pentru studierea deplasarii subiectului investigat.

3.2.4.4. Structura de date compatibila cu aplicatia
GaitUniMiamiTD

Aplicatia aleasa ca platforma de baza pentru studiul mersului uman foloseste
ca date de intrate fisiere cu o structura compatibila cu formatul c3d, discutat in
subcapitolul 3.2.1. De interes pentru teza de fata sunt cinci fisiere:

e Analog.any - contine valorile componentelor semnalului reactiunilor din

partea solului

e Header.any - contine valorile frecventelor semnalului de pozitie si

numarul de citiri ale acestui semnal, cat si numarul de repere utilizate pe
durata inregistrarii

e MarkerListMover.any - contine o lista a reperelor utilizate

e PointsMarkers.any - contine coordonatele spatiale ale reperelor pentru

numarul de citiri Frames definit Header.Any

e Main.any - contine referinte la fisierele prezentate anterior si indica tipul

de analiza care urmeaza a fi efectuata in programul AnyBody

3.3. Determinarea pozitiei centrului de presiune
Pentru determinarea pozitiei centrului de presiune se pot utiliza formulele

prezentate in subcapitolul 3.1.2, in tabelul 3.2,sau se pot utiliza datele obtinute cu
ajutorul platformei pentru masurarea presiunii.
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3.3.1. Calculul centrului de presiune in functie de fortele de
reactiune din partea solului

Daca se considera ca date de intrare matricea reactiunilor din partea solului,
R(i)=(Fx, Fy, Fz, Mx, My, Mz), unde i=1..6, atunci, daca se tine cont de tabelul 3.2,
se poate scrie:
pentru j=1..NrCitiri

Dx(j) = Mx'(j) / Fz(j) = ax(j) (3.17)
Dy(d) = Mx'(§) / Fz(j) = ay(j) (3.18)
Mx'(j) = Mx(j) + Fy(j)*az0 (3.19)
My’(3) = My(j) - Fx(j)*az0 (3.20)

unde NrCitiri este numarul de valori ale componentelor Fx, Fy, Fz, Mx, My, Mz, iar
Dx, respectiv Dy sunt coordonatele pozitiei centrului de presiune. Daca se considera
o platforma Kistler, de tipul celei utilizate pentru prelevarea datelor, atunci
az=0,00413m.

Pentru a determina pozitia centrului de presiune, in sistemul de referinta
global, este nevoie sa se determine coordonatele colturilor platformei. Metoda
utilizata de autor a fost marcarea coordonatelor colturilor pe primele cadre din
inregistrarea video si generarea ulterioara a celor patru coordonate (figura 3.9).

Fig.3.9. Pozitiile reperelor péntru platforma, pentru camera de filmat 1
Daca se cunosc coordonatele C1,C2,C3,C4, atunci se poate determina

coordonata CP ca fiind punctul de intersectie al dreptelor C1C2 si C3C4 (centrul
dreptunghiului C1C3C2C4). Cu alte cuvinte:

_ (C1xC2y —ClyC2x)(C3x - C4x) - (Clx - C2x)(C3xC4y —C3yC4x)

CPx 3.21
(Clx-C2x)(C3y —C4y)—-(Cly - C2y )(C3x —C4x) ( )

CPy = (CIxC2y - C1lyC2x)(C3y —C4y ) - (Cly —-C2y )(C3xC4y —C3yC4x) (3.22)
(Cix-C2x)(C3y —C4y)—-(Cly —-C2y )(C3x —-C4x) '

Cunoscand pozitia centrului platformei, se poate scrie:

DXgiobal ()= Dx(i) + CPx, i=1..n (3.23)

DY@OW|0)= DY(D + pr/ i=1..n (3-24)

unde DXgobal(i) Si Dygiobal(i) reprezinta vectorii pozitiei centrului de presiune in
sistemul de coordonate global, iar n este numarul citirilor.
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3.3.2. Calculul centrului de presiune folosind presiunea de
contact dintre picior si sol

Determinarea centrului de aplicatie al reactiunilor din partea solului (centrul
de presiune), in cazul utilizarii unei platforme pentru masurarea presiunii de contact
dintre picior si sol, necesita un calcul mai complex decat in cazul utilizarii unei
platforme pentru determinarea reactiunilor din partea solului. Complexitatea
calculului derivd din numarul mare de date obtinute de la un asemenea dispozitiv. in
general, platformele pentru masurarea presiunii contin un numar de senzori
suficient de mare pentru a putea reda o imagine precisa a distributiei presiunii.
Acest numar mare de senzori (matrice de senzori de 20x60 sau mai mare)
genereaza o cantitate mare de date de iesire. Volumul de date obtinut este
proportional cu frecventa de citire a dispozitivului.

Pentru o platforma pentru masurarea presiunii de tip ZEBRIS, matricea
senzorilor este de 56x208 senzori (figura 3.10). Acest tip de platforma are o
lungime de 4m si permite analiza a doi sau mai multi pasi, in functie de distanta
necesara efectuarii unui pas. Pachetul software dedicat, conceput de firma ZEBRIS
permite studiul distributiei presiunii si poate genera ca date de iesire cate o matrice
ce contine datele citite de la fiecare senzor, pe durata inregistrarii. Numarul de
matrice generate depinde de durata de inregistrare si de frecventa de citire a
senzorilor (100 Hz). Cu toate acestea, datele de iesire nu contin pozitia centrului de
presiune; obtinerea acestuia este o problema ce trebuie rezolvata de utilizator. In
continuare este prezentatd metoda utilizata de autor pentru a determina pozitia
centrului de presiune si valorile componentei normale a reactiunilor din partea
solului.
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Fig.3.10. Vizualizarea matricei presiunilor inregistrate de senzorii unei platforme ZEBRIS

In general, calculul pozitiei centrului de presiune se face pentru fiecare citire
in parte, tinandu-se cont de valorile inregistrate de senzori. Centrul de presiune este
punctul de aplicatie al fortelor rezultante pe care piciorul le exercitd asupra
platformei. Fiecare senzor corespunde cu o diviziune de 10x10 mm a platformei.
Citirile senzorilor sunt valori ale presiunii medii pe diviziunea corespunzatoare
[N/cm?]. Cu alte cuvinte, daci se considerd cd Ad=1 cm=10 mm, vom avea:
Fi(N] —_  FiN] _ Fj[N]

P _ _ _ (3.25)
" ad2[mm2]  100[mm?]  1[cm?]
F,-[N]:P,-{ NZ}*AdZ[cmz]:ﬂzl(numeric) (3.26)
cm P
n
Fp
P _Np (3.27)
nxAd2 izzll
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unde P; este presiunea inregistrata de senzorul i, F; este forta normala la suprafata
platformei ce actioneaza pe diviziunea Ad x Ad corespunzatoare senzorului i al
matricei de iesire. Alegerea lui Ad s-a facut din considerente de simplificare a
calculului final. Fp este forta normala cu care piciorul apasa pe sol si este egala si de
semn contrar cu componenta normalda a reactiunilor din partea solului, n este
numarul senzorilor pe care apasa piciorul.

Pentru determinarea centrului de presiune s-a utilizat o medie ponderata a
coordonatelor asociate senzorilor, ponderea fiind valorile presiunilor inregistrate de
senzorii de sub picior. S-a considerat ca originea sistemului de referinta global
coincide cu coltul stanga jos al platformei din considerente de simplificare a
calculului. Pentru determinarea centrului de presiune s-au utilizat formulele:

n
ZPI*AI*dxi

Cpy = "=1n (3.28)

D P A
i=1
n
ZPI*AI*d)’i

Cpy ==L (3.29)

D B4

i=1
unde Cpy si Cp, sunt coordonatele centrului de presiune, Ajeste aria sectiunii asupra
careia actioneaza presiunea, dx; si dy; sunt pozitiile senzorului i pe axele Ox si Oy.

Daca originea sistemului de referinta global este considerata ca fiind unul din

colturile platformei, atunci putem spune ca centrul a fost calculat in sistemul de
referinta global. In caz contrar se va proceda similar cu cazul platformei pentru
masurarea reactiunilor.

3.3.3. Validarea pozitiei centrului de presiune

Dupa determinarea pozitiilor centrului de presiune este necesara intelegerea
relatiei dintre aceste pozitii si pozitia subiectului investigat. Pozitia centrului este
variabila si se deplaseaza pe suprafata labei piciorului, in functie pozitia subiectului
si de etapa de rulare a piciorului pe sol. Pozitia centrului se afla sub piciorul in
contact, iar deplasarea centrului are o forma caracteristica atunci cand un singur
picior se afla in contact cu solul (In mod uzual, se poate observa o deplasare a
pozitiei centrului dinspre calcai spre varful degetelor piciorului). Aceasta tendinta a
fost studiata si documentata de Cavanagh [28].

Daca ambele picioare se afla in contact cu solul, atunci centrul de presiune
va fi pozitionat intre cele doua picioare sau sub unul dintre ele (daca sprijinul pe
piciorul respectiv este mai puternic). Aceasta situatie este de evitat, deoarece nu se
poate preciza cu exactitate valoarea fortelor de reactiune ce actioneaza asupra
fiecarui picior in parte (valoarea citita este rezultanta fortelor cu care cele doua
picioare apasa pe platforma).

Pentru validarea datelor este necesara compararea datelor de pozitie cu
cele obtinute de la platforma pentru masurarea reactiunilor din partea solului. Acest
procedeu implica anumite aspecte:
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e Pozitia centrului depresiune este variabila intre momentul cand piciorul

incepe contactul cu solul si cel cand are loc desprinderea.

e Piciorul poate sa alunece, partial, pe sol, atunci cand corpul se sprijina

pe acesta.

Cercetatorul trebuie sa verifice daca reperele RTOE, RANK si RHEE se afla
pozitionate corespunzator fata de centrul de presiune determinat. Daca centrul este
situat in afara suprafetei de contact dintre picior si platforma, datele obtinute sunt,
in general, eronate si este nevoie ca setul de date sa fie analizat pentru erori sau
este necesara renuntarea la utilizarea setului de date respectiv. Cavanagh [28] a
determinat o valoare medie a pozitiilor centrului de presiune pe suprafata labei
piciorului, pe durata unui pas (figura 3.11).

Fig.3.11. Pozitiile centrului de presiune relativ cu suprafata labei piciorului (Cavanagh [28])

Daca se tine cont de figura 3.11, se poate estima validitatea setului de date
obtinut. Un set valid de coordonate ale centrului de presiune va avea forma din
figura 3.12.

0,00

CpY(m)

-0,01

-0,02
-0,18 -0,15 -0,13 -0,10 -0,08 -0,05 -0,03 0,00 0,03
CpX(m)
Fig.3.12. Pozitiile centrului de presiune determinat folosind ecuatiile (3.25) .. (3.29)

3.4. Adaptarea modelului musculo-scheletal la dimensiunile
antropometrice

Modelul LegTD, prezentat in subcapitolul 2.3.2.1, este un model parametric
ce permite adaptarea sa la dimensiunile anatomice corespunzatoare individului
studiat. Pentru a obtine o dimensiune adecvata, este necesara determinarea
parametrilor antropometrici caracteristici fiecarui subiect. Pentru aceasta este
nevoie de urmatoarele dimensiuni:

Latimea bazinului (asis)

Lungimea coapsei

Lungimea gambei

Distanta perpendiculara dintre sol si articulatia gleznei (indltimea

gleznei), atunci cand piciorul este perpendicular pe sol

Lungimea labei piciorului de la calcai la varful degetului mare

e Inaltimea trunchiului, de la articulatia dintre coloana vertebrala si cutia
craniana, pand la conexiunea dintre ultima vertebra lombara si bazin

e Inaltimea subiectului
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e Greutatea subiectului

e Varsta subiectului (utilizata pentru estimarea procentului de grasime din

corp)

Daca se cunosc aceste dimensiuni, este posibila dimensionarea adecvata a
oaselor piciorului, cat si estimarea parametrilor inertiali ai trunchiului. Se pune
problema determinarii parametrilor muschilor scheletici prezenti in model. Pentru
aceasta este nevoie sa se estimeze procentul, din greutatea subiectului,
corespunzator grasimii corporale. Indicele de masa corporalda permite estimarea
procentului de grasime din corp si se bazeaza pe observatii asupra unor populatii
investigate. Indicele de masa corporala se gaseste sub denumirea de "Body Mass
Index" (BMI) in literatura de specialitate. Procentul de grasime al individului
(Percent Body Fat - PBF, in literatura de specialitate) studiat poate fi determinat
prin utilizarea unor formule determinate experimental. Cu toate acestea, exista o
discrepanta intre valorile BMI si PBF prezentate in literatura de specialitate. Acest
aspect demonstreaza limitarile utilizarii BMI ca factor de predictie al grasimii
corporale [138], [70], [55]. Daca se tine cont de esantioanele populationale utilizate
pentru determinarea PBF, atunci se poate spune ca procentul de grasime corporala
determinat corespunde, cel putin partial, cu realitatea.

Modelul AnyBody standard utilizeaza formula pentru calculul PBF
determinata de Frankenfield et al. [70], o formula valida pentru barbati europeni
albi. Aceasta formula are urmatoarea forma :

PBF = (-0,09 + 0,0149*BMI - 0.00009*BMI?)*100 (3.30)
BMI = MasaCorporal3d/Iniltime? (3.31)

Pentru estimarea PBF in cazul unor subiecti de sex feminin sau cu varste
inaintate este nevoie de o alta formuld. Deurenberg a determinat formule care se
preteaza studiului subiectilor europeni albi, in functie de sexul si varsta acestora
[53], [54]. Autorul prezentei teze a optat pentru utilizarea formulei urmatoare,
conform cu [54] :

PBF = (1,2*BMI) + (0.23*Varsta) - (10,8*Sex) - 5,4 (3.32)
unde Sex este 0 pentru subiecti de sex feminin si 1 pentru subiecti de sex masculin.

Dupa determinarea dimensiunilor antropometrice caracteristice subiectului
investigat, este necesar ca modelul sa fie adaptat corespunzator cu acestea.
AnyBody contine in pachetul standard trei metode pentru dimensionarea modelului:

- Scalare uniforma (ScalingUniform)

- Scalare in functie de greutatea subiectului si lungimile antropometrice

(ScalingLengthMass)
- Scalare folosind greutatea si procentul de grasime al subiectului
(ScalingLengthMassFat)

Denumirea acestor metode este sugestiva: ScalingUniform efectueaza o
scalare in mod egal, in toate directiile; ScalingLengthMass considera masa corporala
ca factor suplimentar in dimensionare; ScalingLengthMasFat considera si procentul
de grasime din corp si permite o determinare mai exacta a dimensiunilor modelului.

3.4.1. Scalare uniforma

Metoda scalarii uniforme (ScalingUniform) permite dimensionarea in functie
de masa totald si de dimensiunile oaselor scheletice ale subiectului investigat.
Lungimea oaselor este definita ca distanta dintre articulatia proximala si cea distala,
iar oasele sunt dimensionate proportional cu lungimea membrelor [6]. Fisierul
AnyMan.any contine variabilele cu ajutorul carora se pot modifica dimensiunile
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oaselor. Variabila Body_Mass este corespunzatoare masei subiectului si este utilizata
pentru aproximarea greutatii elementelor din lantul cinematic. Aproximarea (in
modelul standard) se face tinand cont de determinari experimentale din literatura
(D. Winter) [192]. Alternativ, se poate opta pentru formulele descrise in lucrarea lui
Christopher Vaughan ,,Dynamics of Human gait” (prezentate in anexa 2). Variabilele
ce definesc masele elementelor din lantul cinematic sunt prezentate in anexa 3.

Pentru acest tip de scalare, parametrii muschilor scheletici sunt stabiliti
proportional cu masele si lungimile corpurilor rigide.

3.4.2. Scalare in functie de greutatea subiectului si lungimile
antropometrice

Spre deosebire de scalarea uniforma, scalarea in functie de greutatea
subiectului si lungimile antropometrice (ScalingLengthMass), dimensioneaza
elementele din lantul cinematic tindnd cont si de masele acestora. Cu alte cuvinte,
dimensiunile pe axele antero-posterioara si medio-laterala sunt proportionale cu
masa corpului rigid. Metoda permite dimensionarea modelului pentru a putea simula
persoane care sunt inalte, dar prezinta o constitutie astenica, sau persoane scunde,
dar cu o constitutie robusta. Variabilele din tabelele A3.1 si A3.2 (v. anexa 3)
controleaza dimensiunile modelului si pentru aceastda metoda. Parametrii muschilor
scheletici sunt stabiliti conform cu masele si lungimile corpurilor rigide, dar punctele
acestora de insertie depind de noile dimensiuni pe axele antero-posterioara si
medio-lateralda. Cu ajutorul acestei metode este posibil sa se simuleze un subiect de
sex feminin, caz pentru care pelvisul va fi dimensionat corespunzator, iar orientarea
spatiala a musculaturii va fi schimbata conform cu noile dimensiuni. Aceasta metoda
are dezavantajul ca poate duce la supraestimarea fortelor pe care muschii pot sa le
dezvolte (nu se tine cont de contributia masei adipoase).

3.4.3. Scalare folosind greutatea si procentul de grasime al
subiectului

Scalarea folosind greutatea si procentul de grasime din corpul subiectului
(ScalingLengthMassFat) este asemanatoare cu scalarea in functie de greutatea
subiectului si lungimile antropometrice, dar utilizeaza si variabila PBF. Este metoda
care genereaza un model foarte apropiat de subiectul investigat, deoarece masa
corpului rigid va fi compusa din grasime si muschi, asemenea cu un subiect real.
Avantajul utilizarii acestei metode deriva din faptul ca dimensiunile pe axele antero-
posterioara si medio-laterala sunt generate tinand cont doar de procentul de masa
musculara ale corpului rigid considerat. Procentul de grasime al corpului rigid este
utilizat pentru determinarea parametrilor muschilor scheletici, pornind de la premisa
ca o persoana cu masa adipoasa mare va avea un procentaj mai mic de masa
musculara decat o persoana cu masa similara, dar cu masa mai mica de tesut
adipos [4]. Aceasta metoda utilizeaza formulele (3.30) si (3.31) pentru a determina
PBF. Variabilele din tabelele A3.1 si A3.2 controleaza dimensiunile modelului si
pentru aceasta metoda. Metoda a fost utilizata de autor pentru dimensionarea
modelor musculo-scheletale din studiile prezentate in teza de fata.
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3.5. Diminuarea erorilor de pozitie ale lantului cinematic

Erorile de pozitie pot influenta calitatea datelor obtinute in urma simularii si
pot duce la miscari ale elementelor lantului cinematic, diferite de cele observate in
cadrul experimentului de prelevare a datelor. Eliminarea, sau cel putin diminuarea,
acestor erori este, deci, un pas important in vederea obtinerii unor date valide.
Dupa cum s-a discutat in subcapitolul 2.3, este nevoie ca lantul cinematic
corespunzator membrului inferior sa fie capabil sa realizeze o miscare cat mai
apropiata de cea finregistratda. Pentru aceasta este necesar, mai intai, sa se
determine pozitiile reperelor relativ cu elementele componente ale scheletului
membrului inferior. In acest scop, autorul a conceput o aplicatie care sa determine
pozitiile reperelor si sd aproximeze lungimile oaselor membrului inferior.

3.5.1. Aplicatie Matlab pentru prelucrarea datelor de pozitie

Modelele concepute utilizeaza configuratia de pozitionare a reperelor externe
detaliata in subcapitolul 3.1. Desi foarte utila pentru determinarea pozitiilor reale ale
oaselor in timpul miscarii, aceasta configuratie nu poate sa fie preluata in mod direct
de aplicatiile AnyBody pentru studiul mersului. Aplicatia GaitUniMiamiTDRightLeg,
desi foarte avansata si potrivita pentru studiul miscarii umane, are limitari in ceea
ce priveste definirea directa, bazata pe repere, a dimensiunilor corporale si a
pozitiilor acestor repere relativ cu oasele. Modelul folosit necesita specificarea
acestora in sistemele de coordonate locale ale corpurilor rigide. Acest pas trebuie
efectuat pentru fiecare individ in parte si consuma mult timp.

3.5.1.2. Determinarea lungimilor aproximative ale
elementelor lantului cinematic

Pentru a putea determina lungimile elementelor lantului cinematic este
nevoie sa se determine pozitiille aproximative ale articulatiilor, relativ la cele ale
reperelor externe. Pentru aceasta, se pot utiliza formulele descrise in anexa 2:

e Pentru determinarea centrului articulatiei gleznei s-au utilizat formulele

(A2.5), (A2.6), (A2.7).

e Pentru determinarea centrului articulatiei genunchiului s-au utilizat

formulele (A2.8), (A2.9), (A2.10).

e Pentru determinarea centrului articulatiei soldului s-au utilizat formulele

(A2.11), (A2.12), (A2.13).

Prin urmare, se poate considera ca:

e Lungimea labei piciorului va fi aproximativ egala cu distanta dintre

reperul RHEE si reperul RTOE.

e Lungimea tibiei va fi aproximativ egala cu distanta dintre articulatia

gleznei si articulatia genunchiului.

e Lungimea femurului va fi aproximativ egala cu distanta dintre articulatia

genunchiului si articulatia soldului.

e [atimea bazinului va fi aproximativ egala cu distanta dintre reperele

RASI si LASI.

Cunoscand lungimile elementelor lantului cinematic (laba piciorului, tibia,

femurul), este posibila determinarea mediei lungimilor acestora. Prin determinarea

BUPT



88 Modelarea mersului uman prin dinamica inversa - 3

diferentei dintre valorile lungimilor elementelor (in momentul de timp considerat) si
media acestora, se poate estima eroarea datorata deplasarilor relative dintre repere
si oasele scheletice. Prin acest procedeu se poate estima daca datele de pozitie sunt
valide. In general, lungimile medii ale membrelor, aproximate cu ajutorul aplicatiei,
sunt apropiate de cele determinate prin masurari directe asupra subiectilor.

Un ultim pas pentru a dispune de date compatibile cu aplicatia
GaitUniMiamiTDRightLeg este obtinerea pozitiei coordonatelor reperelor, relativ la
pozitia sistemelor de coordonate locale atasate corpurilor rigide din modelul LegTD
utilizat.

3.5.1.3. Determinarea aproximativa a pozitiilor reperelor

Pozitia centrului pelvisului este considerata, in aplicatia AnyBody, ca fiind
originea lantului cinematic corespunzator membrului inferior. Pentru a determina
aceasta pozitie este nevoie sa se determine perpendiculara dusa din reperul SACR
pe dreapta determinata de reperele LASI si RASI. Pozitia centrului se alege la 1/3
din lungimea perpendicularei, spre pozitia reperului SACR. Aceastda pozitie
aproximativa este adecvata modelului utilizat si este situata in centrul primei
vertebre lombare (figura 3.13).

Centru Pelvis
SACW

-

RAST

Articulatie sold

RTHI

Articulatie genunchi

Articulatie gleznd

Fig.3.13. Aproximarea lungimilor segmentelor si a pozitiilor reperelor

Determinarea coordonatelor reperelor, in raport cu sistemele de coordonate
locale, atasate corpurilor rigide din modelul LegTD, se face tindnd cont de distantele
dintre acestea (figura 3.13). Pentru reperele SACR, LASI, RASI, pozitia se determina
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considerand centrul pelvisului ca fiind originea sistemului de coordonate local atasat
acestuia. Se determina distantele intre cele trei repere si centrul pelvisului, pe cele
trei axe ale sistemului, dupa care se determina coordonatele celor trei repere relativ
la centrul pelvisului.

Pentru determinarea pozitiei reperului RTHI se calculeaza lungimea
perpendicularei duse din acesta pe segmentul determinat de centrul articulatiei
soldului si centrul articulatiei genunchiului. Aceasta coincide cu distanta pe axa
orizontald fatda de originea sistemului de coordonate local atasat coapsei (se
considera ca origine centrul articulatiei soldului). Distanta dintre punctul de
intersectie si perpendiculara considerata determinad pozitia pe axa verticala. Pentru
determinarea pozitiei reperului RKNE se procedeaza similar cu cazul reperului RTHI
(sistemului de coordonate local este cel atasat coapsei).

Pentru determinarea pozitiei reperului RTIB si RANK se considera centrul
articulatiei genunchiului ca origine a sistemului de coordonate local atasat corpului
rigid si se procedeaza similar cu reperele RKNE si RTHI (se duce o perpendiculara pe
segmentul determinat de articulatia genunchiului si cea a gleznei).

Reperele RHEE si RTOE se considera in pozitie fixa fata de originea
sistemului de coordonate local atasat corpului rigid corespunzator labei piciorului si
nu sunt determinate de aplicatie.

Dupa determinarea coordonatelor fiecarui reper, in raport cu sistemele de
coordonate locale corespunzatoare,si a lungimilor aproximative ale membrelor, se
poate trece la dimensionarea modelului corespunzator subiectului studiat.

Aplicatia determina valori medii atat pentru coordonatele reperelor, cat si
pentru lungimile membrelor. Daca se constata ca exista diferente mari intre media
valorilor si valorile individuale (determinate pentru fiecare citire), atunci este
necesar ca datele de pozitie sa fie determinate din nou, cu ajutorul mijloacelor
specifice (v. capitolul 3.1).

Aplicatia prezentata nu este capabila sa reduca erorile de pozitie, ea este
doar un instrument ce usureaza procesul generarii unui model apropiat de cel dorit.
Pentru reducerea erorilor de pozitie este nevoie ca miscarea lantului cinematic
corespunzator membrului inferior sa se apropie cat mai mult de cea descrisa de
repere. Reducerea erorilor de pozitie este posibila prin trecerea succesiva a lantului
cinematic si a reperelor atasate prin coordonatele reperelor inregistrate
experimental. La fiecare trecere se va incerca reducerea erorilor prin schimbarea
partiala a coordonatelor reperelor, relativ cu originea sistemelor atasate corpurilor
rigide. Se va obtine, in final, o miscare a lantului cinematic foarte apropiata de cea
inregistrata experimental. Acest procedeu necesita un algoritm care sa permita
optimizarea pozitiilor reperelor, relativ la elementele lantului cinematic. In literatura
de specialitate se intalnesc procedee similare care folosesc filtre Kalman, sau un
algoritm pentru optimizare, conform cu principiile discutate mai sus [12], [116],
[98].

Pentru determinarea unei miscari cat mai apropiata de cea determinata
experimental, s-a utilizat aplicatia dedicata ,gaitapplication2”. Aceasta aplicatie
permite analiza cinematica a sistemelor biomecanice supradeterminate [2].

3.5.2. GaitApplication2

Aplicatia GaitApplication2 a fost conceputa de AnyBody Technology in
vederea imbunatatirii calitatii datelor de pozitie obtinute dintr-un experiment pentru
studiul deplasarii umane. Se considera ca distantele dintre articulatii sunt fixe, iar
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ecuatiile ce descriu aceste distante sunt valide pentru orice pozitie a corpului rigid.
Utilizatorul poate specifica anumiti parametrii care vor fi optimizati de aplicatie.
Acesti parametrii pot fi una sau mai multe din coordonatele reperelor. Cu alte
cuvinte, sistemul de ecuatii utilizat este de forma [2]:

w(q,t)
t) = =0 .
a.t) [co(q,t)J (3.33)

unde I reprezinta sistemul de ecuatii; g reprezinta coordonatele pentru care se
cunoaste pozitia; t reprezinta timpul; @(g,t) sunt ecuatiile din sistem pentru care

solutiile pot fi aproximative; ¢(q,t)reprezinta ecuatiile din sistem pentru care

solutiile trebuie sa fie exacte.
Algoritmul determina valoarea minima pentru variabilele din ecuatiile
w(qg,t) pentru care ecuatiile ¢@(qg,t) sunt satisfacute. Suma diferentelor dintre

valorile minime obtinute pentru variabilele din ecuatiile y(q,t)si valorile pe care

aceste variabile ar fi trebuit sa le satisfaca este considerata ca o valoare ce trebuie
sa fie adusa sub o limita definita de utilizator.

Aplicatia a fost conceputa pentru optimizarea a trei tipuri de lanturi
cinematice pentru membrele inferioare umane:

e GAITALLUNKNOWN foloseste un lant cinematic compus din doua membre
inferioare si un pelvis. Articulatiile soldului sunt de tip sferic; articulatiile
genunchilor sunt cilindrice; iar articulatia gleznei este modelata ca o
articulatie universala.

e GAITTWOREVANKLE foloseste un lant cinematic compus din doua membre
inferioare si un pelvis. Lantul cinematic corespunzator membrului inferior
are structura prezentata in subcapitolul 2.3.2.2, figura 2.16.

e RIGHTLEGTWOREVANKLE foloseste un lant cinematic similar cu cel utilizat
de GAITTWOREVANKLE, cu specificatia ca este compus doar din piciorul
drept si pelvis.

Aplicatia permite si redimensionarea elementelor lantului cinematic, daca se
considerd cd reperele atasate elementelor sunt in pozitie corectd pe acestea. In
acest caz, nu este posibila si repozitionarea reperelor atasate elementelor care
urmeaza a fi repozitionate (rezultatele obtinute nu vor fi valide pentru subiectul
studiat).

3.5.2.1. Repozitionarea reperelor

Problema intalnita cel mai des in cazul determinarii miscarii unui lant
cinematic corespunzator membrului inferior uman (daca se utilizeaza repere) este
legata fie de pozitia aberanta a pelvisului, fie de cea a labei piciorului. In cele ce
urmeaza sunt prezentate concluziile autorului legate de repozitioarea reperelor.

Erorile de pozitionare, pentru cazul pelvisului, deriva din inexactitatea cu
care se determina pozitia reperului SACR sau cea a reperelor LASI si RASI (figura
3.14). Daca se utilizeaza protocolul descris in subcapitolul 3.1.1, se poate observa
ca pozitia reperului SACR se determina prin aproximarea unghiului camerei 3 si
pozitionarea unui reper pe abdomenul subiectului. Aceastd metoda poate genera o
discrepantd intre pozitia reald a reperului SACR si pozitia calculatd. in general,
eroarea va fi legata de pozitia pe axa verticala a acestui reper. Prin urmare, se va
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permite modificarea acestei pozitii pe axa verticala (OY1), considerand ca pozitia
reperului SACR pe axele perpendiculare pe cea verticala (0X1,0Z1) este fixa.

I SACR (01,X1,Y1,721) I

LASI{02,X2,Y2,22)

RASI(03,X3,Y3,23)

Fig.3.14. Pozitiile sistemelor ortogonale atasate reperelor SACR, LASI, RASI fata de centrul
pelvisului

Reperele LASI si RASI pot sa isi schimbe pozitia, fata de centrul pelvisului,
datorita deplasarii relative dintre tesuturile moi si oase. Aplicatia va genera o
traiectorie aproximativa care, de cele mai multe ori, va fi apropiata de realitate. Cu
toate acestea, este posibil ca o repozitionare a acestor repere pe axa 0Z (0Z3,0Z2)
sa fie necesara. Se poate opta si pentru o repozitionare pe axa OX, in paralel cu
repozitionarea pe axa 0Z, dar trebuie tinut cont de posibilitatea obtinerii unei
deplasari aberante a pelvisului (pelvisul este inclinat inainte sau inapoi pe durata
deplasarii). Erorile de pozitie pe axa QY, in cazul reperelor RASI si LASI pot fi
eliminate cel mai eficient prin estimarea vizuala a pozitiei pelvisului in programul
AnyBody. Coordonatele pe axa OY a reperelor LASI si RASI trebuie sa fie egale
(daca s-a procedat corect la pozitionarea reperelor in cadrul experimentului pentru
prelevarea datelor), iar distanta fata de centrul pelvisului va fi de aproximativ
0,042m pentru un barbat cu inaltimea de 1,70 m (dimensiunea standard a
modelului LegTD).

Daca, dupa optimizarea pozitiei reperelor LASI, RASI si SACR, se observa o
pozitie nefireasca a labei piciorului pe sol (prin studiul miscarii lantului cinematic),
atunci este necesara validarea datelor. Validarea se face prin compararea
unghiurilor observate intre laba piciorului si tibie, pentru pozitia de sprijin pe piciorul
investigat, atunci cand unghiul dintre acestea este de aproximativ 90°. Daca s-a
procedat corect la pozitionarea reperelor RNKE si RTOE, atunci acest unghi va fi
apropiat de 90° si se poate trece la o optimizare a coordonatelor celor doua repere.

Daca se constata o discrepanta mare intre valorile unghiului dintre tibie si
laba piciorului (obtinute cu ajutorul aplicatiei Gaitapplication2), si cele determinate
experimental, utilizatorul va fi nevoit sa aduca pozitiile celor doua repere la o
valoare cat mai apropiata de cea determinata experimental. Acest pas nu poate fi
facut iIn mod automat, deoarece nu exista un algoritm capabil sa evalueze obiectiv
acest unghi. O alternativa, capabila sa diminueze erorile ar fi pozitionarea mai
multor repere de-a lungul labei piciorului subiectului investigat, pentru a putea
determina cu exactitate orientarea acestuia. Cu toate acestea, daca se urmeaza, cu
strictete, protocolul pentru pozitionarea reperelor, eroarea de pozitionare a labei
piciorului poate fi diminuata considerabil. Daca subiectul poarta pantofi cu gabarit de
natura sa influenteze rezultatele (ghete, bocanci sau pantofi cu varful decalat fata

BUPT



92 Modelarea mersului uman prin dinamica inversa - 3

de extremitatea falangelor), atunci este necesar ca distanta dintre pozitia reala a
reperelor RNKE si RTOE sa fie masurata pentru inregistrarea respectiva.

Reperele RTIB si RTHI se pozitioneaza pe axa ce uneste articulatia gleznei cu
cea a genunchiului si cu cea a coapsei. Pozitionarea se face atunci cand picioarele
subiectului se afla perpendicular pe sol (unghi de 90° intre tibie si sol), iar intre
tibie si femur se formeaza un unghi de aproximativ 180°. Prin urmare, pozitia
reperelor RTIB si RTHI este bine determinata daca se procedeaza corect in procesul
de pozitionare al reperelor. Daca se masoara si circumferinta coapsei (la nivelul la
care se pozitioneaza reperul) atunci este posibila determinarea mult mai exacta a
tuturor distantelor fata de sistemele de coordonate locale atasate corpurilor (centrul
articulatiei soldului, respectiv centrul articulatiei genunchiului). Optimizarea
coordonatelor RTIB si RTHI este obligatorie, deoarece pozitia acestora este alterata
continuu, pe masura ce muschii membrului inferior se contracta.

Reperele RANK si RKNE se aleg pe suprafete ce prezinta o forma bine
definita (conform cu metoda descrisa in anexa 2). Prin urmare, aceste repere nu vor
fi supuse procesului de optimizare decat dupa ce s-a definitivat optimizarea pentru
celelalte repere utilizate.

Daca se procedeaza corect, valoarea finald a erorii de pozitie va fi redusa
(<10 mm). Utilizatorul poate specifica, de asemenea, limita pentru care eroarea de
pozitie este acceptabila.

3.5.2.2. Redimensionarea elementelor lantului cinematic

Dupa cum s-a discutat in subcapitolul 3.5.2, GaitApplication2 permite si
redimensionarea elementelor lantului cinematic. Acest procedeu optimizeaza
lungimile corpurilor rigide (oasele scheletice) pentru a reduce eroarea de pozitie sub
limita specificata de utilizator. In cele ce urmeaza sunt prezentate concluziile
autorului legate de redimensionarea elementelor lantului cinematic.

Redimensionarea elementelor lantului cinematic este utila atunci cand nu se
cunosc cu exactitate dimensiunile antropometrice ale subiectului investigat.
Procedeul poate genera valori ale lungimilor care nu sunt proportionale cu oasele
scheletice umane, daca aplicatia nu este utilizata corespunzator. Procedeul este util
atunci cand se considera ca reperele au fost pozitionate corect pe durata
experimentului si ca masuratorile antropometrice prezinta erori. Spre exemplu,
lungimea tibiei a fost determinata eronat si se doreste ca aceasta sa fie adusa la
dimensiune optima, cunoscand pozitiile reperelor RKNE si RANK.

Practic, daca se utilizeaza aplicatia pentru vizualizarea pozitiei, se va
determina o medie a distantei dintre cele doua repere care va fi apropiata de
valoarea generata de GaitApplication2, considerdnd restrictiile discutate in
paragraful anterior.

Un mod eficient pentru utilizarea acestui procedeu este redimensionarea
oaselor bazinului atunci cand se considera reperele RASI, LASI si SACR ca fiind
fixate in pozitiile anatomice corespunzatoare (spinul iliac pentru RASI si LASI;
nivelul contactului dintre osul sacral si prima vertebra de jos a coloanei vertebrale
pentru SACR).
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3.6. Dinamica inversa. Obtinerea fortelor si momentelor
articulare necesare deplasarii

A Dinamica inversa permite studierea cauzelor ce produc miscarea observata.
In general, sistemele compuse din corpuri rigide articulate au un comportament
complex, datorat actiunii fortelor din sistem. Fortele ce actioneaza asupra
articulatiilor lantului cinematic pot fi impartite, in functie de origine in forte
exterioare si forte interioare. Dinamica inversa implica determinarea fortelor
interioare atunci cand se cunosc fortele exterioare si miscarea [134].

Dinamica inversa este utilizata in domeniul biomecanicii si roboticii pentru
determinarea fortelor si momentelor articulare necesare pozitionarii efectorului final
conform cu miscarea observata (sau dorita) a lanturilor cinematice. Dinamica
inversa presupune ca traiectoriile spatiale si fortele exterioare ce actioneaza asupra
sistemului sunt cunoscute. Acest procedeu este ideal pentru studiul deplasarii unor
subiecti reali (se pot determina fortele si momentele articulare datorate actiunii
muschilor scheletici) [101], [183]. Prin urmare, se poate estima gradul de
dizabilitate al unui subiect (prin compararea momentelor articulare obtinute in urma
studierii unei persoane cu dizabilitati cu cele obtinute de la un grup de control -
persoane fara dizabilitati) sau nivelul de confort adus de un dispozitiv de tip proteza
(prin introducerea in model a energiei absorbite si eliberate de dispozitiv si
observarea schimbarilor aduse la forma si intensitatea momentelor articulare).

3.6.1. Aspecte teoretice

Metoda dinamicii inverse a fost utilizatd cu succes pentru a determina
actiunea muschilor scheletici asupra articulatiilor corpului uman [194], [174], [99],
[114], [1]. Metoda presupune ca datele cinematice ale sistemului biomecanic sa fie
definite in detaliu, iar obiectivul este determinarea valorilor motoare ce produc
miscarile sistemului (fortele de reactiune articulara si momentele articulare).
Dinamica inversa se bazeaza pe utilizarea ecuatiilor ,Newton-Euler” sau a unei
metode derivate din aceste ecuatii. Metoda este prezentata detaliat in anexa 4.

Momentele articulare nete (denumite mai simplu momente articulare)
reprezinta efectul final al tuturor structurilor anatomice ce actioneaza asupra
articulatiei considerate (muschi, ligamente si tendoane). Daca miscarea este in
spatiului activ al corpului rigid vizat, atunci momentul articular se datoreaza, in
principal, activitatii musculaturii scheletice. La limitele spatiului activ, musculatura
va fi intinsa, iar fibrele vor avea o lungime mai mare decat cea izometrica; in acest
caz, momentul articular se datoreaza, in principal, contributiei fortelor pasive (din
muschi si tendoane). Co-contractia (activarea simultana a muschilor antagonisti ce
actioneaza asupra unei articulatii) nu poate fi depistata prin studierea momentelor
articulare. Similar, nici efectele frecarilor articulare nu pot fi evidentiate.

Momentele articulare pot fi utilizate pentru evaluarea contributiei grupelor
musculare dominante pe durata miscarii studiate. Evaluarea se face estimativ,
tinand cont de considerentele anatomice si de date prelevate prin electromiografie
[136], [196]. O miscare de extensie va fi datorata (preponderent) muschilor ce
asigura extensia articulatiei vizate, iar o miscare de flexie va fi datorata
(preponderent) muschilor ce asigura flexia. Pentru exemplificare, se vor prezenta
momentele articulare corespunzatoare membrului inferior uman, determinate prin
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metoda dinamicii inverse (figura 3.15). Rezultatele au fost obtinute din cartea
Dynamics of Human Gait [174]. Pentru figura 3.15, durata perioadei de sprijin este
de 0,8 secunde (durata contactului cu solul). Datele corespund mersului unui barbat
fara dizabilitati. Axele de rotatie ale articulatiilor (Oz) sunt perpendiculare pe planul
sagital.

In figura 3.15, se poate observa cd momentul articular la nivelul gleznei
corespunde unei miscari de flexie a gleznei. Acest lucru indica o contributie
preponderenta a muschilor ce asigura flexia plantara (Gastrocnemius, Soleus,
Plantaris etc.).

Articulatia x .
soldului drept L 2 i : "
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Fig.3.15. Momentele articulare determinate prin dinamica inversa [174]

La nivelul genunchiului, se poate observa ca momentul articular este pozitiv
la inceputul miscarii. Acest lucru indica o contributie preponderenta a muschilor ce
asigura flexia pentru a reduce viteza la impactul cu solul. Urmeaza o descrestere
semnificativa a valorilor momentului articular, ceea ce indica o flexie, urmata de o
extensie a genunchiului. Principalii muschi ce asigura extensia genunchiului sunt
Vastus lateralis, Vastus intermedius, Vastus medialis si Rectus femoris. Principalii
muschi ce asigura flexia genunchiului sunt Biceps femoris, Semimembranosus si
Semitendinosus. Exista si muschi ce participa la miscarea genunchiului, dar ajuta si
la miscarea altor articulatii (Gastrocnemius, Gracilis etc.)

La nivelul soldului, momentul articular are valori preponderent negative pe
durata 0 - 0,2 s si, in continuare, are valori pozitive. Interpretarea valorilor se face
aproximand contributia grupelor ce asigura extensia (Gluteus maximus, Biceps
femoris, Semitendinosus, Semimembranosus) si a grupelor ce asigura flexia (Grupa
Iliopsoas, formata din Psoas major, Psoas minor si Iliacus; Rectus femoris,
Sartorius, Tensor faciae latae, Pectineus, Adductor longus, Adductor brevis si
Gracilis).

Atunci cand momentele articulare sunt apropiate de zero, nu se poate
specifica cu exactitate daca pe intervalul respectiv de timp exista co-contractie
(echilibrarea corpului) sau activitatea musculara este 0.
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Este evident ca evaluarea comportamentului musculaturii utilizdnd doar
momentele articulare pune mari probleme atunci cand se urmareste determinarea
exacta a contributiei individuale la miscare a fiecarui muschi (nedeterminare).

Metoda prezentata mai sus este metoda clasica, utilizata in biomecanica
pentru rezolvarea unei probleme de dinamica inversa. Aceasta metoda are anumite
limitari:

e Valorile reactiunilor articulare sunt subestimate, deoarece nu se
considera activitatea individuald a muschilor
e Contributia individuala a muschilor si tendoanelor nu poate fi
determinata. Este necesara utilizarea unor date legate de activitatea
musculara (electromiografie) pentru a putea incerca determinarea
fortelor musculare individuale (cu toate ca si in aceste conditii acuratetea
depinde de numarul muschilor pentru care s-a determinat activitatea
musculara)
De aceea este necesar ca forta fiecarui muschi sa fie estimata ca o un procent din
rezultanta tuturor fortelor musculare, in functie de forta maxima ce poate fi
dezvoltata de muschi, de activitatea musculara necesara dezvoltarii fortei si de
directia de actiune a fortei (analiza musculo-scheletald).

3.6.2. Dinamica inversa, folosind software-ul AnyBody

AnyBody permite calculul fortelor si momentelor articulare ce actioneaza
asupra unui lant cinematic definit de utilizator. Algoritmii utilizati de aplicatie pentru
rezolvarea problemei dinamicii inverse sunt bazati pe metodele clasice din literatura,
dar permit determinarea fortelor generate de muschii din model. Algoritmii primesc
ca date de intrare traiectoriile lantului cinematic si fortele exterioare ce actioneaza
asupra acestuia (daca acestea sunt prezente) si determina fortele musculare
capabile sa realizeze deplasarea in conditiile specificate (figura 3.16) [4].

Avantajele utilizarii unui software dedicat constau fin posibilitatea
determinarii fortelor musculare din modele complexe, apropiate ca structura de
modelul anatomic real. Numarul mare de ecuatii rezolvate in mod automat reduce,
deci, timpul necesar obtinerii datelor dorite. Algoritmii utilizeaza proprietatile de
inertie ale corpurilor, tin cont de unghirile de penatie ale muschilor si permit
simularea efectului deplasarii muschilor pe suprafete, prin alunecare (cazul
muschilor in contact cu omoplatii).

Forte musculare

\-—..Ar—*.__

L

Forta exterioara

Fig.3.16. Model simplu pentru determinarea fortelor musculare
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Principala problema intalnita in cazul modelarii activitatii musculaturii
scheletice este legata de complexitatea structurii musculo-scheletale, mai exact,
numarul muschilor scheletici este mai mare decat cel strict necesar pentru a asigura
echilibrul scheletului in cazul miscarii studiate. Cu alte cuvinte, exista o infinitate de
moduri in care musculatura poate fi activata pentru a realiza o anumita miscare.

3.6.2.1. Algoritmi pentru selectia muschilor activi

Muschii scheletici sunt activati conform cu semnalele primite de la unitatea
centralda a corpului - creierul. Se pune problema aproximarii comportamentului
corpului  uman, Iintr-un mod cat mai apropiat de realitate. Simularea
comportamentului muschilor scheletici este un subiect complex, care a fost, in
ultimii ani, obiectul de studiu al cercetatorilor din domeniul biomecanicii [82], [148],
[41], [21]. Primele incercari pentru determinarea fortelor musculare individuale s-au
bazat pe premisa ca muschii sunt un sistem biologic adaptat pentru a conserva
resursele. Se pune deci problema determinarii unei activitati musculare cat mai
reduse si distribuite uniform intre muschii din sistem. Prin urmare, putem spune ca
selectia muschilor activi se bazeaza pe algoritmi de optimizare. Criteriul de
optimizare este minimizarea activitatilor musculare in conditiile unei restrictii de
uniformizare a distribuirii fortelor in sistem. Algoritmii pentru selectia muschilor
activi, disponibili Tn AnyScript sunt urmatorii: liniar; patratic; polinomial; min/max.
Software-ul AnyBody permite utilizarea oricaruia dintre algoritmi.

Alegerea unui algoritm adecvat depinde de tipul simularii care va fi
efectuata. Algoritmul patratic si cel polinomial sunt metode acceptate de majoritatea
cercetatorilor si care au dus la obtinerea unor activitati musculare cu o tendinta
apropiata de cea corespunzatoare semnalelor electrice obtinute prin electromiografie
[41], [21], [148]. Aceste doua metode au fost folosite (pentru cazul modelelor mai
simple) in studiul mersului uman. In prezenta lucrare se va utiliza algoritmul
polinomial de grad 3. Algoritmul a fost ales deoarece permite colaborarea musculara
la un nivel mediu si nu prezinta tendinta de a suprasolicita muschii mari pentru
miscari ciclice (cazul algoritmului patratic).

Detalii suplimentare legate de particularitatile algoritmilor pentru selectia
muschilor activi se gasesc in anexa 3.

3.6.2.2. Calibrarea muschilor si tendoanelor din model

Dupa cum a fost evidentiat in subcapitolul 2.3.2.3, muschii din model
trebuie adaptati subiectului studiat. Calibrarea consta in aducerea lantului cinematic
in pozitii in care muschii pentru care se face calibrarea se afla in pozitie izometrica.
Literatura de specialitate prezinta carente in ceea ce priveste aceste pozitii. Modelele
standard din AnyBody sunt calibrate considerand ca pozitia izometrica se obtine
atunci cand fibrele musculare pot sa dezvolte forta maxima. Un muschi ce are drept
scop extensia genunchiului, va fi in pozitie izometrica atunci cand membrul inferior
se afla perpendicular pe sol (unghiul descris de axa longitudinala a tibiei si axa
longitudinala a femurului este de aproximativ 180°, unghiul descris de axa
longitudinala a tibiei si sol este de aproximativ 90°). Calibrarea modelul standard
(LegTD) se face folosind cinci rutine pentru calibrare.

e Rutina 1 (LegCall.Any) presupune ca piciorul se afla perpendicular pe sol si
calibreaza toti muschii din model pentru aceasta pozitie. Aceasta pozitie este
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considerata neutra pentru toti muschii din model (sprijin pe oasele
scheletice).

e Rutina 2 (LegCal2.Any) este utilizata pentru calibrarea muschilor ce asigura
flexia plantara si flexia articulatiei soldului. Pozitia pentru care se face
calibrarea este 50 de grade intre axa longitudinalda a coapsei i
perpendiculara dusa din centrul pelvisului pe sol si 75 de grade intre axa
longitudinala a gambei si laba piciorului. Unghiul dintre axa longitudinala a
coapsei si cea a gambei este de 180 de grade (figura 3.17.a). Aceasta rutina
suprascrie valorile determinate pentru muschii calibrati peste valorile
determinate de rutina 1.

e Rutina 3 (LegCal3.Any) este utilizata pentru calibrarea muschilor ce asigura
dorsiflexia genunchiului. Pozitia pentru care se face calibrarea este de 70 de
grade intre axa longitudinald a gambei si perpendiculara dusa din centrul
pelvisului pe sol. Coapsa se afla in pozitie neutra, similar cu pozitia utilizata
de rutina 1 (figura 3.17.b). Rutina suprascrie noile valori peste cele obtinute
cu rutina 1.

e Rutina 4 (LegCal5.Any) este utilizata pentru calibrarea muschilor ce asigura
extensia la nivelul genunchiului. Coapsa se pozitioneaza cu axa longitudinala
paralela cu solul. Gamba se pozitioneaza la un unghi de 90 de grade intre
axa sa longitudinala si cea longitudinala a coapsei (figura 3.17.c). Rutina
suprascrie noile valori peste cele obtinute cu rutina 1.

e Rutina 5 (LegCal6.Any) este utilizata pentru calibrarea muschilor ce asigura
rotirea lateralda a coapsei. Coapsa este rotita spre interior cu 5 grade si
pozitionata astfel incat axa sa longitudinala sa fie la un unghi de 80 de grade
fata de perpendiculara dusa din centrul pelvisului. Gamba este rotita pentru
a se obtine un unghi de 90 de grade intre aceasta si coapsa (cele doua axe
longitudinale) (figura 3.17.d).

n X
a) b) c) d)

Fig.3.17. Pozitii utilizate pentru calibrarea lungimilor fibrelor musculare si ale tendoanelor

A J

Calibrarea standard permite obtinerea unor rezultate valide pentru mersul
uman si pentru exercitii ce implica folosirea membrului inferior (ex: genoflexiuni,
alergare etc.). Daca se face simularea unor persoane cu mobilitate scazuta (ex:
persoane cu amputatie, batrani etc.), se va tine cont de aceste limitari.
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3.6.2.3. Determinarea fortelor si momentelor articulare

In capitolele precedente au fost detaliate etapele pentru obtinerea unor date
valide cu ajutorul metodei dinamicii inverse si unui model musculo-scheletal
complex. Pentru simularea corecta a deplasarii unui subiect, avdnd ca date de
intrare coordonatele spatiale ale lantului cinematic si reactiunile din partea solului,
autorul propune urmatoarea metoda:

e Se copiaza structura de date din directorul corespunzator modelului
standard (GaitUniMiamiTDRightLeg) din repository 1.0 (anybodytech.com).
Pentru exemplificare se va analiza un set de date provenit de la un subiect
de sex feminin, inaltime 1,65m si greutate 64 kg.

e Se citesc fisierele generate de aplicatia Matlab pentru sincronizarea
semnalelor (descrisa in subcapitolul 3.2.4). Citirea se face in mod automat
din fisierele generate de aplicatie, dar este necesar ca acestea sa fie copiate
in directorul corespunzator.

e Se genereaza datele de pozitie de intrare pentru GaitApplication2 (descrisa
in subcapitolul 3.5.2). Pentru aceasta se foloseste secventa de cod
MarkerModelStudy din fisierul .main al modelului.

e Se definesc caracteristicile antropometrice in fisierul AnyMan.Any.

e Se utilizeaza datele obtinute de la aplicatia pentru vizualizarea pozitiei
(subcapitolul 3.5.1) si se repozitioneaza reperele conform cu configuratia
folosita in experiment. Modelul initial are un numar de 10 repere predefinite.
Este deci, necesara modificarea fisierelor ce fac referinta la repere. Acestea

sunt: MarkerTopology.Any; DataForConfigFile.Any;
LocalMarkerCoordinatesAndSize.Any.
Repozitionarea reperelor se face in fisierul

LocalMarkerCoordinatesAndSize.Any. Pentru cazul discutat, pozitiile vor fi
definite prin codul:
AnyFolder LocalMarkerCoordinates = {
AnyVec3 SACR = {-0.0727,0.0165,0.00};
AnyVec3 RASI = {0.1557,-0.048,0.1400%};
AnyVec3 LASI = {0.1550,-0.0411,-0.1465};

AnyVec3 RTHI
AnyVec3 RTHI
AnyVec3 RKNE

{-0.036,-0.25,0.0};
{-0.0717,-0.3028,0.1981};
{0.01906,-0.3989,0.0629};

AnyVec3 RTIB = {-0.0176,-0.5576,0.16763};
AnyVec3 RANK = {0.035,-0.803,0.0567}%;

AnyVec3 RHEE = {-0.0075,-0.8392,-0.0190};
AnyVec3 RTOE = {0.1950,-0.9315,0.1004};
}

AnyFolder ScalingParameters = {

AnyVar ScalingVar=1;

AnyVar PELVIS = 0.1687*ScalingVar;
AnyVar THIGH = 0.3989*ScalingVar;
AnyVar SHANK = 0.3722*ScalingVar;
AnyVar FOOT = 0.2263*ScalingVar;
b
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Variabila ScalingVar este utilizata pentru redimensionarea rapida a lantului
cinematic, daca nu se cunosc valorile exacte pentru lungimile elementelor
acestuia.

e Se pozitioneaza lantul cinematic conform cu primele coordonate de pozitie
citite. Pentru aceasta se foloseste secventa de cod MarkerPlacementStudy
din fisierul .main al modelului. Pozitionarea se face in fisierul
Mannequin.Any. Centrul pelvisului se pozitioneaza conform cu datele
obtinute de la aplicatia pentru vizualizarea pozitiei. Pentru cazul de fatg,
Pelvis(X,Y,2)=(-0,431; 0,134, 0,891).

e Dupa pozitionarea lantului cinematic se genereaza structura lantului
cinematic prin utilizarea comenzii InitialConditions. Se scrie structura
lantului cinematic intr-un fisier compatibil cu GaitApplication2, cu ajutorul
fisierului DataForConfigFile.Any.

e Se executa programul GaitApplication2 si se eliminda erorile de pozitie
(subcapitolul 3.5.2.1).

e Se modifica structura fisierului Environment.Any in functie de tipul de
platforma pentru determinarea reactiunilor din partea solului folosit
(subcapitolul 3.1.2). Pentru cazul de fata s-au folosit date de intrare de la
aplicatia pentru sincronizare, in format Rx, Ry, Rz, Mx, My, Mz. Secventa de
cod ce face legatura intre valorile reactiunilor din partea solului citite din
fisier si efectorul final al lantului cinematic va fi:

AnySeg CenterOfPressurel={
Mass=0;
Jii={0.0,0.0,0.0%;
AnyRefNode node={
sRel={0,0,0%};

AnyDrawNode drw={ScaleXYZ={0.015,.015,.005}; RGB={1,0,03};};

3

b

AnyKinEqgInterPolDriver LinDrv1l={

AnyKinLinear &refl= .Lin1;
Type=Piecewiselinear;

#include "time.any"

#include "CenterOfPressurePlateOffsetl.any"//x correction

#include "CenterOfPressurePlateOffset2.any"//y correction

#include "CenterOfPressurePlatel.any"

Data
=0.2265*CenterOfPressurePlateOffset1'+0.1160*CenterOfPressurePlateOffset2'+C
enterOfPressurePlatel’;

Reaction.Type={Off,Off,Off};

b

AnyKinEqSimpleDriver RotDrv1={
AnyKinRotational &refl= .Rot1;
DriverPos={0,0,03};

DriverVel={0,0,0};
Reaction.Type={Off,Off,Off};

b

AnyReacForce ForcePlatelFootRContactForce={
AnyKinLinear Lin={

Ref=0;

AnySeg &refl=..CenterOfPressurel;

AnySeg &ref2=Main.HumanModel.BodyModel.Right.Leg.Seg.Foot;
b

AnyKinRotational Rot= {

AnySeg &refl=..CenterOfPressurel;
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AnySeg &ref2=Main.HumanModel.BodyModel.Right.Leg.Seg.Foot;
Type=RotVector;

}I
3
AnyForce3D ForceOnForcePlatel ={

AnyFunInterpol force ={

Type=Bspline;
BsplineOrder = 8;
FileName ="ForcePlatel.txt";

b

AnySeg &refl=.CenterOfPressurel;

F=force(t);

3
AnyMoment3D MomentOnForcePlatel ={
AnyFunInterpol moment ={
Type=Bspline;
BsplineOrder = 8;
FileName = "MomentPlatel.txt";

b

AnySeg &refl=.CenterOfPressurel;

M=moment(t);

b

S-au citit reactiunile din partea solului din fisierele ForcePlatel.txt,

MomentPlatel.txt si coordonatele centrului de presiune din fisierul

CenterOfPressurePlatel.txt. In continuare s-a definit un vector

ForceOnPlatel care adauga fortele de reactiune in model si le aplica asupra

efectorului final prin intermediul pozitiei reperului CenterOfPressurel.

Deplasarea reperului CenterOfPressurel este controlata de datele din fisierul

CenterOfPressurePlatel.txt. Valorile 0,2265 [m] si 0,1160 [m] corespund

pozitiei centrului platformei fata de sistemul de coordonate global si au fost

determinate cu ajutorul aplicatiei pentru sincronizarea semnalelor.

e Dupa eliminarea erorilor se poate utiliza secventa de cod OptStudy, din
fisierul .main, pentru a solutiona dinamica inversa. Se tine cont de limitarile
algoritmilor pentru selectia muschilor activi (anexa 3). Modelul trebuie mai
intdi calibrat prin comanda CalibrationSequence. Dupa finalizarea calibrarii
se poate executa comanda InverseDynamics care va denera datele
caracteristice deplasarii subiectului investigat (Forte musculare, activitati
musculare, momente si forte articulare, reactiuni articulare, etc.).

Dupa finalizarea analizei dinamice se poate studia comportamentul
modelului supus restrictiilor definite prin datele de intrare. Pentru inceput se vor
studia momentele articulare la nivelul gleznei, genunchiului si soldului (figura 3.18).
Aceste momente articulare definesc miscarea lantului cinematic in conditiile
considerate (actiunea muschilor scheletici).

Pentru figura 3.18: Mx este momentul articular in jurul axei Ox (axa antero-
posterioara) si corespunde miscarii de adductie/abductie; My este momentul
articular in jurul axei Oy (axa latero-medialda) si corespunde miscarii de
flexie/extensie; Mz este momentul articular in jurul axei Oz (longitudinald) si
corespunde miscarii de rotatie interna/externa. Momentele articulare determinate
sunt similare cu cele descrise in literatura de specialitate [194], [174].

Fortele musculare ce actioneaza asupra modelului musculo-scheletal, pentru
conditiile considerate au evolutia din figura 3.19.
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Fig.3.18. Momentele articulare determinate prin dinamica inversa, pentru subiectul
considerat: a) Momentele articulare la nivelul gleznei; b) Momentele articulare la
nivelul genunchiului; ¢) Momentele articulare la nivelul soldului
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Fig.3.19. Fortele generate de muschii ce actioneaza asupra elementelor lantului cinematic,
determinate prin dinamica inversa, pentru subiectul considerat: a)Forte pana la
nivelul articulatiei gleznei; b) Forte pana la nivelul articulatiei genunchiului; c)
Forte pana la nivelul articulatiei soldului

Prin studiul fortelor generate de muschii din model se poate estima gradul
de solicitate ce apare asupra articulatiilor in urma deplasarii considerate. Obtinerea
fortelor articulare, in forma prezentata in figura 3.19 este posibila doar daca se
utilizeaza un model musculo-scheletal complet. Un studiu prin metode clasice
permite doar determinarea reactiunilor la nivelul articulatiilor dar nu si cauza
acestora (fortele dezvoltate de musculatura scheletica).
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Datele obtinute in urma simularii, prezentate in figurile 3.18 si 3.19, permit
compararea deplasarii unor esantioane de indivizi si depistarea eventualelor
anomalii pentru cazurile subiectilor cu dizabilitati. Pentru a avea o imagine completa
asupra comportamentului sistemului musculo-scheletal, se pot extrage datele ce
vizeaza activitatea musculara (generate cu ajutorul algoritmului pentru selectia
muschilor activi). Se pot extrage date privind activitatea fiecarui muschi in parte sau
se poate studia activitatea (v. subcapitolul 2.3.2.3.), la modul general, pentru toti
muschii din model (figura 3.20).

1,20
1,00 -
0,80
0,60
0,40

0,20 +

Activitate musculara

0,00 +
0,00 0,50 1,00 1,50
Timp (s)

Fig.3.20. Activitatea musculara maxima a sistemului musculo-scheletal studiat

Activitatea musculara maxima este o masura a nivelului de solicitate la care
este supus modelul pentru deplasarea studiata.

ActMuscular§=MAX(ActMus;) , i=1..n™ (3.34)

Daca valoarea maxima a activitatii musculare necesare depaseste valoarea
1, atunci modelul nu este capabil sa realizeze miscarea, in conditiile considerate. in
cazul in care se obtin valori mai mari decat limita superioara, este necesara
studierea intervalului de timp pentru care se obtine suprasolicitarea modelului. Daca
se tine cont de faptul ca metoda dinamicii inverse a fost aplicata pe un set de date
determinate experimental, atunci se poate determina, cu exactitate, cauza care a
dus la o suprasolicitarea modelului. Pentru studiul deplasarii umane, cauzele care
pot duce la suprasolicitate sunt:

e Erori in pozitionarea lantului cinematic (v. subcapitolul 3.5)
e Erori legate de sincronizarea semnalului de pozitie cu cel al reactiunilor din

partea solului (v. subcapitolul 3.2)

e Utilizarea necorespunzatoare a algoritmului pentru selectia muschilor activi

(v. anexa 3). Spre exemplu, studiul deplasarii unui subiect cu obezitate
severa nu se poate face cu ajutorul unui algoritm pentru selectia muschilor
activi aplicabil unui caz general. Subiectul cu obezitate severa se va deplasa
in conditii de solicitate crescuta a sistemului musculo-scheletal, deci muschii
din model vor tinde sa aiba activitati mari, cu valori apropiate de limita
superioara (este deci nevoie de o colaborare mai stransa intre muschii
scheletici).

Pentru validarea modelului (redimensionat) este nevoie sa se studieze
activitatea unor anumiti muschi din model si sa se compare cu datele din literatura
de specialitate (figura 3.21). In cazul exemplului considerat, s-a facut comparatie
intre activitatile musculare pentru muschii Tibialis anterior, Gluteus maximus,
Rectus femoris, Adductor longus si muschii posteriori ai coapsei (Semitendinosus,
Semimembranosus si Biceps femoris). Datele utilizate pentru comparatie au fost
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obtinute din baza de date a Societatii Internationale de Biomecanica (isbweb.org) si
corespund unui subiect de sex feminin.
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Fig.3.21. Comparatie intre activitatea individuald a unor grupe de muschi. Activitate musculara

obtinuta prin simulare si

activitate musculara obtinuta experimental

electromiografie, preluata de laisbweb.org.

prin
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Atunci cand se face comparatia intre date prelevate prin electromiografie si
date obtinute prin simulare, trebuie sa se tina cont de faptul ca cele doua metode
prezinta date similare, dar obtinute prin metode complet diferite. Electromiografia
are marele dezavantaj al masurarii unui semnal electric la nivelul tegumentului.
Este, deci posibil ca semnalul inregistrat sa fie distorsionat de tesuturile moi pe care
le parcurge. Pozitionarea senzorilor pe piele poate sa duca la prelevarea unui semnal
electric corespunzator activitatii tuturor grupelor musculare din vecinatatea
muschiului vizat. Activitatea determinata in urma simularii poate prezenta tendintele
descrise In anexa 3. Activitatea musculara obtinuta prin aplicarea unui algoritm va
fi, de requla, diferita de cea obtinuta experimental, dar, daca simularea a fost
efectuata corect, va manifesta tendinte similare. Spre exemplu, muschiul vizat va
avea un maxim de activitate pentru un interval de timp care se va suprapune peste
intervalul de timp pentru care, semnalul determinat prin electromiografie prezinta
un maxim de activitate.

In figura 3.21 se poate observa ca activitatea musculara determinata
experimental are tendinte similare cu cea determinata prin simulare. Diferentele se
datoreaza, in principal, diferentelor antropometrice intre cei doi subiecti.

Prin urmare, pentru a diminua efectul diferentelor antropometrice intre
populatiile folosite ca reper si cele pentru care se face simularea, este nevoie de un
esantion suficient de mare pentru a permite prelucrari statistice.

3.6.3. Studiu asupra utilizarii datelor de la o platforma pentru
masurarea presiunii

In vederea analizei mersului uman prin dinamica inversa sunt necesare date
legate de reactiunile din partea solului si date legate de miscarea subiectului,
obtinute cu un sistem de captura video sau de alta natura. Platformele pentru
masurarea presiunii pot fi utilizate pentru obtinerea componentei normale a
reactiunilor din partea solului. Daca se utilizeaza o platforma pentru masurarea
presiunii la nivelul contactului dintre picior si sol, se vor urma pasii descrisi la
inceputul subcapitolului precedent, dar, in locul reactiunilor din partea solului, se vor
utiliza datele provenite de la platforma pentru masurarea presiunii. Determinarea
pozitiei centrului de aplicatie al reactiunilor din partea solului (centrul de presiune)
se face prin utilizarea metodelor descrise in subcapitolul 3.3.2.

Dat fiind faptul ca in dotarea laboratoarelor de inginerie medicala ale
Universitatii “Politehnica” din Timisoara (Platforma de Implantologie, Protezare
Inteligenta si Recuperare Biomecanica) se afla un sistem de captura a datelor de
pozitie si o platforma de presiune suficient de lunga pentru a studia un ciclu complet
de mers, autorul a studiat posibilitatea utilizarii acestor dotari pentru a investiga un
numar mai mare de subiecti. Pentru aceasta, au fost inregistrate date de la un
subiect, cu acordul acestuia, si s-a studiat potentialul si utilitatea acestora. Subiectul
a fost instruit sa mearga pe platforma pentru inregistrarea presiunii cu o viteza
suficient de mica pentru a se putea inregistra cu acuratete semnalul, atat din partea
platformei, cat si din partea aparaturii Zebris pentru obtinerea pozitiilor in spatiu a
reperelor atasate articulatiilor ansamblului pelvis-picioare.

S-a constatat ca viteza necesara obtinerii de semnal de pozitie adecvat, cu
ajutorul echipamentului Zebris, trebuie sa fie redusa. Subiectul va fi, deci, obligat sa
se deplaseze cu viteza mai mica decat cea cu care merge de obicei. Deplasarea cu
viteza redusa nu este adecvata studiului unei deplasari in conditii normale. Prin
urmare, calitatea datelor extrase din cadrul experimentului depinde de frecventa de
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inregistrare a aparaturii pentru determinarea pozitiilor corpului. Un alt neajuns al
acestui protocol este semnalul de iesire al platformei pentru masurarea presiunii: o
serie de matrice cu dimensiuni de 60x200 puncte ce reprezinta citirile senzorilor de
presiune pe durata ciclului de mers. Numarul mare de matrice, de ordinul miilor,
insemna, de asemenea, un volum mare de date extrase si, implicit, o perioada mare
de timp necesara pentru prelucrarea datelor.
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Fig.3.22. Pozitiile reperelor atasate corpului uman, pentru cazul utilizarii aparaturii Zebris

In incercarea de a se obtine date utilizabile in programul AnyBody s-au scris
aplicatii Matlab care sa extraga valorile necesare unei analize prin dinamica inversa.
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S-a urmarit extragerea pozitiilor reperelor (figura 3.22) din semnalul obtinut cu
sistemul Zebris si corelarea acestora cu un sistem compus din trunchi, pelvis si
picioare in cadrul aplicatiei AnyBody. A fost conceputa o noua configuratie de repere
pentru sistemul articulat deja existent (GaitUniMiamiTDRightLeg). Reperele utilizate
pentru determinarea pozitiilor au fost urmatoarele:

e RTOE, situat in zona varfului piciorului, pe mijlocul falangelor.

e RHEE, situat in zona calcaiului.

e RANK, situat in partea dreapta (exterior) a gleznei drepte.

e RAKI, situat in partea stanga (interior) a gleznei drepte.

e RKNE, situat in partea externa (dreapta) a genunchiului drept.

e RKNI, situat in partea interna (stanga) a genunchiului drept.

e RASI, situat in partea dreapta a bazinului.

e LASI, situat in partea stanga a bazinului.

Dupa obtinerea coordonatelor reperelor s-a incercat determinarea centrului
de presiune. In acest scop, autorul a conceput o aplicatie Matlab care sa separe, cu
ajutorul unei rutine dedicate, semnalele presiunii de contact ale piciorul stdng si ale
piciorului drept, din cadrul matricelor obtinute de la platforma pentru masurarea
presiunii.

Rutina conceputa parcurge liniile matricei si insumeaza valorile pozitive
intalnite. Daca se constata ca linia urmatoare contine valori nule, atunci se
considera ca s-a determinat presiunea corespunzatoare contactului primului picior
cu platforma. Valorile liniilor succesive vor corespunde contactului dintre al doilea
picior si platforma. Aceastda metoda presupune ca subiectul merge pe mijlocul
platformei.

171 172 173 174 175 176 177 178 179 180 181
17 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
il 0 0 0 0 0 0 0 0 0
19 il 0 0 0 0 0 i 0 0 0 0
2 ree I 0 0 0 0 0 0 0 0
1 !Parcurgere pe linii ! 0 0 0 0 0 0 0 0| 05000
2 0 0 0 0 0 0 0 1 [ 25000 2
3 0 0 0| 25000 5 6 6| 45000 35000 2 0
24 0 0 2| 75000 1050000 105000 E} 6| 35000 0 0
25 0 0 35000 95000 12| 1150000 95000 6 25000 0 0
2 0 0 2| 75000 105000 10| 75000 35000 0 0 0
27 0 0 0| 25000 45000 4 2 0 0 0 0
28 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
b 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
30 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
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32 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
3 0 0 0 o 15000 0 0 0 0 0 0
34 0 0 2 5000 B 7 6 4 2 0 0 0
35 0 0 5| 95000 10| 95000 75000 4 0 0 0
36 0 0 4 8 950000 95000 75000 5| 25000 0 0
E 0 0 0 4 55000 65000 5| 45000 25000 0 0
38 0 0 0 0 0 1 15000 15000 2 2| 15000
3 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
4 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0
4 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0

Fig.3.23. Portiune din matricea obtinuta de la platforma pentru presiune Zebris

Pentru exemplificare, se va considera cazul prezentat in figura 3.23.
Algoritmul parcurge liniile matricei M,;; (i=17..41) si insumeaza valorile de pe
coloane (j=171..181). Pentru linia 17 a matricei, suma determinata va fi %21, My, ;.
Atunci cand se detecteaza prima suma pozitiva, se considera ca s-a depistat primul
senzor de presiune in contact cu piciorul (linia 21). Algoritmul va face sumele pentru
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liniile 22..27 pana la linia 28, cand suma va fi nula. Valorile pozitive determinate
anterior sunt puncte pentru care piciorul a exercitat presiune asupra senzorilor.
Dupa ce se descopera suma nula de pe linia 28, algoritmul considera ca urmatoarele
valori pozitive corespund liniilor pentru care al doilea picior este in contact cu
platforma. Daca prima valoare pozitiva determinata prin parcurgerea liniilor este
situata in dreapta mijlocului platformei (numarul liniei este mai mic decat 29 -
platforma are 28 de senzori pe latime) atunci se considera ca primul picior in
contact este cel drept. Daca nu, se considera ca piciorul in contact este cel stang.

Alternativa la aceasta metoda este parcurgerea recursiva, pornind de la
prima valoare pozitiva a semnalului de presiune. Parcurgerea se va face pentru
pozitile imediat alaturate din matrice. Parcurgerea recursiva prezinta avantajul
determinarii unei suprafete de contact, indiferent daca picioarele sunt pozitionate
paralel cu axa platformei. Dezavantajul acestei metode este legat de determinarea
unui num3r mai mare de trei, sau mai multe suprafete de contact. In acest caz,
degetele si talpa piciorului sunt in contact cu platforma, dar presiunea este
glistribuité pe doua suprafete distincte (delimitate de citiri nule de presiune).
Insumarea valorilor pe linie elimina acest dezavantaj.

Aplicatia Matlab, utilizatéa pentru determinarea componentei normale a
reactiunilor din partea solului si pentru determinarea centrului de aplicatie al
reactiunilor (de presiune), permite vizualizarea semnalelor obtinute (figura 3.24).
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Fig.3.24. Vizualizarea datelor cu ajutorul aplicatiei Matlab dedicate
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3.6 — Dinamica inversa. Obtinerea fortelor si momentelor articulare 109

Dupa vizualizarea datelor de iesire, s-a constatat obtinerea cu succes,
pentru fiecare pas, atat a pozitiei centrului de presiune, cat si a componentei
normale a reactiunii din partea solului. In figura 3.24, doar piciorul drept este in
contact cu platforma (pozitia centrului pentru piciorul stang nu apare pe grafic,
pentru ca acesta nu este in contact).

Desi analiza prin dinamica inversa a oferit rezultate asemanatoare cu ceea
ce s-a obtinut prin utilizarea unei platforme pentru obtinerea reactiunilor din partea
solului, s-a observat lipsa solicitarilor pe directie laterala si frontala, la nivelul
efectorului final din lantul cinematic (laba piciorului). Aceste solicitari sunt necesare
pentru o analiza exacta a miscarii studiate si sunt datorate componentelor Rx si Ry
ale reactiunii din partea solului.

Reactiunile din partea solului (exceptand cazul in care ambele picioare sunt
in contact cu solul) sunt determinate (complet) de traiectoriile elementelor
componente ale membrului inferior (elemente ale lantului cinematic). Hardt [83] a
reusit sa aproximeze momentele articulare utilizand doar pozitiile observate.
Componentele Rx si Ry se pot determina cu ajutorul pozitiei relative dintre tibie si
sol, daca se cunoaste componenta normala a rectiunilor din partea solului. Practic,
se presupune ca vectorul reactiunilor se afla pe directia tibiei. Dupa determinarea
componentelor Rx si Ry (figura 3.25) se poate efectua analiza dinamica inversa si se
pot determina fortele si momentele articulare.
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Fig.3.25. Componentele reactiunii din partea solului determinate cunoscand valorile
componentei normale (Rz)

In urma analizei prin dinamicd inversd, s-au obtinut momentele articulare
corespunzatoare deplasarii studiate (figura 3.26). Momentele articulare sunt similare
ca forma pentru cele 3 articulatii (glezna, genunchi, coapsa) in cazul subiectului
investigat cu aparatura Zebris. Acest aspect este datorat felului in care subiectul s-a
deplasat pe durata experimentului. Subiectul a controlat voluntar flexia la nivelul
genunchiului si si-a limitat viteza de deplasare, aspect vizibil in forma componentei
My a momentului articular la nivelul genunchiului. Momentul articular la nivelul
gleznei prezinta o tendinta caracteristica unui mers normal, dar se poate observa ca
rata cu care scade valoarea componentei My este diminuata. Subiectul s-a desprins
cu greu de pe sol, datorita vitezei scazute de deplasare (aproximativ doua secunde
pentru un pas complet respectiv o secunda pentru care piciorul este in contact cu
solul).
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Fig.3.26. Momentele articulare determinate prin dinamica inversa, in cazul utilizarii platformei
pentru determinarea presiunii si a semnalului cinematic determinat cu ajutorul
aparaturii Zebris: a) Momentele articulare la nivelul gleznei;b) Momentele articulare

la nivelul genunchiului;c) Momentele articulare la nivelul soldului

In concluzie, daca se reuseste prelevarea pozitiilor reperelor, fard ca
subiectul sa fie obligat sa se deplaseze cu viteza redusa, este posibila obtinerea unor
date relevante pentru cazul studiului mersului uman in conditii normale (mers
natural, cu viteza uzuald). Prin urmare, imbunatatirea calitatii semnalului de pozitie
obtinut cu ajutorul aparaturii Zebris va permite studiul deplasarii umane si in cazul

utilizarii unui protocol similar cu cel descris.
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4. MODELARA MERSULUI PACIENTILOR CU
AMPUTATIE TRANSTIBIALA

Conceperea unui model virtual, care sa genereze activitate musculara
similara cu cea observata experimental (strategia compensatorie), este un proces
complex, ce implica utilizarea unor date provenite din studii pe cadavre umane si
reconstructia fidela a anatomiei subiectului investigat [51], [207].

In conceperea modelului, trebuie sa se tina cont ca distributia greutatii pe
durata deplasarii este diferita, in cazul pacientilor cu amputatie, iar echilibrul
persoanei este alterat. Protezele pot sa ofere sprijin adecvat pentru membrul
rezidual, dar, indiferent de model, se va observa o asimetrie intre piciorul sanatos si
piciorul cu amputatie [14] (pentru cazul pacientilor cu amputatie unilaterald). Un alt
aspect care trebuie considerat este solicitarea la nivelul articulatiilor intacte din
model, in special articulatia genunchiului. O proteza cu elemente active
supradimensionate poate solicita suplimentar genunchiul si poate duce, in timp, la
deteriorarea acestei articulatii [177].

Prin urmare, determinarea fortelor musculare, necesare deplasarii unui
subiect cu amputatie transtibiala, este primul pas ce trebuie facut pentru evaluarea
unei proteze transtibiale, indiferent de complexitatea sa. Determinarea fortelor
musculare permite estimarea costului metabolic necesar efectuarii unui pas cu
ajutorul dispozitivului utilizat si, deci, evaluarea confortului pacientului. Modelarea
pacientilor cu amputatie transtibiala s-a facut prin doua metode, considerand
posibilitatile oferite de pachetul software AnyBody.

e Metoda controlului automat al miscarilor la nivelul articulatiei gleznei,
implica eliminarea activitatii din muschii ce asigura miscarea labei
piciorului. Aceastd metoda este usor de implementat si poate duce la
obtinerea, cu usurinta, a unor rezultate. Principalul dezavantaj al acestei
metode este structura intacta a membrului inferior din model, ceea ce
poate duce la obtinerea unor date care nu sunt complet corecte. Chiar
daca muschii sunt inactivi, exista riscul ca anumite grupe de muschi sa
contribuie la miscare prin componentele lor pasive, de tip elastic.

e Metoda eliminarii muschilor permite obtinerea unui model foarte apropiat
de structura anatomica a pacientului studiat. Dupa eliminarea muschilor
se poate introduce in model un ansamblu corespunzator structurii
protezei (proteza, tija, bont). Aceasta metoda este dificil de implementat
si necesita modificari structurale importante asupra modelului initial.

4.1. Modelare prin controlul automat al gleznei

Pentru modelarea prin metoda controlului automat al gleznei, se considera
ca muschii scheletici din model devin inactivi asupra unei articulatii atunci cand
miscarea acesteia (rotatiile la nivelul articulatiei) este controlata automat. Putem
spune, deci, ca un model musculo-scheletal cu glezna controlata automat va fi
suficient pentru studiul mersului pacientilor cu amputatie transtibiala.

Pentru controlul automat al articulatiei gleznei se va utiliza functia pentru
controlul miscarii (driver -v. subcapitolul 2.3.2.2) din aplicatia AnyBody. Miscarea,
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112 Modelara mersului pacientilor cu amputatie transtibiala - 4

in cazul modelului standard utilizat (GaitUniMiamiTDRightLeg) este controlata de
driver-ul cu interpolare Jntdriver din fisierul JointsAndDriversOptimized.any.
Controlul automat al miscarilor de flexie-extensie la nivelul articulatiei gleznei
(talocrurald) si de eversie si inversie la nivelul articulatiei talotarsala elimina
actiunea muschilor ce asigura aceste miscari.
Modificarile din structura fisierului JointsAndDriversOptimized.any vor fi:
AnyKinEqgInterPolDriver Intdriver =

{
FileErrorContinueOnOff = On;

Type = Bspline;

BsplineOrder = 4;

FileName = "output-euler.txt";

AnyKinMeasureOrg &meas = .JointMeasures;

Reaction.Type={Off,Off,Off, Off, Off, Off, Off, Off, Off, Off,On,On};

3
unde sirul de valori Reaction. Type specifica felul in care se realizeaza miscarea
modelului musculo-scheletal. Ultimele doua valori din acest sir sunt corespunzatoare
miscarii de eversie si inversie la nivelul articulatiei talotarsala, respecitv miscarii de
flexie-extensie la nivelul articulatiei gleznei. Valoarea standard , Off” obliga muschii
din sistem sa realizeze miscarea, conform cu datele de pozitie. Prin schimbarea
acestei valori cu ,0On”, muschii vor fi inactivi, In ceea ce priveste miscarea
considerata.

S-a obtinut astfel o miscare ce nu foloseste muschii ce actioneaza direct
asupra gleznei. Din aceasta cauza muschii de pe coapsa si cei atasati in jurul
articulatiei genunchiului au fost constransi sa efectueze intreaga miscare. Muschii
inactivi (teoretic) din model sunt urmatorii:

- SoleusMedialis1..3

- SoleuslLateralis4..6

- GastrocnemiusLateralisl

- GastrocnemiusMedialis1

- FlexorDigitorumLongus1..3

- FlexorHallucisLongus1..3

- TibialisPosteriorLateralisl1..3

- TibialisPosteriorMedialis1..3

- TibialisAnteriorl..3

- PeroneusBrevisl..3

- PeroneusLongus1..3

- PeroneusTertiusl..3

- ExtensorDigitorumLongus1..3

- ExtensorHallucisLongus1..3

Pentru a putea evalua rezultatele obtinute cu ajutorul acestui model este
necesara compararea acestora cu rezultate obtinute de la un subiect cu dimensiuni
antropometrice similare cu cel initial si fara dizabilitati. Subiectul fara dizabilitati,
utilizat pentru acest studiu, a avut o Tndltime de 1,75m si o masa de 80 Kg.
Subiectul cu amputatie transtibiald, a avut amputatie unilaterala la nivelul piciorului
stang, si a avut o indltime de 1,78m si o greutate de 85 Kg. Studiul comparativ al
fortelor si momentelor articulare, obtinute de la subiecti normali si subiecti cu
amputatie de dimensiuni asemanatoare, este o metoda ce poate fi folosita ca baza
pentru conceperea unor dispozitive care permit o distributie adecvata a fortelor ce
actioneaza asupra scheletului [181].

Prin compararea reactiunilor din partea solului, obtinute pentru subiectul cu
amputatie transtibiala si cele se obtinute pentru subiectul normal, se poate observa
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4.1 - Modelare prin controlul automat al gleznei 113

tendinta pacientului de a utiliza piciorul cu amputatie mai mult in scop de sprijin
decéat pentru propulsie. Componenta normala a reactiunilor din partea solului (Rz)
are o valoare aproape constanta pe durata rularii piciorului pe sol si prezinta un
maxim in acest interval. Valoarea constanta pe durata rularii pe sol este datorata
lipsei de echilibru a subiectului. Pentru un subiect normal, valoarea componentei
normale a reactiunii din partea solului are un maxim local in momentul inceperii
ruldrii piciorului pe sol (25% din perioada de sprijin), apoi scade treptat pana la
echilibrarea corpului (40% din perioada de sprijin). Dupa echilibrare se observa o
crestere treptata pana la atingerea unui nou maxim local (82% din perioada de
sprijin), in punctul in care incepe desprinderea de pe sol (figura 4.1). Componenta
Rx a reactiunilor din partea solului are valori mai mici in cazul subiectului cu
amputatie - o consecinta a lipsei echilibrului.
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Fig.4.1. Reactiunile din partea solului, pentru cei doi subiecti considerati

in figura 4.1, timpul a fost exprimat in functie de durata perioadei de sprijin
(durata contactului cu solul), pentru a permite compararea celor doua seturi de date
corespunzatoare reactiunilor din partea solului.

Compararea momentelor articulare, la nivelul gleznei, genunchiului si
soldului, scoate in evidenta o serie de asemanari intre cei doi subiecti investigati
(figura 4.2). Diferentele mici intre valorile momentelor articulare sugereaza ca
reabilitarea completd, in cazul pacientilor cu amputatie, este posibila in prezenta
articulatiei genunchiului si a unei proteze adecvate.

Principalele diferente intre momentele articulare se observa la nivelul
articulatiei gleznei. In cazul pacientului cu amputatie, se poate observa prezenta
unui palier in graficul momentului My. Acest palier corespunde perioadei pentru care
subiectul incearca sa fisi echilibreze corpul si evitd sa apese pe proteza. Dupa
echilibrare, momentul articular la nivelul gleznei creste substantial pe masura ce
piciorul actioneaza asupra protezei in vederea desprinderii de pe sol.
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Fig.4.2. Momentele articulare corespunzatoare miscarii de flexie/extensie (My) determinate
pentru cei doi subiecti investigati: a) Momentele articulare la nivelul gleznei; b)
Momentele articulare la nivelul genunchiului; ¢) Momentele articulare la nivelul

soldului

Studiul fortelor musculare ce actioneaza asupra articulatiilor demonstreaza
limitarile acestei metode de modelare. Cu toate ca articulatia gleznei a fost
controlata direct, muschii piciorului cu puncte origine situate deasupra tibiei vor fi
activi chiar si pentru conditiile considerate, si vor prelua o parte din sarcina. Muschii
care indeplinesc conditiile de mai sus sunt Gastrocnemius lateralis si Gastrocnemius

medialis (figura 4.3).
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Fig.4.3. Fortele musculare dezvoltate de muschii Gastrocnemius pentru modelul cu glezna
controlatd automat

Se observa, deci, cd@ modelul simplu nu este suficient pentru a reda cu
exactitate comportamentul membrului rezidual al unui pacient cu amputatie
transtibialda. Muschii cu origine pe femur contribuie la miscare pe durata deplasarii,
chiar daca nu actioneaza direct asupra articulatiei gleznei. Cu alte cuvinte,
activitatea muschilor coapsei va fi asemanatoare cu cea determinata in cazul
studiului mersului unui subiect normal (figura 4.4).

Winter, [193], a studiat activitatea muschilor Rectus femoris, Vastus
lateralis, Semitendinosus, Biceps femoris si Gluteus maximus pentru cazul mersului
pacientilor cu amputatie pe suprafete drepte. Datele prelevate prin electromiografie
au demonstrat ca pacientii cu amputatie transtibialda tind sa aiba activitate
musculara de trei ori mai mare decat subiectii normali, la nivelul muschiului Rectus
femoris si @ muschiului Gluteus maximus. Activitatea muschilor Vastus lateralis si
Semitendinosus tinde sa fie mai intensa (pacienti cu amputatie), dar apropiata ca
valoare cu cea determinata pentru subiectii normali. Activitatea muschiului Biceps
Femoris este similara atat pentru pacientii cu amputatie transtibiala, cat si pentru
subiectii normali.
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Fig.4.4. Activitatea muschilor Rectus femoris si Gluteus maximus. Comparatie intre nivelul de
activitate determinat pentru cei doi subiecti.

Activitatea muschilor Vastus lateralis, Semitendinousus si Biceps femoris
este In limitele descrise de Winter (similara pentru pacientul cu amputatie si cel
normal) (figura 4.5). Acest lucru nu confirma, insa, aplicabilitatea modelului cu
glezna controlata automat, pentru studiul fortelor musculare in cazul pacientilor cu
amputatie transtibiala.
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Fig.4.5. Activitatea musculara pentru muschii Vastus lateralis, Semitendinosus si Biceps
femoris. Comparatie intre nivelul de activitate determinat pentru cei doi subiecti.

In concluzie, modelul cu gleznd controlatd automat poate fi utilizat doar
pentru studiul fortelor si momentelor articulare, dar nu este valid pentru studiul
activitatilor musculare.

4.2. Modelare prin eliminarea muschilor

Modelarea prin eliminarea muschilor permite eliminarea dezavantajelor
metodei modelarii prin controlul automat al gleznei. Eliminarea completa a
muschilor vizati asigura controlul complet asupra muschilor activi (cu origine pe
femur) din model.
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4.1 - Modelare prin controlul automat al gleznei 117

Pentru ca modelul obtinut sa fie complet, s-au avut in vedere urmatoarele
consideratii:

e Muschii cu origine pe tibie si cei cu puncte de insertie pe laba piciorului
au fost eliminati din model.

e Proteza a fost introdusa in model sub forma unui ansamblu de corpuri
rigide. Ansamblul a fost compus din proteza si tija protezei.

e Bontul a fost modelat printr-un corp rigid de dimensiuni adecvate,
tindndu-se cont de dimensiunile ansamblului proteza-tija.

e Lungimea tijei, si implicit a bontului, au fost definite parametric, pentru a
permite analiza in functie de lungimea membrului rezidual al pacientului.

e Proteza a fost atasata de bont printr-o conexiune fixa.

e Proprietatile muschilor atasati femurului au fost modificate, tinandu-se
cont de atrofia musculara caracteristica pacientilor cu amputatie
transtibiala.

Se poate observa ca aceste consideratii sunt suficiente pentru a permite
obtinerea unui model apropiat ca structura, de anatomia unui pacient cu amputatie
transtibiala.

4.2.1. Eliminarea muschilor cu origine pe tibie si a celor cu
puncte de insertie pe laba piciorului

Pentru eliminarea muschilor din model este nevoie sa se studieze structura
lantului cinematic, mai exact, modelul LegTD utilizat. Definitiile muschilor din model
se gasesc in fisierul, intitulat sugestiv, Mus.any. Pozitia fiecarui muschi din model
este definita prin minim doua puncte: originea si punctul de insertie al muschiului.
Proprietatile muschiului (forta maxima, lungimea fibrei, unghi de penatie, etc.) sunt
citite prin referinte catre fisierul MusPar.any. Structura de cod utilizata pentru
definirea unui muschi are forma:

AnyViaPointMuscle SoleusMedialis1 = {

AnyMuscleModel &MusMdl = ..MusPar.SoleusMedialis1Par;

AnyRefNode &0rg = ..Seg.Shank.SoleusMedialis1Node;

AnyRefNode &Ins = ..Seg.Foot.SoleusMedialis1Node;

AnyDrawMuscle DrwMus = {#include "../DrawSettings/MusDrawSettings.any"
i

b

Eliminarea muschilor implica doar stergerea structurii de cod ce face
referinta la acestia. Pentru modelul considerat, s-au eliminat urmatorii muschi:

e Soleus medialis
e Soleus lateralis
e Flexor digitorum longus
e Flexor hallucis longus
e Tibialis posterior lateralis
e Tibialis posterior medialis
e Tibialis anterior
e Peroneus brevis
e Peroneus longus
e Peroneus tertius
e Extensor digitorum longus
e Extensor hallucis longus
e Plantaris
Numarul muschilor ramasi in model in urma modificarilor a fost de 117.
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4.2.2. Modelarea contactului bont-proteza

Pentru modelarea contactului bont-proteza este necesar ca modelul
musculo-scheletal sa fie modificat prin introducerea unui ansamblu de corpuri rigide
corespunzatoare protezei. Acest ansamblu va fi inclus in lantul cinematic
corespunzator membrului inferior uman. In acest scop s-a pornit de la structura
initiald a lantului cinematic si s-a impartit corpul rigid corespunzator tibiei in doua
(noi) corpuri rigide. Impartirea s-a facut considerand un plan ce sectioneaza tibia la
o distanta fata de articulatia genunchiului (plan de taiere). Axa longitudinala a tibiei
este considerata perpendiculara pe planul de taiere. S-a ales o variabila /4 ce
reprezinta raportul dintre lungimea tibiei si distanta dintre articulatia genunchiului si
planul de taiere.

100%

. Proteza
'

0%

Fig.4.6. Exemple de pozitionare pentru planul de tdiere

Variabila /., permite modificarea parametricd a modelului. In figura 4.6 se

pot observa exemple ale lungimilor obtinute pentru cele doua segmente, in functie
de pozitia planului de taiere. Lungimile noilor segmente obtinute in urma sectionarii
tibiei vor fi:
Lres=Lrip™lcut (4.1)
LTija“=LTib'LTib*/cut (4.2)
unde Lges este lungimea membrului rezidual si Ly este lungimea tijei protezei.
Lungimea /., este procentul din lungimea tibiei reprezentat de bont (spre ex,
l.,+=30/100=0,3).

Pentru ca modelul sa aiba un comportament apropiat de cel al unui membru
rezidual cu amputatie transtibiala, este necesar ca legatura dintre tija si bont sa fie
fixa. S-a introdus o articulatie rigida, pentru care deplasarea este controlata de
aplicatia AnyBody. In AnyScript, acest tip de articulatie se gaseste sub denumirea
LAnyStdJoint”. Modificarile s-au facut in fisierul Jnt.any din directorul LegTD.
Structura de cod corespunzatoare are forma:

AnyStdJoint Nodel = {

// Axis = z;

AnyRefNode &Shank2Node = ..Seg.Shank2.NodelJoint;
AnyRefNode &Shank1Node = ..Seg.Shankl.NodelJoint;
¥; // Node 1 added for testing of forces in tibia
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unde Shankl corespunde tibiei membrului rezidual, iar Shank2 corespunde tijei
protezei. Nodul Nodel a fost definit ca fiind punctul comun al celor doua segmente.

Articulatia gleznei din model nu a fost modificata, permitandu-se astfel
deplasarea talpii protezei, in functie de semnalul de pozitie inregistrat (s-a procedat
similar cu modelarea prin controlul automat al gleznei). Alegerea articulatiei fixe de
tipul AnyStdJoint s-a facut din considerente de optimizare a structurii de cod finale.
Alternativa la acest tip de articulatie ar fi fost AnySphericalloint, o articulatie de tip
sferic. Articulatia AnyStdJoint este considerata fixa, indiferent de tipul studiului
efectuat (cinematica, dinamica inversa, calibrare), aspect ce prezinta un mare
avantaj atunci cand se efectueaza, spre exemplu, calibrarea modelului. Utilizarea
variantei alternative, articulatia de tip sferic, ar fi implicat modificarea tuturor
structurilor de cod ce fac referinta la lantul cinematic (aplicatia AnyBody nu poate
functiona cu lanturi cinematice sub sau supra constranse).

Pentru obtinerea pozitiei punctului comun al segmentelor tibie reziduala si
tija protezei s-a avut in vedere pre-dimensionarea modelului initial. Modelul initial
(LegTD) este pre-dimensionat conform cu datele antropometrice pe baza carora a
fost conceput. Legile de scalare (Subcapitolul 3.4) sunt bazate pe modificarea
dimensiunilor existente, conform cu particularitatile subiectului pentru care se face
scalarea. Prin urmare, pozitionarea oricarui punct folosit pentru definirea unei
articulatii sau unui punct de insertie al unui muschi se va face proportional cu
dimensiunile modelului initial. Modificarile in cod, pentru a defini pozitia punctului
comun, se fac in fisierul Seg.any din directorul LegTD si au forma urmatoare:

AnyVar length_cut_initial=50/100;

AnySeg Shankl = {

JaboutCoMONOff = On;

rO=.Thigh.KneeJoint.sRel*.Thigh.Axes0'+.Thigh.r0-NodeJoint.sRel*Axes0';

AnyVar TibiaLength=0.4222;

AnyVar DistanceToCenter=-0.4078+0.5700;

AnyVar length_cut=.length_cut_initial;

AnyVar length_cut_bone=TibiaLength*length_cut;

AnyVar lower_length=TibiaLength-length_cut_bone;

AnyVar upper_length=TibiaLength-lower_length;

AnyVar lower_middleZ=(NodeZ-lower_length/2);

AnyVar upper_middleZ=(NodeZ+upper_length/2);

AnyVar NodeZ=-0.4078-length_cut_bone;

AnyVar MassCoordZ= lower_middleZ;

AnyVar Pr=abs(DistanceToCenter-upper_length/2);

AnyVar dr=abs(DistanceToCenter-(upper_length+lower_length/2));

AnyRefNode Nodelloint = {sRel = .Scale({0.0550, NodeZ, ...Sign*0.02753});};
unde, variabila length_cut_initial este variabila globala ce controleaza lungimea
variabilei 1., (deoarece douda segmente AnySeg utilizeaza aceasta valoare).
Variabila TibiaLength este lungimea initiala a tibiei (Ly;,); Variabila DistanceToCenter
este utilizata pentru determinarea lungimii distantei dintre centrul de greutate al
tibiei (din modelul initial) si centrul sistemului de coordonate atasat tibiei;
Variabilele length_cut, length_cut_bone, lower_length, upper length sunt utilizate
pentru descrierea formulelor (4.1) si (4.2); Variabilele lower_middleZ si
upper_middleZ sunt utilizate pentru determinarea mijlocului celor doua segmente
(pe axa longitudinala a tibiei), rezultate in urma sectionarii tibiei; Variabila NodeZ
este utilizata pentru determinarea pozitiei punctului in care se face sectionarea (pe
axa longitudinala a tibiei); Variabilele Pr si dr sunt distantele dintre lower_middleZ si
upper_middleZ si centrul sistemului de coordonate al tibiei. Vectorul Nodelloint
contine coordonatele punctului comun, exprimat in raport cu sistemul de referinta
atasat tibiei.
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Pentru determinarea maselor celor doua segmente obtinute s-a considerat
ca tija are o masa de 0,31 kg pentru o lungime de 0,42m, conform cu specificatiile
obtinute de la producator (ottobock.com). Masa tijei este corespunzatoare utilizarii
unei tije din otel inoxidabil. Tabelul 4.1 prezinta valori ale masei tijelor, in functie de
material si lungimea acestora (se considera si masa adaptorului). Alternativ, se pot
utiliza valori determinare in urma modelarii tijei intr-un software dedicat
(Solidworks, ProEngineer, Catia etc).

Tabelul 4.1. Masa tijei protezei, functie de material si lungime

Lungime Masa Material

0,22 m 0,22 Kg Otel inoxidabil

0,42 m 0,31 Kg Otel inoxidabil

0,22 m 0,15 Kg Titan

0,42 m 0,24 Kg Titan

0,22 m 0,17 Kg Aluminiu

0,42 m 0,28 Kg Aluminiu
Prin urmare, masa tijei si masa bontului vor fi:
Myres=M7ip*lcut (4.3)
Mpyi = ITib(1-1lcut) ci-c3 +2%C3 (4.4)

unde m.s este masa bontului, m,, este masa tijei din model (la dimensiunea
specificata de utilizator); c1 este masa tijei, determinata experimental (Tabelul 4.1);
c2 este lungimea tijei ce corespunde masei cl; c3 este masa adaptorului. Masa
adaptorului standard de Titan este de 0,075 kg, conform cu specificatiile Otto Bock.
Se tine cont de faptul ca pilonul va avea doua adaptoare in ansamblul final.

Pentru determinarea masei protezei s-au utilizat masele picioarelor artificiale
de tip SACH ale firmei Otto Bock (Tabelul 4.2).

Tabelul 4.2. Masa piciorului artificial de tip SACH, in functie de lungime

Lungime Masa

0,21 m 0,27 kg
0,22 m 0,29 kg
0,23 m 0,33 kg
0,24 m 0,37 kg
0,25 m 0,39 kg
0,26 m 0,48 kg
0,27 m 0,54 kg
0,28 m 0,58 kg

Este evident ca aproximarile utilizate pentru determinarea masei tijei nu vor
fi intotdeauna corespunzatoare cu realitatea. Din acest considerent s-a modificat
structura de date a modelului LegTD pentru a permite citirea unor valori globale ce
pot fi utilizate pentru suprascrierea valorilor standard pentru masa elementelor
protezei, atunci cand acestea sunt cunoscute. Valorile globale sunt definite in fisierul
AnyMan.any corespunzator fiecarui studiu. Masa bontului trebuie sa includa si masa
cupei protezei (valoarea implicita de 0,5 kg pentru masa cupei protezei este utilizata
atunci cand aceasta nu este cunoscuta).
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Momentele de inertie ale tijei si bontului pot fi determinate prin modelarea
acestora intr-un software dedicat. Pentru modelul de fata s-a considerat ca o solutie
generala ar fi mai avantajoasa, considerand caracterul parametric al acestuia.

Tija a fost considerata ca un tub cu diametrul exterior de 0,030 m, diametrul
interior de 0,028 m si de lungime Ly;5. Momentele de inertie pentru tija vor fi:

1 3
Po= = Empyl{z(Dgxt +Di%tj+[/77b (+ leut )]2} o
o
1y€5 - §mpyl[ Dezxt +Di%1t] o

unde, Dg, este diametrul exterior si D;,; este diametrul interior
Bontul a fost considerat ca un cilindru de raza egala cu cea considerata pentru
tibia initiala si de lungime egala cu Lg.s. Momentele de inertie pentru bont vor fi:

res 1
I = I = —Mpes (3R, + L. ) (4.7)
12
res 1 2
Iy = Emreeres (4'8)

unde R,.s este raza initiala a tibiei

Laba piciorului artificial (proteza) a fost considerat ca fiind similar ca forma cu
laba piciorului uman, iar momentele de inertie pentru acest corp a fost determinat
folosind secventa de cod dedicata din modelul initial (LegTD).

4.2.3. Modificarea parametrilor muschilor cu origine pe femur

Pacientii cu amputatie transtibiala prezinta atrofie musculara datorata
modificarilor suferite de membrul inferior. Inactivitatea pacientului poate duce la
accentuarea acestor modificari si, in cele din urma, la imobilizarea permanenta a
acestuia. Cercetarile din domeniu au demonstrat ca forta dezvoltata de muschii
prezenti pe membrul rezidual este scazuta, comparativ cu forta dezvoltata de
muschii piciorului sanatos [126]. Chiar si in cazul pacientilor activi, care urmeaza un
program de reabilitate adecvat, se poate constata o diferenta intre durata pentru
care corpul se sprijina pe piciorul cu amputatie si durata de sprijin pe piciorul
sanatos. Reducerea fortei musculare este o consecinta a atrofiei musculare si a
lipsei de echilibru [150]. Se poate spune, deci, ca activitatea crescuta la nivelul
muschilor atasati tibiei, in cazul pacientilor cu amputatie transtibiala, nu implica
neaparat dezvoltarea unor forte mai mari decéat cele dezvoltate de catre muschii
unui picior sanatos.

Scurtarea tendoanelor muschilor ce asigura extensia genunchiului este o
consecinta a lipsei gambei si este principala cauza ce limiteaza gradul de mobilitate
al pacientilor. Mobilitatea scazuta poate fi evitata prin efectuarea de exercitii
adecvate, dar piciorul cu amputatie va avea intotdeauna un nivel diminuat de
mobilitate, comparativ cu piciorul sanatos. Cu alte cuvinte, din punctul de vedere al
modelarii pacientilor cu amputatie, este necesar ca rutinele de calibrare sa redea
nivelul diminuat de mobilitate. Deoarece literatura de specialitate nu ofera date
legate de lungimea optima a fibrelor musculare, in cazul pacientilor cu amputatie
transtibiala, s-a considerat ca gradul de mobilitate va fi scazut procentual, la o
valoare de 90% din valoarea initiala (pentru flexia genunchiului).
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Pentru modificarea parametrilor musculari s-a tinut cont de valorile
determinate de Schmalz et al. [161]. Studiul lui Schmalz a fost efectuat pe un
numar de 17 subiecti si a relevat diferentele dimensionale pentru muschii Rectus
femoris, Vastus medialis, Vastus intermedius, Vastus lateralis, Sartorius, Gracilis,
Semitendinosus si Biceps femors.

Diferentele dimensionale ale ariei suprafetei sectiunii transversale permit
cuantificarea nivelului atrofiei musculare pentru pacientii considerati. Valorile medii,
determinate in urma studiului efectuat de Schmalz et al., au fost utilizate pentru
modificarea valorii ariei suprafetei sectiunii transversale a muschilor din model, dupa
cum urmeaza:

e Pentru muschiul Rectus femoris, PCSA = 0.84*PCSAjital

e Pentru muschiul Vastus intermedius, PCSA = 0.69*PCSAqial

e Pentru muschiul Vastus lateralis, PCSA = 0.80*PCSAiitjal

e Pentru muschiul Vastus medialis, PCSA = 0.76*PCSAiitial

e Pentru muschiul Sartorius, PCSA = 0.88*PCSAijtal

e Pentru muschii Gracilis, Semitendinosus si Biceps femoris, PCSA=
PCSAinitia deoarece nu s-a constatat o diferenta semnificativa.

Modificarile s-au facut in fisierul MusPar.any din directorul LegTD. Secventa
de cod, pentru muschiul Rectus femoris are urmatoarea structura:

AnyMuscleModel3E RectusFemorislPar = {

FO = .PCSAfactor*28.9/2*0.84; // Maximum force output at optimum fiber length
Lfbar = (7.8/100); // Optimum fiber length

Lt0 = (9.6/100); // Tendon slack length

Gammabar = 22.0%(3.14/180); // Pennation angle in radian

Epsilonbar = 0.053; // Tendon strain at FO

K1 = 10; // Factor for determining shortening speed at optimum length

K2 = 0; // Factor for determining shortening speed at optimum length
Fcfast = 0.4; // Factor for determining shortening speed at optimum length
Jt = 3.0; // Shape parameter for the tendon stiffness

Jpe = 3.0; // Shape parameter for the parallel stiffness

PEFactor = 5.0; // Parameter for influence of parallel stiffness

3

Muschiul Gastrocnemius poate fi inclus in model, daca se considera ca
amputatia s-a facut prin fixarea acestui muschi de capatul distal al tibiei reziduale.
Acest muschi a fost inclus si in alte modele pentru simularea mersului pacientilor cu
amputatie transtibiala prezentate in literatura de specialitate [111], [207].
Lungimea optima a fibrei trebuie modificatd parametric in functie de variabila /... Cu
toate ca nu exista date legate de nivelul atrofiei musculare a acestui muschi, se
poate presupune ca este severa. In model, s-a considerat ca aria sectiunii
transversale, lungimea tendonului si a elementului contractil sunt proportionale cu
variabila /. In aceste conditii, influenta acestui muschi asupra deplasarii modelului
va fi minima.

4.2.4. Utilizarea modelului pentru studiul mersului pacientilor
cu amputatie transtibiala

Modelul a fost aplicat pentru studiul a doi pacienti cu amputatie transtibiala,
unilaterald, de picior stang. Pacientii selectati au avut o experienta de cel putin doi
ani in utilizarea protezelor si nu au avut un istoric de durere sau disconfort in cazul
mersului. Aliniamentul protezei a fost verificat de catre un specialist naintea
inregistrarii datelor. Patru subiecti cu dimensiuni antropometrice similare cu cei doi
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pacienti au fost selectati pentru a permite analiza comparativa. Toti subiectii vizati
au fost de acord cu participarea la acest studiu, iar comisia centrului de reabilitare
(Centrul de reabilitare profesionala din Gaia, Portugalia) unde au fost inregistrate
datele a aprobat participarea lor. Dimensiunile subiectilor utilizati pentru studiul de

fata se gasesc in tabelul 4.3.

Tabelul 4.3. dimensiunile subiectilor

Subiect | Amputatie | Indltime Mas3(Kg) Lungimea Masa totald a
Nr. (Da/Nu) (m) protezei (m) protezei (Kg)
1 Da 1,67 62 0,23 1,08
2 Nu 1,65 64 - -
3 Nu 1,60 63 - -
4 Da 1,68 80 0,27 1,31
5 Nu 1.70 74 - -
6 Nu 1,72 68 - -

Protocolul utilizat pentru prelevarea datelor a fost similar cu cel descris in
subcapitolul 3.1. Datele de pozitie au fost inregistrate intr-un laborator pentru
studiul deplasarii din cadrul Centrului de reabilitate din Gaia. Participantii la acest
studiu au mers pe o suprafata plana cu lungime de 8m si au pasit cu piciorul studiat
pe o platforma pentru inregistrarea reactiunilor din partea solului de tip Bertec
(similar cu modelul Kistler). Patru camere de filmat cu frecventa de 50 Hz,
amplasate pe peretii laboratorului au fost utilizate pentru prelevarea datelor.

Modelul musculo-scheletal obtinut prin eliminarea muschilor a fost folosit
pentru estimarea fortelor musculare dezvoltate de muschii coapsei. S-a decis
gruparea muschilor in doua categorii: muschi pozitionati anterior si muschi
pozitionati posterior (in functie de pozitia muschilor coapsei fata de planul frontal al
corpului uman).

e Grupa muschilor pozitionati anterior a fost formata din: Biceps femoris,
Gemellus, Popliteus, Gracilis, Semitendinosus, Semimembranosus,
Adductor magnus, Gluteus maximus, Quadratus femoris, Obturator
externus, Obturator internus si Piriformis.

e Grupa muschilor pozitionati posterior a fost formata din: Rectus femoris,
Vastus lateralis, Vastus medialis, Vastus intermedius, Sartorius, Tensor
fasciae latae, Adductor longus, Adductor brevis, Pectineus, Gluteus
medius, Gluteus minimus si Iliacus

Modelul initial (GaitUniMiamiTDRightLeg), supus modificarilor descrise in
subcapitolul 3.6.2, a fost folosit pentru determinarea fortelor musculare pentru
subiectii normali.

Momentele articulare, la nivelul articulatiei gleznei, genunchiului si soldului,
pentru piciorul cu amputatie transtibiala al subiectului numarul 4, au forma din
figura 4.7. Aspectul momentelor articulare este similar cu cel caracteristic unui
subiect normal ce se deplaseaza pe o suprafata plana. Momentul articular
corespunzator miscarii de flexie/extensie (My) la nivelul gleznei este similar cu cel
obtinut cu ajutorul metodei de modelare prin controlul automat al gleznei
(Subcapitolul 4.1, figura 4.2). Momentul articular la nivelul articulatiei genunchiului,
corespunzator miscarii de flexie/extensie, prezinta tendinte similare cu cel obtinut
pentru un subiect normal (Subcapitolul 3.6.2.3, figura 3.18).
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Fig.4.7. Momentele articulare determinate pentru subiectul numarul 4, cazul piciorului cu
amputatie: a) Momentele articulare la nivelul gleznei; b) Momentele articulare la
nivelul genunchiului; c) Momentele articulare la nivelul soldului

In ceea ce priveste piciorul sdndtos al pacientului numarul 4 (figura 4.8),
momentele articulare sunt similare cu cele intalnite la un subiect sanatos, dar
prezintd anumite particularitati, caracteristice pacientilor cu amputatie transtibiala
unilaterala. Momentul articular la nivelul articulatiei gleznei, corespunzator miscarii
de flexie/extensie, are valori ridicate, comparativ cu cel intalnit in cazul piciorului cu
amputatie. Momentul articular la nivelul articulatiei genunchiului, corespunzator
miscarii de flexie/extensie, are valori scazute, comparativ cu cel determinat pentru
piciorul cu amputatie. Momentul articular Ila nivelul articulatiei soldului,
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corespunzator miscarii de flexie/extensie, are valori ridicate, comparativ cu piciorul
cu amputatie.
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Fig.4.8. Momentele articulare determinate pentru subiectul numarul 4, cazul piciorului sanatos:
a) momentele articulare la nivelul gleznei; b) Momentele articulare la nivelul
genunchiului; ¢) Momentele articulare la nivelul soldului

Aceste diferente se datoreaza mecanismului compensatoriu pentru lipsa
flexiei plantare la nivelul piciorului cu amputatie [94]. Se mai poate observa si ca
durata de sprijin pe piciorul sanatos (1,1 secunde) este mai mare decat durata de
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sprijin pe piciorul cu amputatie (0,9 secunde). Prin urmare, se poate spune ca, in
ceea ce priveste valorile determinate pentru momentele articulare, modelul
surprinde cu acuratete comportamentul caracteristic membrelor inferioare ale unui
subiect cu amputatie (in cazul mersului pe suprafete plane).

Studiul fortelor ce actioneaza asupra articulatiilor modelului musculo-
scheletal releva acuratetea modelului considerat (figura 4.9). Muschii nu actioneaza
asupra articulatiei gleznei, prin urmare fortele ce actioneaza asupra acestei
articulatii sunt nule. Se vor observa, in schimb, distributii diferite fata de cele
intalnite In cazul unui subiect normal (Subcapitolul 3.6.2.3, figura 3.19), pentru
fortele ce actioneaza asupra articulatiei gleznei si soldului.
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Fig.4.9. Fortele generate de muschii ce actioneaza asupra elementelor lantului cinematic,
pentru subiectul numarul 4, cazul piciorului sanatos

4.2.4.1. Activitatea musculara

Pentru a putea determina gradul de acuratete al valorilor fortelor musculare,
obtinute cu ajutorul modelului modificat prin metoda eliminarii muschilor, se va
utiliza metoda comparatiei cu un subiect normal, de o dimensiune asemanatoare.
Compararea valorilor activitatilor musculare devine posibila atunci cand datele
obtinute sunt scalate in functie de durata pentru care piciorul studiat se afla in
contact cu solul (figura 4.10).
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Fig.4.10. Activitatea musculara pentru muschii Rectus femoris si Gluteus maximus. Comparatie
intre subiectul 4 (Amputatie) si subiectul 5 (Normal).

Muschii Rectus femoris si Glueus maximus sunt mult mai activi pe durata
pasirii, Tn cazul piciorului cu amputatie. Valorile mari ale activitatii obtinute cu
modelul considerat se datoreaza, in principal, echilibrarii corpului in lipsa muschilor
ce asigura flexia plantara. Muschiul Vastus lateralis este mai activ in cazul piciorului
cu amputatie al subiectului 4, comparativ cu piciorul normal al subiectului 5 (figura
4.11). Cu toate ca Winter [193] a determinat valori apropiate ale activitatii medii a
acestui muschi, pentru subiectii normali si pentru pacientii cu amputatie, se poate
spune ca in cazul de fata, diferenta este datorata in primul rand particularitatilor
anatomice ale indivizilor si nu neaparat modelului utilizat (valorile determinate
pentru pacientul cu amputatie se afla in intervalul determinat de Winter). Activitatea
muschiului Semitendinosus are intensitate similara pentru cei doi subiecti
considerati. Muschiul Biceps femoris este mai activ, in cazul pacientului cu
amputatie transtibiala, iar valorile determinate pentru activitatea muschiului, n
cazul subiectului normal, se afla in limita inferioara a intervalului determinat de
Winter.
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Fig.4.11. Activitatea musculara pentru muschii Vastus lateralis, Semitendinosus si Biceps
femoris. Comparatie intre subiectul 4 (Amputatie) si subiectul 5 (Normal)
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Activitatea muschilor Rectus femoris, Vastus lateralis, Semitendinosus,
Biceps femoris si Gluteus maximus, in cazul utilizarii acestui model, este, deci,
similara cu cea descrisa de Winter. Acest fapt confirma acuratetea valorilor obtinute
pentru fortele musculare si este o validare a modelului conceput. Pentru validare s-a
tinut cont si de activitatile musculare obtinute de alti cercetatori si descrise in
literatura de specialitate [42], [176], [145].

In cazul subiectului 1 (pacient cu amputatie transtibiala unilateralda) s-au
determinat tendinte similare cu cele observate pentru subiectul 4. Cu toate acestea,
trebuie tinut cont de faptul ca in studiile asupra activitatii musculare prin metoda
electromiografiei au fost determinate valori diferite pentru subiecti diferiti. Chiar si
in cazul determinarii valorilor activitatii acelorasi muschi, pentru acelasi subiect si
aceeasi miscare, se pot constata mici diferente de intensitate. Datorita acestui
considerent s-a recurs la obtinerea sirului de valori medii al activitatilor musculare
obtinute cu ajutorul modelului. Sirurile de valori medii obtinute pentru activitatea
muschilor pacientilor cu amputatie pot fi comparate date obtinute experimental
pentru validarea modelului.

S-au determinat sirurile de valori medii pentru activitatile muschilor Rectus
femoris, Vastus lateralis, Semitendinosus, Biceps femoris si Gluteus maximus ai
subiectilor normali si pentru cei ai subiectilor cu amputatie (pe baza unui numar de
trei seturi de date/subiect investigat) (figura 4.12).

Rectus femoris Vastus lateralis

MW 060 MW g2

l'_:,U 0,50 '—:,u

2 a0 2 oo

3 3

g o030 £

B 0,20 B 0,00

E 0,10 E

> o000 2 010

g 0,00 20,00 40,00 60,00 80,00 100,00 g 0,00 20,00 40,00 60,00 80,00 100,00

(%)Perioada de sprijin (%)Perioada de sprijin
Semitendinosus Biceps femoris

MW o070 T 530

M o060 o

a 0,50 a 0,20

g 0,40 g

= 0,30 E 0,10

0,20

B 0,10 B 0,00

8 o000 -{g

S 010 2 010

§ 0,00 20,00 40,00 ©0,00 80,00 100,00 g 0,00 20,00 40,00 60,00 80,00 100,00

(%) Perioada de sprijin (%) Pericada de sprijin

Gluteus maximus

0.30 ——Mormal

0.20 —Amputatie

Activitate musculara

0,00 20,00 40,00 60,00 80,00 100,00

(%) Perioada de sprijin

Fig.4.12. Activitatea muschilor Rectus femoris, Vastus lateralis, Semitendinosus, Biceps
femoris si Gluteus maximus. Comparatie intre subiectii cu amputatie si subiectii
normali. Date obtinute de autor prin simulare.
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In figura 4.12 se poate constata ci media activitdtilor musculare pentru
subiectii normali are o forma apropiata de cea determinata de Winter [193], Ventura
[176] si Isakov [95] prin electromiografie. Activitatile musculare obtinute pentru cei
doi pacienti cu amputatie transtibiala unilateralda sunt proportionale cu valorile
determinate prin electromiografie pentru acest tip de amputatie.

Activitatea muschilor ce asigura extensia coapsei (Gluteus maximus,
Semitendinosus), in cazul pacientilor cu amputatie, a fost crescuta pe durata
echilibrarii corpului, in scopul aducerii membrului inferior in pozitie perpendiculara
pe sol (0-50% din perioada de sprijin), si s-a datorat lipsei muschilor ce asigura
flexia plantara. Muschii ce asigura extensia genunchiului (Vastus lateralis, Rectus
femoris) au fost de asemenea hiperactivi, in cazul pacientilor cu amputatie, aspect
datorat necesitatii crescute de control asupra articulatiei genunchiului, pe durata
miscarii. Muschii ce asigura flexia genunchiului (Biceps femoris) au avut activitate in
limitele normale. Modelul surprinde, deci, mecanismul compensatoriu utilizat de
musculatura membrului rezidual, in cazul pacientilor cu amputatie.

4.2.4.3. Fortele musculare

Fortele generate de muschii din model sunt proportionale cu activitatea
musculara (prin definitie) si deci, in concordantd cu mecanismul compensatoriu
discutat in paragraful anterior. Pentru a putea compara fortele musculare este
nevoie ca valorile acestora sa fie impartite la greutatea subiectului
(Forta/Greutate=F/G) (metoda utilizata frecvent in literatura de specialitate). In
cazul subiectului 1 (amputatie transtibiala unilaterald), suma fortelor muschilor din
grupa posterioara atinge valoare maxima in prima jumatate a perioadei necesare
echilibrarii piciorului pe sol (Fposterior =2,17 F/G, la 30% din perioada de sprijin) si
scade treptat pe masura ce membrul inferior ajunge in pozitie perpendiculara pe sol.
Valoarea sumei fortelor muschilor din grupa posterioara creste din nou (Fposterior =
1,41 F/G, la 75% din perioada de sprijin), pe masura ce subiectul apasa pe sol
pentru a-si asigura propulsia. Valorile sumei fortelor muschilor din grupa anterioara
au o tendinta asemanatoare cu cele ale fortei posterioare. Suma anterioara atinge
valoarea maxima in prima jumatate a perioadei necesare echilibrarii piciorului pe sol
(Fanterior =3,01 F/G, la 33% din perioada de sprijin). Cel de-al doilea maxim local al
sumei fortelor muschilor din grupa anterioarda (Finterior =2,85 F/G, la 75% din
perioada de sprijin) este sincronizat cu maximul local al sumei posterioare (figura
4.13.a).

Sumele fortelor musculare au manifestat comportament asemanator si in
cazul subiectului 4 (amputatie transtibiala unilaterald). Suma fortelor muschilor din
grupa posterioara a atins valoare maxima in prima jumatate a perioadei necesare
echilibrarii piciorului pe sol (Fposterior =1,75 F/G, la 46% din perioada de sprijin) si a
avut un maxim local (Fposterior =1,13 F/G, la 77% din perioada de sprijin in timpul
desprinderii de pe sol. Valorile sumei fortelor musculare anterioare au avut un punct
de maxim pe durata echilibrarii piciorului pe sol (Fanterior =2,37 F/G, la 46% din
perioada de sprijin) si un punct de maxim local in momentul desprinderii de pe sol
(Fanterior =1,65 F/G, la 77% din perioada de sprijin) (figura 4.13.b).

In cazul subiectilor normali, s-a constatat ca valorile sumei fortelor
musculare posterioare au fost scazute, comparativ cu pacientii cu amputatie.
Valoarea maxima a mediei sumei fortelor muschilor din grupa posterioara a fost
Fposterior =1,14 F/G (figura 4.13.d). Pentru cazul piciorului sanatos, al pacientilor cu
amputatie, s-a constatat o valoare scazuta a mediei sumelor fortelor musculare
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posterioare (Fposterior =1,02 F/G), similar cu subiectii normali. Media sumelor fortelor
musculare anterioare a subiectilor normali a avut o valoare maxima Fanterior =2,57
F/G. In cazul piciorului sanatos al pacientilor cu amputatie s-a determinat o valoare
maxima pentru media sumelor fortelor musculare anterioare Funterior =2,87 F/G.

Subiect 1, picior cu amputatie Subject 4, picior cu amputatie
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Fig.4.13. Media sumelor fortelor muschilor atasati femurului pentru grupurile anterior si
posterior: a) valori medii pentru subiectul 1; b) valori medii pentru subiectul 4; c)
valori medii pentru piciorul normal (sanatos) al pacientilor cu amputatie; d) valori
medii pentru subiectii normali

Fortele musculare generate de muschii pozitionati posterior fata de planul
frontal au valori mult mai mici, in cazul picioarelor normale. In cazul picioarelor cu
amputatie, valorile fortelor posterioare si anterioare tind sa fie apropiate. Valorile
mari ale grupului anterior si posterior de forte, in cazul picioarelor cu amputatie, se
explica prin fenomenul de co-contractie. Co-contractia musculara este utilizata
pentru echilibrarea corpului in lipsa gambei.

4.2.4.4. Estimarea consumului energetic necesar pentru
efectuarea unui pas

Estimarea consumului energetic (energia consumata de muschii activi pe
durata deplasarii) s-a facut cu ajutorul valorilor corespunzatoare consumului
metabolic Pmet determinate de aplicatia Anybody (v. subcapitolul 2.3.2.3).
Consumul metabolic a fost estimat considerand ca 1cal=4,184 J. Consumul
energetic a fost determinat tinandu-se cont de consumul de putere metabolic al
muschilor coapsei P, [W] (grupele musculare posterioara si anterioard), de durata
de timp ce corespunde citirilor de putere (fputere[S]) Si de numarul de citiri
corespunzatoare duratei de timp (Ngii). Daca timpul este scalat pentru durata
contactului cu solul (perioada de sprijin), atunci N va fi 100 (cu toate ca se poate
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utiliza un alt numar de citiri, cu conditia ca axa pe care se face reprezentarea sa
reprezinte intervalul [0..100%] din perioada de sprijin).
_ Pmet % tputere
4,184 x N¢jtiri
Consumul energetic a fost determinat pentru fiecare picior, pe durata
contactului cu solul (Eqntact). S-au determinat siruri de valori medii intre sirurile de
valori obtinute pentru subiectii fara dizabilitati. Sirurile de valori medii au fost

calculate pentru subiectii 2 si 3 (Eccggttggé 23 ) si respectiv pentru subiectii 5 si 6 (

(4.9)

Econtro/ 56 )

contact
100
Econtact = Z Ecoapsa (4.10)
i=1

unde Ecpgpsa este consumul energetic total al muschilor coapsei

gcontrol 2 gcontrol 3
gcontrol 23 _ ~contact contact

contact > (4.10)
gcontrol 5 gcontrol 6
gcontrol 56 _ —contact contact (4.12)
contact 2

Consumul energetic total al muschilor coapsei, in cazul pacientilor cu

amputatie a fost Egg;‘t?alct =30,49 cal pentru subiectul 1 si Eca(;’:ft?a"ct =39,78 cal

pentru subiectul 4. Consumul energetic total al sirurilor de valori medii

corespunzdtoare subiectilor fara dizabilitéti a fost gControl 23 _9,64 cal pentru

subiectii 2 si 3, si gontrol 56 _ 15,04 cal pentru subiectii 5 si 6. Consumul

energetic total a fost mai mare in cazul pacientilor cu amputatie. Acest aspect se
datoreaza fortelor mai mari generate de muschii coapselor acestora. Prin studiul
figurii 4.14 se poate constata ca valoarea consumului energetic este aproape de
patru ori mai mare pe durata echilibrarii piciorului ([20%,60%] din perioada de
sprijin).
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Fig.4.14. Consumul de energie necesar pentru generarea fortelor musculare (pentru muschii
coapsei, pe durata contactului cu solul): a) Valori obtinute de la pacientul cu
amputatie 1 si sirul de valori medii pentru subiectii 2 si 3; b) Valori obtinute de la
pacientul cu amputatie 1 si sirul de valori medii pentru subiectii 5 si 6
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Valorile consumului energetic tind sa scada, in cazul picioarelor pacientilor
cu amputatie, pe masura ce piciorul incepe sa se desprinda de pe sol. Valorile
scazute obtinute pentru intervalul [60%,100%] din perioada de sprijin sunt datorate
masei reduse a protezei. Valorile determinate sunt de interes deosebit in studiul
oboselii pacientilor cu amputatie transtibiala. Minimizarea consumului energetic este
un scop primordial in incercarile de reabilitate a pacientilor cu amputatie.

4.2.4.5. Forta de reactiune la nivelul contactului bont-proteza

Forta de reactiune la nivelul contactului bont-proteza prezinta un interes
deosebit in studiul comportamentului oricarui dispozitiv de tip picior artificial
(protezad). Reactiunea este datorata actiunii tuturor factorilor responsabili pentru
miscarea studiata (forte generate de muschi, rezistenta intampinata la contactul cu
solul, forte de inertie etc.)

Software-ul AnyBody permite determinarea, in mod automat, a reactiunii la
nivelul oricarei articulatii din model. Reactiunea corespunzatoare conexiunii bont-
proteza se determina in articulatia fixa dintre bont si tija protezei. Valorile obtinute
sunt componentele fortei de reactiune pe cele trei axe ale sistemului de referinta
global (Rx, Ry, Rz) si momentele de datorate fortelor de reactiune in jurul celor trei
axe ale sistemului de referinta global (Mg«, Mgy Mg,). Practic, datorita lipsei
musculaturii, valorile fortei de reactiune din acest punct vor fi similare cu valorile
reactiunii din partea solului. Acest aspect se explica prin felul cum se determina
reactiunea la acest nivel (in lipsa musculaturii, problema poate fi studiata prin
dinamica inversa clasica). Datoritda faptului ca aceasta conexiune este rigida,
comportamentul elastic al conexiunii este neglijat. In realitate, reactiunile la acest
nivel vor fi influentate si de acest aspect. Cu toate acestea, diferentele dintre
amplitudinea reactiunilor la contactul dintre bont si proteza determinate prin
simulare musculo-scheletala si cele obtinute experimental [158] sunt minime.

Structura parametricd a modelului permite determinarea reactiunilor in functie
de lungimea tijei protezei (implicit si de dimensiunea bontului). Reactiunea a fost
calculata pentru urmatorul sir de valori ale variabilei /.,={0,2; 0,35; 0,5; 0,7; 0,8}.
Valorile sunt, deci, suficiente pentru studiul comportamentului reactiunii la contactul
dintre bont si tija protezei. S-a constatat ca valorile componentelor fortei de
reactiune sunt constante de-a lungul tibiei. Acest aspect este firesc, daca se
considera principiul de calcul prin dinamica inversa (v. anexa 4). Momentele
datorate fortelor de reactiune sunt, in schimb diferite, in functie de lungimea tijei
protezei.

Valorile componentelor fortei de reactiune, pentru pacientii cu amputatie
transtibiala unilaterala sunt prezentate in figura 4.15 (subiectul 1) si in figura 4.17
(subiectul 4). Valorile componentelor momentului datorat componentelor fortei de
reactiune la nivelul contactului bont-proteza (pe cele trei axe ale sistemului de
referinta global), in functie de lungimea tijei protezei sunt prezentate figura 4.16
(subiectul 1) si in figura 4.18 (subiectul 4). In figurile 4.16 si 4.18, dimensiunile
l..+={0,2; 0,35; 0,5; 0,7; 0,8} vor fi echivalente momentelor de reactiune {R1, R2,
R3, R4, R5}. Cu alte cuvinte pentru /.+=0,2 se va obtine tripletul de momente
datorate fortelor de reactiune {R1mx, R1lmy, R1mz}, pentru /,,+=0,35 se va obtine
tripletul de momente datorate fortelor de reactiune {R2mx, R2my, R2mz} etc.
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Fig.4.15.Reactiunea la nivelul articulatiei dintre bont si proteza, pentru subiectul 1
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Fig. 4.16. Momentele datorate fortelor de reactiunea la nivelul articulatiei dintre bont si
proteza, pentru subiectul 1
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Fig.4.17. Reactiunea la nivelul articulatiei dintre bont si proteza, pentru subiectul 4
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Fig.4.18. Momentele datorate fortelor de reactiune la nivelul articulatiei dintre bont si proteza,

pentru subiectul 4
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Se observa ca momentul in jurul axei Y este constant, indiferent de
lungimea tijei protezei. Momentul in jurul axei X tinde sa creasca, pe masura ce
lungimea tijei protezei scade, iar momentul in jurul axei Z tine sa scada pe masura
ce lungimea tijei protezei scade.

Valorile obtinute pentru momentele datorate fortelor de reactiune, la nivelul
contactului dintre bont si proteza, sunt similare pentru cei doi pacienti cu amputatie
(figura 4.16, Figura 4.18). Valorile componentelor fortei de reactiune, pentru
subiectul 4 (figura 4.17), sunt proportionale cu greutatea acestuia si prezinta
tendinte similare cu cele corespunzatoare subiectului 1 (figura 4.15).

4.2.4.6. Limitari ale modelului, concluzii

Limitarile modelului sunt caracteristice pentru metoda utilizata in scopul
determinarii fortelor si momentelor articulare (dinamica inversda) [153] si pentru
utilizarea modelelor musculo-scheletale. Acuratetea cu care se determina valorile
fortelor musculare (si, implicit nivelul de activitate muscular) depinde de numarul de
erori prezent in sirurile de valori ale datelor de pozitie si ale semnalului de reactiune
din partea solului, de pozitionarea musculaturii pe model (directiile pe care are loc
actiunea muschilor) si de acuratetea algoritmilor pentru selectia muschilor activi
[148], [146]. Diferentele Iintre activitatiie musculare determinate prin
electromiografie si activitatile determinate prin simulare numerica pot fi datorate
limitarilor modelului si particularitatilor anatomice ale subiectilor studiati.

In concluzie, modelul este capabil sa genereze activitati musculare apropiate
de cele determinate experimental si surprinde mecanismul compensatoriu utilizat de
muschii atasati femurului in cazul subiectilor cu amputatie transtibialda. Modelul
poate fi folosit, deci, pentru a estima beneficiille aduse de un model de proteza
conceptual, prin adaugarea momentului articular si a fortelor rezultate in urma
pasirii pe acest dispozitiv, la nivelul articulatiei gleznei.
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5. APLICATII ALE MODELELOR MUSCULO-
SCHELETALE OBTINUTE

Modelele descrise in capitolul precedent au fost utilizate pentru a studia

aspecte de interes pentru protezare:

e S-a urmarit determinarea fortelor ce apar la nivelul contactului bont-
proteza pentru situatii de lucru uzuale (lucrul in pozitie verticala, respectiv
lucrul din pozitie asezata).

e S-a studiat efectul utilizarii unor pantofi cu tocuri de diferite Tnaltimi
asupra musculaturii coapsei membrului rezidual al pacientilor cu
amputatie transtibiala. Acest studiu prezintd interes si pentru cazul
deplasarii pe suprafete inclinate, fiind aproximativ echivalentul situatiei in
care unghiul dintre tija protezei si talpa protezei este reglat in functie de
inclinarea suprafetei cu care talpa protezei intra in contact.

e S-au studiat fortele interioare ce actioneaza asupra articulatiilor corpului
uman, in cazul mersului biped pe suprafete plane, pentru a putea
compara aceste solicitari cu cele obtinute pentru deplasarea bipeda a
persoanelor cu amputatie transtibiala.

e S-a studiat posibilitatea reducerii efortului depus de pacientii cu amputatie
transtibiala pentru deplasare.

5.1. Studiul fortelor ce actioneaza la nivelul contactului
bont-proteza pentru diferite pozitii de lucru

O proteza conceputa doar in scopul reducerii oboselii pe durata mersului
poate fi ineficienta in cazul cand pacientul isi desfasoara activitatea la un birou. Din
acest motiv, trebuie analizata activitatea musculara si pentru pozitia sezand a
pacientului cu amputatie. Pacientul va evita sa foloseasca proteza daca elementele
elastice sunt exagerat de rigide (Mentinerea ,gleznei” in pozitie de flexie implica
efort constant). Daca elementele active sunt prea elastice, atunci exista posibilitatea
dezechilibrarii pacientului in momentul in care acesta efectueaza anumite activitati
ce implica o pozitie statica a pelvisului. In ambele situatii, daca proteza este
dimensionata necorespunzator, pacientul va fi nevoit sa suprasolicite musculatura
membrul rezidual pentru a putea efectua activitatea dorita.

Prin urmare, o proteza eficienta va contine elemente active ce se comporta
adecvat, atat in cazul deplasarii pe suprafete plane, cat si in cazul lucrului intr-o
pozitie pentru care pelvisul este static (lucru in pozitie verticald sau asezat pe
scaun). Pentru determinarea fortelor generate de muschii coapsei s-a utilizat un
model musculo-scheletal complet ce include: membrele inferioare, cutia craniana,
trunchiul si pelvisul.

S-a considerat cazul general al unei persoane fara dizabilitati si au fost
efectuate simulari atat pentru lucrul din picioare (trei situatii), cat si pentru lucrul de
pe scaun (cinci situatii). Ulterior a fost studiat cazul unei persoane cu amputatie
transtibiald unilaterala de parte dreapta. Pentru ambele cazuri s-a considerat ca
piciorul drept este cel mai solicitat pe durata miscarilor studiate.
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In cazul lucrului in pozitie sezdnd s-a considerat cd pelvisul este fixat pe o
suprafata corespunzatoare scaunului. Unghiurile de flexie/extensie, la nivelul
articulatiei soldului, genunchiului si gleznei, au fost alese pentru pozitii ideale in care
activitatea musculara la nivelul membrelor inferioare este minima. Spatiul de lucru
al membrelor superioare a fost determinat pentru activitati uzuale ce implica pozitia
in sezut: rotire laterala de trunchi pentru prinderea unui obiect; aplecarea
trunchiului in fata pentru utilizarea unui obiect; aplecarea trunchiului in fata si rotire
laterald a acestuia pentru prinderea unui obiect [184].

In cazul lucrului in pozitie verticald, s-a considerat cd membrele inferioare se
afla in pozitie perpendiculara pe sol. Spatiul de lucru al membrelor superioare a fost
ales identic cu spatiul de lucru utilizat pentru studiul lucrului in pozitie sezand.

Pentru toate activitatile (lucru de pe scaun si din picioare) s-a considerat ca
obiectivul este manipularea unui obiect cu masa de 0,5 kg. La nivelul palmelor
membrelor superioare s-au adaugat forte in functie de timp si de miscarea studiata
pentru simularea greutatii obiectului manipulat.

S-a considerat ca modelul trebuie sa se afle in echilibru pe durata miscarilor
studiate. Obtinerea echilibrului s-a facut in mod automat, cu ajutorul rutinelor
aplicatiei AnyBody iar restrictiile asupra miscarii au fost limitate la contactul cu solul,
respectiv scaunul si la pozitia finala a palmelor membrelor superioare. S-a constatat
ca anumite pozitii necesita o adaptare a flexiei, la nivelul articulatiei genunchilor,
pentru a obtine o activitate musculara cat mai scazuta.

Unghiurile de rotatie, la nivelul principalelor articulatii ale modelului, sunt
descrise in tabelul 5.1, iar pozitiile sunt reprezentate in figura 5.1. S-a considerat ca
rotatia in sensul acelor de ceasornic corespunde unui unghi de rotatie pozitiv.
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Fig.5.1. Cele opt situatii studiate
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Tabelul 5.1. Unghiurile de rotatie la nivelul principalelor articulatii ale modelului

Pozitie Rotire Aplecarea Miscare de Activitate Lucru de pe
laterala a | trunchiului | flexie/extensie musculara scaun
trunchiului in fata la nivelul maxima Da/Nu

genunchiului
1 70° 0° 3° 0,39 Da
2 70° 30° 6° 0,98 Da
3 0° 30° 3° 0,31 Da
4 0° 45° 10° 0,36 Da
5 45° 25° -10° 0,55 Da
6 20° 40° 1° 0,40 Nu
7 30° 50° 2° 0,44 Nu
8 0° 40° 1° 0,33 Nu

5.1.1. Rezultate obtinute

Miscarile considerate au fost studiate din punct de vedere al traiectoriilor
spatiale pentru a elimina coliziunile dintre muschi si dintre elementele lanturilor
cinematic, cat si in vederea corectarii eventualelor erori de pozitie. Activitatea
musculara maxima (considerand toti muschii din model) a fost utilizata ca masura a
gradului de dificultate al miscarii investigate. Activitatea musculara maxima permite
o evaluare clara a comportamentului intregii structuri musculo-scheletale (figura
5.2).
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Fig.5.2. Activitatea musculard maxima pentru cele opt miscari studiate
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Un factor important in acest studiu este reprezentat de activitatea musculara
la nivelul membrelor inferioare. Cu toate ca muschii acestora sunt, in general,
considerati inactivi pe durata miscarilor ce implica lucrul de pe scaun, rezultatele
obtinute aratd ca membrele inferioare sunt importante pentru mentinerea
echilibrului, mai ales in cazul prinderii unui obiect pozitionat lateral fata de subiect
(figura 5.3).
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Fig.5.3. Activitatea maxima, la nivelul musculaturii membrului inferior, pentru cele opt pozitii
studiate
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Muschii membrelor inferioare sunt activi siAasiguré echilibrul corpului, in
cazul cand picioarele sunt perpendiculare pe sol. In acest caz, efectuarea unor
miscari ale trunchiului si ale membrelor superioare va avea ca efect cresterea
activitatii musculaturii membrelor inferioare. Fortele generate de muschi pot
influenta comportamentul protezei (daca se considera ca unul sau ambele picioare
sufera de amputatie) si pot duce la dezechilibrarea subiectului. Este necesar, deci,
ca proteza sa se comporte adecvat si in cazul unor solicitari de acest tip.

In urma studiului activitatii musculare, la nivelul membrelor inferioare,
pentru cele opt miscari considerare, se poate observa ca activitatea creste simtitor
in cazul executarii migcdrilor ce necesita rotirea laterala a trunchiului (figura 5.3).
In cazul lucrului din picioare, tendintele sunt asemanatoare.

Prin urmare, se va studia valoarea fortelor de reactiune la nivelul contactului
bont proteza pentru situatiile extreme, pentru care proteza trebuie sa se opuna
miscarii (pozitia 2, pozitia 6), cat si pentru situatiile in care proteza nu trebuie sa se
deformeze, pentru a ca pacientul sa se poata sprijini pe aceasta (pozitia 4, pozitia
8). Pentru aceasta se utilizeaza modelul de membru inferior pentru studiul
pacientilor cu amputatie transtibiala (modelul obtinut prin eliminarea muschilor - v.
subcapitolul 4.2).

In figura 5.4 se poate observa cd, in cazul pozitiei sezdnd, componenta
antero-posterioara (Rx) a reactiunilor la nivelul articulatiei corespunzatoare
contactului bont-protezéa este cea mai importanta. Valorile mari ale acestei
componente rezulta din nevoia corpului de a compensa rotirea laterala a trunchiului.
In cazul miscarii de aplecare a trunchiului, componentele Ry si Rz ale reactiunii tind
spre zero. Valorile componentei Rx sunt scazute, dar trebuie sa fie luate in
considerare.
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Fig.5.4. Reactiunile la nivelul contactului bont-proteza pentru cazul lucrului in sezut
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Pentru cazul pozitiei verticale se observa ca valorile celor doua componente
Rx si Ry ale reactiunilor, la nivelul articulatiei corespunzatoare contactului bont-
proteza, tind sa se apropie de zero. Componenta normala, Rz are valoare maxima
(828 N) apropiata de greutatea subiectului (750 N) in cazul aplecarii in fata a
trunchiului (pozitia 8) si ajunge la o valoare maxima de 760 N in cazul rotirii laterale
a trunchiului (pozitia 6) (figura 5.5).

Stiind ca modelul a fost creat pentru o persoana cu masa de 75 Kg, se pot
estima valorile reactiunilor corespunzatoare unei persoane de masa diferita, folosind
metoda descrisa in acest subcapitol.
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Fig.5.5. Reactiunile la nivelul contactului bont-proteza pentru cazul lucrului in pozitie verticala

5.2. Studiul influentei inaltimii tocului pantofilor asupra
activitatii musculare, in timpul mersului, pentru
cazul pacientilor cu amputatie transtibiala

Persoanele fara dizabilitati pot purta cu usurinta pantofi cu tocuri de diferite
inaltimi, iar efectele finaltimii tocurilor asupra mersului acestora sunt bine
documentate in literatura de specialitate. Mecanismul compensatoriu, utilizat de
persoanele fara dizabilitati, este bazat, in primul rand, pe adaptarea pozitiei labei
piciorului cu ajutorul articulatiei gleznei. Adaptarea articulatiei genunchiului la
indltimea tocului este minima, iar traiectoriile genunchiului sunt similare cu cele
intélnite in cazul mersului fara pantof [107], [78].

Pacientii cu amputatie sunt constransi sa poarte pantofi cu toc de inaltime
fixa, sau necesita reglari ale aliniamentului dintre tija si proteza in cazul schimbarii
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inaltimii tocului [27]. Majoritatea modelelor de proteze considera inaltimea de 1cm
pentru toc ca valoare implicita. In ultimii ani, au fost concepute modele de proteze
ce permit adaptarea protezei la pantof, in functie indltimea tocului (v. subcapitolul
1.2.2). Aceste modele necesita reglarea manuala a dispozitivului si, in general,
permit reglarea doar in cazul in care pacientul este asezat pe scaun. Posibilitatea
controlului aliniamentului dintre proteza si tija (prin intermediul unei articulatii
artificiale la nivelul gleznei) aduce imbunatatiri simtitoare in ceea ce priveste
calitatea vietii pacientilor. Protezele de acest tip permit inclusiv deplasarea pe teren
inclinat.

Determinarea influentei Tnaltimii tocului asupra mecanismului compensatoriu
este un pas important in intelegerea solicitarilor asupra membrelor inferioare
intalnite in aceasta situatie [185]. Pentru aceasta s-a utilizat modelul obtinut prin
eliminarea muschilor (v. subcapitolul 4.2). Un pacient cu varsta de 35 de ani,
inaltimea 1,67 m, masa 62 kg si care are amputatie transtibiala unilaterala (de
picior stang) a fost ales ca subiect pentru acest studiu. Protocolul utilizat pentru
prelevarea datelor de pozitie si a reactiunilor din partea solului este similar cu cel
descris in subcapitolul 3.2.2.1. Pacientul s-a deplasat pe o suprafata plana cu
lungime de 8 metri, iar datele de pozitie au fost determinate in urma analizei
semnalului video finregistrat cu ajutorul a trei camere de filmat (frecventa de
inregistrare 25 Hz). O platforma de tip Kistler (frecventa de inregistrare 1000 Hz) a
fost utilizata pentru determinarea reactiunilor din partea solului. S-au efectuat
inregistrari pentru toc de inaltime implicita de 1cm si pentru toc de inaltime 3 cm.
S-au selectat in total 12 seturi de date valide (trei inregistrari pentru fiecare picior,
pentru fiecare dintre cele doua situatii). Aliniamentul protezei a fost verificat de un
specialist, inainte de inregistrarea datelor.

Pentru o mai buna intelegere a comportamentului musculaturii membrului
inferior s-a decis gruparea muschilor coapsei, in functie de rolul acestora in miscare.
S-au utilizat trei grupuri de muschi:

e Grupul muschilor posteriori ai coapsei (HAMS), cunoscuti sub denumirea
.Hamstrings” in literatura de specialitate in limba engleza, format din
muschii Semitendinosus, Semimembranosus si Biceps femoris

e Grupul muschilor ce asigura extensia genunchiului (KNEX), format din
muschii Vastus lateralis, Vastus intermedius, Vastus medialis si Rectus
femoris

e Grupul muschilor ce asigura extensia coapsei (HIPEX), format din muschii
Gluteus maximus si Gluteus medius

Pentru studiul piciorului sanatos s-a utilizat modelul GaitUniMiamiTD
modificat conform cu subcapitolul 3.6.2.

Activitatea si fortele musculare s-au obtinut in urma analizei prin dinamica
inversa. Sirurile de valori obtinute au fost scalate in functie de durata contactului cu
solul (0-100% din perioada de sprijin), dupa care s-au determinat siruri de valori
medii pentru cele trei incercari inregistrate pentru fiecare picior.

5.2.1. Rezultate obtinute

Componentele fortei de reactiune din partea solului prezinta caracteristicile
cunoscute pentru mersul pacientilor cu amputatie transtibiala [102]. Valorile
componentei normale a reactiunilor din partea solului, pentru piciorul sanatos, cresc
in cazul utilizarii unui toc cu inaltime de 3 cm (Valoare maxima a componentei

BUPT



5.2 - Studiul influentei inaltimii tocului pantofilor asupra activitatii musculare 143

normale Rz = 656 N, pentru toc de 1 cm; Valoare maxima a componentei normale
Rz = 672 N, pentru toc de 3 cm) (figura 5.6.a).

Pentru piciorul cu amputatie transtibiala, valorile componentei normale a
reactiunilor, in cazul tocului de inaltime 3 cm, cresc pe durata echilibrarii piciorului
(Valoarea maxima a componentei normale Rz = 604 N, pentru intervalul [0%, 60%]
din perioada de sprijin si toc de indltime 1 cm; Valoarea maxima a componentei
normale Rz = 612 N, pentru intervalul [0%, 60%] din perioada de sprijin si toc de
inaltime 3 cm), dar tind sa scada pe durata desprinderii de pe sol (Valoarea maxima
a componentei normale Rz = 619 N, pentru intervalul [60%, 100%] din perioada de
sprijin si toc de inaltime 1 cm; Valoarea maxima a componentei normale Rz = 584
N, pentru intervalul [60%, 100%] din perioada de sprijin si toc de inaltime 3 cm)
(figura 5.6.b). Valorile obtinute indica faptul ca pacientul tinde sa reduca solicitarile
asupra membrului rezidual atunci cadnd se utilizeaza tocuri cu indltime crescuta.
Valorile componentei orizontale a reactiunilor au fost similare, indiferent de
inaltimea tocului (figura 5.6.c).
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Fig.5.6. Componenta normald a reactiunilor din partea solului. Comparatie intre siruri de valori
medii obtinute pentru utilizarea tocului cu indltime de 1cm, respectiv inaltime de 3
cm: a) pentru piciorul sanatos; b) pentru piciorul cu amputatie transtibiala.
Componenta orizontala a reactiunilor din partea solului: c) pentru piciorul sanatos; d)
pentru piciorul cu amputatie transtibiala

Valorile activitatii musculare, obtinuta cu ajutorul aplicatiei AnyBody, au fost
crescute in cazul piciorului cu amputatie, comparativ cu piciorul sanatos (figura 5.7).
Valorile activitatii grupului de muschi HAMS, in cazul piciorului sanatos, cresc in faza
primului contact cu solul si scad treptat, pe masura ce piciorul ruleaza pe sol (figura
5.7.a). Pentru cazul piciorului cu amputatie, activitatea grupului HAMS este
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crescutd, atat pe durata echilibrarii pe sol (intervalul [0%, 50%] din perioada de
sprijin), cat si pe durata desprinderii piciorului de pe sol (intervalul [60%), 100%]
din perioada de sprijin) (figura 5.7.b). Valorile de maxim local obtinute pentru HAMS
corespund momentului de atingere a echilibrului (30% din perioada de sprijin) si
momentului cand piciorul poate asigura propulsia corpului (70% din perioada de
sprijin). S-au constatat mici diferente ale valorilor activitatii grupei HAMS, dar
tendinta activitatii musculare este similara. In cazul utilizarii tocului de pantof cu
indltime 3 cm, s-a constatat o crestere a activitatii la inceputul contactului cu solul si
o activare mai rapida a muschilor in scopul asigurarii unei propulsii adecvate.
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Fig.5.7. Activitatea musculara pentru grupele HAMS (a, b); KNEX (c, d); HIPEX (e, f). Siruri de
valori medii pentru utilizarea tocului cu inaltime de 1cm, respectiv indltime de 3 cm.

Valorile activitatii grupului de muschi KNEX, in cazul piciorului sanatos, sunt
mai scazute atunci cand se utilizeaza tocul de inaltime 1 cm, comparativ cu cazul
utilizarii tocului de Tnaltime 3 cm (Activitate maxima KNEX = 0,12 pentru toc de 1
cm; activitate maxima KNEX = 0,15 pentru toc de 3 cm). Valorile activitatii grupului
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KNEX, in cazul piciorului cu amputatie, prezinta un maxim de activitate de trei ori
mai mare decat in cazul piciorului sanatos, pe durata echilibrarii piciorului pe sol
(figura 5.7.d). Pentru ambele picioare s-a constatat o activitate crescuta a KNEX in
cazul utilizarii tocului de 3 cm, comparativ cu utilizarea tocului de 1 cm (Activitate
maxima KNEX = 0,30 pentru toc de 1 cm; activitate maxima KNEX = 0,35 pentru
toc de 3 cm).

Valorile activitatii grupului HIPEX au fost similare, in cazul piciorului sanatos,
indiferent de naltimea tocului (Activitate maxima HIPEX = 0,16 pentru toc de 1 cm
si pentru toc de 3 cm). Cu toate acestea, activitatea HIPEX, in cazul piciorului
sanatos, tinde sa aiba valori mai mari la primul contact cu solul, in cazul utilizarii
tocului de 3 cm (intervalul [0%, 20%] din perioada de sprijin). Activitatea HIPEX
creste, de asemenea, si pe durata propulsiei in vederea desprinderii de pe sol
(figura 5.7.e). In cazul piciorului cu amputatie, activitatea HIPEX are valori de doud
ori mai mari decéat in cazul piciorului sanatos (figura 5.7.f). Se disting doua puncte
de maxim local, corespunzatoare momentului de atingere a echilibrului, respectiv
momentului cand piciorul poate asigura propulsia corpului. Valoarea maxima a
activitatii HIPEX este atinsa atunci cand se utilizeaza tocul cu inaltime 3 cm
(Activitate maxima HIPEX = 0,31 pentru toc de 1 cm; activitate maxima HIPEX =
0,36 pentru toc de 3 cm). Valoarea dubla a activitatii HIPEX este datorata efortului
intens dezvoltat de aceasta grupa pentru echilibrarea corpului.

Activitatea musculara medie, considerand toti muschii coapsei, a avut valori
mai mari in cazul utilizarii tocului cu Tnaltime 3 cm, comparativ cu utilizarea tocului
de 1 cm. Graficele activitatii musculare au prezentat doua varfuri de maxim local,
atat pentru cazul piciorului sanatos, cat si pentru cazul piciorului cu amputatie. Sirul
de valori al activitatii muschilor coapsei a avut valori aproape duble pentru cazul
piciorului cu amputatie (figura 5.8).
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Fig.5.8. Activitatea musculara pentru muschii atasati femurului. Siruri de valori medii pentru
utilizarea tocului cu inaltime de 1cm, respectiv indltime de 3 cm.
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Valoarea maxima a activitatii, pentru cazul piciorului sanatos, a fost atinsa in
momentul in care piciorul poate asigura propulsia corpului (Activitate maxima
coapsa= 0,43 pentru toc de 1 cm; Activitate maxima coapsa = 0,54 pentru toc de 3
cm). Similar, pentru cazul piciorului cu amputatie, valoarea maxima a activitatii a
fost atinsa in momentul in care piciorul poate asigura propulsia corpului (Activitate
maxima coapsa= 0,64 pentru toc de 1 cm; Activitate maxima coapsa = 0,69 pentru
toc de 3 cm).

Fortele musculare, corespunzatoare grupei anterioare si grupei posterioare de
muschi, conform cu pozitia acestora fata de planul frontal al corpului uman (v.
subcapitolul 4.2.3) sunt dependente de activitatea musculara si au valorile
prezentate in figura 5.9. S-a ales Tmpartirea valorii sumei fortelor la greutatea
corporala pentru a permite compararea.
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Fig.5.9. Fortele musculare pentru grupul anterior si posterior de muschi. Siruri de valori medii
pentru utilizarea tocului cu indltime de 1cm, respectiv indltime de 3 cm.

Valorile fortelor musculare cresc in cazul utilizarii tocului de 3 cm, atat in
cazul piciorului cu amputatie, cat si in cazul piciorului sanatos. Pentru cazul
pacientului studiat, se poate observa ca valorile fortelor anterioare sunt apropiate de
cele ale fortelor posterioare (cazul piciorului sanatos) (figura 5.9.c, Figura 5.9.d).
Aceasta este o consecinta a particularitatilor antropometrice ale individului. In cazul
piciorului cu amputatie, se observa ca valorile prezentate sunt similare cu cele
obtinute in capitolul 4.

Reactiunea la nivelul contactului bont-proteza este similara cu cea
determinata pentru cazul mersului pacientilor cu amputatie transtibiala (capitolul 4).
Diferentele de amplitudine, la nivelul componentei normale a reactiunilor, se
datoreaza adaptarii pacientului la Tnaltimea tocului (figura 5.10). Practic,
componentele reactiunii la nivelul contactului bont-proteza sunt foarte apropiate ca
valoare cu componentele reactiunii din partea solului. Aceste similaritati se
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datoreazd lipsei muschilor cu origine pe tibie. In prezenta acestor muschi, valorile
reactiunii ar fi influentate de actiunea musculaturii ce asigura flexia plantara.

Contactul bont-proteza Contactul bont-proteza

100 80
~100
-200 - 1lcm
-300 = 3cm
-400
-S00
600
=700

40

= lcm
= 3cm

40
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0 20 a0 60 80 100
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Componenta normala a reactiunilor (N)

Componenta orizontald a reactiunilor (N)

Fig.5.10. Fortele de reactiune la nivelul contactului bont-proteza. Siruri de valori medii pentru
utilizarea tocului cu inadltime de 1cm, respectiv inadltime de 3 cm.

Se observa ca valoarea componentei normale Rz, in cazul utilizarii tocului cu
indltime 3 cm este mai micda atunci cdnd are loc accelerarea in scopul ridicarii
piciorului de pe sol (aproximativ 70% din perioada de sprijin). Valoarea scazuta se
datoreaza reducerii controlului asupra piciorului cu amputatie in cazul utilizarii tocul
cu naltime 3 cm (obtinerea echilibrului este mai dificilad).

5.2.2. Concluzii

Activitatea muschilor atasati femurului este crescuta in cazul utilizarii
pantofilor cu toc inalt. Activitatea grupei musculare HAMS este legata de propulsia
corpului. Lipsa musculaturii ce asigura flexia plantara duce la solicitarea crescuta a
musculaturii din aceasta grupa si deci, la cresterea activitatii musculare pe durata
desprinderii de pe sol.

Activitatea grupei musculare KNEX este legata de mentinerea echilibrului
corpului si este crescuta in cazul piciorului cu amputatie. Nivelul crescut de activitate
deriva din nevoia corpului de a aduce trunchiul in pozitie verticala, in faza de sprijin
pe piciorul cu amputatie. Grupa KNEX este folosita si in faza desprinderii piciorului
de pe sol, dar activitatea este similara, atat pentru piciorul cu amputatie, cat si
pentru piciorul sanatos. Activitatea crescuta a grupului KNEX este datorata
stabilitatii scazute, in cazul utilizarii tocului cu inaltime 3 cm.

Activitatea grupei musculare HIPEX este legata de obtinerea echilibrului
corpului pe durata miscarii. Datorita lipsei muschilor ce asigura flexia plantara,
activitatea HIPEX este crescuta pentru piciorul cu amputatie, iar muschii sunt activi
pe intreaga durata a deplasarii. Valorile de maxim local pentru activitatea HIPEX
corespund momentelor cand echilibrul corpului este esential pentru a permite
deplasarea.

Contractia simultand a musculaturii din grupele KNEX si HIPEX are loc in
perioada de timp, din ciclul de mers, corespunzatoare obtinerii echilibrului, in
vederea sustinerii greutatii corporale pe piciorul cu amputatie. Aceasta duce la
aparitia primului punct de maxim local al sirului valorilor activitatii musculare a
muschilor atasati femurului. Cel de-al doilea punct de maxim local al sirului valorilor
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activitatii musculare a muschilor atasati femurului este datorat nevoii de propulsie a
corpului (activitate crescuta a grupelor musculare HAMS si HIPEX). Grupele KNEX,
HAMS si HIPEX nu includ toti muschii atasati femurului, dar sunt principalele grupe
de muschi ce asigura deplasarea pacientului.

Limitarile acestui studiu sunt similare cu limitarile studiului mersului
pacientilor cu amputatie transtibiala, discutate in subcapitolul 4.2.4.6. Datele
utilizate pentru acest studiu au fost obtinute in urma utilizarii unui aliniament corect
intre proteza si tija. Activitatile musculare obtinute pot sa nu corespunda, in cazul
utilizarii unui dispozitiv ce permite reglarea manualda a unghiului dintre proteza si
tija, caz in care exista posibilitatea obtinerii unui aliniament incorect. S-a considerat
ca ,glezna”protezei este controlata automat, iar momentul articular generat
corespunde caracteristicilor protezei utilizate de pacient. Cea mai importanta
limitare a acestui studiu este utilizarea datelor provenite in urma studiului unei
singure persoane. O alta limitare a acestui studiu este utilizarea unui numar scazut
de Tnaltimi pentru toc (doua). Este, deci, necesar un numar mai mare de pacienti si
un numar mai mare de dimensiuni ale tocurilor pentru a putea exprima concluzii
finale pe baza studiului.

In concluzie, se poate spune cd activitatea musculard obtinuta cu ajutorul
modelului prezinta tendinte similare cu datele obtinute experimental si descrise in
literatura de specialitate. Conform cu datele prezentate grafic se poate deduce ca
activitatea musculara creste foarte putin datoritda dimensiunilor tocului pantofului si
ca valorile crescute se datoreaza in principal necesitatii echilibrarii corpului. Daca
aliniamentul proteza - tija este corect, atunci se poate concluziona ca nu exista
diferente semnificative in ceea ce priveste activitatea musculara, atunci cand se
folosesc tocuri de pantof cu dimensiunile utilizate in acest studiu.

5.3. Studiul fortelor interioare ce actioneaza asupra
articulatiilor in timpul mersului

Pentru o mai buna intelegere a diferentelor dintre mersul persoanelor fara
dizabilitati si mersul persoanelor cu amputatie transtibialda, este necesara studierea
fortelor ce actioneaza asupra articulatiilor persoanelor fara dizabilitati. Studiul
fortelor interioare permite observarea actiunii muschilor scheletici ce asigura flexia
plantara. Ideal vorbind, o restaurare completd a membrului inferior necesita
reconstructia intregii structuri musculo-scheletale. Practic, acest lucru este imposibil
cu tehnologia actuala, iar protezele de membru inferior sunt limitate la modele
simple, comparativ cu structura anatomica.

Pentru a evidentia diferentele dintre fortele ce apar la nivelul contactului
dintre bont si proteza si fortele interioare, ce actioneaza asupra tibiei in timpul
mersului este nevoie sa se aduca anumite modificari asupra modelului musculo-
scheletal utilizat. S-a pornit de la modelul modificat, descris in subcapitolul 3.6.2, si
s-a sectionat tibia in doua segmente. Cele doua segmente au fost unite cu ajutorul
unei articulatii fixe. Practic s-a obtinut o structura musculo-scheletala ce permite
studiul reactiunilor articulare intr-un anumit punct al tibiei, conform cu specificatiile
utilizatorului. Metoda este identica cu cea discutata in subcapitolul 4.2.2 si a fost
utilizata si de Wehner et al [189] pentru determinarea fortelor interioare ce
actioneaza asupra tibiei.

Pentru acest studiu s-au utilizat date prelevate de la zece persoane fara
dizabilitati, sase de sex feminin si patru de sex masculin. S-au ales persoane cu
inaltime 1,64 m = 0,09 me[1,55 m; 1,73 m] si cu masa de 66,4 Kg = 14 kge
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[52,4 kg; 80,4 kg]. Participantii selectati permit studierea populatiilor europene de
inaltime medie, in functie de masa corporala.

Protocolul utilizat pentru prelevarea datelor de pozitie si a reactiunilor din
partea solului este similar cu cel descris in subcapitolul 3.6.2. Subiectii s-au deplasat
pe o suprafata plana cu lungime de 8 metri, iar datele de pozitie au fost determinate
in urma analizei semnalului video inregistrat cu ajutorul a trei camere de filmat
(frecventa de inregistrare 25 Hz). O platforma de tip Kistler (frecventa de
inregistrare 1000 Hz) a fost utilizatd pentru determinarea reactiunilor din partea
solului.

Fortele interioare au fost determinate pentru trei dimensiuni are variabilei
l..+={0,2; 0,4; 0,6}. Au fost concepute modele scalate corespunzator cu
dimensiunile fiecarui subiect. S-au efectuat studii doar asupra piciorului drept,
tinandu-se cont de simetria caracteristica subiectilor fara dizabilitati, in ceea ce
priveste comportamentului membrelor inferioare.

5.3.1. Rezultate obtinute

Fortele de reactiune articulara, determinate la nivelul genunchiului si
soldului, prezinta tendinte similare cu datele prezentate in literatura de specialitate
[189], [20], [23], [115], [168]. Sirurile de valori medii ale reactiunilor articulare,
pentru cei zece subiecti studiati, au avut valoare maxima in momentul cand piciorul
poate asigura propulsia corpului (la 75% din perioada de sprijin). Valorile maxime
ale reactiunilor articulare au fost de 3,65 F/G la nivelul articulatiei gleznei, 3,8 F/G la
nivelul articulatiei genunchiului si 3,7 F/G la nivelul articulatiei soldului (figura 5.11).
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Fig.5.11. Componenta normala a fortelor de reactiune la nivelul articulatiilor gleznei,
genunchiului si soldului. Siruri de valori medii pentru cei zece subiecti investigati.
Valori reprezentate in functie de greutatea subiectului (F/G) si de durata
contactului cu solul.

Fortele interioare, determinate cu ajutorul articulatiei fixe dintre cele doua
corpuri rigide corespunzatoare tibiei, au avut valori maxime in momentul cand
piciorul poate asigura propulsia corpului (la 75% din perioada de sprijin).
Componenta normala a reactiunilor Rz (forte interioare) a fost cea mai importanta.
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Componentele Rx si Ry au avut valori apropiate de zero. S-a observat o crestere a
valorilor componentei normale (de-a lungul axei longitudinale a tibiei, dinspre
genunchi spre glezna). Valorile maxime, pentru sirul de valori medii ale reactiunilor,
au fost de 4,42 F/G pentru /., = 0,2; 4,43 F/G pentru /., = 0,4; 4,49 F/G pentru /.
= 0,6 (figura 5.12).
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Fig. 5.12. Componentele fortei de reactiune la nivelul articulatiei fixe dintre cele doua corpuri
rigide corespunzatoare tibiei. Siruri de valori medii pentru cei zece subiecti
investigati. Valori relative la greutatea subiectului (F/G) in functie de durata
contactului cu solul.

Daca se compara valorile fortelor interioare, determinate pentru cazul
subiectilor fara dizabilitati, cu cele determinate la contactul bont-proteza (v.
subcapitolul 4.2.4.5 si subcapitolul 5.2.1), se poate constata ca, in cazul subiectilor
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fara dizabilitati, valorile componentei normale sunt mult mai mari. Acest aspect
demonstreaza complexitatea mecanismului utilizat de membrul inferior pentru a
facilita deplasarea corpului uman. Valorile mari, obtinute in cazul persoanelor fara
dizabilitati, se datoreaza actiunii muschilor cu origine pe tibie. Acestia pot coopera
pentru a permite miscarea membrului inferior cu efort minim. Cooperarea inter-

musculara duce la cresterea nivelul de solicitare a tibiei.

Momentul Mg,, datorat fortelor de reactiune, releva nivelul de solicitare la
torsiune al tibiei. Valorile momentelor tind sa scada spre articulatia gleznei dar cresc

simtitor spre articulatia genunchiului (figura 5.13).
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Fig.5.13. Componentele momentului datorat fortei de reactiune, la nivelul articulatiei fixe
dintre cele doua corpuri rigide corespunzatoare tibiei. Siruri de valori medii pentru
cei zece subiecti investigati. Valori relative la greutatea subiectului (Mr/G) in functie

de durata contactului cu solul.
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Valorile componentelor, in jurul axelor Ox si Oy, a momentului ce actioneaza
asupra tibiei sunt ridicate, iar valorile componentei in jurul axei OZ sunt scazute.
Momentele datorate fortelor de reactiune prezinta interes in cazul studiului
fracturilor, dar au scop pur informativ in cazul studiului protezarii membrului
inferior. In graficele din figura 5.13 se poate observa ca solicitarile cresc in
apropierea genunchiului, zona in care au loc cele mai multe fracturi ale tibiei.

Reactiunea la nivelul articulatiei fixe, intre cele doua corpuri rigide
corespunzatoare tibiei, este influentata de fortele de reactiune din partea solului
(discutate in subcapitolul 3.1.2) si de fortele dezvoltate de muschii cu origine pe
tibie. Muschii cu origine pe tibie pot fi grupati, in functie de rolul acestora, in trei
categorii:

e Muschii ce asigura flexia plantara: Gastrocnemius, Soleus, Plantaris,
Flexor hallucis longus, Flexor digitorum longus, Tibialis posterior;

e Muschi ce asigura dorsiflexia: Tibialis anterior, Extensor hallucis longus,
Extensor digitorum longus, Peroneus tertius;

e Muschii ce asigura eversia: Peroneus longus, Peroneus brevis;

Valoarea fortelor dezvoltate de muschii ce asigura flexia plantara este mult
mai mare decat valorile fortelor dezvoltate de muschii ce asigura dorsiflexia si
eversia (figura 5.14).
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Fig.5.14. Forta totald dezvoltata de muschii ce asigura flexia plantara, comparativ cu forta
totald dezvoltata de muschii ce asigura dorsiflexia si eversia plantara. Siruri de
valori medii pentru cei zece subiecti investigati. Valori relative la greutatea
subiectului (F/G) in functie de durata contactului cu solul.

Se observa ca flexia plantara este principala activitate a musculaturii cu
origine pe tibie in cazul mersului pe suprafete plane. Cresterea fortelor musculare
este corelata cu etapa din ciclul de mers in care se afla piciorul. Se constata ca
fortele dezvoltate de muschii ce asigura dorsiflexia cresc pe durata desprinderii
piciorului de pe sol (60%-90% din perioada de sprijin). Muschii ce asigura eversia
sunt activi doar la inceputul (0% - 5% din perioada de sprijin) si sfarsitul miscarii
(90%-100% din perioada de sprijin). Cu toate ca fortele dezvoltate de muschii ce
asigura dorsiflexia sunt scazute, comparativ cu fortele dezvoltate de muschii ce
asigura flexia, se poate constata ca acestia sunt necesari pentru mentinerea
echilibrului corpului in etapa desprinderii de pe sol.
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5.3.2. Concluzii

Datele prezentate permit compararea fortelor de reactiune ce apar la nivelul
articulatiilor intacte ale pacientilor cu amputatie transtibiala cu cele intalnite pentru
membrul inferior al persoanelor fara dizabilitati. Se poate observa ca reactiunile
articulare pot sa ajunga la valori pana la de patru ori greutatea corporala a
subiectului investigat. Din punctul de vedere al protezarii, se urmareste conceperea
unor solutii care sa duca la solicitari articulare apropiate sau mai reduse fata de cele
ale membrului inferior intact.

In cazul unui picior cu amputatie transtibiald, flexia plantara este asigurata
cu ajutorul unor elemente mecanice deformabile sau articulate ce ajuta la aducerea
corpului la traiectoriile corespunzatoare deplasarii unei persoane fara dizabilitati. Un
element elastic nu va putea sa suplineasca actiunea unor muschi cu puncte de
insertie pe laba piciorului si origine pe femur, cum este cazul muschiului
Gastrocnemius.

Daca se studiaza componenta normala a fortelor interioare, de-a lungul tibiei
(figura 5.12) si se compara cu forta dezvoltata de muschii ce asigura flexia plantara
(figura 5.14), se poate constata ca au intensitate si forma similare. Componenta
normala a fortelor interioare de-a lungul tibiei este rezultatul actiunii fortelor
musculare necesare pentru flexia plantara si a reactiunilor din partea solului
(conform cu principiile utilizate in dinamica inversa).

Cu toate ca fortele musculare au valori ridicate, actiunea acestora va fi, in
principal, asupra oaselor scheletice (comprimarea oaselor), iar valorile fortelor de
reactiune transmise de la o articulatie la alta vor fi scazute (Muschii scheletici se
comprima si actioneaza simultan atat asupra originii cat si asupra punctului de
insertie). Prin urmare, este nevoie sa se determine fortele de reactiune transmise la
nivelul articulatiilor (cunoscute sub denumirea de forte de reactiune articulare nete
in literatura de specialitate). Fortele de reactiune nete elimina influenta fortelor cu
care muschii scheletici actioneaza asupra articulatiilor. Pentru determinarea fortelor
de reactiune nete se vor insuma fortele datorate actiunii musculaturii scheletice cu
fortele de reactiune la nivel articular. Rezultatul are o forma similara cu cea a
reactiunilor din partea solului (figura 5.15). Valorile obtinute elimina influenta
actiunii musculaturii asupra articulatiilor si sunt identice cu valorile reactiunilor
articulare obtinute prin dinamica inversa clasica.

Fortele de reactiune nete sunt suficiente pentru echilibrarea statica a lantului
cinematic pe durata miscarii. Cu toate acestea, miscarea este determinata, in primul
rand, de efectul produs de muschii scheletici (actiunea acestora este descrisa de
momentele articulare). Momentele articulare sunt egale cu suma produselor dintre
valorile fortelor dezvoltate de muschi si distanta dintre centrul articulatiei si directiile
pe care Aactioneazé muschii.

In concluzie, pentru reducerea disconfortului persoanelor cu amputatie
transtibiald, se vor avea in vedere fortele interioare ce actioneaza asupra membrului
inferior, in cazul persoanelor fara dizabilitati, si limitarile datorate lipsei musculaturii
ce asigura flexia plantara. In primul rand, este nevoie ca proteza sa se poata
deforma pentru a imita flexia plantara corespunzatoare unui subiect fara dizabilitati.
In al doilea rand, este nevoie ca energia inmagazinatd de protezd s& ducd la
reducerea solicitarii musculaturii membrului rezidual. Pentru reducerea solicitarii
musculaturii membrului rezidual se tine cont de momentul articular la nivelul gleznei
persoanelor fara dizabilitati.
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Fig.5.15. Forte de reactiune nete la nivelul articulatiilor din lantul cinematic: a) glezna; c)
genunchi; d) sold; b) articulatia fixa corespunzatoare unui punct situat la mijlocul
tibiei; e) Reactiuni din partea solului. Valori determinate in urma studiului mersului
unei persoane de sex masculin de masa 68 Kg si inaltime 1,70 m pe suprafata

plana.
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5.4. Studiul reducerii efortului depus de pacientii cu
amputatie transtibiala pentru deplasare

Reducerea disconfortului pacientilor cu amputatie transtibiala este strans
legatda de micsorarea efortului depus de acestia pentru deplasare. Reducerea
efortului implica scaderea activitatii musculare necesare pentru deplasarea bipeda.
Pentru a determina cauzele care duc la cresterea activitatii musculare s-a pornit de
la modelul pentru studiul persoanelor fara dizabilitati. Conform principiilor metodei
dinamicii inverse, fortele musculare ce actioneaza asupra labei piciorului uman sunt
fortele ce asigura miscarea labei piciorului atunci cand asupra lantului cinematic
actioneaza reactiunile din partea solului (fortele exterioare). Efectul sistemului de
forte ce actioneaza asupra labei piciorului este descris de reactiunea neta Rg={Rgy,
Roy, Rgz} si de momentul articular Mg={Mgx, Mgy, Mgz }, la nivelul articulatiei
gleznei. Daca se aplica - Rg si - Mg asupra elementului proximal din lantul cinematic,
se obtine un model echivalent cu cel initial (figura 5.16).

mg

Mg

T

R

Rsol mgp \ Rsol Rsol

Fig.5.16. Reprezentare schematica bidimensionald a lantului cinematic echivalent cazului n
care se aplica, la nivelul gleznei, momentul articular si reactiunea neta (determinate
anterior)

Pentru acest studiu s-au parcurs urmatoarele etape:

a) Validarea echivalentei intre modelul standard si modelul echivalent.

b) Studiul influentei eliminarii muschilor gambei asupra activitatii

muschilor membrului rezidual.

c) Studiul influentei valorilor momentului articular la nivelul gleznei asupra

activitatii muschilor membrului rezidual.

Cele trei etape implica utilizarea unor anumite modele musculo-scheletale, a
unor traiectorii spatiale diferite, in functie de situatie, si a unor forte exterioare sau
a echivalentului acestora la nivelul articulatiei gleznei (forta de reactiune articulara
si moment articular). Cele trei etape sunt prezentate schematic in figurile 5.17,
5.18, 5.19, in care sunt evidentiate datele de intrare si datele de iesire pentru
fiecare etapa.
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Validarea echivalentei intre modelul standard si modelul echivalent

Subiect fara dizabilitati

Experiment

prelevare date

L mmmmmmmmeaan Model musculoscheletal
i Traiectorii spatiale i_, corespunzator persoanelor
] I . T
i persoana fara i fara dizabilitati
v dizabilitati (Tnorm) l
1
E— ———————————————————— ( Dinamica inversa (simulare) )
' Reactiuni di t
. eactiuni din partea l
: soluluiRsgr 1 e e, .
ftmmmmmmmmmmmmmmeees i Datedeiesire i
—— I
Articulatia gleznei ! Activitate musculard :
| i modelinitial (Ainit)
Reactiune netd (Rg) Moment articular (Mg) :
................................... ; R
e - :r“])-a-t-e-c-h-e-“i Artioulatia o : Model musculoscheletal
+ Rg !__E intrare E_" rticulatia gleznel = corespunzator persoanelor
= 1 O fara dizabilitati
[}
L M — ¥
___________________ Dinamica inversa (simulare) )
Traiectoriispatiale ' s,

persoana fara
dizabilitati (Thorm)
Activitate musculara

model echivalent (Aschiv)

Ainit = Acchiv ?

Fig.5.17. Reprezentare schematica a etapei validarii echivalentei intre modelul standard si
modelul echivalent
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Studiul influentei eliminarii muschilor gambei asupra activitatii muschilor
membrului rezidual.

1I=T=== = L |

i Rg ™T—= Datede > Articulatia gleznei Model musculoscheletal
[ ! ! 1 v . u

S i intrare | fara muschi pe gamba

i MG ! lmmmmemme 2!

------ I l

Traiectorii spatiale Dinamicd inversa (simulare) )

persoana fara
dizabilitdti (Thorm)

T T T T T T Ty
. 1

Date de iesire

Activitate musculara
model fard muschi pe
gambé (AHOITII.IS}

tmmmmmmmmmn s Model musculoscheletal
----- - i+ Datede | . . ] 33 i 3
' Re T . : Articulatia gleznei __  fard muschi pe gamba,
= ! ' Intrare ! considerand atrofia
=T == i bmm e m e -
L Mg musculara
. ]

L i

. N . Dinamica inversa (simulare )
Traiectorii spatiale ( )

persoana fara
dizabilitdti (Tnom)

i Datedeiesire

_____________________ ‘}.

L T T T T .

Activitate musculard model
fara muschi pe gamba, cu
atroifie (Aatrofie)

Comparareintre Anomus 51 Aatrofie

Fig.5.18. Reprezentare schematicd a etapelor studiului influentei eliminarii muschilor gambei
asupra activitatii muschilor membrului rezidual
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Studiul influentei valorilor momentului articular la nivelul gleznei
asupra activitatii muschilor membrului rezidual

—————————

__________

Date de
intrare

Model musculoscheletal

Articulatia gleznei

fara muschi pe gamba,
-

considerand atrofia

Traiectorii spatiale

persoana cu
amputatie (Tamp)

Traiectorii spatiale

persoand farad
dizabilitati (Tnorm)

[

Fig.5.19. Reprezentare schematica a etapei studiului influentei valorilor momentului articular la

musculara

k A

( Dinamicéa inversa (simulare) )

Activitate
muscularad pentru
MGO (AGO}

Activitate

: muscular pentru i
MGOI (AGOI}

Comparare intre AGOJ A(;g]_, Aﬁgz, A(;gg e AG]_

Activitate i Activitate
musculard pentru i musculara pentru i
i Mao2 (Acoz) i Ma1 (A1)

nivelul gleznei asupra activitatii muschilor membrului rezidual

In aceastd etapd s-a studiat efectul aplicdrii fortei de reactiune netd si a
momentului articular asupra unui model musculo-scheletal corespunzator unei
persoane normale de sex masculin, masa 68 kg si inaltime 1,72 m. Durata
contactului cu solul (perioada de sprijin) este de 0,9 s. Se urmaresc etapele din

figura 5.17:

Se determina forta de reactiune neta R; si momentul articularM; la nivelul

a) Validarea echivalentei intre modelul standard si modelul echivalent.

articulatiei gleznei, cu ajutorul modelului standard.

Forta de reactiune din partea solului (R,,;) este eliminata din model deoarece

actiunea acesteia este simulata prin introducerea R; si M.
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e Se adauga forta de reactiune neta si momentul articular (determinate in
etapa 1) la nivelul articulatiei gleznei.

e Activitatea musculaturii asupra labei piciorului este eliminata prin controlul
automat al miscarii acesteia (similar cu modelul pentru studiul pacientilor cu
amputatie obtinut prin controlul automat al gleznei descris in subcapitolul

4.1).
Activitatea musculara este identica cu cea obtinuta cu ajutorul modelului
initial (Ainit = Aechiv). Activitatea muschilor Rectus femoris, Vastus lateralis,

Semitendinosus, Biceps femoris si Gluteus maximus, pentru cazurile considerate,
este prezentata in figura 5.20.

Rectus femoris

o
)E 0,40 Semitendinosus
p=l
§ 0,30 / \ 1,00
£ 0,20 / 0,90 \
£ 0,10 T 0,80
3 \/ = |
S 0,00 3 070 \
= ) 3
g 000 025 050 0,75 1,00 1,25 Timp(s) 2 0,60 \

3 0,50

& 0,40 \
0o E ’ \
= Z 030 / \
= _ < 020 | \
§ Vastus lateralis 010 '[\‘ // N/
£ 0,20 ’

0,00

% 0.10 _/ 0,00 025 050 075 1,00 1,25 Ti
E 0,00 — i ) i 8 i , imp (s)
E 0,00 0,25 050 0,75 1,00 1,25 Timp(s)
o Biceps femoris
© o Gluteus maximus
S 0,40 ©
2 030 g
] B @a
= oo iu o0
= Y 2 0,10
T 0,10 s
= IaN el £ o000 LA A
= 0,00 =
Qo Q
< <

000 025 050 075 1,00 125 Tj
000 025 050 075 100 1,25 Timp(s) Timp (s)

Fig.5.20. Activitatea muschilor Rectus femoris, Vastus lateralis, Semitendinosus, Biceps
femoris si Gluteus maximus. Valori musculare obtinute pentru o persoana fara
dizabilit&ti

b) Studiul influentei eliminarii muschilor gambei asupra activitatii
muschilor membrului rezidual

In aceastd etapd, s-au utilizat datele de pozitie,momentul articular si
reactiunile articulare la nivelul gleznei. Modelul musculo-scheletal utilizat este cel
pentru studiul deplasarii pacientilor cu amputatie (obtinut prin eliminarea
muschilor). Metoda utilizata este reprezentata schematic in figura 5.18.

Daca nu se tine cont de atrofia musculara, activitatea musculara va fi
similara cu cea corespunzatoare unei persoane fara dizabilitati (figura 5.21).
Singurele diferente se datoreaza lipsei muschiului Gastrocnemius (momentul
articular compenseaza actiunea muschilor cu origine pe tibie). Daca se tine cont si
de atrofia musculara ce apare in cazul amputatiilor de gamba (transtibiale) [161],
atunci activitatea musculara va fi ridicata, comparativ cu cea obtinuta prin utilizarea
modelului musculo-scheletal standard (pentru persoanele fara dizabilitati) (figura
5.22).

BUPT



160 Aplicatii ale modelelor musculo-scheletale obtinute - 5
. Rectus femoris Semitendinosus
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Fig.5.21. Activitatea muschilor Rectus femoris, Vastus lateralis, Semitendinosus, Biceps
femoris si Gluteus maximus. Valori ale activitatii musculare obtinute prin utilizarea
modelului pentru studiul pacientilor cu amputatie (faréa a considera atrofia
musculard), a traiectoriilor spatiale, momentului articular la nivelul gleznei si a
reactiunilor articulare la nivelul gleznei corespunzatoare unei persoane fara
dizabilitati
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E o040 = o070
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Fig.5.22. Activitatea muschilor Rectus femoris, Vastus lateralis, Semitendinosus, Biceps

femoris si Gluteus maximus. Valori ale activitatii musculare obtinute prin utilizarea
modelului pentru studiul pacientilor cu amputatie. Valori ale activitatii musculare
obtinute prin utilizarea modelului pentru studiul pacientilor cu amputatie, tinand
cont de atrofia musculara
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Controlul automat al gleznei s-a facut prin introducerea unei functii care sa
miste laba piciorului conform cu traiectoriile determinate experimental. Chiar si
aplicarea directa a reactiunilor din partea solului va duce la aceleasi rezultate
(datorita echivalentei celor doua modele). Orice tip de proteza va genera un
moment ,articular” atunci cand este utilizata, dar acesta va avea valori
corespunzatoare performantelor dispozitivului. Utilizarea functiei de control a
miscarii permite generarea automata a unui moment articular, echivalent cu cel pe
care dispozitivul I-ar fi generat in realitate. Daca articulatia este considerata imobila,
atunci solutia determinata prin dinamica inversa va fi eronata (nu se va tine cont de
deformarea dispozitivului pe durata contactului cu solul, iar activitatile musculare
vor avea valori supraestimate). Se poate spune deci ca, daca momentul ,articular”
generat de proteza are valori similare cu cel generat la nivelul gleznei umane
(membru inferior intact), atunci activitatea musculara se va apropia foarte mult de
valorile corespunzatoare unei persoane fara dizabilitati.

c) Studiul influentei valorilor momentului articular la nivelul gleznei
asupra activitatii muschilor membrului rezidual

Activitatea musculara este strans legata de performantele protezei (descrise
prin momentul ,articular” la nivelul gleznei artificiale). Pentru exemplificare, s-a
utilizat modelul complet pentru studiul pacientilor cu amputatie transtibiala (ce
include efectele atrofiei musculare) in trei situatii. Pentru toate cele trei situatii, se
considera ca traiectoriile spatiale ale elementelor lantului cinematic sunt cele ale
persoanei fard dizabilitdti din cazurile anterioare (Tnom N figura 5.19). in aceste
conditii, putem spune ca viteza pelvisului este identica (modelul musculo-scheletal
va genera activitatea musculara necesara pentru a mentine aceeasi viteza de
deplasare) pentru toate situatiile considerate:

1. Momentul articular la nivelul gleznei este nul (Mgp in figura 5.19). Acest
caz corespunde utilizarii unei proteze fara picior artificial, de tipul All
Terrain Foot (v. capitolul 1). Cazul este pur ipotetic, deoarece nu se
cunoaste valoarea exacta a reactiunilor din partea solului, si nu este
cunoscuta traiectoria aproximativa a corpului. Motivul includerii acestuia
este evidentierea efectului momentului articular asupra activitatii
musculare.

2. Momentul articular la nivelul gleznei este jumatate din valoarea
momentului articular corespunzator unei persoane fara dizabilitati (Mggs in
figura 5.19). Acest caz corespunde (aproximativ) utilizarii unei proteze de
tip SACH [193] (v. subcapitolul 4.2.3).

3. Cazul ideal, momentul articular la nivelul gleznei este egal cu valoarea
momentului articular corespunzator unei persoane fara dizabilitati (Mg; in
figura 5.19).

Se observa ca in lipsa momentului articular, activitatea muschilor ce asigura
extensia genunchiului (Vastus lateralis, Rectus femoris) este foarte ridicata, iar
activitatea muschilor ce asigura extensia soldului si flexia genunchiului (Gluteus
maximus, Biceps femoris, Semitendinosus) scade (figura 5.23). Practic, membrul
inferior poate sa asigure flexia genunchiului mult mai usor atunci cand corpul apasa
pe sol, iar articulatia gleznei nu se opune miscarii. In acest caz, propulsia are de
suferit, iar muschii ce asigura extensia genunchiului sunt suprasolicitati.

Atunci cand momentul articular la nivelul gleznei este egal cu jumatate din
momentul articular corespunzator unei persoane fara dizabilitati, se observa o
scadere a activitatii muschilor ce asigura extensia, dar activitatea depaseste valorile
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determinate pentru momentul articular Mg;. Activitatea muschilor ce asigura
extensia soldului si flexia genunchiului creste. In acest caz, membrul inferior asigura
flexia genunchiului atunci cand articulatia gleznei se opune miscarii. Deoarece
glezna nu se opune suficient miscarii, propulsia are de suferit, iar muschii ce asigura
extensia genunchiului sunt solicitati suplimentar.

In urma studierii graficelor din figura 5.23 se poate trage concluzia ca o
valoare de compromis a momentului articular implica o solicitare uniforma a
muschilor coapsei (in cazul mersului). Este evident ca membrul rezidual se poate
adapta la viteza de deplasare a subiectului, iar exemplele considerate sunt bazate
pe aceleasi traiectorii spatiale si pe aceleasi forte exterioare (reactiunile din partea
solului).
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Fig.5.23. Activitatea muschilor Rectus femoris, Vastus lateralis, Semitendinosus, Biceps
femoris si Gluteus maximus. Valori ale activitatii musculare obtinute prin utilizarea
modelului pentru studiul pacientilor cu amputatie, tinand cont de atrofia musculara,
pentru situatiile In care momentul articular din glezna este nul, este jumatate din
valoarea celui corespunzator unei persoane fara dizabilitati, respectiv este egal cu
cel corespunzator unei persoane fara dizabilitati.

Pentru confirmarea tendintelor prezentate s-a studiat efectul momentului
articular asupra deplasarii unui pacient cu amputatie transtibiala. Pacientul a utilizat
o proteza de tip SACH, iar durata contactului cu solul pentru piciorul cu amputatie a
fost de 0,9 s. Singura diferenta intre cei doi subiecti este viteza de deplasare (figura
5.24). Putem spune, deci, ca subiectul normal a pasit similar cu pacientul cu
amputatie. Momentul articular la nivelul gleznei pacientului este considerat egal cu
cel al subiectului fara dizabilitati din exemplele anterioare. Cele trei situatii pentru
care s-a studiat activitatea musculara implica aplicarea, la nivelul gleznei, a fortelor
de reactiune articulare corespunzatoare acestui pacient (determinate anterior) si a
momentelor articulare Mgy, Mggs si Mg;. In cazul pacientului cu amputatie, se
considera ca, pentru cele trei valori ale momentului gleznei, traiectoriile spatiale
sunt cele determinate experimental pentru acesta (Tamp in figura 5.19).
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Fig.5.24. Viteza de deplasare a subiectului normal si a pacientului cu amputatie. Valori
determinate pentru durata de contact cu solul. Directia Ox este directia de
deplasare.

Se alege conventia utilizarii cuvantului ,normal” atunci cand se face referinta
la subiectul fara dizabilitati cu masa 68 kg si inaltime 1,72 m si a expresiei ,cu
amputatie” atunci cand se face referinta la pacientul cu amputatie transtibiala, cu
masa 80 kg si inaltime 1,68 m.
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Fig.5.25. Activitatea muschilor Rectus femoris, Vastus lateralis, Semitendinosus, Biceps
femoris si Gluteus maximus. Valori ale activitatii musculare obtinute pentru situatiile
in care momentul articular din gleznda este nul, este jumatate din valoarea celui
corespunzator unei persoane fara dizabilitati, respectiv este egal cu cel
corespunzator unei persoane fara dizabilitati. Studiu utilizand date de pozitie si
reactiuni articulare corespunzatoare unui pacient cu amputatie.

Se poate observa ca tendintele sunt aceleasi (figura 5.23, figura 5.25), atat in
cazul utilizarii unor date de intrare corespunzatoare unui subiect normal (Tnorm, Rc),
cat si In cazul utilizarii unor date de intrare corespunzatoare unui pacient cu
amputatie (Tamp, Reamp)-
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In urma studierii figurilor 5.23 si 5.25 si tindnd cont de cele discutate
anterior, se poate observa ca exista o valoare a momentului articular pentru care se
va obtine activitatea musculara totala minima necesara pentru deplasare (moment
articular optim). Aceasta activitate va duce la un consum de energie la nivelul
muschilor coapsei ce va fi minim pentru momentul articular optim. Pentru a
determina momentul articular optim s-a procedat in felul urmator (similar cu figura
5.19):

1. S-au ales doi pacienti cu amputatie si doua persoane sanatoase de

dimensiuni antropometrice aproximativ egale cu cele ale pacientilor cu
amputatie (subiecti normali) (tabelul 5.2).

Tabelul 5.2.Dimensiunile subiectilor

Moment Reactiune Moment
A articular neta articular
Subiect | Amputatie Inaltime Masa determinat | determinata/ aplicat la
Nr. (Da/Nu) (m) (kg) la nivelul aplicata la nivelul gleznei
gleznei (Nm) nivelul (Nm)
gleznei (N)
1 Da 1,67 62 Mg, Rg: ,G2,7'
2 Nu 1,65 64 MGZ RGZ ,G2.7'
3 Da 1,68 80 Mg3 Rg3 ,(;4 i
4 Nu 1.70 74 MG4 Rg4 lg4,7‘

2. S-a determinat momentul articular, la nivelul gleznei pentru subiectii
normali (Mg, Mg4).

3. S-au determinat fortele de reactiune nete la nivelul articulatiei gleznei,
pentru cei patru subiecti considerati (Rg:, Rg2, Rg3, Rg4)-

4. La nivelul gleznelor modelelor s-au aplicat reactiunile articulare
corespunzatoare fiecarei persoane ce face obiectul studiului (tabelul 5.2).

5. La nivelul gleznelor modelelor a fost aplicat momentul articular M7,
unde:

Gij= Mai,j X C (5.1)
¢=40;0,1,;0,2;...;1}, j=0..10

6. S-au efectuat 11 simulari pentru fiecare model corespunzator unui subiect
si s-au obtinut valorile consumului metabolic (Pmet), in functie de
valoarea momentului articular (M’s; ;= procent (Mg;)).

Metoda descrisa permite estimarea valorii procentuale, din momentul articular
la nivelul gleznei, ce corespunde unei activitati musculare minime (la nivelul
coapsei). Valorile determinate au fost normalizate in functie de consumul metabolic
minim determinat pentru fiecare subiect in parte (in tabelul 5.3 valoarea unitara
corespunde consumului metabolic minim). Din tabelul 5.3 se poate observa ca
valoarea momentului aplicat la nivelul gleznei, ce duce la cel mai mic consum de
energie, difera intre subiecti. Metoda utilizata nu permite determinarea cu exactitate
a unei valori ce ar permite reducerea efortului subiectilor. Cu toate acestea, se
observa ca exista o relatie intre greutatea subiectilor si valoarea momentului
articular ce duce la scaderea efortului depus. Subiectul 3 are masa mai mare decat
subiectul 1, iar momentul articular ce reduce efortul subiectului 3 este cu 30% mai
mare decat cel ce reduce efortul subiectului 1. Tendintele sunt similare si pentru
subiectii 2 si 4. Se poate spune ca un pacient cu masa corporala mai mare are
nevoie de un moment articular mai puternic pentru a depune minim de efort pentru
deplasare (ceea ce este firesc).
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Tabelul 5.3.Consumul metabolic minim

% Valoarea | Valoarea Subiectl Subiect2 Subiect3 Subiect4
moment | maxima maxima (cu (fara (cu (fara
glezna pentru pentru amputatie) dizabilitati) amputatie) | dizabilitati)
normal M,GZ MI(;4 M,GZ Mlc;z M’G4 Mlc;4

0 0 0 1,17617 1,030385 1,197922 1,140756

10 8,29 10,295 1,143763 1,023575 1,168063 1,079837

20 16,58 20,59 1,110592 1,01701 1,134661 1,052765

30 24,87 30,885 1,078166 1,011115 1,100657 1,038382

40 33,16 41,18 1,048176 1,006274 1,066795 1,02597

50 41,45 51,475 1,020705 1,002582 1,032453 1,014169

60 49,74 61,77 1 1 1,004885 1,006367

70 58,03 72,065 1,081569 1,003834 1 1

80 66,32 82,36 1,260095 1,045074 1,031595 1,007547

90 74,61 92,655 1,457191 1,09577 1,087309 1,058434

100 82,9 102,95 1,60291 1,114705 1,180837 1,181404

Faptul ca momentul articular egal cu 100% din momentul corespunzator unei
persoane fara dizabilitati nu este ideal, din punct de vedere al reducerii consumului
de energie pe durata mersului se explica prin mecanismul compensatoriu utilizat de
pacientii cu amputatie. In lipsa muschiului Gastrocnemius, membrul rezidual poate
echilibra piciorul doar cu efort suplimentar (in cazul in care piciorul artificial ar fi
echivalentul unui picior natural). Daca se considera ca reducerea efortului depus de
pacient pentru deplasare este scopul final al protezei, atunci o proteza ce va genera
un moment ,articular” la nivelul echivalent al gleznei va fi ideala. Daca se pune
accentul pe cresterea propulsiei, atunci vor creste si solicitarile asupra musculaturii
membrului rezidual (asupra muschilor ce asigura flexia genunchiului si a soldului).

Considerand ca o valoare maxima de 50 Nm a momentului articular la nivelul
gleznei corespunde unei greutati G=500 N, atunci se poate estima, procentual,
valoarea maxima a momentului articular necesar reducerii efortului pacientului
(figura 5.26).
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Fig.5.26. Momentul articular la nivelul gleznei, corespunzator miscarii de flexie/extensie a labei
piciorului (Mg). Reprezentare pentru Mgmax=Mg /greutate corporala.

Tinand cont de figura 5.26, putem spune ca proteza trebuie sa genereze un
moment ,articular” optim de forma momentului articular corespunzator unui subiect
normal si cu valoare maxima Mgpax=Moptimgmax * 0,85, pentru Mgpax=G*0,1
(numeric) (in functie de valorile maxime ale momentelor articulare M’s, si M’s,; din
tabelul 5.3).
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6. PROIECTAREA UNUI MODEL DE
PROTEZATRANSTIBIALA

6.1. Principii de functionare

In urma studierii solutiilor existente s-a concluzionat cd existd tendinta
cresterii complexitatii protezelor, atat din punct de vedere constructiv al acestora,
cat si din punct de vedere functional. Cu toate acestea, s-a evidentiat (capitolul 1)
ca modelele mai simple nu sunt neaparat inferioare celor complexe din punct de
vedere al functionalitatii [139]. Se poate, deci, spune ca modelele simple pot duce la
o reabilitare acceptabila a pacientilor. Costurile constructiei unui dispozitiv simplu
sunt, evident, scazute fata de costurile unui dispozitiv complex, ceea ce reprezinta
un mare avantaj. Dispozitivele complexe, compuse din sisteme mecanice si
electronice prezinta, de asemenea, riscul deteriorarii mai rapide a unor componente
vitale, necesare functionarii dispozitivului (au fiabilitate mai mica). Un alt dezavantaj
al protezelor complexe ce contin elemente electronice este reprezentat de bateriile
ce asigura alimentarea si de necesitatea, in anumite cazuri a unor sisteme de
control voluminoase (v. 1.2.2.7 Proteza motorizata pentru asistarea mersului pe
suprafata plana si a coborérii si urcarii pe trepte). Prin urmare, un dispozitiv eficient
si robust va avea urmatoarele proprietati:

e Constructie simpla

e Actionare bazata pe elemente deformabile elastic

e Functionare bazata pe fortele dezvoltate de muschii membrului rezidual
si pe greutatea corporala a pacientului.

e Capacitatea de a se deforma conform cu miscarea naturala a
ansamblului gamba-laba piciorului.

e Capacitate de a inmagazina si elibera energie pe durata actionarii.

Pentru a satisface aceste cerinte s-a pornit de la forme geometrice simple
pentru arcul activ, tinandu-se cont de structura membrului inferior uman. Dupa cum
s-a evidentiat in capitolul 1, conceptele uzuale pentru protezele cu inmagazinare si
eliberare de energie pot fi impartite, in functie de forma si orientarea elementului
activ (v. subcapitolul 1.2.1), dupa cum urmeaza:

¢ Proteze cu element activ de tip C.
e Proteze cu element activ de tip lamela curba.

Protezele cu element activ de tip C sunt concepute pentru a aduce centrul de
curburd a elementului activ cat mai aproape de centrul anatomic al articulatiei
gleznei. Acestea prezinta avantajul unei constructii robuste si permit o mai buna
atenuare a socului datorat primului contact cu solul. Adaptoare in forma de C sunt
disponibile si pentru modelele ce nu utilizeaza acest tip de element activ. Utilizarea
unui adaptor de tip C permite diminuarea simtitoare a socului transmis membrului
rezidual [152]. Din punct de vedere al inmagazinarii si eliberarii de energie, acest tip
de element activ este considerat adecvat pentru pacientii cu un stil de viata mai
putin activ. Elementul de tip C poate fi conceput pentru a permite flexia controlata a
gleznei, caz in care elementul are concavitatea spre varful talpii protezei (figura
6.1.a). In cazul in care elementul de tip C este _utilizat doar pentru atenuarea
socurilor, acesta va fi montat invers (figura 6.1.b). In acest caz, elementul de tip C
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6.1 - Principii de functionare 167

nu poate fi considerat element activ, deoarece talpa protezei va fi elementul care se
deformeaza pentru a permite deplasarea pacientului.

a)k b)

Fig.6.1. Reprezentare conceptuala a protezelor cu element de tip C: a) proteza cu element de
tip C cu orientare clasica; b) proteza cu element de tip C inversat

Protezele cu element activ de tip lamela curba reprezinta majoritatea
modelelor de proteze in momentul de fata. Functionarea acestor tipuri de proteze se
bazeaza pe deformarea in domeniul elastic a elementului activ preformat. Lamela
curba poate fi sub forma de L, caz in care raza de curbura este redusa (figura
6.2.a), sau poate avea o raza de curbura mare, caz in care forma lamelei tinde sa se
apropie de cea a unui arc de cerc (figura 6.2.b).

9 T~ g

Fig.6.2. Reprezentare conceptuald a protezelor cu element de tip lameld curba: a) proteza cu
element de tip L, cu razd de curburd mica; b) protezad cu lamela curbad, cu raza de
curbura mare; c) proteza cu lamela curba simpld, aproape dreapta; d) proteza cu
lamela curbata central

Protezele cu element activ de tip lamela curba pot fi intalnite si sub alte forme
constructive. O forma des intalnita este lamela simpla, aproape dreapta, cu una sau
doua curburi corespunzatoare falangelor sau calcaiului. Acest tip de lamela
reprezinta talpa protezei si, in general, are rolul de a sustine greutatea corporala a
pacientului. In functie de geometria lamelei si de materialul folosit, chiar si o lamela
dreapta poate fi suficienta pentru a permite deplasarea pacientului cu amputatie
transtibiala. Din punct de vedere al functionarii, protezele cu lamela curba pot fi
considerate modelele cu cel mai bun raport intre inmagazinarea si eliberarea de
energie din elementul activ (ex. Ossur Modular III, Pathfinder II, Elite Foot). Cu
toate acestea, forma ce permite inmagazinarea celei mai mari cantitati de energie
duce la o pozitionare a centrului de curbura al lamelei diferita fata de centrul
anatomic al gleznei. Acest neajuns poate fi eliminat prin modificarea geometriei
elementului activ, dar poate duce la pierderea principalului avantaj al acestui
concept, Inmagazinarea crescuta de energie. Utilizarea unor materiale avansate, de
tipul fibrelor de carbon, poate elimina partial neajunsurile datorate modificarilor
aduse formei. S-a urmarit modelarea unor solutii constructive simple si studierea
influentei fortelor dezvoltate de acestea asupra comportamentului musculaturii
membrului rezidual (prin utilizarea modelului descris in subcapitolul 4.2).
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6.2. Materiale utilizate pentru constructia protezelor

Functionarea corecta a protezelor depinde de deformarea in domeniul elastic
a elementului activ preformat. Deformarea depinde de forma elementului activ (care
da acestuia posibilitatea sa imite forma unui picior uman intact) si de materialul
utilizat pentru constructie (de care depinde valoarea deformatiei finale si
inmagazinarea de energie). Protezele cu element activ de tip lamela curba sunt
construite din materiale superioare din punct de vedere al elasticitatii [152]. Cele
mai utilizate materiale sunt compozitele cu fibre de carbon (ex. Modular III,
Pathfinder II, Flex-Foot, s. a.) sau poliamidele cu proprietati mecanice deosebite,
cum ar fi Kevlar-ul (ex. Seattle Light Foot) sau Delrin-ul (ex. proteza Niagara Foot).
Principalele materiale utilizate pentru constructia principalelor componente ale
protezelor de picior sunt:

Fibra de carbon

Avantaje:densitate scazuta; rigiditate ridicata; rezistente, din punct de
vedere chimic, la variatii de temperatura; rezistenta la oboseald; stabilitate din
punct de vedere a formei (deformare in domeniul elastic).

Dezavantaje: rezistenta scazutd la impact; cost ridicat.

In functie de proprietatile fibrelor de carbon, acestea pot fi grupate in patru
categorii [204]: Rezistenta mare, Modul intermediar, Modul ridicat, Modul foarte
ridicat (Tabelul 6.1 [31], [123], [127]). Fibrele de carbon sunt utilizate in forma de
material compozit. Dispunerea fibrelor in material influenteaza proprietatile finale
ale acestuia. Proprietatile mecanice ale materialelor compozite cu fibre de carbon
depind de dimensiunile fibrelor (uzual de ordinul zecilor de microni pentru diametru
si milimetrii pentru lungime). in ultimii ani, fibrele de carbon au fost obtinute prin
tehnici speciale, cum ar fi obtinerea din vapori [34]. Nanofibrele (de carbon) au
dimensiuni reduse, cu diametre cuprinse intre 1 si 100 nm si lungimi de ordinul
milimetrilor [85]. In tabelul 6.2 pot fi studiate proprietatile mecanice ale unui
material bazat pe nanofibra de carbon [198].

Tabelul 6.1. Proprietatile mecanice pentru fibra de carbon

Tipul fibrei Rezistenta de rupere Modulul lui Young [GPa]
la intindere [GPa]

Rezistenta ridicatd - HT 3,4-7 100 - 200
(High strength)

Modul intermediar — IM 4,0 -5,8 280 - 350

(Intermediate modulus)

Modul ridicat - HM 3,8-4,5 350 - 600
(High modulus)

Modul foarte ridicat - UHM 2,4 - 3,8 600 - 960

(Ultra high modulus)

Tabelul 6.2. Proprietatile mecanice pentru materiale compozite cu fibra de carbon

Tipul materialului P(MMA-co-EMA) P(MMA-co-EMA) - cu 10%
nanotuburi solubile de carbon
Modulul lui Young 0,98 GPa 2,32 GPa
Rezistenta de rupere la 48,9 MPa 73,4 MPa
compresiune
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Kevlar (poly-para-penilena tereptalamida)

Avantaje [63]: densitate scdzutd; rigiditate ridicata; cost scazut pentru
obtinerea fibrelor; rezistenta la oboseald; rezistenta la impact.

Dezavantaje [84], [63]: rezistenta scazuta la compresiune; absoarbe
umiditatea; adeziune scazuta la polimeri.

Kevlar este un tip de fibra ce are proprietati asemanatoare cu materialele
bazate pe fibre de carbon. Proprietdtile mecanice a doud tipuri de Kevlar
comercializate de firma DuPont sunt prezentate in tabelul 6.3 [63]. Proprietatile
mecanice ale Kevlar-ului pot fi imbunatatite prin bombardare cu electroni [129] sau
tratamente termice [203], [104].

Tabelul 6.3. Proprietatile mecanice pentru Kevlar

Tipul materialului DuPont Kevlar 29 DuPont Kevlar 49
Modulul lui Young 70,5 GPa 112,4 GPa
Coeficientul lui Poisson 0,36 0,36
Densitate 1,44 g/cm’ 1,44 g/cm?
Limita de curgere la intindere 2430 MPa 2510 MPa
Limita de curgere la compresiune 350 MPa 370 MPa
[203], [104]
Rezistenta de rupere la intindere 3600 MPa 3600 MPa
Alungire la limita de revenire 3,6 % 2,4 %
elastica

Nylon 6,6

Avantaje: rezistenta sporita la impact; durabilitate ridicata; poate fi
deformat prin metode termoplastice; buna absorbtie a socurilor; rezistenta la
solventi chimici.

Dezavantaje: absorbtie crescuta a umiditatii; modificari dimensionale mari in
matrita (diminuare dimensionald); proprietatile mecanice sunt influentate de
cantitatea de umiditate absorbita.

Nylon 6,6 (PA66) este o poliamida semicristalina deosebit de elastica ce
poate sa absoarbad socuri puternice (este utilizat In constructia Airbag-urilor).
Proprietatile mecanice a doua tipuri de materiale bazate pe Nylon 6,6,
comercializate de firma DuPont sunt prezentate in tabelul 6.4 [65], [64].

Tabelul 6.4. Proprietatile mecanice pentru Nylon

Tipul materialului DuPont Zytel 101 L DuPont Zytel 70G30HSL
Umiditate relativa (RH) 0% 50% 0% 50%
Modulul lui Young 3,1 GPa 1,2 GPa 10 GPa 7,2 GPa
Densitate 1,14 g/cm? - 1,37g/cm? -
Coeficientul lui Poisson 0,4 - 0,35 -
Limita de curgere la 83 MPa 53 MPa 200 MPa 140 MPa
intindere
Rezistenta de rupere la 83 MPa 53 MPa 200 MPa 140 MPa
intindere
Temperatura de topire 263C - 263C -
Modificari dimensionale in 1,3% - 1,1% -
matritad
Alungire la limita de revenire 5% 25 % 3% 4,5 %
elastica
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Poliformaldehida (Delrin)

Avantaje [61], [121]: stabilitate dimensionala ridicata; rezistenta Ila
tractiune ridicata (comparativ cu alte materiale plastice); durabilitate ridicata;
coeficient de frecare scazut; rezistenta crescuta la oboseald; rezistenta la
temperaturi ridicate; greutate scazuta; rezistenta la abraziune; usor de prelucrat
(turnare in forma).

Dezavantaje [61]: se degradeaza in urma expunerii la ultraviolete;
inflamabil; rezistentd scazuta la acizi si baze [169]; rezistenta scazuta la impact;
cost ridicat (comparativ cu alte materiale plastice).

Delrin-ul este o poliformaldehida utilizata pentru constructia pieselor ce
necesita stabilitate dimensionalda ridicata si rigiditate crescuta. Este utilizat in
multiple aplicatii in domenii cum ar fi industria automobilelor, electronicg,
constructii, mobilier si altele. Principalul producator al plasticului Delrin este firma
DuPont. Proprietatile mecanice a doua tipuri de materiale bazate pe Delrin,
comercializate de firma DuPont sunt prezentate in tabelul 6.5 [62], [61].

Tabelul 6.5. Proprietatile mecanice pentru Delrin
Tipul materialului DuPont Delrin 511P BK402 | DuPont Delrin 100ST
BK602
Modulul lui Young 3,4 GPa 1,2 GPa
Coeficientul lui Poisson 0,35 0,35
Densitate 1,42 g/cm? 1,33g/cm?
Limita de curgere la 73 MPa 40 MPa
intindere
Alungire la rupere 20% >=50%
Alungire la limita de revenire 12% 30%
elastica

Pentru comparatie, se vor studia si proprietatile unor materiale uzuale: otel
inoxidabil, otel utilizat Tn structuri metalice si aluminiu. Cu toate ca este evident ca
aceste materiale nu se apropie de proprietatile materialelor discutate, acestea au
fost incluse pentru a se scoate in evidenta diferentele.

Otel inoxidabil

Avantaje: rezistenta ridicata la coroziune; rezistenta la temperaturi ridicate;
rigiditate ridicata; usor de prelucrat.

Dezavantaje: cost ridicat (comparativ cu alte tipuri de otel).

Costul materialelor metalice este, in general, mai redus decat cel al
materialelor cu proprietati mecanice superioare.

Proprietatile mecanice a doua tipuri de otel inoxidabil sunt prezentate in
tabelul 6.6 [8].

Tabelul 6.6. Proprietatile mecanice pentru otel inoxidabil

Tipul materialului AISI 301 (UNS AISI 304(UNS S30400
S30111/ / X5CrNi18-10)
X10CrNi18-8)
Modulul lui Young 195 GPa 193-200 GPa
Coeficientul lui Poisson 0,3 0,3
Densitate 7,90 g/cm? 7,90 g/cm?
Limita de curgere la intindere 205 MPa 205 MPa
Rezistenta de rupere la intindere 515 MPa 515 MPa
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Otel pentru constructii metalice
ridicata;

Avantaje: durabilitate

greutate scazuta (comparativ cu alte

materiale utilizate in constructii); usor de sudat; usor de prelucrat.
Dezavantaje: se deformeaza la schimbari mari de temperatura; rugineste

usor.

Proprietatile mecanice a doua tipuri de otel utilizat in constructii metalice
sunt prezentate in tabelul 6.7 [10], [8].

Tabelul 6.7. Proprietatile mecanice pentru otel utilizat in constructii metalice

Tipul materialului ASTM A131 (S 235) ASTM A572 (S 355)
Modulul lui Young 200 GPa 200 GPa
Coeficientul lui Poisson 0,3 0,3
Densitate 7,85 g/cm? 7,85 g/cm?
Limita de curgere la intindere 235 MPa 345 MPa
Rezistenta de rupere la 450 MPa 450 MPa
intindere

Aluminiu

Avantaje: greutate scazuta (comparativ cu otelurile); rezistenta buna la

coroziune; usor de prelucrat.

Dezavantaje: maleabilitate ridicata.
Proprietatile mecanice a doua tipuri de aliaje de aluminiu sunt prezentate in

tabelul 6.8 [10], [9].

Tabelul 6.8. Proprietatile mecanice pentru Aluminiu

Tipul materialului AlI99 (UNS A91100) Al2018-T61 (UNS
A92018)
Modulul lui Young 68,9 GPa 74,5 GPa
Coeficientul lui Poisson 0,33 0,33
Densitate 2,71 g/cm? 2,82 g/cm?®
Limita de curgere la intindere 95 MPa 317 MPa
Rezistenta de rupere la 110 MPa 421 MPa
intindere

Oteluri speciale

Avantaje: proprietati mecanice deosebite.

Dezavantaje: cost ridicat.

Proprietatile mecanice a trei tipuri de oteluri speciale sunt prezentate in

tabelul 6.9 [8].

Tabelul 6.9. Proprietatile mecanice pentru oteluri speciale

Tipul materialului

AISI 4118 H (UNS

AISI 1340 (UNS

AISI 4140H (UNS

H41180) G13400) H41400)
Modulul lui Young 205 GPa 200 GPa 205 Gpa
Coeficientul lui Poisson 0,29 0,29 0,29
Densitate 7,85 g/cm’® 7,87 g/cm?® 7,85 g/cm?
Limita de curgere la intindere 400 MPa 552 MPa 1050 MPa
Rezistenta de rupere la 600 MPa 731 MPa 1150 MPa
intindere
Alungire la rupere 25% 25% 17,5%
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6.3. Calculul analitic al elementului activ

Pentru dimensionarea elementului activ s-a tinut cont de cerintele discutate
in subcapitolul 6.1. Pentru inceput se studiaza etapele pasirii si comportamentul
piciorului la contactul cu solul in aceste etape. Se considera ca inceputul contactului
cu solul reprezinta 0% din perioada de sprijin si ca momentul deprinderii de pe sol
reprezintda 100% din perioada de sprijin. Un pas poate fi considerat ca fiind realizat
in patru etape:

e Primul contact al calcaiului cu solul, durata pentru care este necesar ca
proteza sa se deformeze cat mai putin pentru a permite echilibrarea
corpului, dar suficient pentru a aduce talpa protezei in contact cu solul.
Centrul de aplicatie al reactiunilor din partea solului (centrul de
presiune) este situat sub calcéi si se deplaseaza spre mijlocul piciorului.
Aceasta etapa corespunde cu 20% din perioada de sprijin. Durata
pentru care centrul de presiune este situat direct sub calcai corespunde
intervalului 0 -3% din perioada de sprijin (figura 6.3, I).

e Etapa echilibrarii pe piciorul aflat in contact cu solul, durata pentru care
deformatiile protezei trebuie sa fie minime, pentru a putea asigura
echilibrul pacientului. Centrul de presiune se deplaseaza de sub calcai
pana sub falange. Aceasta etapa corespunde intervalului20%-50% din
perioada de sprijin (figura 6.3, II).

e Etapa impingerii (flexiei gleznei pentru a permite ridicarea calcaiului de
pe sol), durata pe care proteza trebuie sa se deformeze cat mai
aproape de pozitia naturala a ansamblului gamba-laba piciorului.
Centrul de presiune se deplaseaza de sub falange spre varful acestora.
Aceasta etapa corespunde intervalului 50%-90% din perioada de sprijin
(figura 6.3, III).

e Etapa desprinderii de pe sol, moment in care proteza trebuie sa
elibereze energia inmagazinata si sa ofere propulsie pacientului. Centrul
de presiune este situat sub varful falangelor. Aceasta etapa corespunde
intervalului 90%-100% din perioada de sprijin (figura 6.3, IV).

Dimensionarea elementului activ se va face tinand cont de pozitionarea
membrului inferior intact in cele patru etape prezentate si de valoarea maxima a
reactiunilor din partea solului corespunzatoare fiecarei etape (figura 6.4). Principala
cerinta este ca proteza sa permita flexia gleznei artificiale pentru a reduce unghiul
dintre talpa protezei si tija protezei cu aproximativ 10-20 grade [75]. Se considera
ca unghiul dintre talpa protezei si tija protezei este de 90°in pozitie neutra (etapa de
echilibrare pe sol - figura 6.3, II).

O alta cerinta a protezei este ca aceasta sa permita revenirea la pozitia
neutrd atunci cadnd asupra acesteia se aplicd restrictiile din etapa I a p&sirii. In ceea
ce priveste dorsiflexia corespunzatoare primului contact cu solul, nu exista anumite
cerinte prestabilite. Datorita faptului ca membrul rezidual se poate adapta (in
general) la orice tip de dispozitiv extern ce asigura un minim de echilibru pe sol
(chiar si o simpla tija), comportamentul protezei la contactul cu solul, din punct de
vedere al deformatiilor poate fi ignorat partial. Exemple din acest punct de vedere
sunt protezele SACH, ce au un calcéi elastic (usor deformabil) cu rolul de a absorbi
socul datorat primului contact cu solul. Protezele cu inmagazinare si eliberare de
energie au, de obicei, o lamela calcai elastica ce are rolul de a ajuta proteza sa
revina la pozitie neutra dupa primul contact cu solul (Modular III, Pathfinder II, Elite
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Foot, etc). Cu toate acestea, trebuie sa se tina cont ca dorsiflexia la un picior
sanatos implica o ajustare unghiulara la nivelul gleznei de aproximativ 5°. Cresterea
unghiului dintre talpa protezei si tija cu mai mult de 10° poate duce la destabilizarea
piciorului si la scaderea confortului pacientului.

Din punct de vedere al functionarii dispozitivului este necesar ca acesta sa
se deformeze sub actiunea greutatii corporale a pacientului si a musculaturii
scheletice a membrului rezidual. Este, deci, necesar ca proteza sa se deformeze
selectiv, sub actiunea fortelor exterioare (cu valori diferite, in functie de etapele
pasirii discutate anterior).

<
I ¥ n /o m K v °

R - & = =
Fig.6.3. Reprezentare schematica a etapelor pagirii: (I) Primul contact cu solul; (II) Etapa de
echilibrare pe sol; (III) Impingerea; (IV) Desprinderea de pe sol

Componenta normala a reactiunilor din partea solului
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etape
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(% )Perioada de sprijin

Fig.6.4. Valorile uzuale ale componentei normale a reactiunilor din partea solului in perioada de
sprijin. Reprezentare a fortei in functie de greutate, in functie de etapele pasirii
(1,IL,III,1V).

Capacitatea de inmagazinare si eliberare de energie a protezei este strans
legata de caracteristicile mecanice ale materialul utilizat pentru constructia acesteia.
Aceasta depinde de deformarea elastica a materialul in diferitele etape ale pasirii. Cu
cat elementul activ se deformeaza mai mult, cu atdt cantitatea de energie
inmagazinata in acesta creste.
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174 Proiectarea unui model de proteza transtibiala - 6

Tinand cont ca solutiile cele mai facile au o structura simpla, s-a incercat
conceperea unor modele care sa tina cont de aspectele discutate si sa prezinte o
forma geometrica simpla. S-au ales trei forme pentru elementul activ:

e Arc in forma de ,C” clasic (elementul este concav fata de varful talpii
protezei) (figura 6.1.a).

e Arc lamelar cu lamela curba, cu raza de curbura mare (figura 6.2.b).

e Arc lamelar simplu (figura 6.2.c).

Pentru dimensionare s-a considerat ca etapa a treia a pasirii este momentul
in care proteza trebuie sa se comporte cel mai bine si sa permita o flexie adecvata a
gleznei artificiale. Comportamentul in etapa a patra poate fi neglijat in calculul
teoretic. Comportamentul in etapa intai a pasirii depinde, in mod direct, de
caracteristicile elementului calcai (utilizat pentru absorbtia socurilor). In etapa a
doua, de sprijin, este necesara analiza comportamentului intregului ansamblu, dar,
pentru simplificare, se va studia doar comportamentul elementului activ, urmand ca
studierea comportamentului ansamblului sa se faca cu ajutorul metodei elementului
finit.

Conform cu studiul pe cadavre al lui Horsman [90], piciorul uman are forma
din figura 6.5. Daca se considera ca lungimea talpii piciorului reprezinta
dimensiunea de referinta, atunci se poate spune ca articulatia gleznei se afla la 25%
din lungimea talpii, dinspre calcai spre varf si la 30% din lungimea talpii piciorului,
dinspre talpa spre genunchi.

Dimensiunile piciorului uman

40 -

30

20

10
S W

0] 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 0] 10 20 30

Lungimea labei piciorului (%)

Lungimea labei piciorului (%o )

Fig.6.5. Dimensiunile unui picior uman in functie de lungimea labei piciorului. Coordonatele
gleznei.

Dimensiunile protezei finale (ansamblul final) trebuie sa se apropie de cele
ale piciorului uman. Elementul activ poate sa fie mai mic decat piciorul uman, tinand
cont ca acesta este doar o parte a ansamblului final. Trebuie sa se tina cont ca
proteza va avea o carcasa estetica si ca tija trebuie sa fie aliniata corespunzator cu
tibia membrului rezidual. Ideal, centrul razei de curbura a elementului activ va
coincide cu centrul gleznei.

Cu toate acestea, obtinerea unei forme a elementului activ care sa satisfaca
aceste cerinte, poate duce la scaderea performantelor dispozitivului prin diminuarea
cantitatii de energie inmagazinata si eliberata. Chiar daca centrul de curbura al
elementului activ nu coincide cu centrul anatomic al gleznei, proteza va putea fi
benefica pentru pacient daca se utilizeaza un adaptor adecvat, care sa aduca talpa
protezei in pozitie echivalenta fata de tija (axa centrala a tijei sa treaca prin pozitia
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anatomica a gleznei). Toate modelele de proteze disponibile in prezent sunt un
compromis intre energia inmagazinata si eliberata (in functie de forma elementului
activ), structura apropiata de anatomia reald a piciorului uman si materialul utilizat
pentru constructia elementului sau elementelor active, in functie de model.

Pentru a putea evidentia limitarile materialelor uzuale, comparativ cu
materialele avansate, utilizate in prezent pentru constructia protezelor, s-au ales
sase materiale pentru care s-a incercat dimensionarea teoretica a elementului activ.
Materialele alese sunt:

e OL inox (AISI 304 / UNS S30400)

e OL uzual (ASTM A572 / S 355)

e Aluminiu (Al2018-T61 / UNS A92018)
e Kevlar (DuPont Kevlar 29)

e Delrin (DuPont Delrin 511P BK402)

e Nylon (DuPont Zytel 101 L)

6.3.1. Calculul analitic al elementului activ in forma de lamela
curba cu raza de curbura mare

Pentru dimensionarea teoretica a elementului activ s-a tinut cont de unghiul
dintre talpa protezei si tija protezei corespunzator obtinerii valorii maxime a
reactiunilor din partea solului in etapa a treia a pasirii (Rnax) (figura 6.4, III).
Unghiul determinat este de aproximativ 10-20 grade, in functie de subiect si de felul
in care acesta paseste. Practic, daca se aplica o forta de aproximativ 1,1x greutatea
corporala [102], deformatia lamelei trebuie sa corespunda cu cea echivalenta
aducerii unghiului dintre talpa si tija la valoarea dorita (10-20 grade).

Pentru dimensionarea elementului activ, tindnd cont de cerintele pentru
etapa a treia a pasirii s-a considerat ca arcul este incastrat la o extremitate
(conexiunea cu tija) si ca asupra extremitatii libere actioneaza forta maxima din
etapa a treia a pasirii. Formulele de calcul, pentru acest caz, sunt prezentate in
tabelul 6.10.

Dupa dimensionarea elementului activ, trebuie sa se studieze
comportamentul acestuia atunci cand asupra uneia din extremitati actioneaza
greutatea corporala (G.), iar extremitatea liberda este asezata pe sol (incastrare).
Formulele de calcul, pentru acest caz, sunt prezentate in tabelul 6.11.

Pentru exemplificare se considera o persoana cu masa 60 kg, pentru care
vom avea Ry = 625 N,valoare medie pentru etapa a treia a pasirii si G;=600 N.
Este necesar ca proteza sa aiba gabarit final asemanator cu cel al unui picior normal
corespunzator unei persoana de dimensiuni medii pentru greutatea considerata.
Pentru o masa de 60 Kg, media de inaltime va fi intre 1,65-1,70 m, ceea ce
corespunde cu o dimensiune a labei piciorului intre 0,21-0,23 m. Se va considera ca
lungimea protezei va fi de 0,22 m.

Limitarile principale ale acestui tip de element activ sunt raza de curburg,
materialul utilizat pentru constructie si latimea lamelei elementului activ. Cu cat raza
de curbura este mai mare, elementul activ se va deforma mai mult si va creste
energia inmagazinata in acesta, dar elementul activ va atinge mai usor limita de
deformatie plastica. Daca se utilizeaza materiale superioare, se pot obtine valori
mari pentru fx si fy, ceea ce permite deformarea lamelei conform cu cerintele unui
picior uman intact (unghiul dintre talpa protezei si tija protezei ajunge la
aproximativ 15 grade). Daca materialul utilizat nu are suficienta elasticitate, raza de
curbura va fi adaptata la acesta, iar fx si fy vor fi reduse (pentru a ramane in

BUPT



176 Proiectarea unui model de proteza transtibiala - 6

deformatie elasticd). Latimea elementului activ trebuie sa fie aleasa pentru a
permite echilibrarea protezei pe sol. O lamela insuficient de lata va duce la
dezechilibrarea pacientului, in timp ce o lamela prea lata va depasi gabaritul lateral

al piciorului intact.

Tabelul 6.10. Formule pentru calculul deformatiei lamelei curbe

Schema de calcul

M

max

Forma sectiunii

b

Momente incovoietoare

M; =—-F =r =sina

Forta maxima

h’ _F
Relatii de dimensionare si verificare b— > =T
bh?o,;

Frpay = ————2al.
max 6+ r

Relatii pentru calculul
rotirilor

deplasarilor

Si

Fr3
fX = —

2EI,
P M%F % r3
y 4EI,
q)__F*rZ

EI,

f= \/fx2 + fy 2

BUPT



6.3 — Calculul analitic al elementului activ 177

Tabelul 6.11. Formule pentru calculul stabilitatii lamelei curbe

Schema de calcul

max

Forma sectiunii

b

Momente incovoietoare

M; =F =r(1-cosa)

Forta maxima

2
Relatii de dimensionare si verificare ﬂ > Fer
6 Oai
bh?0 4

Frpay = ————al.
max 6+r

Relatii pentru calculul deplasarilor si rotirilor

(3#M1-8)F«r

f
X 4FI,
_Fx r3
Y 2EI,
_(M=2)F =r?
2EI,

f= \/fxz +fy 2

Pentru inceput se fixeaza latimea lamelei la 55mm, o latime adecvata pentru
echilibrarea pacientului, si suficient de redusa pentru a nu depasi latimea piciorului
real (centrul de presiune este situat in acest interval - v. subcapitolul 3.3.3, figura
3.11). Este important ca extremitatea libera a elementului activ sa se suprapuna cu
pozitia centrului de presiune ce coincide cu valoarea maxima pe interval (Rpnax = 625
N). Daca nu se tine cont de acest aspect, dispozitivul nu va avea comportamentul

dorit.
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Raza maxima de curbura, admisa in conditiile date este de 100mm. Tinand
cont de relatiile pentru dimensionare, se pot determina dimensiuni adecvate, in
functie de o, caracteristica materialului ales. Obtinerea unei rotiri adecvate implica
tensiuni ridicate in elementul activ (figura 6.6, Figura 6.7). Otelul inoxidabil
(05i=235 MPa) si Aluminiul (0,=317 MPa) nu pot sa satisfaca cerintele impuse.
Otelul uzual nu poate sa satisfaca cerintele, dar se poate utiliza un otel arc superior,
Cu 0,,>1200 MPa. Kevlar-ul este de departe cea mai buna solutie pentru structura
arcului (0,>2000 MPa). in ceea ce priveste materialele plastice, atat Delrinul, cat si
Nylonul se preteaza pentru realizarea elementului activ, daca se reduce valoarea
unghiului obtinut la 15° (o valoare acceptabila).

Stabilitatea pe sol este o alta cerinta de care se va tine cont pentru
dimensionarea elementului activ. Se utilizeaza formulele din tabelul 6.11 si se aduc
modificari dimensionale pentru a limita deplasarile si rotirile.

Se poate observa ca stabilitatea pe sol scade odata cu cresterea razei de
curbura (figura 6.8, figura 6.9). Cu toate acestea, deplasarile sunt preponderent pe
directie verticala (fx). Instabilitatea laterala (fy) este minima pentru aceasta forma
de element activ. Prin urmare, se poate spune ca raza de curburd maxima prezinta
avantaj, atat din punct de vedere al stabilitatii, cat si din punct de vedere al
tensiunilor maxime ce apar in material. Deoarece calculul este unul pur teoretic, iar
elementele active au fost dimensionate pentru a se ajunge la aceeasi rotire,
rezultatele finale sunt foarte apropiate, pentru toate tipurile de materiale
considerate. Micile diferente sunt date de erorile datorate calcului numeric si
aproximarile utilizate pentru grosimea materialului.

1400 4,5
T 1200 e = 4 —
& TR T —— 5 3.5 —= -
= 1000 B e = = 3
[ I I N B AR ey e = = /_( -
= 800 ———F—————F————F———————FT— | eerenss OL Inox = 25 - =
= & ’ T
7 600 5 2 — . s
A S I R — - — OLCuzual T 15 et
= 400 1
= aluminiu -
O 200 0,5
0 - = kevlar 0
40 50 60 70 80 90 100 40 50 60 70 80 90 100
a) Raza de curbura a elementului activ (mm) b) Raza de curburaa elementului activ (mm)

Fig.6.6. @) Omaxim iNn functie de raza de curbura. b) h corespunzator razei de curbura. Valori
determinate pentru ¢=20°. Pentru materiale cu E >10 GPa.

90 12
80 _— =
~=-J_ z 10 ==
~ 70 —~ == E =
& 60 =z 8 /r'
& 50 E o L
= . =
= 40 = = delrin 2
%30 = 4
= 20 nylon =,
© 10
0 0
40 50 60 70 80 90 100 40 50 60 70 80 90 100
a) Raza de curburd a elementului activ (mm) b) Raza de curburd a elementului activ (1m)

Fig.6.7. @) Omaxim in functie de raza de curbura. b) h corespunzator razei de curbura. Valori
determinate pentru ¢=20°. Pentru materiale cu E <10 GPa.
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Fig.6.8. Studiu privind stabilitatea in pozitia de echilibrare. Deplasarile fx (a) si fy (b) in functie
de raza de curburd. Pentru materiale cu E >10 GPa.
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Fig.6.9. Deplasarile fx (a) si fy (b) in functie de raza de curbura. Pentru materiale cu E <10
GPa. Studiu privind stabilitatea in pozitia de echilibrare.

6.3.2. Calculul analitic al elementului activ in forma de lamela
dreapta simpla

Pentru dimensionarea teor;eticé a acestui elementul activ s-a tinut cont de
restrictiile considerate anterior. In cazul acestui model simplu de proteza, se
considera ca lungimea dispozitivului este asemanatoare cu cea a piciorului uman, iar
elementul principal al lamelei se afla sub un unghi initial fata de sol. Sub elementul
principal se afla un element de absorbtie a socurilor. Reprezentativ pentru acest tip
de proteza este modelul SACH cu varf deformabil (pentru acest tip de proteza, doar
0 mica portiune din talpa este deformabila, corpul principal al protezei fiind construit
din lemn). Elementele active de tip lamele simple se utilizeaza si in constructia
protezelor avansate (Elation, C-Walk, Pathfinder II, Venture Foot), in special pentru
cele ce permit reglarea unghiului dintre proteza si sol. Majoritatea modelelor
complexe sunt un ansamblu de elemente active lamelare simple, cu elemente active
in forma de lamela curba. Dimensionarea teoreticd a unui element activ lamelar
simplu este facila, data fiind posibilitatea asemanarii acestuia cu o grinda incastrata
la un capat. Acest tip de element activ elimina si problema instabilitatii pe sol in
urma comprimarii sale (in faza de echilibrare pe sol - v. figura 6.3.II).

Pentru exemplificare, se considera o persoana cu masa 60 kg, pentru care
vom avea solicitari si dimensiuni ale labei piciorului identice cu cele discutate pentru
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180 Proiectarea unui model de proteza transtibiala - 6

cazul anterior (v. Subcapitolul 6.3.1). Formulele de calcul, pentru acest caz, sunt
prezentate in tabelul 6.12.

Tabelul 6.12. Formule pentru calculul deformatiei lamelei simple
Schema de calcul

fx

Forma sectiunii <

t

Momente incovoietoare Mmax = F # b*cos@

th? S F = b*cosB
6 Oai

Relatii de dimensionare si verificare

6*b=*cosb

F By b3 *Sin 0@ = cos 6
EI, 3

_F *bz*cosez
EI, 3

F 3 b2 *CcoS 0
EI, 2

f = \/fxz + fy 2

Limitarile principale ale acestui tip de element activ sunt legate de lungimea
acestuia, de materialul utilizat pentru constructie si de latimea lamelei elementului
activ. Cu cat lungimea elementului activ este mai mare, acesta se va deforma mai
mult si va creste energia inmagazinata, dar elementul activ va atinge mai usor
limita de deformatie plastica. Daca se utilizeaza materiale superioare, se pot obtine
valori mari pentru fx si fy, ceea ce permite deformarea lamelei conform cu cerintele
unui picior uman intact (unghiul dintre talpa protezei si tija protezei ajunge la valori
intre15-20 grade). Daca materialul utilizat nu are suficienta elasticitate, va fi nevoie
de o reducere a lungimii lamelei, iar fx si fy vor fi de asemenea reduse (pentru a
ramane in deformatie elastica). Latimea elementului activ trebuie sa fie aleasa
pentru a permite echilibrarea protezei pe sol. O lamela insuficient de lata va duce la
dezechilibrarea pacientului, in timp ce o lamela prea lata va depasi gabaritul lateral

Forta maxima Frmax =

Relatii pentru calculul deplasarilor si fx =
rotirilor
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al piciorului intact. Se alege latimea lamelei la 55mm, din considerentele discutate in
subcapitolul 6.3.1. Lungimea lamelei se alege astfel incat aceasta sa aiba o
extremitate in centrul anatomic al gleznei si extremitatea opusa sa coincida cu
punctul de aplicare al reactiunii din partea solului. Pentru persoana considerata,
lungimea lamelei este de 45 mm. Unghiul dintre lamela si sol se considera variabil
(0-45grade), urméandu-se a se studia tensiunea maxima din lamela necesara pentru
a aduce lamela la deformatia dorita. Grosimea lamelei se determina in functie de
ceilalti parametri si de deformatia dorita.

Se observa ca tensiunile din material pot sa ajunga la valori foarte ridicate
(figura 6.10, figura 6.11). Din aceste motive, singurele materiale utilizabile pentru
aceasta forma a elementului activ sunt fibrele de carbon sau Kevlar-ul. Pe masura
ce valoarea unghiului 6 creste, tensiunea maxima scade. Practic, fiecare forma a
lamelei active are portiuni drepte dar, in cazul formelor mai complexe, portiunile

drepte preiau doar o parte a solicitarilor, iar tensiunile din aceste portiuni sunt mult
mai reduse.
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Unghiul initial dintre talpa gi sol (7)

Fig.6.10. Omaxim in functie de unghiul dintre talpa si sol (8). Valori determinate pentru ¢=20°.
Pentru materiale cu E >10 GPa.
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Fig.6.11. Omaxm in functie de unghiul dintre talpa si sol (8). Valori determinate pentru ¢=20°.
Pentru materiale cu E <10 GPa.

6.3.3. Calculul analitic al elementului activ in forma de tip C
cu orientare clasica

Pentru dimensionarea teoretica a acestui elementul activ s-a tinut cont de
restrictiile prezentate anterior. Elementele active de tip C prezinta marele avantaj de
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a functiona asemanator cu o suspensie. Forma acestora reduce socul datorat
primului contact cu solul. Acest tip de element activ poate fi dimensionat astfel incat
centrul de curbura al portiunii in forma de C sa se suprapuna cu centrul anatomic al
gleznei. Aceasta particularitate permite pacientului sa controleze mai bine
dispozitivul final si reduce disconfortul acestuia. Un alt avantaj al acestei forme este
ca prezinta foarte buna stabilitate pe sol (datorita formei, elementul activ se poate
deforma eficient doar pe directia de flexie a gleznei anatomice). Asemanator cu
celelalte forme discutate, elementul activ de tip C poate fi dotat cu un element de
absorbtie a socurilor la contactul cu solul. Elementul de absorbtie a socurilor poate fi
conceput pentru a imbunatati suplimentar echilibrul pe sol.

In cazul acestui model de element activ, se considera ca lungimea
dispozitivului este asemanatoare cu cea a piciorului uman, iar elementul principal al
lamelei se afla sub un unghi initial (0) fata de sol. Sub elementul principal se afla un
element de absorbtie a socurilor. Acest tip de element activ este utilizat de proteza
Niagara Foot si de proteza Elite Foot (dar intr-o forma constructivd cu anumite
particularitati).

Elementele active in forma de C nu sunt o solutie utilizata frecvent pentru
constructia protezelor. Cu toate acestea, adaptoare in forma de C sau C inversat
sunt disponibile pentru majoritatea modelelor din prezent. Dimensionarea
elementului activ implica un calcul mai complicat, datorita celor patru portiuni ale
acestuia (o portiune orientata la un unghi 6 fata de sol, doua portiuni drepte si o
portiune curba).

Pentru exemplificare, se considera o persoana cu masa 60 kg, pentru care
vom avea solicitari si dimensiuni ale labei piciorului identice cu cele discutate pentru
cazul anterior (v. Subcapitolul 6.3.1). Formulele de calcul, pentru acest caz, sunt
prezentate in tabelul 6.13 si in tabelul 6.14. Este nevoie ca extremitatea libera a
lamelei sa coincida cu pozitia punctului de aplicare al reactiunii din partea solului
(punctul de maxim din etapa a III-a a pasirii - v. subcapitolul 6.3, figura 6.4).
Forma lamelei se alege astfel incat aceasta sa nu depaseasca dimensiunile unui
picior uman. Raza de curbura poate sa coincida cu centrul gleznei (cazul ideal, figura
6.12.a). Din considerente de suprasolicitare a elementului activ, se poate opta
pentru o forma in care unghiul 6 al elementului activ este foarte apropiat de zero
(raza mare de curbura permite reducerea solicitarilor). In acest caz, va fi nevoie ca
pozitia extremitatii incastrate sa coincida cu centrul anatomic al gleznei, pentru ca
miscarea sa fie apropiata de cea naturala (figura 6.12.b).
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Tabelul 6.13. Formule pentru calculul deformatiei lamelei arcului ,C”

Schema de calcul

Ri

Y A
: —_ - = Ty
: ._._._e._._._ f
b 2 S "
F
fx
Forma sectiunii “
t
Notatii cos6 = c0; sinB = s
Momente incovoietoare Mmax =F(b+c+c8+R*sB)
bh? _ F(b+c*cO+RxsO
Relatii de dimensionare Si 2 (b+crcd+R*sH)
verificare 6 9ai
tho,;
. F — al
Forta maxima max = ¢ «(b+c*cO+R+*s6)
) e | =L rs20(c3 /6 +bc2 2+ 2R/ 2 +
Relatii pentru calculul deplasarilor | "X EI,

si rotirilor

+ac2/2)+56(b2c/2+17bcR+2cR2 +
+abc-ac/2)+cB(MR? + 2acR) +
+ IbR2 + 2R3 + 2abR — a?R]

f, = %[cze(@ /3+c2b+ 11c2R + c2a) +
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Tabelul 6.14. Formule pentru calculul deformatiei lamelei arcului ,C” in forma simplificata

Schema de calcul

) ’"PJ_Z_._...D(—,_F
-

fx

Forma sectiunii

b

Momente incovoietoare

Mmax =F(a+r)dacd a+r>I-a
Mmax = F(l —a)daca a+r</-a

2
h F(a o
Relatii de dimensionare si verificare b6 > (0+ r) dacd a+r>I-a
ai
2 _
bh > F(l a)dacé a+r<l-a
6 Ual
bh?0. . .
Forta maxima Fm=—2"_dacd a+r>/-a
’ 6(o+r)
25 .
m:Mdacé a+r<l-a
6(l -0)
3 2
Relatii pentru calculul deplasérilor si fy = Fre | 8,549 _(Lj +2
rotirilor El, r r2 r
_ 5 >
3 £+n£+4 L +ﬂ L
p Fa® | 3 a a 2\a
y =
Hle L_i(Lj_i Lf
a 2\a 3\a
R\ 1(ay pa al 117,
EI, | 2\2 rop2 r
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Fig.6.12. Forme constructive pentru elementul activ in forma de tip C cu orientare clasica

Se poate observa ca pentru a mentine o forma rezonabila a protezei
(asemanatoare cu cea a piciorului uman), tensiunile din material sunt ridicate.
Tensiunile tind sa creasca odata cu marirea razei de curbura (figura 6.13, Figura
6.14). Tensiunile sunt mai scazute in cazul modelului cu extremitatea incastrata
situata Tn centrul gleznei. Cu toate acestea, materialele uzuale (Ol Inox, Al) nu se
preteaza pentru constructia elementului activ. Kevlar-ul poate fi utilizat, sau oteluri
aliate superioare cu 0,>1200 MPa. Materialele plastice se comporta mult mai bine,
ambele tipuri de material sunt practic utilizabile pentru constructia unui astfel de
element activ, chiar daca implica o reducere a unghiului dorit de la 20°la valori intre
10° si 15°. In cazul metalelor uzuale, chiar si o reducere a unghiului la 10° nu este

suficienta pentru a permite utilizarea acestora.
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Fig.6.13. @) Omaxim In functie de raza de curbura pentru cazul in care centrul de curbura se afla

in centrul anatomic al gleznei. b) Omaxim in functie de raza de curbura pentru cazul in
incastrata se afla

determinate pentru ¢=20°. Pentru materiale cu E >10 GPa.
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Pentru studiul stabilitatii in pozitie de echilibru s-a considerat cazul cel mai
defavorabil, in care elementul calcdi ajuta doar la stabilizarea portiunii frontale a
elementului activ (tabelul 6.14 [18]). Daca se apasa cu greutatea corporald, atunci
F=600 N. In functie de dimensiunile considerate anterior vor rezulta deplasarile
prezentate in figurile 6.15.a.b (Fy) si 6.15.c.d (Fx). S-au prezentat doar curbele
caracteristice unui material, deoarece deplasarile sunt foarte apropiate datorita
metodei de calcul (strict teoretic).

Centrul de curburain centrul gleznei Extremitatea incastratd in centiul gleznei
1,40 2,28
1,20 2,26
= L00 v e =
g 7 : = 224
= 080 =
= o222 ;
0,60 e 3 g
0,40 2,20
0,20 2,18
0,00 2,16
5 6 7 8 9 10 12 13 14 15 16 17 18
a) Raza de curbura a elementului activ (1mm) b) Raza de curbura a elementului activ (11un)
Centrul de curburdin centrul gleznei Extremitatea incastrati in centrul gleznei
0,60 1,00
050 0,90
o = ~ 080 W
£ 040 : = 070
2 R .
. 030 ~ . 050
=% H 040 3
0,20 g . 030 L
0.10 0,20 -
----- 0,10 R
0,00 0,00
5 6 7 8 9 10 12 13 14 15 16 17 18
C) Raza de curbura a elementului activ (mm) d) Raza de curbura a elementului activ (mimn)

Fig.6.15. Deplasarile capatului liber in functie de raza de curburd, pentru cazul in care centrul
razei de curbura in centrul anatomic al gleznei: a) fy; c) fx. Deplasarile capatului
liber in functie de raza de curburd, pentru cazul in care extremitatea incastrata se
afla in centrul anatomic al gleznei: b) fy; c) fx. Valori determinate pentru ¢=20°.

Se poate observa ca acest tip de element activ prezinta stabilitate ridicata,
practic deformatiile pentru situatia de echilibru sunt minime. Daca se considera ca,
pentru cazul in care extremitatea incastrata se afla in centrul anatomic al gleznei,
elementul pentru absorbtia socurilor este o lamela de grosime suficienta si ca acesta
este situat imediat sub elementul activ, atunci deformatiile pentru cazul de
stabilitate vor fi foarte mici si apropiate de 1mm. Ambele forme constructive sunt
eficiente, atat din punct de vedere al deformatiei necesare pentru efectuarea unui
pas, cat si din punct de vedere al stabilitatii pe sol. In concluzie, se poate spune ca
elementul activ in forma de tip C cu orientare clasica este solutia cea mai buna, atat
din punct de vedere al formei apropiate cu anatomia piciorului uman, cat si din
punct de vedere al tensiunilor din elementul activ (comparativ cu forma,L” si cu
lamela simplad).

In ceea ce priveste forma constructiva a elementului calcai, aceasta poate fi
aleasa din cele trei tipuri considerate. Calculul se face considerand ca rotirea
permisa este de maxim 5° pentru valoarea maxima a reactiunilor din partea solului
pentru etapa I a pasirii (figura 6.4).
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6.4. Analiza numerica a trei modele de proteza

6.4.1. Aspecte teoretice

Analiza cu elemente finite se bazeaza pe conceptul construirii obiectelor
complicate din obiecte mai simple (divizarea obiectelor in elemente pentru care se
pot aplica scheme de calcul cunoscute). Metoda este aplicata in cazurile in care
matematica nu oferda procedee suficient de puternice pentru determinarea unei
solutii exacte [125], [48].

Problemele discrete corespund situatiei pentru care modelul adecvat este
obtinut prin utilizarea unui numar finit de componente bine definite. Atunci cand
numarul elementelor tinde spre infinit (elemente infinitezimale), problema este
definita prin ecuatii diferentiale. Pentru un sistem continuu, modelul este
reprezentat printr-un sistem de ecuatii diferentiale [205].

Metoda elementului finit a fost dezvoltata in special de ingineri, folosind
deductii intuitive, prin crearea unei analogii intre elementele discrete reale si
portiuni finite ale unui domeniu continuu [91], [172]. In toate aplicatiile pentru care
se utilizeaza metoda elementului finit, se urmareste determinarea valorilor unei
variabile de camp (deplasarea, tensiunile din material, temperatura, presiunea sau
viteza). Metoda nu permite determinarea unei formule de calcul (ca solutie) sau
rezolvarea unei clase de probleme. Aceasta metoda este utilizata pentru
determinarea unei solutii numerice pentru o problema specifica. Un alt aspect este
ca solutia obtinuta va fi intotdeauna aproximativa, cu exceptia cazului in care
problema este atat de simpla, incat o formula de calcul convenabild este deja
disponibila [37].

Modelul de calcul utilizat in analiza cu elemente finite este un model
aproximativ, obtinut prin asamblarea elementelor finite componente ale structurii
considerate (tinand cont de geometria acesteia). Elementele finite se conecteaza in
puncte nodale (sau noduri). Nodurile sunt punctele de intersectie ale liniilor de
contur (rectilinii sau curbe) ale elementelor finite. Elementele finite pot fi
unidimensionale, bidimensionale sau tridimensionale (in functie de geometria
structurii modelate).

Nodurile sunt plasate, de obicei, pe contururile elementului, in locurile in
care elementele adiacente sunt conectate intre ele. Variatia reala a variabilei de
camp pe domeniul unui element finit poate fi aproximata printr-o functie simpla.
Functiile de aproximare, numite modele de interpolare, sunt definite in functie de
valorile variabilelor de camp in noduri [68]. Precizia de calcul creste odata cu
cresterea numarului de elemente finite.

Pentru a folosi metoda elementului finit in rezolvarea unei probleme, trebuie
sa se parcurga urmatoarele etape [68]:

1. Studiul structurii. Este necesar pentru determinarea corectda a modelului
de calcul si a tipului de elemente finite adecvate.

2. Discretizarea structurii. Este necesar ca, pentru zonele de interes, in care
se doreste un calcul cat mai exact, dimensiunea elementelor finite sa fie
cat mai redusa. Trecerea de la elementele finite mici, la elementele finite
mai mari se face prin intermediul unor elemente de trecere progresive
(pentru a elimina distorsiunile ce pot sa apara in urma unei treceri
bruste).
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3. Studiul elementelor finite. Este necesar pentru stabilirea ecuatiilor
elementelor finite (ecuatiile elementale), ce descriu comportamentul
mediului dintr-un element.

4. Transformarea matricelor de rigiditate. Este necesara pentru transferul
elementelor din sistemul de coordonate local in cel global.

5. Asamblarea ecuatiilor elementale. Implica asamblarea ecuatiilor
elementale in sistemul de ecuatii atasat structurii. Conditia impusa este ca
functiile necunoscute ale problemei sa aiba aceleasi valori in nodurile
comune.

6. Rezolvarea sistemului de ecuatii. Sistemul de ecuatii se rezolva prin
procedee numerice cunoscute (metoda Gauss, metoda Jacobi, metoda
Gauss-Seidel si metoda relaxarii [68]). Se determina valorile gradelor de
libertate din noduri (necunoscutele principale ale sistemului).

7. Calculul necunoscutelor secundare. Implica determinarea necunoscutelor
secundare (in cazul structurilor de rezistentda acestea sunt deformatiile
specifice € si y si componentele tensorului de tensiune o si T).

Acuratetea rezultatelor obtinute este strans legata de tipul elementelor finite
utilizate. Elementele finite se deosebesc prin forma lor geometrica, numarul si tipul
de noduri, tipul variabilelor de nod (deplasarile generalizate) si tipul functiilor de
interpolare utilizate. Functiile de interpolare alese trebuie sa indeplineasca conditiile
de continuitate si conditiile de convergenta a solutiei aproximate [68].

Pentru analiza cu elemente finite s-au utilizat elementele finite tetraedrale.
Analiza s-a efectuat pe modele cu forma geometrica simpla, asemanatoare cu cea
discutata in subcapitolul precedent.

6.4.2. Metoda utilizata pentru analiza in Ansys

Pentru analiza cu elemente finite a starii de tensiune si de deformare s-a
utilizat software-ul Ansys. S-a urmarit determinarea momentului de reactiune la
nivelul ,gleznei” artificiale a protezelor, determinarea unghiului maxim dintre
proteza si tija acesteia, cuantificarea cantitatii de energie inmagazinata in elementul
activ si studierea tensiunilor maxime din elementul activ. Scopul final al simularilor
este determinarea celei mai bune forme pentru elementul activ. Materialele alese
pentru simulare sunt: AISI 4140H, DuPont Kevlar 49 si DuPont Zytel 70G30HS.

Modelarea protezelor s-a facut cu ajutorul software-ului SolidWorks. S-a
pornit de la dimensiunile determinate teoretic (utilizdnd formulele din subcapitolul
6.3) si s-au modelat elemente talpa si calcai pentru trei forme ale elementului activ.
Modelarea s-a facut pentru un subiect cu masa corporala de 60 kg. S-a considerat
ca proteza trebuie sa se deformeze cat mai apropiat de un picior uman. Unghiul final
dintre tija si proteza, atunci cand asupra ,falangelor” talpii actioneaza forta maxima
de 625 N, este de aproximativ 20 grade. Pentru materialele ce nu ar fi rezistat la
forta ceruta, unghiul a fost redus pana la valori acceptabile (minim 10°). Lungimea
labei piciorului a fost considerata ca fiind 220 mm.

S-au considerat trei forme ale elementului activ, dupa cum urmeaza:

- Arc lamelar de tip C, cu orientare clasica si profil inalt (figura 6.16.a).
Aceasta forma are axa tijei protezei aliniata cu centrul de rotire al labei
piciorului intact. Deformatia elementului activ permite o flexie plantara
apropiata de cea a unui picior intact. Pentru aceasta forma, tensiunile
din elementul activ vor fi ridicate.
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- Arc lamelar de tip C, cu orientare clasica si profil redus (figura 6.16.b).
Aceasta forma are axa tijei protezei aliniata cu centrul de rotire al labei
piciorului intact si este similara cu forma constructivda precedenta.
Deformatia elementului activ permite o flexie plantara apropiata de cea
a unui picior intact. Pentru aceasta forma, tensiunile din elementul activ
vor fi mai scazute decat pentru profilul inalt.

- Arc lamelar de tip L, cu raza de curbura mare (figura 6.16.c). Aceasta
forma constructiva nu are axa protezei aliniata cu centrul de rotire al
labei piciorului intact. Deformatia elementului activ permite o flexie
plantara apropiata de cea a unui picior intact. Pentru aceasta forma,
tensiunile din elementul activ vor fi mai scazute decat pentru profilul
inalt.

Modelele tridimensionale pentru cele trei forme, concepute in SolidWorks

sunt prezentate in figura 6.16.

c)

Fig.6.16. Formele constructive ale protezelor: a) ,C” cu profil inalt; b) ,,C” cu profil jos; c) ,L”

Pentru cele trei forme considerate, analiza a necesitat efectuarea urmatorilor pasi:
Dimensionarea elementului activ:

1. Dimensionarea teoretica a elementului activ. Acest pas implica utilizarea
formulelor pentru dimensionare prezentate in subcapitolul 6.3.

2. Simularea, cu ajutorul metodei elementului finit, a deformatiei lamelei
principale (cu dimensiuni determinate prin calcul analitic), in aceleasi
conditii cu cele impuse in dimensionarea analitica.

3. Modelarea protezei in SolidWorks.

Analiza propriu-zisa:

4. Studierea, cu ajutorul metodei elementului finit, a deformatiei
ansamblului, atunci cand pacientul apasa cu toata greutatea corporala pe
tija (analiza pentru stabilitate).
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5. Studierea statica, cu ajutorul metodei elementului finit, a deformatiei
ansamblului, atunci cand asupra labei piciorului se aplica reactiunile din
partea solului.

6. Studierea dinamica, cu ajutorul metodei elementului finit, a deformatiei
ansamblului, atunci cand asupra labei piciorului se aplica reactiunile din
partea solului.

Pentru pasul 4, problema este prezentata schematic in figura 6.17.

8¢

= Fixat pe sol

Fig.6.17. Configuratia utilizata pentru simularea cazului in care pacientul isi lasa greutatea pe
proteza

Pasii 5 si 6 implica deplasarea fortelor de reactiune dinspre calcaiul protezei
spre varful acesteia. Practic, pasul 6 este similar cu pasul 5, cu exceptia ca
simularea, in pasul 6, este dinamica. Pentru aplicarea fortelor de reactiune din
partea solului s-a urmarit reproducerea, cat mai exacta, a distributiei reale a acestor
forte (in functie de etapele pasirii — v. figura 6.18). S-a tinut cont de distributia
fortelor de reactiune din partea solului in etapele pasirii si de unghiul (variabil)
dintre talpa piciorului si sol (pe durata contactului cu solul).

; etape

g (m

g BEn

E om b)
= aw

5

=

0 10 20 30 40 S50 60 70 80 90 100
(% )Perioada de sprijin

Fig.6.18. a) Pozitia centrului de presiune pe talpa, in etapele pasirii. b) Componenta normala a
reactiunilor din partea solului, in etapele pasirii.
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Pentru a simula deplasarea fortei dinspre calcai spre varful piciorului s-au
considerat urmatoarele:

e Centrul de aplicare a reactiunilor (centrul de presiune) din partea se
deplaseaza pe talpa dinspre calcai spre varf.

e Atunci cand pozitia centrului de presiune se afla in mijlocul intervalului
corespunzator etapei de pasire curente, forta de reactiune aplicata pe
portiunea corespunzatoare intervalului este egala cu 100% din valoarea
reactiunilor din partea solului.

e Cand pozitia centrului trece de mijlocul intervalului corespunzator etapei
de pasire curente, atunci forta de reactiune aplicatda pe portiunea
corespunzatoare intervalului scade treptat, pana la trecerea intr-un noua
etapa de pasire. Cand pozitia centrului trece de intervalul corespunzator
etapei de pdsire curente, valoarea fortei aplicata pe portiunea
corespunzatoare intervalului devine 0.

e La intrarea intr-o noua etapa de pasire, forta aplicata creste succesiv,
pana ajunge la 100% din valoarea reactiunilor din partea solului. Pozitia
pentru care forta aplicata este 100% din valoarea reactiunilor din partea
solului coincide cu mijlocul intervalului corespunzator etapei de pasire
curente.

e Componentele rezultantei reactiunilor din partea solului se recalculeaza,
tinand cont de unghiul dintre talpa piciorului si sol.

Metoda descrisa este reprezentata schematic in figura 6.19.

1 F
M- ab A Mc
X X ‘ Fb
Fa
. | <=
b a b a

Fig.6.19. Metoda utilizata pentru deplasarea fortei dinspre calcéi spre varful piciorului

in figura 6.19, F,, este egala cu F,+F, si este valoarea reactiunilor din
partea solului intr-un moment de timp din intervalul contactului cu solul. Punctul de
aplicare al fortei F, corespunde centrului intervalului i din care se face trecerea spre
intervalul i+1. Punctul de aplicare al fortei F, corespunde centrului intervalului i+1 in
care se face trecerea dinspre intervalul i. Intervalele i corespund etapelor de pasire
(I,II,III,IV). Punctul de aplicare al fortei F,, corespunde pozitiei centrului de aplicare
a reactiunilor din partea solului (centrul de presiune) fata de punctul de aplicare al
fortei F, (distanta b) si fata de punctul de aplicare al fortei F, (distanta a). Forta F,
este proportionalda cu distanta a si invers proportionala cu distanta b, iar forta Fy
este proportionala cu distanta b si invers proportionala cu distanta a. Putem scrie:
{MC:Fb(a+b—c)—Fa*c 6.1)

c=Fap(b-c)
unde M, este momentul determinat de fortele F,, si F, fata de punctul C, iar M'. este
momentul determinat de forta F,, fata de punctul C. Daca:
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Fab*a
fa = a+b
, rezulta:
a+b
Fap(ab+b? —ac—bc) Fap(b-c)(a+b)
M = a = :M, 6.2
¢ a+b a+b ¢ (6.2)

Prin urmare, daca centrul se afla in mijlocul intervalului corespunzator etapei
de pasire i, atunci a=0, iar F,,=F,=100% din valoarea componentei reactiunii din
partea solului pe axa consideratda. Daca centrul se afla intr-o pozitie intermediara,
distanta b este egala cu diferenta dintre coordonata pozitiei centrului de aplicare al
reactiunilor si centrul intervalului i, iar fortele F, si F, genereaza un moment
echivalent, fata de punctul c. Pe baza metodei descrise, s-a conceput un algoritm ce
permite determinarea fortelor necesare pentru a incarca proteza in conditiile impuse
de deplasarea bipeda. Pentru algoritm, s-a considerat ca pozitiile centrului de
aplicare a reactiunilor din partea solului sunt cele determinate experimental. Pozitiile
centrului de aplicare au fost recalculate, considerand ca pozitia primului contact cu
solul reprezinta 0% din lungimea labei piciorului, iar pozitia ultimului contact cu
solul reprezinta 100% din lungimea labei piciorului.

Variatia fortelor aplicate pe portiunile calcai, calcai 1, mijlocul talpii,
respectiv portiunea falange, rezultata in urma calculului,pentru cazul componentei
normale a reactiunilor din partea solului, este reprezentata in figura 6.20.

FO0, 00

600,00
500,00 [ \/—\ A,

/ \ f — Al AT
400,00 ! |

calecai 1

Fortd (M)

intermediar

\ \
Y1 | /X /*i\ e

0 GO 7O 80 90 100

300,00

200,00

100,00 -

0,00

Fig.6.20. Distributia componentei normale a fortelor de reactiune din partea solului pe talpa, in
etapele pasirii

Datorita faptului ca determinarea s-a facut normalizat la perioada de sprijin,
datele pot fi utilizate direct in Ansys. In Ansys, este nevoie ca timpul sa fie impartit
in 100 de diviziuni, diviziunea 0 sa corespunda la 0 s, iar diviziunea 100 sa
corespunda duratei contactului cu solul (perioada de sprijin). Pentru cazul considerat
durata contactului cu solul va fi de 0,7 s (din determinarile experimentale). Pentru
pasii 5 si 6 ai analizei, s-a considerat ca extremitatea superioara a tijei protezei este
fixa. Metoda descrisa permite studiul dinamic al comportamentului protezei pe
intreaga durata a contactului cu solul si este superioara studierii statice (in anumite
momente de timp) a comportamentului protezei.
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6.4.3. Studiul protezei ,,C"” cu profil inalt

Forma geometrica a protezei s-a ales tinand cont de restrictiile anatomice
(figura 6.21). Grosimea lamelei s-a ales pentru a asigura flexie plantara similara cu
cea a unui picior uman. S-a considerat ca lungimea protezei este de 220 mm.
Dimensiunile arcului principal: a=44 mm, b=44 mm, ¢c=88 mm, r=17 mm, 6 =17°
si t=52 mm (latimea lamelei) sunt alese din considerente constructive. Grosimile
lamelor, pentru cele trei materiale (determinate cu ajutorul formulelor din tabelul
6.13), sunt prezentate in tabelul 6.15. Deoarece proteza din Zytel 70G30HS poate fi
obtinuta prin turnare in forma, s-a considerat ca proteza nu necesita elemente
aditionale care sa fixeze lamela calcai de lamela talpa (figura 6.22.b).

Lungimea labei piciorului (%o )

Lungimea labei piciorului (%o )
Fig.6.21. Forma geometrica pentru proteza ,,C” cu profil inalt

Tabelul 6.15. Grosimea lamelei protezei ,C” cu profil inalt

Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel 70G30HS
h (grosimea 3,5 mm 4,3 mm 10 mm
lamelei)

(b)
Fig.6.22. Modelele 3d pentru proteza ,C” cu profil inalt: a) din materialul AISI 4140 H; b) din
materialul Zytel 70G30HS

Deformatiile rezultate din calcul au fost comparate cu cele obtinute in urma
analizei cu elemente finite in Ansys. Conditiile impuse analizei sunt prezentate in
figura 6.23. Analiza s-a facut cu parametrul ,Large Deflection” activat.
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Static Structural
Tirme: 1, 5

. Fixed Support
. Force: 625, N

0.00

45.00 #9000 frarm)
| ]

2250

67.50

Fig.6.23. Conditiile pentru analiza deformatiei lamelei talpa

Deformatiile pe directia Ox si Oy (fx si fy) ale capatului liber al lamelei si
tensiunea maxima sunt prezentate in tabelul 6.16. Se poate observa ca tensiunile
sunt subestimate de calculul prin formule (fatd de elementul finit). Deplasarile

capatului liber sunt similare (pentru cele doua metode).

Tabelul 6.16. Deplasarile capatului liber al lamelei protezei ,C” cu profil inalt si tensiunea

maxima
Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel 70G30HS
fx teoretic 7,79 mm 7,66 mm 7,5 mm
fx element finit 6,79 mm 6,87 mm 7,66 mm
fy teoretic 33,52 mm 33,97 mm 32,28 mm
fy element finit 33,43 mm 32,93 mm 33,29 mm
Omaxim teoretic 845,08 MPa 559,88 MPa 110,02 MPa
Omaxim P€ axa Oy 939,35 MPa 627,23 MPa 148,75 MPa
element finit

Pentru studierea deformatiei lamelei arcului calcai s-au utilizat formulele din
tabelul 6.14. Cerinta, pentru acest element, este ca deformatia sa fie redusa atunci
cand se aplica greutatea corporald, iar acesta este in contact cu solul (figura
6.24.a). Raza de curbura a acestui element depinde de forma arcului lamelar
principal si de grosimea acestuia. Grosimea elementului s-a considerat ca fiind egala
cu cea a lamelei principale. Dimensiunile arcului calcai, impuse de geometria arcului
lamelar principal sunt prezentate in tabelul 6.17. S-a considerat si cazul in care
asupra lamelei calcéi se aplica o forta de 125 N (20% din greutatea corporald) la

extremitatea libera (figura 6.24.b).

Tabelul 6.17.Dimensiunile lamelei calcai a protezei ,C” cu profil inalt

Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel
70G30HS
d 34 mm 34 mm 23,8 mm
e 60 mm 60 mm 50 mm
re 11 mm 10,7 mm 12,5 mm
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Time: 1, s

. Fixed Support
. Farce: 600, B

a)
N i 20,000 {mrmy
Time: 1, s .
. Fized Support
B Force: 125, N

i z
< 1500 23,500

Fig.6.24. Conditiile pentru analiza deformatiei lamelei cdlcai: a) Pentru analiza de stabilitate;
b) Pentru analiza deformatiei in momentul contactului dintre calcéi si sol

Dupa dimensionarea teoretica s-a efectuat o analiza simpla in Ansys, pentru
a verifica daca deformatiile obtinute cu ajutorul metodei elementului finit sunt
similare cu deformatiile obtinute prin calcul teoretic. Analiza s-a facut cu parametrul
~Large Deflection” activat. Situatiile pentru care s-a facut analiza sunt prezentate in
figura 6.24. Deformatiile obtinute in urma analizei pentru stabilitate sunt prezentate
in tabelul 6.18, iar deformatiile obtinute in urma analizei deformatiei in momentul
contactului dintre calcai si sol sunt prezentate in tabelul 6.19. Se poate observa ca
valorile obtinute prin cele doua metode sunt similare.

Tabelul 6.18. Deformatiile obtinute Tn urma analizei pentru stabilitate pentru lamela calcéi a
protezei ,C” cu profil inalt si tensiunea maxima

Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel 70G30HS

fx teoretic 0,17 mm 0,16 mm 0,22 mm

fx element finit 0,165 mm 0,14 mm 0,21 mm

fy teoretic 0,52 mm 0,49 mm 0,62 mm

fy element finit 0,48 mm 0,45 mm 0,59 mm

Omaxim teoretic 186,50 MPa 122,44 MPa 25,13 MPa

Omaxim P& axa Oy 196,48 MPa 139,84 MPa 36,09 MPa
element finit
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196 Proiectarea unui model de proteza transtibiala - 6

Tabelul 6.19. deformatiile obtinute in urma analizei deformatiei in momentul contactului dintre

calcai si sol si tensiunea maxima pentru lamela calcéai a protezei ,,C” cu profil inalt

Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel 70G30HS

fx teoretic 0,08 mm 0,08 mm 0,08 mm

fx element finit 0,07 mm 0,07 mm 0,08 mm

fy teoretic 0,75 mm 0,72 mm 0,50 mm

fy element finit 0,69 mm 0,66 mm 0,49 mm

Omaxim teoretic 83,59 MPa 55,15 MPa 9,01 MPa

Omaxim P€ axa Oy 87,79 MPa 62,39 MPa 12,95 MPa
element finit

Analiza cu element finit a protezei (ansamblului) s-a facut conform cu
metoda prezentata in subcapitolul 6.4.2. Restrictiile si incarcarile pentru analiza sunt
prezentate in figura 6.25. Pentru aceasta forma a elementului activ, s-a considerat
ca portiunea de mijloc a lamelei talpa (portiunea inclinatd) nu intra in contact cu
solul. Forta intermediara (etapa a doua a pasirii) a fost aplicatd pe portiunea falange
a protezei si pe portiunea inferioara a lamelei calcai (singurele in contact cu solul in
aceasta etapa). Extremitatea superioara a tijei a fost considerata ca fiind fixa (figura

6.25).

Flexible Dynamic
Time: 0,16284 5
12,12.2011 15:21

. Fixed Support
. Farce Calcai L 0, W

[B Force Caleai I 135,65 M
. Foce Intermediar 241,43 M
. Force Falange: 0, M

. Farce Warf: U, [

INNISYS

Details of "Analysis Settings” 2 Timeline B Tabular Data
= Step Controls - __|Steps | End Time [£]
Number OF Steps 10, 5724 11
Current Step Number |1, 7 |1
Step End Time 17,0002 400, 33
Auto Time Stepping | On 8 4 |4
Define By Time o g - 5 13
Tnitial Time Step 17,6002 5 | 200, /' p ol 6 |6
Minimum Time Step | 7,003 5 = 100, o . \ } A \\ 717
Maximum Time Step |7,e.002 5 g A s > : 3
- | Solver Controls .
Solver Type: Program Controlled -100, 19 30
Weak Springs " Program Controlled 187,28
Gigendhecian  |an T2 014 0z 0.2 035 042 049 0.56 063 07
Inertia Rellet |t 2 E] i 5 & 7 F] 10
+ Nonlinear Controls
'+ Output Controls - Messages | Graphics Annctations.  Timeline

Fig.6.25. Conditiile pentru analiza deforma’giéi protezei. Simularea aplicarii fortelor de reactiune

pe talpa.
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Equivalent Stress (MPa)

.
el
v}

232
1 2

Details of "Convergence” o
[=I| Definition

Type Maximum

Allowable Change | 20, %
1| Results

Last Change 20442 %

Converged Yes

Fig.6.26. Reteaua de elemente finite: a) rezultata in urma utilizarii criteriului convergentei; b)
obtinuta pentru discretizarea cu elemente de 10 mm

Pentru a asigura corectitudinea calculelor, s-a recurs la o discretizare fina a
lamelelor talpa si calcéi. S-a utilizat o metoda de alegere a marimii discretizarii,
pornind de la discretizarea implicita din Ansys si regenerarea succesiva a modelului
cu marimi tot mai mici ale elementelor. Marimea finala a elementelor (10 mm) a
fost cea pentru care nu s-a mai observat o diferenta semnificativa la nivelul
rezultatelor. Pentru validare s-a aplicat o convergentd de 20% a tensiunilor
echivalente (von-Mises) (figura 6.26.a). S-a observat ca diferentele ce apar in urma
utilizarii metodei convergentei sunt de maxim 2% (fata de discretizarea cu elemente
de 10 mm). Reteaua de elemente finite utilizata pentru simulare este prezentata in
figura 6.26.b.

In urma analizei s-a observat ca deformatia elementului activ este redusa in
cazul ansamblului, comparativ cu deformatia teoretica (figura 6.27). Acest fapt se
explica prin prezenta elementului calcai, mai exact, a conexiunii dintre elementul
talpa si elementul calcai, care mareste rigiditatea ansamblului.

Delpasarile lamelei in

mmmm urma aplicarii fortei de
625 N, in lipsa lamelei
calcai

0.00 50.00 100,00 {rm)
1]
2500 75.00

Fig.6.27. Deplasarile rezultate in urma studiului dinamic al protezei

Diferenta intre unghiul dintre tija si proteza, determinat teoretic, si cel
determinat prin analiza dinamica cu metoda elementului finit este de 5°. Cu toate ca
unghiul dintre tija si proteza este mai redus (15°), acesta se afla in intervalul de
valori admisibile (10°-20°). Pentru ca pozitia extremitatii libere a talpii sa coincida
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198 Proiectarea unui model de proteza transtibiala - 6

cu valorile determinate teoretic (20°), s-a modificat forma constructiva a protezei
prin addaugarea unui decalaj 6'=5°%intre varful talpii protezei si sol (figura 6.21).
Decalajul de 5° permite protezei sa se apropie de miscarea piciorului uman, pe
durata contactului cu solul.

Pentru toate materialele considerate, s-a observat ca tensiunile maxime
apar la 0,49 s din durata simularii (0,7 s). S-au studiat si valorile tensiunilor
echivalente (von Mises), cat si valorile deformatiilor specifice pentru materialele
plastice. Din punct de vedere al functionarii dispozitivelor, s-a avut in vedere
momentul de reactiune la contactul dintre adaptor si lamela talpa (momentul
Jarticular” la nivelul ,gleznei” protezei) si energia inmagazinata de elementele
active.

Deoarece geometria este similara pentru toate cele trei tipuri de materiale
utilizate, deplasarile varfului protezei au fost apropiate ca valoare (figura 6.32.a).
Tensiunile din elementele protezei nu au depasit valorile maxime admise pentru
AISI 4140H (figura 6.28, Figura 6.29), iar deformatiile specifice au fost suficient de
reduse pentru materialele plastice Kevlar 49 (figura 6.30) si Zytel 70G30HS (figura
6.31). Momentul articular la nivelul ,gleznei” protezei a fost apropiat, ca valoare,
pentru cele trei modele considerate (figura 6.32.b).

Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit; MPa

Tirme: 0,48

876,83 Max
R 774

| 681,98
584,56
487,13
389,71
292,29
194,86
97,44
0,015924 Min

0.00 45.00 90,00 (rra)
L E— ES——
I EN &7 &

Fig.6.28. Distributia starii de tensiune echivalenta (von Mises) pentru materialul AISI 4140H in
momentul de timp 0,49 s

Mo mal Steess

Type: Marrnad Tress { ¥ Bz §
Uit WiF'a

Time: 0,49

837,58 Max
[T}
125
ITL OB
Tadla
11825
313,82
508,58
<T03,73
-H9E.92 Min

Fig.6.29. Distributia starii de tensiune normala de-a lungul axei Y, pentru materialul AISI
4140H in momentul de timp 0,49 s
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Equivalent Elastic Strain
Tywpe: Equivalent fvon-Mizes) Elastic Strain
Unit: rmyfmm
Tirme: 0,49

Morm al Elastic Strain
Type: Marmal Elastic Strain (Y Axis )
Uit rrmfram
Tirme: 0,49

0,0050112 Max 0,0047803 Max
0,0044544 0,0037037
0,0038976 0,0026271
0,0033409 0,0015504
gggigi 0,00047384
) -0,00060276
0,0016703 -0,0016794
0,0011137 ’
: -0,002756
0,00055631 0.0038326
1,189e-7 Min o

-0,0049092 Min

a) b)

Fig.6.30. a) Deformatia specificd echivalents. b) Deformatia specificd normald pe axa Y. In
momentul de timp 0,49 s, pentru materialul DuPont Kevlar 49.

Mor mal Elastic Strain

Type: Maormal Elastic Strain (Y Auis )

Unit: mmyfmm
Tirme; 0,44

Equivalent Elastic Strain

Type: Equivalent fwon-Mises) Elastic Strain
Unit: rrnfimrn
Tirne: 0,49

0,0095823 Max

0,010536 Max 0007458
00093651 010053331
00081944 0,0032093
0007024 0,001085
00058534 -0,0010393
00046824 -0,0031636
00035123 -0,0052879
00023418 -0,0074122
00011712 -0,0095365 Min
6,3206e-7 Min

b)

Fig.6.31. a) Deformatia specificd echivalents. b) Deformatia specificd normald pe axa Y. In
momentul de timp 0,49 s, pentru materialul Zytel 70G30HS.

Energia inmagazinata in elementul activ a fost similara pentru cele trei
materiale, dar in cazul materialului Zytel 70G30HSvalorile energiei din elementul
activ au fost mai mari (figura 6.32.c). Valorile crescute ale energiei din elementul
activ se explica prin forma protezei din Zytel. Pentru acest caz s-a renuntat la
conexiunea dintre elementul lamela si elementul calcai, proteza fiind conceputa ca o
singura piesa (figura 6.22.b). In cazul protezei din Zytel, deplasarile varfului
protezei au fost mai apropiate de valorile calculate teoretic (consecinta a formei).
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Fig.6.32. Valori obtinute in urma analizei dinamice a protezelor ,C” cu profil inalt: a)
Deplasarea maxima a varfului protezei; b) Momentul de reactiune la nivelul
»~gleznei” protezei; c) Energia inmagazinata in lamela principala a protezei

Pentru a verifica stabilitatea protezei pe sol (studiul deplasarii extremitatii
superioare a tijei protezei) s-a considerat ca asupra tijei actioneaza greutatea
corporald, iar talpa protezei este in contact cu solul (figura 6.33).

Deplasarea totala a fost similara pentru cele trei proteze din materiale
diferite. S-a constatat ca diferenta unghiulara intre axa protezei in pozitia deformata
si axa protezei in pozitia initiala este de aproximativ 1,8°. S-a studiat si masa
protezei, in functie de material. Deplasarea totald maxima (a extremitatii superioare
a tijei) si masele finale ale protezelor sunt prezentate in tabelul 6.20.

Static Forta Total Total Deformation
Tirne: T,e-003 5 Type: Total Deformation
Uit rrirn
Time: 1

. Fized Suppart

[ Force 2:-600, 1 .
3.7405 Max

3,3249
z.9093
24037
2,078
16624
1,2468
0,83122
0,41561
0 Min

b) 0.00

Fig.6.33. a) Conditiile pentru analiza stabilitatii protezei pe sol. b) Deplasarea totala pentru
materialul AISI 4140H.
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,C" cu profil inalt. Masele protezelor.

Tabelul 6.20. Deplasarea totalda maxima obtinuta in urma analizei pentru stabilitate a protezei

Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel 70G30HS
Deplasarea totala 3,74 mm 3,70 mm 3,94 mm
maxima
Masa protezei 500 g 108 g 239 g

In urma studiului acestui tip de protezd se poate spune cd, pentru toate
materialele considerate, s-a obtinut un moment ,articular” asemanator cu cel al unui
picior uman, iar elementul activ s-a deformat suficient pentru a permite flexia
plantara. S-a constatat ca energia inmagazinata de elementul activ este similara
pentru cele trei materiale si ca exista posibilitatea echivalarii intre materialele
considerate. Proteza a fost suficient de stabila.

6.4.4. Studiul protezei ,,C” cu profil jos

Forma geometricd a protezei s-a ales tinand cont de restrictiile anatomice
(figura 6.34). Grosimea lamelei s-a ales pentru a asigura flexie plantara similara cu
cea a unui picior uman.

Lungimea labei piciorului (%o )

Lungimea labei piciorului (%o )

Fig.6.34. Forma geometrica pentru proteza ,,C” cu profil jos

S-a considerat ca lungimea protezei este de 220 mm. Dimensiunile arcurilor:
a=33 mm, b=55mm, c=66 mm, r=30 mm, e=88 mm si t=52 mm (latimea lamelei)
sunt alese din considerente constructive. Grosimile lamelor si valoarea unghiurilor 6
(functie de grosimea lamelei principale), pentru cele trei materiale (determinate cu
ajutorul formulelor din tabelul 6.13), sunt prezentate in tabelul 6.21.

Tabelul 6.21. Dimensiunile arcului principal al protezei ,,C" cu profil jos
Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel
70G30HS
S 3,5° 40 8,5°
h (grosimea 3,7 mm 4,5 mm 10,1 mm
lamelei)

Deformatiile rezultate din calcul (tabelul 6.22) au fost comparate cu cele
obtinute in urma analizei cu elemente finite in Ansys. Conditiile impuse analizei sunt
prezentate in figura 6.35. Analiza s-a facut cu parametrul ,Large Deflection” activat.
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Static Structural

Tirme: 1, 5
. Fixed Support
. Force: 625, M

A

Deformatiile pe directia Ox si Oy (Fx si Fy) ale capatului liber al lamelei si
tensiunea maxima sunt prezentate in tabelul 6.22. Se poate observa ca tensiunile
sunt subestimate de calculul prin formule. Deplasarile capatului liber sunt similare.

0.00 45.00

40,00 {rmrm)

22,50 67.50

Fig.6.35. Conditiile pentru analiza deformatiei lamelei talpa

Tabelul 6.22. Deplasarile capatului liber al lamelei protezei ,,C” cu profil jos si tensiunea
maxima

Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel
70G30HS
fx teoretic 2,52 mm 2,52 mm 2,52 mm
fx element finit 3,59 mm 3,67 mm 2,81 mm
fy teoretic 36,52 mm 37,03 mm 36,81 mm
fy element finit 35,11 mm 35,54 mm 36,39 mm
Omaxim teOretic 785,65 MPa 531,14 MPa 105,44 MPa
Omaxim P& axa Oy 868,05 MPa 540,25 MPa 125,73 MPa
element finit

Analiza cu element finit a protezei s-a facut conform cu metoda prezentata
in subcapitolul 6.4.2. Restrictiile si incarcarile pentru analiza sunt prezentate in
figura 6.36. Pentru aceasta forma a elementului activ, s-a considerat ca regiunea
mijlocie a ,talpii” protezei intra in contact cu solul. Forta intermediara (etapa a doua
a pasirii) a fost aplicata pe portiunea intermediara a protezei si pe portiunea
inferioara a lamelei calcai. Extremitatea superioara a tijei a fost considerata ca fiind
fixa (figura 6.36).

Pentru a asigura corectitudinea calculelor, s-a recurs la o discretizare fina a
lamelelor talpa si calcai. S-a utilizat o marime finala a elementelor de 10 mm.
Pentru validare s-a aplicat o convergenta de 5% a tensiunilor echivalente (von-
Mises) (figura 6.37.a). S-a observat ca diferentele ce apar in urma utilizarii metodei
convergentei sunt de maxim 1% (fata de discretizarea cu elemente de 10 mm).
Reteaua de elemente finite utilizata pentru simulare este prezentata in figura
6.37.b.
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Fig.6.36. Conditiile pentru analiza deformatiéi protezei. Simularea aplicarii fortelor de reactiune
pe talpa.
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Fig.6.37. Reteaua de elemente finite: a) rezultata in urma utilizarii criteriului convergentei; b)
obtinuta pentru discretizarea cu elemente de 10 mm

In urma analizei s-a observat cd deformatia elementului activ, in cazul
ansamblului, este similara cu cea determinata teoretic (figura 6.38). Acest fapt se
explica prin forma elementului talpa. Cu toate ca lamela calcai rigidizeaza
ansamblul, raza mare de curbura a elementului activ il flexibilizeaza, ceea ce duce la
o deformatie foarte apropiata de cea determinata teoretic.
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Delpasarile lamelei in

mmmm Uurma aplicarii fortei de
625 N, in lipsa lamelei
calcai

—

Fig.6.38. Deplasarile rezultate in urma studiului dinamic al protezei

Cu toate ca deformatia este asemanatoare cu cea teoretica, s-a considerat
ca proteza trebuie sa aiba un decalaj intre varful talpii protezei si sol pentru a
facilita pasirea pe echivalentul falangelor. Unghiul a fost ales 6=4° intre varful talpii
protezei si sol (figura 6.34).

Pentru toate materialele considerate, s-a observat ca tensiunile maxime
apar la 0,49 s din durata simularii (0,7 s). S-au studiat si valorile tensiunilor
echivalente (von Mises), cat si valorile deformatiilor specifice pentru materialele
plastice. Din punct de vedere al functionarii dispozitivelor, s-a avut in vedere
momentul de reactiune la contactul dintre adaptor si lamela talpa (momentul
Jarticular” la nivelul ,gleznei” protezei) si energia inmagazinata de elementele
active.

Deoarece geometria este similara pentru toate cele trei tipuri de materiale
utilizate, deplasarile varfului protezei au fost apropiate ca valoare (figura 6.43.a).
Tensiunile din elementele protezei nu au depasit valorile maxime admise pentru
AISI 4140H (figura 6.39, Figura 6.40), iar deformatiile specifice au fost suficient de
reduse pentru materialele plastice Kevlar 49 (figura 6.41) si Zytel 70G30HS (figura
6.42).

Equivalent Stress
Type: Equivalent (won-hises) Stress
Unit: hPa
Tirne; 0,43

818,73 Max
727,79
36,84
545,9

454,95
364,01
273,06
182,12
91,172
0,22665 Min

1T &N B3 EN

Fig.6.39. Distributia starii de tensiune echivalenta (von Mises) pentru materialul AISI 4140H in
momentul de timp 0,49 s
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Mormal Stress

Type: Mormal Stress (Y Awis ) Mm

Unit: MPa
Tirne: 0,7

18091 Max
142

{ 1,031
0,64195
0,25291
-0,13613
-0,52517
-0,91421
-1,3033
-1,6923 Min

L

Fig.6.40. Distributia starii de tensiune normald de-a lungul axei Y, pentru materialul AISI
4140H in momentul de timp 0,49 s

Equivalent Elastic Strain Mor mal Elastic Strain

Type: Equivalent (won-Mises) Elastic Strain Type: Mormal Elastic Strain (% Szis )

Unit: mmifmm Unit: mm,mm

Tirne; 0,44 Tirme: 0,49

0,004933 Max

0,0050749 Max 0,0038735
0,0045111 0,002614
0,0039473 0,0017545
0,0032835 0,000695
00028138 -0,00036451
0,002236 -0.001424
00016922 -0,0024835
00011284 -0.003543
0.00056461 . -0,0046026 Min
8,2241e-7 Min

a) b)

Fig.6.41. a) Deformatia specifica echivalentd. b) Deformatia specificd normal3 pe axa Y. In
momentul de timp 0,49 s, pentru materialul DuPont Kevlar 49.

Equivalent Elastic Strain Mormal Elastic Sinjin . .
Type: Equivalent (won-Mises) Elastic Strain T}"F'E: Mormal Elastic Strain O fxis ]
Unit: mrmfram nit: e
Tirne: 0,49 Tirne: 0,49
0,011219 Max

E'juﬂllngiﬂﬁ Max 0,0087641

0,0089493 0,0063493

0,0076711 0,0039145

0,0063924 00014758

0,0051145 -0,000953503

00038362 -0,0033898

00025579 -0,0058246

00012796 -0,0082594

1.3645%e-6 Min -0,010694 Min
a) b)

Fig.6.42. a) Deformatia specificd echivalent&. b) Deformatia specificd normald pe axa Y. In
momentul de timp 0,49 s, pentru materialul Zytel 70G30HS.
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Momentul articular la nivelul ,gleznei” protezei a fost apropiat, ca valoare,
pentru cele trei modele considerate (figura 6.43.b). Energia inmagazinata in
elementul activ a fost similara pentru cele trei materiale (figura 6.43.c).

45 . 70
— 40 £ | .
E 35 Proteza din = 6 Protezadin
= — AISI 4140H @ 50 - — AIS1 4140H
o] 30 . = 40 -+ .
E Proteza din g Protezadin
g 20 = = DuPontKevlardd g 30 1 = = DuPontKevlardd

o | .

2 15 Proteza din = 20 Proteza din
g 10 =--=-=- DuPont Zytel g L /A B N A DuPont Zytel
§ 5 - T0G30HS £ 0- 70G30HS

0 = 10

0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 0,00 0,20 0,40 0,60 0,80
a) Timp (s) b) Timp (s)

& 10000

£ 9000 .
= 2000 Proteza dn
‘E -;__- 7000 — 2151 4140H

S E soo0 )
2@ soo0 Proteza din
% 2 4000 = = DuPontKevlardd
=

E § 3000 Proteza din
E 8 2000 - e e DuPont Zytel
5 00 70G30Hs

]

=4

S

-1000
0,00 0,20 0,40 0,60 0,80

(@]
~

Timp (s)

Fig.6.43. Valori obtinute in urma analizei dinamice a protezelor ,,C” cu profil jos: a) Deplasarea
maxima a varfului protezei; b) Momentul de reactiune la nivelul ,gleznei” protezei;
c) Energia inmagazinata in lamela principala a protezei

Pentru a verifica stabilitatea protezei pe sol (studiul deplasarii extremitatii
superioare a tijei protezei) s-a considerat ca asupra tijei actioneaza greutatea
corporald, iar talpa protezei este in contact cu solul (figura 6.44).

Total Deformation
Type: Total Deformation

Static Forta Total

Tirne; 0,693 5 Unit: rmm
Tirme: 0,1
[ Force 2:-600, N
[ Fixed Support 8.6529 Max
71,6014
6,73
5,7686
40071
3,8457
28843
1,9229
0,96143
0 Min
a) b)

Fig.6.44. a) Conditiile pentru analiza stabilitatii protezei pe sol. b) Deplasarea maxima pentru
materialul AISI 4140H.

Deplasarea totalda maxima a fost similara pentru cele trei proteze din
materiale diferite. S-a constatat ca diferenta unghiulara intre axa protezei in pozitia
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deformata si axa protezei in pozitia initiala este de aproximativ5,2°. S-a studiat si
masa protezei, in functie de material. Deplasarea totala maxima (a extremitatii
superioare a tijei) si masele finale ale protezelor sunt prezentate in tabelul 6.23.
Deplasarea calculata dovedeste ca proteza este in limitele impuse pentru stabilitate.

Tabelul 6.23. Deformatiile obtinute in urma analizei pentru stabilitate a protezei ,C” cu profil
jos. Masele protezelor.

Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel 70G30HS
Deplasarea totala 8,65 mm 8,69 mm 9,08 mm
maxima
Masa protezei 565 g 126 g 272 g

In urma studiului acestui tip de protezd se poate spune cd, pentru toate
materialele considerate, s-a obtinut un moment ,articular” asemanator cu cel al unui
picior uman, iar elementul activ s-a deformat suficient pentru a permite flexia
plantara. S-a constatat cd energia inmagazinata de elementul activ este similara
pentru cele trei materiale si cd exista posibilitatea echivalarii intre materialele
considerate. Stabilitatea acestui model, atunci cand se apasa cu toata greutatea
corporala este mai scazuta fata de modelul ,C” cu profil inalt (Deplasarea totala
maxima pentru ,C” cu profil jos 9 mm; Deplasarea totala maxima pentru ,,C"” cu
profil inalt ® 4 mm).

6.4.5. Studiul protezei ,L"”

Forma geometrica a protezei s-a ales tinand cont de restrictile anatomice
(figura 6.45). Grosimea lamelei s-a ales pentru a asigura flexie plantara similara cu
cea a unui picior uman. S-a considerat ca lungimea protezei este de 220 mm.
Dimensiunile arcului principal: r=121 mm (raza de curburd), b=33mm (latimea
adaptorului), a=66 mm (lungimea ,falangelor” protezei) si t=52 mm (latimea
lamelei) sunt alese din considerente constructive. Grosimile lamelei, pentru cele trei
materiale (determinate cu ajutorul formulelor din tabelul 6.10), sunt prezentate in
tabelul 6.24. Deoarece proteza din Zytel 70G30HS poate fi obtinuta prin turnare in
forma, s-a considerat ca proteza nu necesita elemente aditionale care sa fixeze
lamela calcai de lamela talpa (figura 6.46.b).

Lungimealabei piciorului (%e)

Lungimealabei piciorului (%o )

Fig.6.45. Forma geometrica pentru proteza ,L”
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“

/

S

a) b)
Fig.6.46. Modelele 3d pentru proteza ,L”: a) din materialul AISI 4140 H; b) din materialul
Zytel 70G30HS

Tabelul 6.24. Grosimea lamelei protezei ,L”
Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel 70G30HS

h (grosimea lamelei) 3,5 mm 4,3 mm 9,6 mm

Deformatiile rezultate din calcul (tabelul 6.10) au fost comparate cu cele
obtinute in urma analizei cu elemente finite in Ansys. Conditiile impuse analizei sunt
prezentate in figura 6.47. Analiza s-a facut cu parametrul ,Large Deflection” activat.

Tirme: 1, 5

. Fixed Suppart
. Force: 635, M

v

0.00 50.00 4@@ zk %
— ]

25,00 75.00
Fig.6.47. Conditiile pentru analiza deformatiei lamelei talpa

Deformatiile pe directiile Ox si Oy (Fx si Fy) ale capatului liber al lamelei si
tensiunea maxima sunt prezentate in tabelul 6.25. Se poate observa ca tensiunile
sunt subestimate de calculul prin formule (fata de elementul finit). Deplasarile
capatului liber sunt similare (pentru cele doua metode).

Tabelul 6.25. Deplasarile capatului liber al lamelei protezei ,L” si tensiunea maxima

Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel 70G30HS

fx teoretic 17,98 mm 18,12 mm 18,34 mm

fx element finit 17,03 mm 17,33 mm 18,71 mm

fy teoretic 28,23 mm 28,44 mm 28,80 mm

fy element finit 26,34 mm 26,65 mm 27,71 mm

Omaxim teoretic 605,66 MPa 393,41 MPa 81,15 MPa

Omaxim pe axa Oy 696,23 MPa 474,88 MPa 92,05 MPa
element finit
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Pentru acest tip de proteza, arcul calcai a fost conceput in functie de
geometria lamelei principale. Forma arcului calcai este complexa, datorita faptului ca
lamela calcéi este practic negativul (in partea inferioarda) a lamelei talpa (figura
6.48). Grosimea acestei lamele s-a considerat identica cu cea a arcului principal.

Fig.6.48. Lamela calcai a protezei ,L”

Analiza cu element finit a protezei s-a facut conform cu metoda prezentata in
subcapitolul 6.4.2. Restrictiile si incarcarile pentru analiza sunt prezentate in figura
6.49. Pentru aceasta forma a elementului activ, s-a considerat ca regiunea mijlocie
a ,talpii”protezei intra in contact cu solul. Forta intermediara (etapa a doua a pasirii)
a fost aplicata pe portiunea mijlocie a ,talpii” protezei si pe portiunea inferioara a
lamelei calcai. Extremitatea superioara a tijei a fost considerata ca fiind fixa (figura

6.49).
INNISYS

Static Forta Distribuita
Time: 0,16284 =

. Fized Support

. Force CalcailL 0, N

[El Force Calcai I 135,65 M
. Foce Intermediar 241,43 M
. Force Falange: 0, M

. Force Warf: 0, M

Details of "Analysis Settings” B Timeline R Tabular Dats a
- | step Controls - | |5teps [End Time [s]
Number OF Steps 10, 5724 :E) e
Current Step Number 1, ¥ |3 ;)
Step End Time 7,6002¢ 400, 3 13 021
Auto Time Stepping | On 12 + |4 0.28
Define By Time i P . 5 |5 035
Initial Time ste 7,200 200 4 o Al pu
p 6002 s S e N 7 g :
= L g F 7 |¥ 049
inimum Time Step | 7,6003 ¢ 100, o " 4 S £
Maximum Time Step  7,8-002 5 5 ’ k. 2 g’gg
= Solver Controls P :
- — w10 |07
Solver Type Program Controlled . S
Weak Springs Program Controlled -187,28
Large Deflection on 7.2 0.14 o 0.28 035 042 048 0.56 063 07
Inertia Relief Off _
| 1 2 3 4 5 & 7 & i 10
+ Nonlinear Controls Y
'+ Output Controls - Messages  Graphics Annctations.  Timeline

Fig.6.49. Conditiile pentru analiza deformal_;iéi protezei. Simularea aplicarii fortelor de reactiune
pe talpa.

Pentru a asigura corectitudinea calculelor, s-a recurs la o discretizare fina a
lamelelor talpa si calcai. S-a utilizat o marime finala a elementelor de 10 mm.
Pentru validare s-a aplicat o convergenta de 5% a tensiunilor echivalente (von-
Mises) (figura 6.50.a). S-a observat ca diferentele ce apar in urma utilizarii metodei
convergentei sunt de maxim 0,8% (fata de discretizarea cu elemente de 10 mm).
Reteaua de elemente finite utilizata pentru simulare este prezentata in figura
6.50.b.
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ass (MPa)

Equivalant St

Solution Number

Details of "Convergence” n
= Definition

Type Maximum

Allowable Change |5, %
[=l| Results

Last Change 0,76274 %

Converged Yes

Fig.6.50. Reteaua de elemente finite: a) rezultata in urma utilizarii criteriului convergentei; b)
obtinuta pentru discretizarea cu elemente de 10 mm

In urma analizei s-a observat cd deformatia elementului activ, in cazul
ansamblului, este mai redusa fata de cea determinata teoretic (figura 6.51). Zona in
care lamela calcdi este in contact cu lamela talpa influenteaza partial
comportamentul acesteia. Practic, ansamblul este mai rigid la extremitatea
corespunzatoare falangelor a lamelei talpa. Diferenta intre unghiul dintre tija si
proteza, determinat teoretic, si cel determinat prin analiza dinamica cu metoda
elementului finit este de 4°.

Delpasarile lamelei in

mmmm urma aplicarii fortei de
625 N, in lipsa lamelei
calcai

-

Fig.6.51. Deplasarile rezultate in urma studiului dinamic al protezei

Cu toate ca unghiul dintre tija si proteza este mai redus (16°), acesta se afla
in intervalul de valori admisibile (10°-20°). Pentru ca pozitia extremitatii libere a
talpii sa coincida cu valorile determinate teoretic (20°), s-a modificat forma
constructiva a protezei prin adaugarea unui decalaj 8=4° intre varful talpii protezei
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si sol (figura 6.45). Decalajul de 4° permite protezei sa se apropie de miscarea
piciorului uman, pe durata contactului cu solul (unghiul dintre ,falange” si sol este
de 20°).

S-a observat ca, pentru materialele AISI 4140 H si DuPont Kevlar 49,
tensiunile maxime apar la 0,56 s din durata simularii (0,7 s). Pentru materialul Zytel
70G30HS, tensiunile maxime apar la 0,49 s din durata simularii (consecinta a formei
constructive - figura 6.46.b). Pentru toate materialele, tensiunile maxime normale
de-a lungul axei Y au fost pe structura ,,C” a arcului principal.

S-au studiat si valorile tensiunilor echivalente (von Mises), cat si valorile
deformatiilor specifice pentru materialele plastice. Din punct de vedere al
functionarii dispozitivelor, s-a avut in vedere momentul de reactiune la contactul
dintre adaptor si lamela talpa (momentul ,articular” la nivelul ,gleznei” protezei) si
energia inmagazinata de elementele active.

Deoarece geometria este similara pentru toate cele trei tipuri de materiale
utilizate, deplasarile varfului protezei au fost apropiate ca valoare (figura 6.56.a).
Tensiunile din elementele protezei nu au depasit valorile maxime admise pentru
AISI 4140H (figura 6.52, Figura 6.53), iar deformatiile specifice au fost suficient de
reduse pentru materialele plastice Kevlar 49 (figura 6.54) si Zytel 70G30HS (figura
6.55). Momentul articular la nivelul ,gleznei” protezei a fost apropiat, ca valoare,
pentru cele trei modele considerate (figura 6.56.b).

I. "’_.'\ ’_\'\
Equivalent Stress i *‘_[\ ﬂ%
Type: Equivalent (von-Mises) Stress PR B

Unit: bPa
Tirme: 0,56

687,39 Max

611,02
534,64
458,26
381,89

305,51
229,13
152,75
76,378
0,0008705 Min

z"*“‘x

0.00 50,00 100,00 {rrm)
25.00 75.00
Fig.6.52. Distributia starii de tensiune echivalenta (von Mises) pentru materialul AISI 4140H in

momentul de timp 0,56 s
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Mormal Stress
Type: Mormal Stress (O Sxis )
Unit: MPa
Tirme: 0,56

669,67 Max
522,38
373,09

22,8

80,509

-6, 783
-214,07
-361,37
508,66
-635,95 Min

r @

¥

Fig.6.53. Distributia starii de tensiune normald de-a lungul axei Y, pentru materialul AISI
4140H in momentul de timp 0,56 s

Equivalent Elastic Strain
Type: Equivalent (von-hdises) Elastic Strain
Unit: mmfrm
Tirme: 0,56

0,0040422 Max
0,0033931
0,003144
0,0026943
0,0022457
0,0017366
0,0013474
0,0008983
0,00044513
4,5514e-8 Min

a)

Mormal Elastic Strain

Type: Mormal Elastic Strain (Y &wis )
Unit: rmmmfrmm

Tirne; 0,56

0.00390635 Max
00030838
0,002261
00014382
000061541
-0,00020737
-0,0010302
-0,0018529
-0,0026757
-0,0034985 Min

b)

Fig.6.54. a) Deformatia specifica echivalenta.
momentul de timp 0,56 s

b) Deformatia specificd normald pe axa Y. In
pentru materialul DuPont Kevlar 49.

Equivalent Elastic Strain
Type: Equivalent fvon-hises) Elastic Str
Unit: e
Tirrie: 0,49

0,0070447 Max
0,006262
0,0054793
0,0046965
0,0039138
0,0031311
00023434
0,0015657
000075237

2,5184e-7 Min

Mor mal Elastic Strain
Type: Mormal Elastic Strain {Y Axis )
Unit: rrafram
Tirme: 0,43

0,0067047 Max
0,0052473
00037498
00023323
0,00087486
-0,00058262
-0,0020401
-0,0034976
-0,004955
-0,0064125 Min

b)

Fig.6.55. a) Deformatia specificd echivalents. b) Deformatia specificd normald pe axa Y. In
momentul de timp 0,49 s, pentru materialul Zytel 70G30HS.
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Energia inmagazinata in elementul activ a fost similara pentru cele trei
materiale (figura 6.56.c). Valorile crescute ale energiei din elementul activ
(comparativ cu modelul ,,C” cu profil inalt) se explica prin forma protezei.

50 _ 70 -
I £ 60
E 40 Proteza din = 50 Proteza din
E 5 = AI5I 4140H 2 40 — 151 4140H
] . = .
E 304 Proteza din iy 30 ¢ Proteza din
é 25 - = = DuPontKevlardd @ 20 - | = = DuPontKevlar4d
20 . | .
@ 15 4 Proteza din & 10 Proteza din
- I e (A W RS DuPont Zytel £ A I i R . R [P DuPont Zytel
= 10 70G30HS g ‘10 T0G30HS
g 5 - = 20
0 = 30
) 0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 b) 0,00 0,20 0,40 0,60 0,80
a
Timp (s) Timp (s)
= 9000
]
= 8000 -
= 7000 - Proteza din
‘c_u -é 6000 — 5] 4140H
&5 5000 - Proteza din
‘N m o 4000 = = DuPontKeviard9
32
g E 3000 Proteza din
£5 2000 S DuPont Zytel
@ 1000 -+ TOG30HS
<4 0
]
E 1000
0,00 0,20 0,40 0,60 0,80
c)
Timp (s)

Fig.6.56. Valori obtinute in urma analizei dinamice a protezelor ,L”: a) Deplasarea maxima a
varfului protezei; b) Momentul de reactiune la nivelul ,gleznei” protezei; c) Energia
fnmagazinata in lamela principala a protezei

Pentru a verifica stabilitatea protezei pe sol s-a considerat ca asupra tijei
actioneaza greutatea corporald, iar talpa protezei este in contact cu solul (figura
6.57.a).

Static Forta Total
Tirne: 0,693 5

Total Defor mation
Type: Total Deformation
Unit: mm

Tirne: 0,1

[ Force 2:-600, M

[ Ficed Support 2,5253 Max
23,2447
19641
16836
1,403
11224
0,64178
0,56119
0,78058

0 Min

a) b)

Fig.6.57. a) Conditiile pentru analiza stabilitatii protezei pe sol. b) Deplasarea totala pentru
materialul AISI 4140H.
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Deplasarea totala (figura 6.57.b) a fost similara pentru cele trei proteze din
materiale diferite. S-a constatat ca diferenta unghiulara intre axa protezei in pozitia
deformata si axa protezei in pozitia initiala este de aproximativ 1°. S-a studiat si
masa protezei, in functie de material. Deplasarea totald maxima (a extremitatii
superioare a tijei) si masele finale ale protezelor sunt prezentate in tabelul 6.26.
Proteza este in limitele impuse pentru stabilitate.

Tabelul 6.26. Deformatiile obtinute in urma analizei pentru stabilitate a protezei ,L"”. Masele

protezelor.
Material AISI 4140 H DuPont Kevlar 49 DuPont Zytel 70G30HS
Deplasarea :cotalé 2,52 mm 2,58 mm 2,64 mm
maxima
Masa protezei 696 g 163 g 332 g

In urma studiului acestui tip de proteza se poate spune ca, pentru toate
materialele considerate, s-a obtinut un moment ,articular” foarte apropiat de cel al
unui picior uman, iar elementul activ s-a deformat suficient pentru a permite flexia
plantara. Cu toate acestea, datorita formei protezei, conexiunea dintre tija si talpa
protezei (locul unde s-a calculat momentul de reactiune) este departe de a fi
echivalentul ,gleznei” piciorului artificial. Momentul ,articular” al protezei din
materialul Kevlar 49 are valori mai ridicate pe prima jumatate a intervalului de timp
corespunzator contactului cu solul. Acest aspect se explica prin revenirea brusca a
arcului principal, atunci cand fortele de reactiune incep sa apese pe portiunea de
mijloc a protezei. Miscarea acestui dispozitiv este asemanatoare cu cea a unui picior
uman, dar rotirea ,gleznei” se face in jurul centrului de curbura al elementului activ
(figura 6.45). S-a constatat ca energia inmagazinata de elementul activ este
similara pentru cele trei materiale si ca exista posibilitatea echivalarii intre
materialele considerate. Stabilitatea acestui model, atunci cand se apasa cu toata
greutatea corporala este cea mai bund, comparativ cu cele doua forme constructive
considerate anterior (deplasarea totala maxima pentru ,C” cu profil jos ® 9 mm;
deplasarea totala maxima pentru ,C” cu profil inalt * 4 mm; deplasarea totala
maxima pentru ,L” = 2,5 mm).

6.5. Determinarea experimentala a deformatiei elementului
activ

Pentru a verifica daca datele obtinute prin simulare si cele obtinute prin
calcul teoretic corespund realitatii, s-au construit doua arcuri lamelare, de forma cea
mai complexa (,C"” cu profil inalt). Pentru constructia arcurilor s-a utilizat un otel arc
de tipul 25CrMo4. Proprietatile mecanice ale acestuia sunt prezentate in tabelul

6.27.
Tabelul 6.27. Proprietatile mecanice pentru materialul 25CrMo4

Tipul materialului 25CrMo4
Modulul lui Young 205 GPa
Coeficientul lui Poisson 0,29
Densitate 7,85 g/cm?®
Limita de curgere la intindere 460 MPa
Rezistenta de rupere la intindere 731 MPa

Cele doua arcuri au fost dimensionate pentru a se obtine o rotire a capatului
liber @=10°. S-a optat pentru unghiul minim admisibil datorita proprietatilor
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mecanice ale acestui material. Grosimea lamelei initiale (materialul brut) a fost de 2
mm. In urma calculului teoretic au rezultat dimensiunile din tabelul 6.28.

Arcul 1 a fost dimensionat pentru a se obtine rotirea dorita la o forta
exterioara de 80 N, iar arcul numarul 2 a fost dimensionat pentru a se obtine rotirea
dorita la o forta exterioara de 100 N.

Tabelul 6.28.Dimensiunile arcurilor construite

Nr. arc 1 2
r (raza de curburd) 16 mm 13 mm
a 42 mm 35 mm
b 42 mm 35 mm
C 80 mm 64 mm
0 14° 15°
h (latimea lamelei) 50 mm 40 mm

Pentru experiment s-a utilizat un stand motorizat pentru incercari la
tractiune de tip Multitest 5-i (figura 6.58). Arcurile lamelare au fost fixate cu
ajutorul unui dispozitiv de prindere. Viteza de deplasarea bratului mobil (care a
actionat asupra extremitatii inferioare a arcurilor) a fost de 5 mm/min. S-au impus
mai multe deplasari ale bratului mobil al masinii: 5 mm, 10 mm, respectiv 20 mm
pentru fiecare arc in parte. Pentru fiecare din cele trei incercari s-a determinat
valoarea fortei necesare pentru deformarea arcului.

Fig.6.58. Standul experimental utilizat pentru studiul arcurilor lamelare

In urma experimentului s-a observat cd, pentru arcul 1, valorile fortei
aplicate pentru deplasarea bratului mobil al masinii cresc aproximativ liniar, in
functie de timp (figura 6.59). Forta de 80 N corespunde cu o deplasare a bratului
mobil de 19,52 mm.
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Fig.6.59. Forta necesara deformatiei arcului 1
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Pentru arcul 2, valorile fortei aplicate pentru deplasarea bratului mobil al
masinii cresc aproximativ liniar, in functie de timp (figura 6.60). Cu toate acestea,
se observa ca in momentul de timp T=218, s forta (F=118 N) scade. Acest moment
de timp coincide cu intrarea materialului in deformatie plastica. Acest aspect este
firesc, daca se considera faptul ca arcul a fost dimensionat pentru a se deforma in
domeniul elastic la o forta de 100 N. Momentul in care forta necesara deformatiei
este de 100 N coincide cu o deplasare a bratului mobil de 15,12 mm. Dupa aducerea
bratului mobil la pozitia initiala s-a constatat o diferenta de 0,7 mm fata de
extremitatea inferioara a platformei (datorata deformatiei in domeniul plastic).
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Fig.6.60. Forta necesara deformatiei arcului 2
Deplasarea bratului mobil coincide cu deformatia extremitatii inferioare a

arcului. Deplasarea (figura 6.61) poate fi calculata in functie de timp, cunoscand ca
viteza de incarcare este de 5 mm/min.
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Fig.6.61. Forta necesara deplasarii bratului mobil: a) pentru arcul 1; b) pentru arcul 2

Au fost concepute modele CAD pentru cele doua arcuri si s-a efectuat
analiza cu ajutorul metodei elementelor finite pentru o situatie echivalenta studiului
experimental. Restrictiile si incarcarile pentru analiza sunt prezentate in figura 6.62.
S-a studiat efectul aplicarii unei forte de 80 N asupra extremitatii inferioare a
lamelei arcului 1 si efectul aplicarii unor forte de 100 N, respectiv 118 N asupra
extremitatii inferioare a lamelei arcului 2.
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Fig.6.62. Conditiile pentru analiza deformatiei arcurilor

Rezultatele experimentului releva nivelul de acuratete al calculului teoretic si
al analizei cu element finit. Diferentele pot fi observate prin studierea tabelului 6.29
si 6.30.

Tabelul 6.29. Deformatiile arcului 1

F fy fy fy eroare relativa | eroare relativa
aplicat experimental teoretic element | fy teoretic - fy | fy element finit -
[N] [mm] [mm] finit experimental fy experimental
[mm] % %
8 1,61 1,76 1,74 8,52 7,47
16 3,66 3,91 3,72 6,39 1,61
24 5,35 5,87 5,54 8,86 3,43
32 7,63 7,83 7,46 2,55 2,28
40 9,33 9,79 9,21 4,70 1,30
48 11,34 11,74 11,27 3,41 0,62
56 13,63 13,70 13,23 0,51 3,02
64 15,33 15,66 15,05 2,11 1,87
72 17,82 17,62 17,07 1,14 4,39
80 19,52 19,57 19,09 0,26 2,25
Tabelul 6.30. Deformatiile arcului 2
F fy fy fy eroare relativa eroare relativa
aplicat experimental teoretic element | fy teoretic - fy | fy element finit -
[N] [mm] [mm] finit experimental fy experimental
[mm] % %

10 1,43 1,53 1,44 6,80 0,69
20 2,77 3,07 2,90 9,73 4,48
30 4,17 4,59 4,36 9,22 4,36
40 5,75 6,13 5,85 6,16 1,71
50 7,16 7,66 7,33 6,55 2,32
60 8,62 9,20 8,82 6,27 2,27
70 10,14 10,73 10,24 5,51 0,98
80 11,87 12,26 11,69 3,15 1,54
90 13,37 13,79 13,28 3,04 0,68
100 15,12 15,32 14,94 1,33 1,20
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Valorile deplas&rii obtinute prin cele trei metode sunt similare. in concluzie,
se poate spune ca analiza cu element finit s-a facut cu o acuratete buna, iar calculul
teoretic poate fi utilizat ca baza pentru dezvoltarea unor solutii constructive pentru
arcuri de formele discutate. Tinand cont de dimensiunile dispozitivelor de forta
aplicata, arcul lamelar 2 poate fi utilizat de un copil cu masa corporala de 8 Kg.
Obtinerea unui dispozitiv final va necesita incercari suplimentare, conform cu
standardele in vigoare [96].

6.6. Concluzii

In urma studiului formelor constructive considerate, s-a constatat ca valorile
momentului ,articular” la nivelul ,gleznei” protezei sunt stréans legate de forma
elementului activ, mai exact, de comportamentul acestuia, atunci cand asupra talpii
actioneaza reactiunile din partea solului. Tinand cont de valorile apropiate ale
momentului ,articular” pentru cele trei tipuri de materiale considerate, s-au luat
drept referinta valorile obtinute pentru materialul AISI 4140H, pentru fiecare forma
a constructiva a protezei. Compararea celor trei siruri de valori obtinute permite
evaluarea diferentelor dintre valorile momentelor ,articulare” ale celor trei forme
constructive ale elementului activ (figura 6.63).

Momentul articular al gleznei
100

80 /A
T 0 L\
TZE’ 40 /‘% \ Cinalt
% o - ,Z// \\ —===Cjos
= ,/'/"/ \ — -t
o I o N —— M normal

-20

0 01 02 03 04 05 06 07

Timp (s)

Fig.6.63. Momentul articular al gleznei. Comparatie intre valorile momentului articular
corespunzator miscarii de flexie-extensie a labei piciorului (M normal) cu cel
corespunzator miscarii de flexie-extensie a talpii modelelor de proteze studiate (C
inalt, C jos, L).

Prin studierea figurii 6.63 se poate observa ca pentru toate cele trei forme
constructive valorile maxime ale momentului ,articular” sunt mai reduse decat cele
ale momentului articular corespunzator unui picior intact. Cu toate acestea, valorile
maxime tind sa se apropie de limita necesara obtinerii efortului minim (discutata in
subcapitolul 5.4). O simpla evaluare a valorilor obtinute nu releva efectul (probabil)
pe care aceste proteze |-ar avea asupra musculaturii membrului rezidual. Din acest
considerent s-a utilizat metoda descrisa in subcapitolul 5.4 (s-a aplicat momentul
Jarticular” al protezelor la extremitatea inferioara a tijei din modelul musculo-
scheletal). Pentru protezele C s-a considerat ca articulatia anatomica a gleznei
coincide cu conexiunea dintre proteza si tija. Pentru protezele L au fost aduse
modificari modelului musculo-scheletal in functie de distanta dintre talpa protezei si
extremitatea inferioara a tijei protezei. Momentele de inertie ale protezelor au fost
determinate cu ajutorul software-ului SolidWorks (figura 6.64).

In urma simularilor prin dinamica inversa, s-a determinat consumul
metabolic total al muschilor coapsei, pentru un pas complet (tabelul 6.31). Protezele
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de tip C cu profil jos s-au dovedit a fi cea mai buna solutie din acest punct de
vedere. Protezele din otel (AISI 4140 H), datoritda masei mari au solicitat
suplimentar musculatura, iar consumul metabolic a fost mai ridicat, indiferent de
forma arcului principal. Cu toate acestea, se observa ca diferentele intre consumul
metabolic total, pentru aceeasi forma a arcului principal sunt scazute.
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Output coordinate system: - default — -5

o _;'

[V Include hidden bodiesfcomponents

[#! Show output coordinate system in carner af windaw

Assigned mass properties
Mass praperties of Talpa { Part Configuration - Default ) -

Qutput coordinate System: — default —
Density = 0.00785 grams per cubic millimeter
Mass = 545.55676 grams
| Volume = 69497.67628 cubic millimeters
Surface area = 44539.31147 millimeters 2
Center of mass: [ millimeters )
%= 4173934

¥ = 0,09537
= -21.68165

——
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Ix = [0.98047, -0.00196, -0.19665) Px = 297523 96758

Iy = (-0,19666, -0.00188, -0.95047) Py = 156792108201

Iz = [0.00155, 1.00000, -0.00223) Pz = 1611653.72236

s Cae

r square millimeters |
Taken at the center of mass and aligned with the output coordinate system,

Lix = 34665782227 Ly = -2506.47291 Lz = -244947 34712
Lyx = -2506.47291 Lyy = 1611648,53090 Lyz = 586.47097
Lzx = -244947 34712 Lzy = 58647097 Lzz = 151879243877

Moments of inertia: [ grams * square millimeters |
Taken at the output coordinate system,
Do = 60312578934 by = 4678.08943 Ixz = -738664.10857
Iyx = 4678.08948 Ty = 2818565.34628 Iyz = 171452526
73866410857 Izy = 1714,52526 Izz = 2459251,21059

Fig.6.64. Determinarea momentelor de inertie pentru proteza C cu profil inalt. Pentru
materialul AISI 4140H.

Pentru a putea evalua obiectiv diferentele datorate formei constructive a
arcului principal, s-au studiat activitatile muschilor Rectus femoris, Vastus lateralis,
Semitendinosus, Biceps femoris si Gluteus maximus in cazul utilizarii celor trei tipuri
de proteze din otel (AISI 4140 H).

Tabelul 6.31. Consum metabolic total Pmet [W] pentru un pas complet

Tipul protezei Material AISI 4140 Material Du Pont Material Du Pont
H Kevlar 49 Zytel 70G30HS
C profil nalt 6792,2 6767,9 6773,2
C profil jos 5785,7 5764,4 5768,2
L 5862,8 5826,8 5833,4
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Fig.6.65. Activitatea muschilor Rectus femoris, Vastus lateralis, Semitendinosus, Biceps
femoris si Gluteus maximus. Valori ale activitatii musculare obtinute pentru situatiile
in care momentul articular din glezna este momentul ,articular” al protezelor ,C” cu
profil jos, ,C” cu profil inalt, ,L”. Studiu utilizdnd date de pozitie si reactiuni
articulare corespunzatoare unui pacient cu amputatie.

S-a observat ca proteza ,,C” cu profil jos este cea mai buna solutie din punct
de vedere al reducerii activitatii musculaturii coapsei (figura 6.65). Forma protezei
permite acesteia sa se muleze mai bine pe sol si sa genereze un moment ,articular”
mult mai apropiat de cel corespunzator articulatiei gleznei. Similar, proteza ,L"” se
muleaza pe sol, iar momentul ,articular” al acesteia este foarte apropiat de cel
corespunzator articulatiei gleznei. Arcul principal al protezei ,C” cu profil inalt se
deformeaza semnificativ doar in momentul in care pacientul apasa pe portiunea
echivalenta falangelor a talpii, ceea duce la cresterea simtitoare a valorilor
momentului ,articular” doar in etapa trei a pasirii.

In concluzie, se poate spune ca, pentru a creste performantele protezelor
transtibiale, forma preferabila pentru elementul activ este ,C” cu profil jos. Acest
design permite reducerea efortului depus de pacient pentru deplasare.
Dezavantajele acestei forme constructive sunt stabilitatea scdazuta atunci cand se
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apasa cu toata greutatea corporala pe tija protezei si cantitatea mai mare de
material necesara pentru constructia unei proteze de acest tip (comparativ cu
celelalte forme constructive studiate). Din punct de vedere al materialelor, este
evident ca materialele speciale (Kevlar, compozite din fibra de carbon s.a.) au
proprietati mecanice mult mai bune ca materialele mai ieftine (in studiul de fata -
AISI 4140H, Zytel 70G30HS). Cu toate acestea, o proteza cu arcul principal in forma
de ,C"” cu profil jos, construita din Zytel permite deplasarea cu efort redus a
persoanei cu amputatie (diferentele consumului metabolic intre materiale sunt
reduse). in ceea ce priveste masa dispozitivelor (tabelul 6.20, tabelul 6.24, tabelul
6.26), aceasta nu influenteaza semnificativ rezultatele obtinute (tabelul 6.29). Prin
urmare, daca nu se urmareste obtinerea unui dispozitiv care sa reziste la solicitari
foarte mari, materialele plastice sunt o alternativa mai ieftina si echivalentul
materialelor scumpe in ceea ce priveste comportamentul protezei la solicitarile
datorate pasirii pe sol.
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7. CONCLUZII. CONTRIBUTII ORIGINALE SI
DIRECTII VIITOARE DE CERCETARE

In lucrarea de fatd s-a urmaérit studierea deplasarii pacientilor cu amputatie
transtibiald si realizarea unui model musculo-scheletal cadt mai apropiat de
fizionomia acestora, in incercarea de a dezvolta metode prin care este posibila
cresterea performantelor protezelor pe care acestia le utilizeaza. S-a pus accent pe
studierea activitatii muschilor coapsei membrului rezidual si a cauzelor ce duc la
cresterea sau scaderea acestei activitati.

In capitolul 1, ,Stadiul actual in dezvoltarea protezelor transtibiale”, autorul
a adus urmatoarele contributii:

- O sinteza originala, rezultatul unui studiu bibliografic amanuntit, a tipurilor
de proteze pentru piciorul uman. S-au evidentiat modelele mai simple, dar
functionale si modelele complexe, concepute pentru a aduce o contributie
semnificativa la propulsia pacientului.

- O clasificare originala, pe baza bibliografiei studiate, cu numeroase
exemplificari, a modelelor de proteze cu constructie complexa. Acestea pot
fi: proteze ce permit inmagazinarea si eliberarea de energie si proteze ce
permit reglarea unghiului dintre tija si talpa protezei. In ultima categorie
sunt prezentate modele de ultima generatie, actionate cu ajutorul
motoarelor si un model controlat prin contractie musculara.

Rezultatele obtinute au fost diseminate intr-o lucrare stiintifica [186].
In capitolul 2, ,Modele pentru ansamblul pelvis-picioare”, autorul a adus
urmatoarele contributii:

- Un studiu bibliografic al anatomiei membrului inferior, abordat din punct de
vedere al osteologiei (studiul scheletului), ortologiei (studiul articulatiilor si a
ligamentelor) si miofunctional (studiul tendoanelor si al muschilor). Sunt
prezentate principalele proprietati caracteristice muschilor, masurabile in
momentul actual si restrictiile de miscare ale membrului inferior uman.

- O sinteza a principalelor solutii software utilizate in prezent pentru studiul
miscarii umane.

- O prezentare originala a structurii modelului musculo-scheletal intact pentru
membrul inferior uman (dezvoltat de AnyBody Tecnonolgy). S-a pus accent
pe structura lanturilor cinematice din model si pe muschii prezenti in acesta.
In capitolul 3, ,Modelarea mersului uman prin dinamica inversa”, autorul a

adus urmatoarele contributii:

- O prezentare originala a experimentului pentru prelevarea datelor necesare
unei analize prin dinamica inversa. S-a prezentat protocolul experimental
utilizat de autor in laboratorul pentru analiza mersului din cadrul universitatii
din Porto, Portugalia (pe durata unui stagiu de sase luni la aceasta institutie)
si protocolul experimental utilizat de autor in laboratorul pentru analiza
mersului din cadrul universitatii ,Politehnica” din Timisoara. Au fost discutate
aspectele teoretice necesare realizarii experimentului pentru prelevarea
datelor si obtinerii semnalelor ce definesc pozitile membrului inferior uman
si s-au prezentat metodele experimentale utilizate pentru studierea fortelor
rezultate in urma contactului piciorului cu solul (pe durata pasirii).
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O prezentare originala a solutiilor utilizate in prezent pentru sincronizarea
semnalelor de pozitie cu semnalele prelevate de la o platforma pentru
masurarea reactiunilor din partea solului si o clasificare a acestora. Astfel, se
poate vorbi de solutii complete (aparatura de masura ce permite
determinarea de semnale sincronizate) si solutii accesibile, pentru care
sincronizarea dintre semnale se face manual.

Prezentarea unor algoritmi, conceputi de autor in scopul sincronizarii

semnalelor:

a) Algoritm pentru determinarea duratei pentru care piciorul este in
contact cu solul pentru semnalele de pozitie.

b) Utilizarea metodei CUSUM din controlul calitatii pentru determinarea
intervalului de valori ale semnalului reactiunilor din partea solului ce
coincide cu durata pentru care piciorul este in contact cu solul.

c) Metodele utilizate de autor pentru aducerea semnalelor la frecventa
comuna de esantionare si faza comuna.

Dezvoltarea unui algoritm, conceput de autor pentru a determina centrul de
aplicatie al reactiunilor (centrul de presiune) si a valorilor componentei
normale a reactiunilor din partea solului, atunci cand se utilizeaza o
platforma pentru masurarea presiunii rezultatd in urma contactului dintre
picior si sol.
Dezvoltarea unui algoritm, conceput de autor, pentru a determina presiunea
de sub piciorul in contact cu solul. Algoritmul permite determinarea
presiunilor de sub fiecare picior, chiar daca ambele picioare sunt in contact
cu platforma.
Realizarea unei aplicatii in Matlab, bazata pe algoritmii originali dezvoltati de
autor, ce permite sincronizarea automatda a semnalelor si genereaza
automat fisiere de intrare pentru software-ul AnyBody.
Realizarea wunei aplicatii in Matlab ce permite vizualizarea pozitiei
aproximative a oaselor scheletice si determinarea lungimilor aproximative
ale labei piciorului, gambei si coapsei, tinandu-se cont de datele de pozitie
determinate experimental. Aplicatia permite determinarea pozitiilor reperelor
externe fata de sistemele de coordonate atasate corpurilor rigide si este
deosebit de utila pentru reconstructia configuratiei reperelor pe modelul
musculo-scheletal. Un alt avantaj al aplicatiei este posibilitatea cuantificarii
erorilor de pozitie datorate miscarilor relative dintre piele si oasele scheletice
si distorsiunilor datorate lentilelor camerelor de filmat.
O sinteza originala a metodelor prin care se pot determina erorile din
semnale de pozitie ce definesc traiectoriile spatiale ale membrului inferior,
cat si erorile ce pot sa intervina in urma determinarii centrului de presiune.
O prezentare originala a modului prin care se poate utiliza aplicatia
»gaitapplication2” (conceputda de AnyBody Technology) pentru a reduce
simtitor erorile de pozitie si pentru aproximarea lungimilor oaselor
scheletice.
Un studiu dinamic, al unui subiect fara dizabilitati, folosind AnyBody si date
de intrare obtinute experimental de autor. Sunt prezentate valorile
momentelor articulare obtinute in urma simularii si reactiunile articulare
datorate actiunii musculaturii scheletice. Pentru validarea activitatii
musculare obtinute prin simulare s-au utilizat date experimentale, obtinute
de autor din arhivele societatii internationale de biomecanica.

Un studiu dinamic, al unui subiect fara dizabilitati, folosind AnyBody si date

de intrare obtinute experimental de autor prin utilizarea unei platforme
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Zebris pentru masurarea presiunii datorate contactului dintre picior si sol si

a unui sistem Zebris pentru determinarea traiectoriilor spatiale ale

membrului inferior uman. Sunt prezentate valorile momentelor articulare

obtinute in urma simularii si reactiunile articulare datorate actiunii
musculaturii scheletice. Este evidentiat faptul ca, desi autorul a reusit sa
estimeze componentele laterale ale reactiunilor din partea solului, datele nu
au putut fi utilizate pentru analiza mersului uman. Acest fapt s-a datorat
limitarilor sistemului Zebris pentru determinarea traiectoriilor spatiale ale
membrului inferior uman, care nu a permis decat inregistrarea unei
deplasari cu viteza redusa.

Rezultatele obtinute au fost diseminate in doua lucrari stiintifice [180], [183].
Capitolul 4, ,Modelarea mersului pacientilor cu amputatie transtibiald”, este
capitolul cel mai important al tezei de fata si in totalitate original. Principalele
realizari ale autorului in acest capitol sunt:

- Modelarea mersului pacientilor cu amputatie transtibiala prin controlul
automat al gleznei. Este prezentata ideea de baza a acestui tip de modelare
si consideratiile teoretice - s-a incercat dezactivarea muschilor ce
controleaza miscarea labei piciorului prin utilizarea unei functii de control
automat al miscarii gleznei. Sunt discutate limitarile utilizarii acestei metode
- muschii cu puncte de insertie pe laba piciorului si origine pe femur vor fi
activi, chiar daca muschii cu origine pe tibie vor fi inactivi.

- Modelarea mersului pacientilor cu amputatie transtibialda prin eliminarea
muschilor. Este prezentata ideea fundamentala a acestui tip de modelare:

- Sunt eliminati muschii cu origine pe femur si insertie pe laba piciorului si
muschiul Gastrocnemius.

- Autorul a tinut cont de atrofia musculara caracteristica pacientilor cu
amputatie transtibiala si a adus modificari asupra proprietatilor
muschilor coapsei, conform cu literatura de specialitate.

- Lantul cinematic initial al modelului musculo-scheletal a fost modificat
pentru a simula contactul dintre bont si proteza - tibia a fost inlocuita
printr-un ansamblu rigid de doua corpuri (tija si tibia reziduala). Masele
si momentele de inertie ale celor doua corpuri rigide corespunzatoare
tijei si tibiei reziduale au fost recalculate, in functie de geometria tijelor
din comert si de procentul din tibia initiala reprezentat de tibia reziduala.

- Laba piciorului a fost considerata echivalentul protezei propriu-zise, iar
miscarile la nivelul gleznei au fost controlate automat, printr-o functie
de control a miscarii ce urmeaza traiectoriile spatiale ale protezei

_ (determinate experimental de autor).

In urma analizei prin dinamica inversa s-au obtinut activitati musculare

proportionale ca intensitate cu cele prezentate in literatura de specialitate.

S-a cuantificat consumul metabolic al muschilor coapsei in scopul

comparatiei acestuia cu valori similare, obtinute in urma analizei mersului

unor persoane fara dizabilitati.
Rezultatele obtinute au fost diseminate in doua lucrari stiintifice [181], [182].

Capitolul 5, ,Aplicatii ale modelelor musculo-scheletale obtinute”. In acest

capitol (complet original), s-a urmarit studierea a diverse aspecte de interes pentru
protezarea de membru inferior:

- S-au studiat fortele ce actioneaza la nivelul contactului bont-proteza pentru
diferite pozitii de lucru. Acest studiu poate fi privit si ca un studiu ergonomic
al lucrului din pozitie verticala si din pozitie sezand. S-au studiat miscari in
spatiul activ al membrelor superioare si s-au ales miscarile pentru care
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valorile maxime ale activitatii musculare sunt ridicate. Pentru aceste miscari
s-au studiat fortele ce actioneaza la nivelul contactului bont proteza.
Rezultatele obtinute arata faptul ca, la prinderea lateralda a unui obiect,
solicitarile asupra contactului bont-proteza (si, deci, asupra protezei propriu-
zise) cresc simtitor.

- S-a studiat influenta inaltimii tocului pantofilor asupra activitatii musculare a
membrului rezidual. Acest studiu este bazat pe date obtinute experimental
de catre autorul tezei. S-a urmarit studierea influentei utilizarii tocului de
dimensiune implicita, specificat de majoritatea producatorilor de proteze ca
fiind 1 cm si a unui toc de 3 cm. Rezultatele obtinute releva ca, daca
aliniamentul protezei este corect, activitatea muschilor coapsei membrului
rezidual este similara pentru ambele situatii considerate. Micile diferente ale
activitatilor musculare sunt legate de mentinerea echilibrului. Concluzia
acestui studiu este ca, atunci cand se urmareste conceperea unei proteze
care sa permita reglarea unghiului dintre proteza si sol, este importanta
cresterea stabilitatii dispozitivului si nu a raportului dintre energia
inmagazinata si eliberata de acesta.

- S-au studiat fortele interioare ce actioneaza asupra articulatiilor corpului
uman, in cazul persoanelor fara dizabilitati. Acest studiu este bazat pe zece
seturi de date obtinute experimental de autor. Rezultatele obtinute arata ca,
daca se utilizeaza un model musculo-scheletal complet, fortele de reactiune
articulare au valori de pana la de patru ori greutatea corporala. Datele din
literatura de specialitate au confirmat valorile obtinute de autor. Fortele de
reactiune articulard sunt deosebit de importante atunci cand se studiaza
protezarea de membru inferior - o proteza conceputa doar in scopul cresterii
propulsiei poate duce la suprasolicitata articulatiilor membrului rezidual.
Concluziile acestui studiu sunt ca, in lipsa musculaturii ce asigura flexia
plantara, proteza trebuie sa fie conceputa tinandu-se cont doar de valoarea
momentului articular la nivelul gleznei intacte si de reactiunile nete. O
restaurare completa nu este posibila in lipsa muschilor cu origine pe femur si
insertie pe laba piciorului.

- S-a studiat posibilitatea reducerii efortului depus de pacientii cu amputatie
transtibiaIAé’l, pornind de la aspectele teoretice ale unei probleme de dinamica
inversa. In acest studiu s-a urmarit determinarea efectului valorilor
momentului articular la nivelul ,gleznei” protezei asupra musculaturii coapsei
membrului rezidual. S-a demonstrat ca, in lipsa musculaturii ce asigura
flexia plantara, utilizarea unei proteze ce ar genera un moment ,articular”
egal cu momentul articular al gleznei intacte ar duce la suprasolicitarea
musculaturii membrului rezidual. Rezultatele obtinute arata ca, proteza
trebuie sa genereze un moment articular cu valoare numerica maxima de
aproximativ 0,085*greutatea corporalda (pentru mers). Concluzia acestui
studiu este ca, daca se urmareste cresterea performantelor protezelor,
accentul trebuie pus pe reducerea efortului pacientului si nu pe cresterea
propulsiei (tendinta actuald).

Rezultatele obtinute au fost diseminate in trei lucrari stiintifice [184], [185], [179].
In capitolul 6, ,Proiectarea unui model de proteza transtibiald”, autorul a
adus urmatoarele contributii originale:

- O sinteza a formelor constructive uzuale pentru protezele transtibiale si o
prezentare, a principalelor restrictii de care trebuie sa se tina cont atunci
cand se urmareste conceperea unei proteze.
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- O sinteza bibliografica a principalelor materiale utilizate in momentul actual
pentru constructia protezelor. Sunt prezentate atat materiale cu proprietati
mecanice deosebite, cat si materiale uzuale.

- O prezentare originala a etapelor pasirii (pe durata contactului dintre picior
si sol) si o explicatie al felului in care reactiunile din partea solului
actioneaza asupra talpii piciorului uman. Aceasta prezentare este deosebit
de importanta atunci cand se urmareste obtinerea unui dispozitiv care sa se
deformeze asemanator cu miscarea piciorului intact.

- Calculul teoretic pentru diferite forme ale elementului activ, in mare parte
rezultatul calculelor efectuate de autorul prezentei teze. Formulele permit
dimensionarea elementului activ in functie de deplasarea dorita a capatului
liber al lamelei si de valorile reactiunilor din partea solului.

- O metoda pentru analiza dinamica a deformatiei modelelor de proteze,
conceputa de autor, ce permite studierea comportamentului protezei pe
durata contactului cu solul. Reactiunile din partea solului au fost distribuite
pe talpa protezei astfel incat rezultanta acestora sa se deplaseze dinspre
calcai spre varful acesteia.

- 0 analizd cu elemente finite, conform cu metoda conceputa de autor, a
deformatiei modelelor de proteze concepute prin calcul teoretic. Pentru
studiu s-au considerat trei forme constructive si trei materiale pentru fiecare
model constructiv. S-a efectuat un studiu static structural al
comportamentului fiecarui arc principal al protezei, atunci cand asupra talpii
protezei actioneaza fortele de reactiune din partea solului. S-a efectuat un
studiu dinamic al comportamentului fiecarei forme constructive, atunci cand
asupra talpii protezei actioneaza fortele de reactiune din partea solului
(rezultanta acestora se deplaseaza dinspre calcai spre varf). S-a studiat
stabilitatea protezei, atunci cand axa tijei acesteia este pergendicularé pe sol
iar asupra tijei apasa greutatea corporala a pacientului. In urma studiilor
dinamice, pentru cele noua situatii considerate, s-a observat ca toate
modelele de proteze se deformeaza similar cu piciorul uman intact. S-au
obtinut momentele ,articulare” ale ,gleznelor” protezelor pentru a permite
studierea teoretica a activitatii musculaturii membrului rezidual in cazul
utilizarii acestor dispozitive. In urma acestui studiu s-a ales forma
constructiva pentru care s-a obtinut cea mai mica activitate musculara, iar
efortul depus a fost minim. Concluzia este ca diferentele datorate utilizarii
diferitelor materiale (din punct de vedere al efortului depus de pacient) sunt
minime. Practic, singurul factor semnificativ este forma elementului activ al
protezei. Momentul ,articular” la nivelul conexiunii dintre tija si proteza
depinde direct de forma constructiva a acesteia.

- Un studiu experimental pentru verificarea calculelor teoretice. Au fost
construite doua arcuri lamelare de forma geometrica complexa si s-a studiat
deformatia acestora. S-a observat ca valorile obtinute experimental sunt
similare cu cele determinate prin calcul teoretic si cu cele obtinute prin

A analiza cu elemente finite.

In concluzie, se poate spune ca obiectivele stabilite initial au fost pe deplin
indeplinite, mai precis obtinerea unui model musculo-scheletal echivalent membrului
rezidual al pacientilor cu amputatie transtibiala si determinarea factorilor ce duc la
cresterea performantelor protezelor transtibiale. S-a evidentiat o forma constructiva
simpla ce permite reducerea efortului depus de pacient. Teza de fata prezintg,
practic, o metoda prin care se poate utiliza modelarea musculo-scheletala si metoda
elementelor finite pentru a imbunatati simtitor calitatea protezelor. Principalul
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avantaj al metodei prezentate este faptul ca aceasta permite studiul influentei
utilizarii unui model de proteza, asupra musculaturii scheletice, inca din stadiul
conceptual. Modelul musculo-scheletal, conceput pentru studierea deplasarii
pacientilor cu amputatie transtibialda, permite obtinerea unor activitati musculare
similare cu cele prezentate in literatura de specialitate curenta. Acest model poate fi
imbunatatit prin introducerea unei conexiuni elastice intre tija si bont (lucru care a
fost imposibil cu versiunea de AnyBody utilizata). Urmatorul pas logic este testarea
unor prototipuri de proteza direct pe pacienti si studierea activitatii musculare
rezultate in urma pasirii. Este evident ca si raspunsul subiectiv al acestora, in urma
utilizarii dispozitivelor, trebuie sa fie luat in considerare. O viitoare directie de
cercetare este studierea, cu ajutorul metodei descrise, a unor activitati mai intense
(alergat, sarituri, etc). De asemenea, o alta directie de cercetare este studierea
posibilitatii utilizarii unor arcuri cu sectiune variabild, in scopul reducerii cantitatii de
material necesara pentru obtinerea unui model final (comercial).
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ANEXA 1

Model cinematic redus pentru membrul inferior uman

Anexa 1 prezinta un model cinematic redus pentru membrul inferior uman.
Acest model a fost conceput de catre autor si este similar cu alte modele din
literatura de specialitate [144], [110], [69]. Structura modelului este simplificata si
nu permite analiza tuturor miscarilor posibile la nivelul membrului inferior. Pentru
studiul cinematic al membrului inferior uman s-a considerat ca acesta are o
structura cinematica simplificata, similara cu a unui robot cu sase grade de libertate.
Modelare s-a facut utilizdnd conventia Denavit-Hartenberg.

Orice corp este perfect precizat in spatiul tridimensional daca se poate
indica, printr-o matrice de tip general G, pozitia originii si cosinusurile directoare ale
versorilor sistemului de coordonate atasat corpului respectiv. Daca acest corp este
supus unei modificari de pozitie, aceasta implica realizarea unei succesiuni de
transformari care consta cel putin dintr-o translatie sau o rotatie, conform legilor
miscarii generale ale rigidului. Este deci, necesar sa se stabileasca matricele ce
exprima aceste doua transformari simple si care, inmultite cu matricea generala ce
caracterizeaza pozitia anterioara a corpului, sa permita exprimarea noii sale pozitii.

Astfel, fintre reperele atasate
elementelor j-1 si i, legatura este asigurata
printr-o matrice de transfer notatd T, ce
contine translatiile si rotatiile. Matricea
generala de transfer, G; contine pozitia Articulatia
originii corpului i si cosinusurile directoare ~ soldului
ale versorilor sistemului de coordonate al
corpului i.

Gi= Ty 1 To 1T, (A1.1)

Pentru determinarea matricei G; se
calculeaza produsele matricelor de transfer
de la dreapta spre stanga, astfel incat ——

ips . . . Articulatia
pozitia ultimului corp din lantul misnedifolel
cinematic va fi cunoscuta, pe rand, fata de
toate elementele de la stanga sa pana la
cel considerat drept baza.

Pentru determinarea matricelor de
transfer [T;] (ecuatiile Al.2) se scrie
tabelul de variabile articulare (tabelul Articulatia
A1.1) (in concordantd cu figura Al.1 si M
forma generalda a matricelor descrisa in A

. . . Articulatia
ecuatia 2.1 din subcapitolul 2.1). tatuiand
unde f este lungimea femurului; t este
lungimea tibiei; p este lungimea cumulata
tarsus + metatarus; d este lungimea Fig.A1.1. Model cinematic pentru
cumulata a falangelor; b este jumatate din membrul inferior
latimea bazinului.
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240 Anexa 1

Tabelul A1.1. Variabile articulare

Articulatia | g; o; /; d;
1 6; | 0° f|-b/2
2 6| 90° | 0 0
3 63| -90° | t 0
4 6, 0° |p 0
5 0| 90° | O 0
6 6s | -90° | d 0

Conventia de notare folositd este: Ci=cos(q;); si=sin(qj); cij=cos(qj+qj);
sij = sin(q; +qj) .

c; -S;1 0 c4f s 0 coxf 0
0 S1 (1 0 qlf 1 S 0 —-C2f 0
T1= T2=
0O 0 1 -b 0 1 0 0
0o 0 0 1 00 0 1
[c3 0 -s3 c3t Cq4 -S4 0 cy4p
2T,= |53 0 c3 gzt 3T,=| 54 4 0 qup (A1.2)
o -1 0 0 0 o 1 0
0 0 0 1 0 0 0 1
‘cs 0 ssp O c6 0 -sg cgd
4 _|S5 0 —-c5p O| s _|Se O <cg Qqed
Ts= Te=
0 1 0 0 0 -1 0 0
10 0 0 1 0 0 0 1

Modelul cinematic direct se obtine din matricea generald, care exprima pozitia si
orientarea efectorului final in raport cu sistemul de referinta fix. Matricea generala
9G¢ se obtine prin inmultirea de la dreapta spre stdnga a matricelor de transfer :

0Ge=G"'=T; 'T, *T5 °T4 *T5 °Te (A1.3)

Pozitia sistemului de referinta atasat efectorului final S’ se obtine prin aplicarea unei
transformari de rotatie generale, Rg, a sistemului de referinta corespunzator
centrului pelvisului. Utilizand scrierea la forma generala a matricei (ecuatia 2.12), se
obtine:

Ny Ox dx Px

Ry=0Gs=|"Y % 9 Py (A1.4)
nz 0z az Ppz
o 0 O 1

Se obtin:

n, = cb6c5c3c4cls2 - c6¢c5c3c4s1s2 — cb6¢c5s4cl1c2 - cbc5s4s1c2 — cb6s5¢3s4c1s2 +
c6s5c3s4s1s2 — c6s5c4s1c2 — s6s3cls2 + s6s3s1s2

n, = c6c5c3c4sl1s2 + cbc5c3c4cls2 — cb6e5s4s1c2 + cb6e5s4clc2 - c6s5c3s4s1s2 -
c6c3s4cls2 —c6s5c4sic2 + cb6s5c4clc2 + s6s3s1s2 — s6s3clc2

n, = c6s3c4c5 - c6s3s4s5 + ¢c3s6
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0, = - sbc3c4cls2 + s5c3cd4s1s2 + s5s4clc2 + s5s4slc?2 - c5c3s4cls2 +
c5c3s4s1s2 - c5c4clc2 - c5c4slc2

0, = - s5c3c4s1s2 - s5c3c4cls2 + s5s4s1c2 — s5s4clc2 — c5c3s4s1s2 - ¢5c3s4cls2
- c5c4s1c2 + c5c4clc2

0, = — s3(c4c5 + s4c5)

ay = — sbc5c3c4cls2 + sbc5c3c4s1s2 + s6cS5s4clc2 + sbce5s4s1c2 + s6s5c¢3s4cls2
- s6s5c3s4s1s2

a, = — sbc5c3c4s1s2 — sbc5c3c4cls2 + sbe5s4slc2 - sb6c5s4clc2 + s6s5¢3s4s1s2 +

s6s5c3s4cls2 + s6s5c4s1c2 - s6s5c4clc2 — s3¢c6s1s2 —s3cb6cls2

a, = — s6s3c4c5 + s6s3s4s5 + c3cb6

px = d(c6c5c3cd4cls2 - c6¢5¢c3c4s1s2 - cb6c5s4clc2 - c6¢5s4s1c2 - c6s5¢c3s4cls2
+c6s5c3s4s1s2 - cb6s5c4clc2 - c6sb5cd4slc2 - s3s6cls2 + s3s6sls2) +
p(c3c4cls2 — c3c4sl1s2 - s4clc2 - s4s1c2) + t(c3cls2 - ¢c3s1s2) + fcl

p, = d(c6c5c3c4s1s2 + c6c5c3c4cls2 - c6c5s4s1c2 + cb6e5s4clc2 - c65¢3s4s1s2 -
c6s5c3s4cl1s2 - c6sbcd4slc2 + cb6s5cd4clc2 - s3sb6sls2 - s3s6clc2) +
p(c3cd4s1s2 + c3c4cls2 — s4slc2 + s4clc2) + t(c3s1s2 + c3cls2) + fsl

p, = d(c6s3c4c5 - c6s3s4s5 + c3s6) + ps3c4 + ts3 - b (A1.5)

Modelul cinematic prezentat este util daca se doreste studiul miscarii la
nivelul articulatiei genunchiului si gleznei. Modelul este limitat, la nivelul articulatiei
soldului la o singura miscare de rotatie. Acesta poate fi folosit pentru determinarea
aproximativa a pozitiei scheletului in timpul reproducerii traiectoriei corpului uman,
inregistrata experimental. Se poate masura diametrul elementelor structurale ale
piciorului : coapsa, gamba si laba piciorului, si estima anatomic pozitia reala a
oaselor. Ulterior, se poate preciza pozitia aparatelor de inregistrare folosite in
experiment (reperele externe), raportata la sistemele de coordonate atasate
elementelor din lantul cinematic. Dupa aceste determinari, devine posibila trecerea
sistemelor de coordonate prin pozitiile determinate experimental si stabilirea exacta
a pozitiei scheletului. Prin addaugarea de noi cuple cinematice (conform cu
mobilitatea articulatiilor membrului inferior uman - v. subcapitolul 2.2.4) se poate
rafina acuratetea rezultatelor astfel obtinute.
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ANEXA 2

Model cinematic pentru membrul inferior uman folosind
repere externe

O varianta propusa de Vaughan et. al. (1999) [174] se bazeaza pe
masurarea dimensiunilor antropometrice ale subiectului. Tehnica de modelare este
personalizatda pentru fiecare individ in parte, necesita un timp redus pentru
efectuarea masurarilor antropometrice si prezinta o acuratete rezonabilda. Parametrii
care trebuie masurati sunt urmatorii :

e Latimea bazinului (asis)

Lungimea coapsei

Circumferinta coapsei la jumatate din lungimea sa

Diametrul genunchiului

Lungimea gambei

Circumferinta gambei

Latimea articulatiei gleznei (malleous)

Distanta dintre sol si articulatia gleznei (inaltimea gleznei), atunci cand
piciorul este perpendicular pe sol

e Latimea piciorului la nivelul articulatiei oaselor metatarsiene cu falangele

e Lungimea labei piciorului de la calcai la varful degetului mare

Masele segmentelor modelului (coapsa, gamba, laba piciorului) se determina
proportional, in functie de greutatea corporala, tindnd cont de ecuatii obtinute din
studii pe cadavre umane. Expresiile folosite pentru determinarea maselor sunt
prezentate in tabelul A2.1 (constantele utilizate in formule au fost obtinute prin
studiul cadavrelor umane [174]):

Elementele componente ale piciorului uman sunt reduse la o forma
geometrica simpla, dupa cum urmeaza : Cilindrii pentru coapsa si gamba; piramida
cu baza orientata spre partea dorsala a calcaiului pentru laba piciorului. Folosind
aceste reduceri, pot fi calculate momentele de inertie pentru corpurile rigide. De
exemplu, pentru cilindru momentul de inertie fata de axa de rotatie situata in planul
sagital si la 2 din diametrul cilindrului va fi :

7= % (Masa cilindrului)(Circumferinta cilindrului)? (A2.1)

Tabelul A2.1. Relatii pentru calculul maselor segmentelor membrului inferior

Masa Relatie de calcul

calculata

Masa (0,1032)(masa corporala totala)+(12,76)(lungimea

coapsei coapsei)(circumferinta coapsei)?+(-1,023) (A2.2)
Masa (0,0226)(masa corporala totala)+(31,33)(lungimea

gambei gambei)(circumferinta gambei)?+(0,016) (A2.3)
Masa (0,0083)*(masa corporala totala)+(254.5)(latimea

labei articulatiei gleznei)(inaltimea gleznei)(lungimea labei (A2.4)
piciorului | piciorului)+(-0,065)
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Dupa masurarea parametrilor si identificarea maselor si momentelor de
inertie, se poate trece la stabilirea pozitiei scheletului pe durata miscarii studiate.
Pentru aceasta, este necesar ca pozitia fiecarui element component al lantului
cinematic sa fie bine definita in spatiu. Va fi nevoie, deci, de un minim de trei
marcaje necoliniare pentru fiecare element de interes. Pozitiile reperelor se aleg pe
elemente anatomice relativ fixe, pentru a elimina, pe cat posibil erorile datorate
miscarilor relative dintre piele si oase.

Astfel, pentru laba piciorului au fost utilizate: un reper pe exteriorul
articulatiei gleznei, 3, un alt reper pe calcai, 2, si un ultim reper, 1, la nivelul
articulatiei dintre falanga 2 si metatarsianul corespunzator (varful piciorului).
Centrul sistemului ortonormat atasat corpului rigid se alege in reperul atasat pe
exteriorul articulatiei gleznei. Axele sistemului se aleg dupa cum urmeaza (figura
A2.1) [174]:

- Axa O, se alege cu originea in reperul din dreptul articulatiei gleznei si
pe directie paralela cu dreapta ce uneste reperul calcai si reperul varful
piciorului.

- Axa Oy se alege cu originea in reperul din dreptul articulatiei gleznei si
perpendiculara pe planul format de cele trei repere.

- Axa O, se alege perpendiculara pe axa O si axa Oy.

Dupa definirea axelor sistemului este posibila estimarea centrului articulatiei
gleznei, dupa cum urmeaza [174]:

P,Glezna = PxReper3 + 0,016*(lungimea labei piciorului)* Ox Glezni (A2.5)
P,Glezna = PyReper3 + 0,392*(latimea articulatiei gleznei)* 5y Glezna (A2.6)
P,Glezna = PzReper3 + 0,478*( inadltimea gleznei)*éz Glezna (A2.7)

Pentru gamba, reperele se aleg dupa cum urmeaza: un prim reper, 3,
identic cu reperul 3 folosit pentru laba piciorului, un reper 4, situat pe partea
laterala a gambei, la aproximativ %2 din lungimea acesteia, pe directia dintre
epicondilul femural extern si reperul 3 si un reper 5, situat pe partea laterala a
articulatiei genunchiului, pe epicondiul femural extern (lateral). Centrul sistemului
ortonormat, atasat corpului rigid se alege in reperul 5. Axa Ox se alege
perpendiculara pe planul determinat de cele 3 repere. Axa Oy se alege paralela cu
dreapta care uneste reperele 5 si 3. Axa Oz este perpendiculara cu axele Oz si Ox,
formand sistemul Oxyz triortogonal drept (figura A2.2) [174].

Q2
Ve \
/1| Glezna dreaptj

K
|

/Degetul mare

|
o{ \i@ drept

Fig.A2.1. Reperele folosite pentru definirea pozitiei in spatiu a labei piciorului uman
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Dupa definirea axelor sistemului este posibila estimarea centrului articulatiei
genunchiului, dupa cum urmeaza [174]:

P.Genunchi = PxReper5 (A2.8)
PyGenunchi = PyReper5 (A2.9)
P,Genunchi = PzReper5 + 0,500*(diametru genunchi)*éz Glezna  (A2.10)

Genunchiul drept

Fig.A2.2. Reperele folosite pentru definirea pozitiei in spatiu a gambei piciorului uman

In cazul pelvisului, cele 3 repere se aleg: in dreptul protuberantelor simtite
prin palpare la nivelul osului iliac (spinul iliac), acestea fiind numerotate 7, respectiv
14; si un reper, 15, pozitionat la contactul dintre osul sacral si prima vertebra de jos
in sus a sirei spinarii. Sistemul de coordonate atasat pelvisului se defineste cu
originea in reperul 15. Axa Oz este aleasa perpendiculara pe planul determinat de
cele 3 puncte. Axa Oy se alege pe dreapta care uneste reperul 7 si 14, iar axa Ox
completeaza sistemul fiind perpendiculara pe axele Oy si Oz (figura A2.3) [174].
Trebuie precizat ca Vaughan et. al. [174] au descris un model care foloseste 15
repere, dar, in cazul de fata, descrierea s-a facut doar pentru piciorul drept, in
vederea ilustrdrii principiului. iIn mod normal, numerotarea reperelor se va face
pentru a facilita continuitatea, reperul 14 devenind 8 si reperul 15 devenind 9.

Fig.A2.3. Reperele folosite pentru definirea pozitiei in spatiu a pelvisului uman

Dupa definirea axelor sistemului este posibila estimarea centrului articulatiei
soldului, dupa cum urmeaza [174]:

P,Sold = PxReperl5 + 0,598*(I&timea bazinului)*0xPelvis (A2.11)
P,Sold = PyReperl5 F 0,344*(latimea bazinului)*0yPelvis (A2.12)
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P,Sold = PzReperl5 -0,290*(18timea bazinului)*0zPelvis (A2.13)
Avand pozitiile reperelor determinate experimental si coordonatele centrelor
articulatiilor, se poate trece la modelarea cinematica a ansamblului pelvis-picioare.
Se calculeaza pozitiile centrelor de greutate si se pozitioneaza sisteme de
coordonate adecvate in acestea. Alegerea orientarii sistemelor de referinta cu
originea in centrele de greutate se face convenabil, Vaughan et. al. sugerand
configuratia din figura A2.4 [174]:
Pentru determinarea pozitiei centrelor de greutate se vor avea in vedere
urmatoarele ecuatii, unde PCalcii este pozitia reperului 2 si PVAarf este pozitia
reperului 1 (figura A.1) [174]:

PgreutateCoapsaxyz = PSoldxyz + 0,39*(PGenunchixyz - PSoldxyz) (A2.14)
PGreutateGambdxyz = PGenunchixyz + 0,42*(PGleznaxyz - PGenunchixyz) (A2.15)
PGreUtatePiCiorxyz = PCé/Célxyz + 0,44*(PVéeryz - PCélcanlxyz) (A216)

Practic, centrul de greutate al coapsei se va afla pe axa ce uneste centrul
articulatiei soldului cu centrul articulatiei genunchiului, la 39% din lungimea axei,
pornind de la centrul coapsei inspre centrul genunchiului.

xpel\.ris zZ

Fig.A2.4. Sisteme de referinta in centrele de greutate corespunzatoare segmentelor anatomice

Pozitiile centrelor de greutate ale gambei si piciorului se vor determina in
mod similar, pe axele corespunzatoare. Pentru determinarea vitezelor si
acceleratiilor centrelor de greutate se pot utiliza ecuatii generale, in forma simpl3,
tinand cont de deplasarea acestor centre odata cu deplasarea pozitiilor reperelor
considerate si de durata de timp At dintre citirile succesive considerate.
Aproximativ, cu diferente finite, se poate spune ca [174]:

Viteza x,, = % (A2.17)

Xpn+1—2Xp + Xp_1
(4t)?
unde x reprezinta coordonatele punctului pentru care se determina viteza si

acceleratia la momentul n a intervalului de timp, iar At este intervalul de timp dintre
doua momente succesive. Calitatea valorilor astfel obtinute este influentata de At.

Acceleratia x, = (A2.18)
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Este posibila obtinerea unghiurilor anatomice la nivelul articulatiilor prezente
in model (sold, genunchi, glezna). Aceste unghiuri se definesc ca fiind unghiurile
dintre axele sistemelor de referinta ale segmentelor distal si proximal aferente. Spre
exemplu, in cazul articulatiei genunchiului, unghiurile vor fi definite de rotatia
relativa dintre coapsa si gamba (in figura A2.4 rotatia relativa dintre Z1 si Z3
corespunde miscarii de flexie/extensie). Astfel se poate determina rotatia interna si
externa, flexia si extensia, cat si adductia si abductia la nivelul fiecarei articulatii in
parte.

Prin calcularea unghiurilor lui Euler, dintre sistemele de referinta atasate
centrelor de greutate ale rigidelor corespunzatoare segmentelor anatomice si
sistemul de referinta global, devine posibila estimarea vitezelor unghiulare [174]:

wl = psin@siny +6cosy

w{, = ¢ sin 6 cos y — 6 siny (A2.19)
a)é =@cosB+y

unde “’9 reprezinta viteza unghiulara in jurul axei j a sistemului de coordonate

atasat corpului. Vitezele unghiulare ale corpurilor rigide se determina fata de
sistemul de coordonate atasat fiecarui corp rigid in parte.
Pentru acceleratiile unghiulare [174]:

@l = psinOsiny + @O cosOsinw + Py sin® cos y + 6 cosy - Yo siny
a)i, = @ sinBcos y+ @O cos 6 cos w - ey sin B siny -6 siny - Yo cos w (A2.20)
w’z = (pcosO—@Osing +

unde @ reprezintd acceleratia unghiulard in jurul axei j a sistemului de coordonate

atasat corpului. Acceleratiile unghiulare ale corpurilor rigide se determina fata de
sistemul de coordonate atasat fiecarui corp rigid in parte.

Modelul prezentat este o solutie relativ usor de implementat si care poate sa
ofere rezultate adecvate. Cu toate acestea, exista posibilitatea generarii unor
traiectorii eronate ale corpurilor considerate. Daca se studiaza principiul de calcul
prezentat mai sus, se poate observa ca pozitiile articulatiilor se determina pentru
fiecare moment de timp in parte. Ca urmare a acestui fapt, la doua momente de
timp succesive vor fi obtinute lungimi ale oaselor diferite. Daca aparatura utilizata
pentru prelevarea pozitiilor reperelor este performanta, diferentele de lungime a
oaselor dintre cadre sunt aproape inexistente. Chiar si in acest caz vor aparea erori
cauzate de miscarea relativa dintre tegument si tesutul atasat oaselor. Din
nefericire, eliminarea acestor erori din setul de date este imposibila.

Se poate in schimb evalua traiectoria aproximativa pentru centrele
articulatiilor modelului considerand lungimea oaselor ca fiind fixa. Fixarea lungimilor
oaselor se poate face printr-o metoda simpla de impunere a distantei dintre
articulatii la valori prestabilite. Limitarea se poate face prin utilizarea unui sistem
cinematic adecvat, similar cu cel descris in Anexa 1 care sa permita doar miscari
realizabile de anatomia prestabilitd. Se vor defini, deci, sisteme de coordonate
atasate corpurilor rigide, pentru fiecare reper in parte. Pasul urmator va fi trecerea
corpurilor rigide ale lantului cinematic prin pozitii pentru care coordonatele reperelor
sunt cele mai apropiate de ceea ce s-a obtinut experimental. Astfel se va obtine o
foarte buna aproximare a traiectoriilor reale. Acuratetea datelor de iesire va fi
determinata de valoarea permisa pentru erorile cinematice.
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Particularitati legate de modelarea musculo-scheletala cu

ajutorul software-ului AnyBody

Segmente (Elementele lantului cinematic)

Fiecarui segment i pot fi atribuite urmatoarele caracteristici, conform cu
posibilitatile pachetului software utilizat [5]:

rO0 este pozitia initiala si este o coordonata spatialda. Este reprezentata
printr-un vector cu trei elemente.

rDot0 este viteza initiala reprezentata printr-un vector cu trei elemente,
corespunzatoare vitezelor pe cele trei axe.

Axes0Q este orientarea spatiala initiala si este reprezentata ca o matrice
de transformare rotationala.

omegal este viteza unghiulara initiala reprezentata ca un vector cu trei
elemente corespunzatoare vitezelor unghiulare in jurul celor trei axe.
Mass este masa totala a segmentului.

Jii este un vector care contine momentele de inertie axiale.

Jij este un vector care contine momentele de inertie centrifugale.

sCoM reprezinta pozitia relativd a centrului masei corpului fata de
sistemul de coordonate atasat corpului rigid (segmentului). Prin
conventie, centrul masei corpului este in coincidenta cu sistemul de
coordonate atasat, iar momentele de inertie sunt considerate simetrice
fata de acesta.

JaboutCoMONOff are valorile {On, Off} si permite schimbarea centrului
de masa pentru corpul rigid. Acesta activeaza sau dezactiveaza variabila
sCoM.

Se observa, deci, ca este posibila definirea proprietatilor mecanice pentru
orice corp introdus in model. Acest lucru faciliteaza modelarea, spre exemplu, a unei
proteze cu anumite caracteristici de masa si inertie determinate cu ajutorul unui
software adecvat (ex. SolidWorks).

Driveri (functii pentru controlul misarii)

Driverii se clasifica in raport cu functiile utlizate pentru control in: driver
simplu, driver polinomial, driver cu interpolare, driver Fourier.

Controlul simplu al miscarii se face folosind functia
AnyKinEqSimpleDriver, aceasta realizeaza miscare cu acceleratie
constanta. Marimea cinematica controlata de driver (AnyKinMeasure)
este specificata (obligatoriu) in functie de dorintele utilizatorului. Este
necesara specificarea vitezelor coordonatelor conduse pe durata miscarii,
aceste valori fiind descrise in vectorul DriverVel. Se poate specifica un
control selectiv al uneia sau mai multor coordonate, prin adaugarea
optiunii MeasureOrganizer (spre exemplu, se doreste doar controlul
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coordonatelor de pe axa Z a sistemului atasat - MeasureOrganizer =

{2}). Este necesara specificarea felului in care va fi efectuat controlul

(Reaction.type={0n/Off}), in acest sens exista doua variante:

1. miscarea se realizeaza cu ajutorul muschilor (Off)

2. miscarea va fi realizata fara ajutorul muschilor, caz pentru care
modelul simulat va fi nevoit sa reactioneze la miscarea introdusa in
sistem (spre exemplu modelarea tinerii pe loc a unui corp in
miscare). Se pot specifica, dintr-o variabila sau dintr-un fisier de tip
text, pozitiile succesive prin care va trece corpul controlat. Acest
lucru se realizeaza cu ajutorul variabilei DriverPos, care poate fi un
vector sau o martice, in functie de numarul coordonatelor controlate.
Similar, exista posibilitatea controlului acceleratiilor folosind variabila
DriverAcc.

e Driverul polinomial asigura controlul miscarii, prin trecerea acesteia
printr-o traiectorie descrisa de un polinom. Functiile polinomiale sunt
definite cu ajutorul unei matrice care contine pe fiecare linie coeficientii

polinomiali:.
n

Pos; = ZPonCoef,-jt( J-1) (A3.1)
j=1

unde Pog reprezintd pozitia pe coordonata i, PolyCoef este marticea care

contine coeficientii, iar t reprezinta timpul pentru care este descrisa
miscarea.

e Driverul cu interpolare este un mijloc de control, prin interpolare, al

miscarii. Se genereaza o curba prin interpolarea de valori in sirul de
valori citie din fisier sau dintr-o variabila interna. Acesta permite selectia
strategiei de interpolare (Piecewise, Bezier, B-spline). Piecewise este o
strategie de determinare a punctelor aditionale prin unirea cate doua
puncte succesive print segmente de dreapta si alegerea punctelor
aditionale de pe segmente astfel obtinute. Bezier foloseste formulele
utilizate de Pierre Bézier in anii ‘60 pentru design-ul de automobile.
Aceasta strategie permite aproximarea unor curbe parametrizate care sa
realizeze estimarea vitezei in raport cu timpul. B-Spline foloseste curbe
spline pentru a estima traiectoria miscarii. Strategia permite diminuarea
simtitoare a erorilor de interpolare, chiar si pentru cazul folosirii unor
functii polinomiale de ordin 4 (folosita ca valoare implicita).
Este posibila citirea datelor legate de timp dintr-o variabila interna de tip
vector (T). Se poate forta continuarea simularii pentru cazul in care
numarul de puncte citite pentru interpolare nu este cel specificat
(FileErrorContinueOnOff).

e Driverul Fourier foloseste mai multe serii de tip Fourier pentru a controlul
miscarii. Seria poate sa fie de formele:

Pos,-=ZAjcos(wjt+Bj) (A3.2)
Pos :ZAJ Sin(th+Bj) (A3.3)
Pos; :Z[Aj cos(w;t)+ Bjsin(w;t)] (A3.4)
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unde Pos; reprezinta un vector de pozitie pentru coordonata i; A si B sunt
matrice ale coeficientiilor unghiulari ai amplitudinii si fazei; w; reprezinta
frecventele. Toti acesti parametrii trebuie definiti in mod obligatoriu.

Modele musculare

AnyMuscleModel este un model simplificat pentru muschii umani. Acesta
necesita ca date de intrare doar fortele izometrice caracteristice fiecarui muschi (Fy).
Forta dezvoltata de acest model muscular este independenta de Iungimea
muschiului si de viteza de contractie. Din cauza acestor limitari, modelul este util
doar pentru situatiile in care vitezele de contractie sunt mici si variatiile unghiulare
dintre membrele modelului sunt reduse. Acest model s-a dovedit eficient pentru
modelarea mersului uman, sau in situatii care implica o pozitie statica (lucrul de pe
scaun sau din picioare).

AnyMuscleModel2ELin este un model de muschi bazat pe presupunerea ca
forta musculara dezvoltata este proportionala cu lungimea elementului contractil, in
momentul considerat, si cu viteza de contractie. Forta maxima dezvoltata scade pe
masura ce muschiul se contracta sau atunci cand viteza de contractie scade.
Elementele de tip tendon ale acestui model sunt elemente elastice liniare. Putem
spune, deci, ca acest model se apropie de structura biologica, prin prezenta celor
doua elemente de baza: elementul contractil (muschiul) si elementul elastic liniar
(tendonul). Conform cu anatomia umana, modelul presupune ca pe masura ce
muschiul este alungit, acesta dezvolta forte elastice pasive care se opun miscarii si
reduc astfel necesitatea generarii unei forte musculare voluntare. Principalul
dezavantaj al acestui model este reprezentat de faptul ca forta generata poate sa
devind egala cu zero pentru alungiri mari ale muschiului. Insa, pentru anatomia
umana reald, va exista mereu o forta pasiva, indiferent de alungirea elementului
contractil. Parametrii utilizati de acest muschi sunt urmatorii:

e Fy — forta musculara maxima pentru pozitia izometrica [N]

e Lfysr — lungimea fibrei in pozitie neutra echivalenta pozitiei izometrice a

muschiului, pentru care este dezvoltata forta Fy [m]. A

e Lty — lungimea totala a tendoanelor pentru pozitia izometrica. In cazul

acestui model tendonul este considerat element cu elasticitate liniara.

e Epsilony,, - Raportul dintre lungimea tendonului la actiunea fortei Fy si

lungimea sa in pozitie izometrica.

e \, reprezintda viteza de contractie [m/s]. Pentru acest model forta

depinde liniar de viteza de contractie.

Din punct de vedere matematic forta dezvoltata de model va fi:

For,ta=F0(2 Ltg —1J 1—Lﬂ (A3.5)
Lfpar Vo
Din ecuatia de mai sus se poate observa ca forta dezvoltata de modelul

Lt o
Lto _; sau 20 _ 1. Dacy
Lfpar Vo

Ltp este negativ, atunci muschiul se afla in faza de contractie, deci valoarea vitezei

pentru muschi va fi egala cu zero in cazul in care 2

Vp trebuie de asemenea sa fie negativa. Valorile negative ale fortei dezvoltate vor fi
intotdeauna considerate egale cu zero.
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Pentru exemplificare, se considera simularea unei miscari simple de tragere
a unui singur segment, articulat la una dintre extremitati, se pot studia valorile de

iesire ge
exemplu

nerate de modelul considerat (figura A3.1). Pentru definirea muschiului din
s-au folosit urmatoarele valori pentru parametrii prezentati anterior:

Fo=200 N, Lfy5=0,3 m, Lty=0,5 m, Epsilony,=0,05,Vy=-8 m/s.

Y

Fig.A3.1. Muschi modelul AnyMuscleModel2ELin atasat unui segment articulat cilindric in

origine

Vizualizarea comportamentului elementului contractil, pentru aceste
restrictii, se poate face cel mai usor prin studierea lungimilor caracteristice si a

vitezelor
[ ]

de contractie ale acestuia. Acestea sunt:
Lmt - Lungimea totala a elementului muschi-tendon pe durata de timp
considerata [m]. Lmt=Lm+Lt.
Lm - Lungimea elementului contractil [m].
Lt - Lungimea tendonului [m]. Aceasta poate fi diferita de Lty deoarece
acesta poate fi intins odata cu generarea de forta in elementul contractil.
LmtDot - Diferenta dintre Lmt la momentul ti;; si Lmt la momentul t; in
raport cu diferenta dintre t;,; si t;, adica viteza de contractie a muschiului
(element contractil+tendon). Cu alte cuvinte LmtDot=(dLmt)/dt [m/s].
LmDot - Viteza de contractie a elementului contractil [m/s]. Este definita
similar cu LmtDot

Lungimea elementului contractil este situata in intervalul [0,33;0,16] m
(figura A3.2) ceea ce inseamna ca muschiul ajunge aproape de lungimea la care nu
mai poate sa genereze forta prin contractie voluntara (Lfyar = 0,3m = 2 * 0.15 m).
Viteza de contractie este situata in intervalul [-0,24;-0,04] m/s (figura A3.5) ceea

ce semn
—-8m/s).

ificda o influenta minima a vitezei de contractie asupra muschiului (Vo=
Studiul fortei dezvoltate de catre modelul muscular confirma observatiile

precedente (figura A3.4).

1.00

0,80 ==

-
—_—
-

0,60 = = Lmt

0,40

Lungime (m)
3

o I L P SO

0,00

0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 1,00
Timp (s)

Fig.A3.2. Lungimile elementelor muschi si tendon pentru modelul de muschi
AnyMuscleModel2ELin pe durata contractiei
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0,00

-0,05

-0,15

Vitezad (m/s)

-0,20 I S LmtDot

-0,25 ‘ -

-0,30

0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 1,00
Timp (s)

Fig.A3.3. Viteza de contractie pentru elementele muschi si tendon pentru modelul de muschi
AnyMuscleModel2ELin

250

200

150

N

100 ™,

50 \\\

Fortd musculard (N)

\____

0

0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 1,00
Timp (s)

Fig.A3.4. Forta dezvoltatda de muschiul AnyMuscleModel2ELin pe durata contractiei

in figura A3.3 se poate observa ca, pentru acest tip de element contractil,
viteza de contractie a elementului muschi coincide cu viteza de contractie a
elementului tendon. Influenta vitezei de contractie asupra modelului muscular poate
fi observata mai bine prin schimbarea vitezei de contractie V, la o valoare apropiata
vitezei initiale de contractie observata in figura A3.3 pentru t,=0 s.

In figura A3.5 se observa mai intéi o crestere a fortei generate de model din
cauza scaderii valorii vitezei de contractie LmDot, urmata de o descrestere a fortei,
pe masura ce muschiul este alungit. Fenomenul este similar cu ceea ce se intampla
in cazul unui muschi real. De asemenea, trebuie remarcat faptul ca valorile fortei

musculare generate, in cazul unei viteze de contractie apropiate de limita, scad
simtitor fata de cazul initial.

35
= 30
s f
I 4 §
- // S~
% 10 f
s
0
0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 1,00
Timp (s)
Fig.A3.5. Forta dezvoltata de muschiul AnyMuscleModel2ELin pe durata contractiei pentru V=-
0,25 m/s
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250
Z 200 //
é 150 /
3§ 0 - __.--/4
5 5o //
0
0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 1,00
Timp (s)
Fig.A3.6. Forta dezvoltatd de muschiul AnyMuscleModel2ELin pe durata contractiei pentru
Lt0=0,35m

Lungimea tendonului afecteaza in mod direct forta musculara. Pentru
exemplificare se reduce lungimea tendonului la valoarea Lt0=0,35 m. Aceasta
modificare va genera un model muscular pentru care elementul contractil Lm este
de o lungime apropiata cu cea a elementului de tip tendon Lt. Lungimea elementului
contractil este calculata in functie de pozitiile zonelor de insertie ale tendoanelor si
de alungirea acestora.

Prin reducerea lungimii tendonului, se genereaza o alungire suplimentara a
elementului contractil, care conduce la cresterea fortei musculare (figura A3.6).
Acest tip de model de muschi este capabil sa reproduca o mare parte din
caracteristicile unui muschi biologic, dar prezinta dezavantajul lipsei fortei pasive de
elasticitate, atunci cand muschiul este intins dincolo de lungimea izometrica.

AnyMuscleModel3E este cel mai complex model de muschi disponibil in
AnyBody. Modelul tine cont de elasticitatea pasiva din muschi, de elasticitatea
tendonului, de unghiul de penatie si de majoritatea parametrilor caracteristici
muschilor. Acesta este bazat pe modelul muscular de tip Hill.

Vizualizarea comportamentului modelului de muschi de tip Hill se poate face
cel mai usor prin simularea unei miscari similare cu cea din figura A3.1 si inversarea
directiei de rotatie a corpului rigid. Valorile de iesire generate de AnyScript sunt
urmatoarele:

Lmt - Lungimea totala a elementului muschi-tendon [m].

Lm - Lungimea elementului contractil [m].

Lt - Lungimea tendonului [m].

Lmty: — Viteza de contractie a Lmt [m/s].

Lmgyot — Viteza de contractie a Lm [m/s].

Activity - Activitatea musculara, calculata Tnaintea aplicarii corectiei in
functie de alungirea muschiului. Este definita ca raportul dintre forta
maxima generabild de modelul de muschi in starea respectiva si forta
generata efectiv. Valorile se afla in intervalul [0,1].

e CorrectedActivity - Activitatea musculara, dupa aplicarea corectiei in
functie de alungirea muschiului.

Fm - Forta generata de elementul contractil CON [N].

Ft — Forta generata de elementul tendon SER [N].

Fp - Forta generata de elementul PAR [N].

Strength - Forta generata de modelul muscular Ft [N].

Fto — Forta pe care ar genera-o tendonul daca activitatea musculara ar fi
nula [N].
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PennationAngle — Unghiul de penatie pe durata miscarii [rad].

EPOT; - Energia potentiala din elementul tendon,SER [J].

EPOT, - Energia potentiala din elementul PAR [J].

EPOT.: — Energia potentiala totala din elementul muschi-tendon[J].

Pm - Puterea mecanica a elementului contractil CON [J/s=W].

Pmt - Puterea mecanica a elementului muschi-tendon [W].

Pmet - Estimarea metabolismului muscular [W].

figura A3.7 se pot observa lungimile elementelor componente ale
modelului de muschi AnyMuscleModel3E. Lungimea elementului muschi-tendon
creste aparent liniar pe masura ce muschiul se alungeste. Lungimea tendonului (Lt)
se modifica pe masura de muschiul este alungit. Diferenta dintre lungimea initiala si
cea finala la momentul t;=1 s este de 0,008 m.

In figura A3.8 se observd activitatea musculard pe durata alungirii
muschiului. Forta generatda de muschi se reduce spre finalul miscarii si forteaza
contractia tendonului. Acest fenomen duce la o alungire si mai mare a muschiului.
Alungirea accentuata a muschiului duce la o scadere simtitoare a fortei pe care
acesta o poate genera si, deci, la o crestere a activitatii musculare, in scopul
sustinerii corpului de care este atasat tendonul. Pentru a intelege mai bine
comportamentul modelului muscular se poate studia figura A3.9.

> © e o o o o

—
=)

[

e o Lmt

- = Lm

Tog —— L . Lm
£ 0,60 T . Lt
w T - =
S 0,40 SIPPPFIL L Liniar (Lmt)
T T R

0,20

0,00

000 020 040 0,60 0,80 1,00

Timp (s)
Fig.A3.7. Lungimile elementelor muschi si tendon pentru modelul de muschi
AnyMuscleModel3E pe durata alungirii
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Fig.A3.8. Activitatea musculara pentru modelul de muschi AnyMuscleModel3E pe durata
alungirii
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Fig.A3.9. Forta din elementele CON (Fm), SER (Ft), PAR (Fp) pentru modelul de muschi
AnyMuscleModel3E pe durata alungirii

Unghiul de penatie influenteaza comportamentul modelului si se schimba pe
durata miscarii conform cu figura A3.10. Energia potentiala din elementul muschi-
tendon prezinta interes pentru studiile legate de economia energetica a miscarii.
Variatia energiei potentiale pentru miscarea de alungire a muschiului poate fi
observata in figura A3.11. Puterea mecanica generata de modelul muscular permite
studierea lucrului mecanic efectuat asupra oaselor corpului de forta generata de
model. In figura A3.12 se poate observa puterea elementului contractil (Pm) si
lucrul mecanic efectuat de puterea elementului muschi-tendon (Pmt). Aceasta este

negativa deoarece muschiul se alungeste. Muschii antagonisti au, in general, un
comportament de acest tip.

0,45

0,40 \

0,30 \"\

0,25 S —

Unghide penatie (rad)

0,20
0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 1,00
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Fig.A3.10. Unghiul de penatie pentru modelul de muschi AnyMuscleModel3E pe durata alungirii
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Fig.A3.11. Energia potentiala din elementul muschi-tendon al modelului muscular

AnyMuscleModel3E pe durata alungirii
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Fig.A3.12. Puterea mecanica generata de modelul muscular AnyMuscleModel3E pe durata
alungirii

Costul metabolic pentru efectuarea miscarii de alungire a muschiului este
egal cu Pm * (-1.25), conform cu definitia de mai sus. Reprezentarea grafica a
costului metabolic in raport cu timpul poate fi observata in figura A3.13.

6
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Fig.A3.13. Estimarea costului metabolic pentru modelul muscular AnyMuscleModel3E pe durata
alungirii

Algoritmi pentru selectia muschilor activi

Selectia muschilor activi se bazeaza pe algoritmi de optimizare (pornind de
la premisa ca muschii sunt un sistem biologic adaptat pentru a conserva resursele).
Criteriul de optimizare este minimizarea activitatilor musculare in conditiile unei
restrictii de uniformizare a distribuirii fortelor in sistem. Considerand ca problema
ce trebuie rezolvata este una de dinamica, se poate scrie [148]:

Min(G(F")) (A3.6)
unde G=A;+ A2+ ..+ A, (caz particular, pentru exemplificare)
cxf=r,pentru (M) >0,i=1.n(") (A3.7)

unde f={ Fll F2I"I Fnl Rll RZI"I Rn }I C={ Cll CZI"I Cm}r r={ FEll FEZI"I FEp}' G este
o functie obiectiv ce cuantifica activitatea fiecarui muschi (A;) si a carei valoare
trebuie s& fie minimd; F este o notatie pentru a evidentia faptul cd G este functie
de fortele musculare; f este un vector al fortelor musculare si articulare (F;); r este
un vector al fortelor exterioare ce actioneaza asupra sistemului; C este matricea
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coeficientilor ecuatiilor din sistem (C;) (ecuatiile pentru rezolvarea problemei de
dinamica); n este numarul muschilor din sistem; m este numarul coeficientilor
ecuatiilor din sistem; p este numarul fortelor exterioare ce actioneaza asupra
sistemului (Fg). Valoarea fortelor musculare trebuie sa fie strict pozitiva (muschii
sunt capabili doar de contractie voluntara).

Cu alte cuvinte, se determina activitatea musculara minima (valoarea
minima a functiei G) pentru un sistem de ecuatii dinamice ce descriu actiunea a n
forte musculare necesare echilibrarii sistemului, atunci cand asupra acestuia
actioneaza un numar de p forte exterioare.

Pentru o mai buna intelegere a formulelor, se poate recurge la studierea
figurii A4.2 (din anexa 4). Pentru cazul considerat, n va fi 3, iar f={ Fn1, Fm2, Fm3},
coeficientii ecuatiilor din sistem se aleg tinand cont de restrictiile impuse de metoda
dinamicii inverse (spre exemplu, pentru cazul considerat, acestia vor fi dedusi din
ecuatiile (A4.3), (A4.4), (A4.5) => C, p va fi 2, iar r={ Fe1, Fex }={ GRF, GRF, }.
Activitatea musculara va fi egala cu 1 pentru un muschi ce dezvolta forta maxima
activa si egala cu 0 in cazul in care muschiul este considerat inactiv (contributie
strict pasiva in ecuatiile de echilibru). Functia G a fost prezentata intr-o forma
simplificata, identica cu cea folosita de algoritmul liniar pentru selectia muschilor
activi. Forma acestei functii difera, in functie de algoritmul utilizat. Pentru a putea
evalua activitatea musculara (functia G) se tine cont de constante caracteristice
muschilor, determinate experimental, ce permit determinarea valorii fortei maxime
pe care un muschi poate sa o dezvolte. Pentru cazul celui mai simplu model de
muschi (AnyMuscleModel), constantele caracteristice vor fi egale cu F, (forta
maxima pe care poate sa o dezvolte modelul AnyMuscleModel). Complexitatea
problemei creste in functie de modelul musculo-scheletal utilizat si de tipul de
muschi din acesta. Practic, pentru un model de muschi de tip Hill, fortele dezvoltate
de muschi vor fi determinate tinandu-se cont si de fortele pasive ale elementului
muschi-tendon, iar activitatea musculara va fi proportionala doar cu forta activa a
muschiului.

Algoritmul liniar pentru selectia muschilor activi utilizeaza o ecuatie in
forma simplificata in scopul rezolvarii problemei formulate:

G=f/N{+f3/No+..+f,/N, (A3.8)
unde N;_, sunt coeficienti caracteristici, proportionali cu forta musculara maxima ce
poate fi dezvoltata de muschii vizati.

Aceasta ecuatie este utilizata de cel mai simplu algoritm pentru
determinarea fortei musculare. Principalul avantaj al acestui algoritm este ca solutia
generata va include un numar minim de muschi activi, necesari pentru a echilibra
sistemul. Cu toate acestea, solutia obtinuta supraestimeaza activitatea grupelor
mari de muschi si subestimeaza activitatea celorlalti muschi. Determinarile
experimentale au aratat ca activitatea musculara reala este diferita fata de cea
obtinuta cu ajutorul acestei metode.

Algoritmul polinomial se bazeaza pe o relatie cantitativa intre forta
musculara si durata maxima pentru care poate avea loc contractia sau pe un raport
intre valoarea fortei dezvoltate si un factor sau functie de normalizare. Ecuatia ce
caracterizeaza relatia forta-durata contractiei are forma [41]:
logT = nlogf+c (A3.9)
unde T este durata maxima pentru care poate avea loc contractia, f este forta
dezvoltata de muschi in urma contractiei, n si c sunt constante determinate
experimental. Din determinarile experimentale (ale altor autori), Crowninshield a
dedus ca n €[1,4;5] (in functie de activitatea efectuatd), cu o valoare medie n=3. S-
a concluzionat ca durata maxima este invers proportionala cu forta generata [41].
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Crowninshield et al. [41] a dedus ca durata maxima a contractiei este
functie de intensitatea tensiunii din muschi ce apare in urma contractiei musculare.
Prin urmare, daca se considera ca ligamentele si contactul dintre suprafetele
articulare nu influenteaza valoarea momentului articular M, se poate spune ca
pozitia studiata va putea fi mentinuta pentru durata cea mai mare de timp, atunci
cand:

m
M =" (Fixf;) (A3.10)
i=1

(A3.11)

unde m este numarul muschilor ce actioneaza asupra articulatiei; f; este forta
generata de muschiul i, F,'este bratul fortei f;; n este constanta din ecuatia (A3.9);

A; este aria sectiunii transversale a muschiului i; Up este functia a carei valoare

trebuie sa fie minimizata. Minimizarea functiei U, implica o distributie uniforma a
activitatii musculare (pentru muschii din sistem) si reduce tensiunile din muschii
individuali.

Prin utilizarea ecuatiilor (A3.9), (A3.9), (A3.11), Crowninshield a obtinut
forte musculare cu o tendinta similara cu cea determinata experimental, prin

electromiografie.
Scrisa in forma generala, ecuatia polinomiala devine [148]:

G(M)="> - (A3.12)
i=1 !

unde N, sunt functii (factori) de normalizare ce pot fi estimari ale fortei maxime pe
care muschiul poate sa o dezvolte, aria sectiunii transversale a muschiului sau forta
instantanee a muschiului; G(f) este o masurd scalard a sarcinii pe care corpul
trebuie s& o execute; n™ este numarul de muschi din sistem; " este forta
musculara dezvoltatda de modelul muschiului; p este ordinul polinomial.

Algoritmii polinomiali sunt eficienti doar daca se precizeaza o limita
superioara ce restrictioneaza valoarea fortelor musculare la valori realizabile de
catre muschii reali. Aceste restrictii pot sa duca la activarea brusca a muschilor, pe
masura ce valoarea fortei exterioare creste.

Algoritmul polinomial utilizat de aplicatia AnyBody permite utilizarea ecuatiei
(A3.12) si alegerea ordinului polinomului. Pe masura cresterii ordinul polinomului,
modelul tinde sa utilizeze majoritatea muschilor din sistem, in mod egal, pentru
preluarea fortei exterioare. Cu alte cuvinte, pe masura ce ordinul polinomial creste,
activitatea individuala a muschilor scade. Valoarea uzuala pentru p este de trei. O
valoare mai mare ca cinci va permite sistemului musculo-scheletal sa preia incarcari
mari, fara ca acesta sa fie suprasolicitat.

Valorile pentru p utilizate in literatura difera intre autori. Crowninshield a
utilizat p=3 si a obtinut rezultate bune pentru studiul mersului uman. Happe [82] a
folosit o valoare p=2 pentru studiul miscarii corpului uman si a obtinut rezultate
asemanatoare cu cele determinate experimental. Bolhius [21] a studiat influenta
valorii p asupra datelor obtinute, folosind un model simplu. Modelul a fost compus
din sase grupe de muschi atasate unui lant cinematic corespunzator membrului
superior uman. Modelul a fost supus la o forta externa, la nivelul articulatiei mainii,
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cu valoare de 20N. Pentru valoarea p=1, s-a observat ca muschii care dezvolta cea
mai mare forta sunt cei pozitionati optim pentru a efectua miscarea. Pentru p=2,
activitatea musculara observata a fost apropiata de datele experimentale. Pentru
p=3 s-a observat o colaborare crescuta intre muschii din model, dar datele
experimentale au demonstrat ca nivelul de colaborare intre muschi este mai mic
decat cel obtinut cu ajutorul modelului. Trebuie tinut cont si de faptul ca
experimentul a presupus ca bratul subiectului sa fie suspendat la nivelul cotului cu
ajutorul unui dispozitiv. Acest aspect poate influenta calitatea datelor experimentale,
din cauza pozitiei nenaturale a bratului.

Se poate concluziona ca o valoare p=2 sau p=3 este cea mai buna pentru
studiul deplasarii umane, din punct de vedere computational, daca se foloseste
acest algoritm.

Algoritmul patratic se bazeaza pe diminuarea contributiei muschilor mari
la realizarea miscarii studiate. Formula utilizata are o forma similara cu (A3.12) si
este, practic un algoritm polinomial pentru care p=2:

n(M) fM 2
G(M)="> 1= (A3.13)
i=1 !

Aceastda metoda este utilizata in literatura de specialitate in diverse forme.
Activitatea musculara generata va fi, de obicei, apropiata de datele experimentale.
Daca se considera muschii ca fiind elemente elastice pasive liniare, capabile sa se
contracte sau sa se dilate, atunci distributia activitatilor musculare ar fi patratica
(parabolicd). In realitate, muschii nu satisfac criteriile mentionate.

Chiar daca prezinta avantaje, acest algoritm poate genera activitati
musculare exagerate atunci cadnd este aplicat unui sistem musculo-scheletal
complex supus la forte exterioare de mare intensitate. Activitatile musculare
exagerate ale grupelor mari genereaza activitati scazute ale celorlalti muschi din
model. Cu toate acestea, se pot obtine rezultate plauzibile folosind algoritmul
patratic, cu conditia ca activitatea determinata pentru muschii din model sa nu se
apropie de limita superioara.

Algoritmul min/max este un algoritm conceput de Rasmussen et al [148]
in scopul determinarii activitatii musculare pentru un model musculo-scheletal
complex. Solutiile obtinute cu ajutorul acestui algoritm sunt similare cu cele obtinute
cu un algoritm polinomial, atunci cdnd p — . Acest algoritm distribuie fortele

musculare din sistem astfel incat forta maxima obtinuta de la muschii individuali are
valoarea minima posibild. Functia pentru care se efectueaza minimizarea are forma:

f(M)
G(fM) = max IN , pentru i=1..n™ (A3.14)
i
(M) (M) F(M)
Adicd G(fM) = {max| L— |, max| 2— |,.., max| 4
Ny N2 Nj

Forma prezentata nu poate fi derivata, de aceea se utilizeaza o variabilda B si
o functie B(B). Se considera B(B)=B. Reformularea ecuatiei (A3.14) va fi [148]:
Min (B), considerand ca:

cxf=r

£F(M)

I/v- < B, pentru i=1..n™ si £(M) > g (A3.15)
I
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Algoritmul genereaza rezultate bune (din punct de vedere al solicitarii
musculaturii) pentru efectuarea de activitati ciclice, cum ar fi mersul pe bicicleta,
mersul pe jos, etc. Muschii vor colabora cat mai bine posibil pentru a reduce
solicitarile, aspect care elimind nevoia restrictiilor datorate valorilor fortelor
exterioare aplicate asupra modelului. Principalul dezavantaj al acestui algoritm este
legat de rapiditatea cu care muschii sunt activati sau dezactivati pe durata miscarii
studiate (datorita faptului cd p — o). Schimbarile rapide ale activitatii musculare se

pot produce mai repede decat este posibil in cazul unui muschi real. Algoritmul
poate supraestima activitatea muschilor care in realitate contribuie mai putin la
miscare.

Algoritmi ce utilizeaza metode compuse sunt variante ale algoritmilor
Min/Max si patratic ce combina cei doi algoritmi.

Algoritmul compus patratico-liniar este un algoritm cu doua restrictii:
una liniara si una patratica. Se considera ca modelul va fi supus celor doua restrictii,
iar activitatea musculara generata va tinde la o medie intre cele doua metode. Cu
alte cuvinte, activitatea maxima musculara obtinuta va avea valori mai mari decét in
cazul utilizarii algoritmului Patratic, dar se va manifesta o tendinta mai scazuta de
colaborare intre grupele musculare, datorata functiei liniare care il restrictioneaza.
Acest tip de algoritm se preteaza utilizarii in cazul simularii unor activitati ciclice, dar
este relativ nou, iar referintele in literatura de specialitate, legate de utilizarea
acestuia, sunt foarte putine.

Algoritmul compus min/max-patratic este o varianta a algoritmului
Min/Max conceputa in vederea eliminarii problemei legate de schimbarea
instantanee a nivelului de activitate musculara. In acest caz, functia utilizata de
algoritm are forma [4]:

n (M)
Min B+£Z 'N_ (A3.16)
i=1\ !
considerand c&, pentru i=1..n™:
F(M)
! <
Nj
cxf=r
F(M) >0

unde € este o constanta utilizata pentru a limita influenta elementului de gradul doi
(patratic) asupra rezultatelor.

Acest algoritm este capabil sa redea comportamentul fiziologic al muschilor
intr-un mod apropiat de realitate. Activarea muschilor se face treptat si prezinta o
tendinta de crestere sau scadere exponentiald. Colaborarea intermusculara este
uniforma si nu prezinta tendinte exagerate. Valoarea constantei € depinde de
numarul de muschi din model (dacd n — « atunci € > 0). Valoarea constantei B
este situata in intervalul [0,1] pentru activitati uzuale (ridicare de obiecte usoare,
deplasare bipeda, etc.).

Principalul dezavantaj al acestui algoritm este faptul ca poate genera
rezultate eronate atunci cand in simulare exista sisteme musculo-scheletale
independente (modele pentru doi, sau mai multi subiecti in aceeasi simulare).
Algoritmul min/max patratic este o varianta noua pentru rezolvarea problemei
activitatii musculare, dar este relativ nou, iar referintele in literatura de specialitate,
legate de utilizarea acestuia, sunt foarte putine.
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Dimensiuni implicite pentru modelul LegTD

Tabelul A3.1. Lungimile oaselor scheletice [6]

Lungimea coapsei

ThighLength = 0.45579 m

Lungimea gambei

ShankLength = 0.46 m

Lungimea labei piciorului

FootLength = 0.200771 m

Latimea bazinului

PelvisWidth = 0.16 m

Lungimea capului

HeadHeight = 0.14 m

Lungimea trunchiului

TrunkHeight = 0.620233 m

Lungimea antebratului

UpperArmLength = 0.340079 m

Lungimea bratului

LowerArmLength =0.2690167 m

Tabelul A3.2. Masele

elementelor lantului cinematic [6]

Masa segmentului lombar

lumbar = 0.139*MasaCorporala

Masa toracelui

thorax = 0.1894*MasaCorporala

Masa pelvisului

pelvis = 0.142*MasaCorporala

Masa claviculei dreapte

clavicle_r = 0.0133*MasaCorporala

Masa antebratului drept

upper_arm_r = 0.028*MasaCorporala

Masa bratului drept

lower_arm_r = 0.016*MasaCorporala

Masa mainii dreapte

hand_r = 0.006*MasaCorporala

Masa claviculei stangi clavicle_| = 0.0133*MasaCorporala
Masa antebratului stang upper_arm_| = 0.028*MasaCorporala
Masa bratului stadng lower_arm_| = 0.016*MasaCorporala

Mana stanga

hand_| = 0.006*MasaCorporala

Masa capului

head = 0.081*MasaCorporala

Masa coapsei dreapte

thigh_r = 0.1*MasaCorporala

Masa gambei dreapte

lower_leg_r = 0.0465*MasaCorporala

Masa labei piciorului dreapt

foot_r = 0.0145*MasaCorporala

Masa talusului drept

ball_r = 0.000

Masa coapsei stangi

thigh_| = 0.1*MasaCorporala

Masa gambei stangi

lower_leg_| = 0.0465*MasaCorporala

Masa labei piciorului stang

foot_| = 0.0145*MasaCorporala

Masa talusului stang

ball_| = 0.000
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ANEXA 4

Aspecte teoretice ale metodei dinamicii inverse

Metoda presupune ca datele cinematice ale sistemului biomecanic sa fie
definite in detaliu, iar obiectivul este determinarea valorilor motoare ce produc
miscarile sistemului (fortele de reactiune articulara si momentele articulare).
Dinamica inversa se bazeaza pe utilizarea ecuatiilor ,Newton-Euler” sau a unei
metode derivate din aceste ecuatii. Ecuatiile ,Newton-Euler” se bazeaza pe doua
premise:

e Forta rezultantd ce actioneaza asupra centrului de masa este produsul
dintre masa si acceleratie.
>F = mxa (A4.1)
e Momentul rezultant ce actioneaza asupra centrului de masa pe axa de
rotatie este egal cu produsul dintre momentul de inertie al corpului si
acceleratia unghiulara.
>M=Jxg (A4.2)
Metoda dinamicii inverse impune de obicei folosirea unor restrictii speciale, dupa
cum urmeaza:
e Se considera ca fiecare element al lantului cinematic este un corp rigid
(segment anatomic individual)
e Elementele lantului cinematic au masa concentrata in centrul lor de
greutate
e Dimensiunile corpurilor rigide sunt constante pe durata deplasarii
(parametrii antropometrici ai corpurilor rigide sunt considerati constanti)
e Fortele de frecare sunt nule
e Se ataseaza fiecarui corp un numar de sase ecuatii: trei ecuatii ce
caracterizeaza acceleratiile liniare si trei ecuatii ce caracterizeaza
acceleratiile unghiulare. Se obtin in final 6 x n ecuatii, unde n este
numarul elementelor din lantul cinematic (daca se lucreaza
tridimensional, sau 4 x n ecuatii daca se lucreaza bidimensional).

Winter [194] a propus o metoda simpla pentru studiul prin dinamica inversa
a comportamentului lanturilor cinematice corespunzatoare anatomiei umane.
Metoda presupune parcurgerea recursiva a lantului cinematic de la elementul distal
la cel proximal si determinarea fortelor si momentelor articulare, pornind de la
elementul asupra caruia actioneaza fortele exterioare. Aceasta metoda este bazata
pe ecuatiile ,Newton-Euler” descrise mai sus. Vaughan [174] a folosit o metoda
similara cu Winter si a determinat fortele si momentele articulare cunoscand datele
de pozitie ale subiectului si reactiunile din partea solului.

BUPT



262 Anexa 4

Fig.A4.1. Diagrama pentru studiul dinamicii unui lant cinematic format din doud elemente,
R=forta articulara, M=moment articular

Pentru exemplificare, se va prezenta, la nivel teoretic, studiul bidimensional
prin dinamica inversa a membrului inferior uman. Trebuie sa se tina cont ca fortele
ce actioneaza asupra fiecarui corp rigid sunt influentate si de conexiunile datorate
articulatiilor lantului cinematic. Se considera ca sistemul este in echilibru, iar fortele
articulare din sistem sunt egale si de semn contrar pentru doua corpuri aflate in
conexiune. Momentele articulare vor fi, de asemenea, egale si de semn contrar
pentru doua corpuri in conexiune (figura A4.1).

Asupra unui element rigid din lantul cinematic actioneaza urmatoarele forte:

e Forte gravitationale - in centrul de greutate al corpurilor si egale cu masa
x g. (mg;) in figura A4.1;

e Forte exterioare - forte masurate cu mijloace de masura specifice ce
actioneaza in centrul de presiune al fortei distribuite (in exemplul analizat
in figura A4.1, acest tip de forte este reprezentat de reactiunile din
partea solului - GRF;);

e Forte datorate actiunii musculaturii si ligamentelor - efectul tuturor
structurilor de acest tip ce asigura miscarea unei articulatii este descris
de momentul articular (momentul articular net ce descrie actiunea
fortelor exercitate de muschi si ligamente), (M; in figura A4.1);

e Reactiuni articulare - reprezentand rezultantele fortelor ce apar la
contactul dintre doua corpuri rigide (la nivelul articulatiilor);

Metoda presupune analiza fiecarui element in parte, tindnd cont de fortele,
momentele si miscarea acestuia (figura A4.1, Figura A4.3). Metoda discutata este
echivalentul aplicarii metodei reducerii fortelor pentru fiecare corp rigid in parte
(figura A4.2). Pentru ca figura A4.2 sa fie completa, este nevoie ca asupra corpului
rigid corespunzator labei piciorului sa se aplice acceleratia unghiulara (gf) si
componentele liniare ale acceleratiei pe cele doua axe (axr Si ayr ), similar cu figura
A4.1.
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Fig.A4.2. Metoda reducerii fortelor aplicata pentru corpul rigid corespunzator piciorului uman

Pentru fiecare element din lantul cinematic se cunosc:
e Ryp, Ryp - fortele ce actioneaza asupra capatului distal (articulatiei
distale) al corpului rigid
e Mp - momentul ce actioneaza asupra capatului distal (articulatiei distale)
al corpului rigid
e dp — distanta dintre capatul proximal al corpului rigid si centrul de
greutate al acestuia
e dp - distanta dintre capatul distal al corpului rigid si centrul de greutate
al acestuia
e M — masa corpului rigid
e ay, a, — acceleratia liniara a centrului de masa (CM) al corpului rigid
e O - unghiul dintre axa corpul rigid si axa orizontala a sistemului de
referinta global
e £ — acceleratia unghiulara a corpului rigid
Necunoscutele sunt:
e Ryp, Ryp — fortele ce actioneaza asupra capatului proximal (articulatiei
proximale) al corpului rigid
e M, - momentul ce actioneaza asupra capatului proximal (articulatiei
proximale) al corpului rigid
Pentru exemplificare, se va prezenta o diagrama pentru un element din
lantul cinematic ce poate sa corespunda tibiei sau femurului (figura A4.3).
Pentru determinarea necunoscutelor se utilizeaza ecuatiile 3.34 si 3.35, din
care rezulta urmatoarele, tinand cont de figura A4.3:

§:Fx =mxay = Rxp + Rxp (A4.3)
ZFy =mXxay = Ryp + Ryp - mg (A4.4)
ZM:IxE:Mp+MD-Rprdpxsin9+Ryp><dp><c059+ (A4.5)

Rxp xdp xsin@ - Ryp x dp x cos6
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Fig.A4.3. Diagrama pentru studiul dinamicii unui element din lantul cinematic

Rezolvarea se face prin aplicarea acestor formule pentru fiecare element al
lantului cinematic in parte. Se porneste de la efectorul final (corpul asupra caruia
actioneaza fortele exterioare), si se continua inspre elementul proximal din lantul

cinematic, pana la ultimul element din lant.
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ANEXA 5

Termeni de specialitate

Pentru termenii de specialitate din limba engleza s-au utilizat urmatoarele denumiri:

Transtibial prosthesis - Protezd transtibiald. intalnit in literatura de specialitate
in limba romana si sub denumirea ,proteza de gamba”.

Force platform - Platforma pentru madasurarea reactiunilor din partea solului.
Intalnit in literatura de specialitate in limba romana si sub denumirea ,platforma
de forta”.

Center of pressure - Centrul de aplicare al reactiunilor din partea solului /
Centrul de presiune.

Pressure platform - Platform&d pentru mésurarea presiunii. Intalnit in literatura
de specialitate in limba romana si sub denumirea ,platforma de presiune”.
Stance phase - Durata contractului cu solul / perioada de sprijin. Intalnit in
literatura de specialitate in limba roméana si sub denumirea ,faza de sprijin”,
~etapa de sprijin”, ,pasirea”.

Swing phase - Durata balansului piciorului. Intalnit in literatura de specialitate
in limba romana si sub denumirea ,faza de balans”, ,etapa de balans” sau
~perioada de pendulare”. A

Heel strike — Primul contact cu solul. Intalnit in literatura de specialitate in limba
romana si sub denumirea , contactul initial” sau ,atacul cu calcaiul”.

Mid stance - Durata echilibrdrii / Etapa echilibrdrii). Intalnit in literatura de
specialitate in limba romana si sub denumirea ,sprijinul mijlociu” sau ,mijlocul
sprijinului”.

Push off — impingerea. Intalnit in literatura de specialitate in limba roman3 si
sub denumirea ,sprijinul final”, ,sprijinul terminal”, sau ,faza impulsiei”.

Toe-off — Desprinderea de pe sol / Ultimul contact cu solul. Intalnit in literatura
de specialitate in limba roméana si sub denumirea , pre-pendulare”.
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