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CUVANT INAINTE

Cercetarile privind protezele pentru persoanele cu handicap locomotor, mai ales
pentru sportivi, reprezinta un element de importanta majora in ceea ce priveste
eficienta componentelor materialelor de fabricatie si comportarea acestora la
solicitarile activitatilor specifice de deplasare si de manifestare. Acestea contribuie la
obtinerea rezultatelor scontate printr-o buna utilizare a resurselor materiale si prin
selectarea, incurajarea si stimularea resurselor umane, mai ales a celor care dovedesc
aptitudini deosebite pentru sport.

Un producator de materiale adaptate persoanelor cu handicap locomotor
implica adaptarea structurilor specifice activitatii, miscarii sau sportului, la exigentele
mediului (social, economic, cultural-sportiv) in care acestea isi desfasoara activitatea.

In domeniul sportiv, cercetarea protezelor pentru persoanele cu handicap
locomotor are rolul de a dimensiona si prioritiza activitatile sportive in functie de
importanta acestora si de posibilitatea de practicare a acestora in vederea realizarii
unor performante ridicate in domeniul sportiv.

Dincolo de dependenta individului de a executa, la un anumit nivel, diferite
miscari in functie de dezvoltarea sa motrica, intervine posibilitatea diferentierii miscarii
fizice de diversi parametrii calitativi ai materialelor, de forma si componenta specifica
protezei individului.

Cercetarea stiintifica cuprinsd in aceastd teza de doctorat este axatad pe
studierea protezelor si a materialelor de fabricatie a acestora, destinate persoanelor
cu handicap locomotor, care au practicat si continud sa practice sportul dar si a
solicitarilor la care este supusa o proteza de tibie. In acest sens, intr-o primé faza, la
nivel teoretic, am urmarit prezentarea cat mai sintetica a principalelor idei cuprinse in
literatura de specialitate cu privire la analiza de mers a persoanelor cu astfel de
dizabilitati, a tipurilor de proteze si de materiale folosite. In al doilea rand, am surprins
modalitati specifice de studiere a miscarii si a solicitarilor la care este supusa proteza
de gamba. n al treilea rand, am analizat functiunile de baza ale mersului cu ajutorul
sistemului ZEBRIS. In final, dupd testarea protezei de mers, s-a simulat numeric
proteza experimentala si un model de proteza dedicata sportivului atlet, prin care s-a
dorit evidentierea naturii si valorii solicitarilor, care arata aspecte necesare
perfectionarii si alegerii materialelor de fabricatie specifice pentru obtinerea unui
confort ridicat la mers al persoanelor cu handicap locomotor. De asemenea, avand in
vedere ca foarte multe persoane, in ultima perioada, sufera interventii de sold, s-a
cercetat si o nouda tehnologie de reparare a capului femural al protezei de sold.

Actualitatea si relevanta temei de cercetare sunt date de faptul ca
deplasarea reprezinta una din conditiile existentei umane, care ii ofera independenta,
cat de cat, in realizarea nevoilor individuale si nu numai. Din acest motiv scopul si
obiectivul tezei urmaresc aducerea de contributie si elemente noi, rezultate din
studierea mersului unei persoane cu handicap locomotor de gamba folosind sistemul
ZEBRIS; din evaluarea prin analiza si simulare numerica a doua tipuri de proteze (una
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fiind folosita in experiment, alta specifica atletului); din testele de rezistenta efectuate
pe material compozit cu fibra de carbon folosit la realizarea protezei si din tehnologia
de reparare a capului femural al unei proteze de sold.

in ceea ce priveste stadiul actual al cunoasterii, acesta a fost evidentiat prin
Studierea aprofundaté a diverselor materiale publicate in literatura de specialitate in
legatura cu tema de cercetare propusa, cu accent pe protezele sportivilor de
performanta, ca urmare a diversitatii si gradului ridicat de solicitare. Lucrarile studiate
au caracter teoretic si empiric si apartin specialistilor romani sau straini, in care sunt
cuprinse opiniile si argumentele acestora, ca urmare a bogatei experiente in domeniu.
In stabilirea obiectivelor am analizat si prelucrat date din rapoartele furnizate de surse
oficiale (Ministerul Tineretului si Sportului, Institutul National de Statistica, Eurostat).
De asemenea, pentru o prezentare sintetica a rezultatelor cercetarii, am utilizat relatiile
analitice specifice, grafice si tabele bogate in informatii.

Metodologia de cercetare este completata prin efectuarea unor testari
econometrice (pentru validarea ipotezelor de lucru), utilizand date si informatii cuprinse
in bazele de date nationale si internationale.

Contributiile proprii asupra domeniului cercetat sunt prezente pe intreg
parcursul lucrarii de doctorat.

Multumesc celor doi conducatori de doctorat, Prof.univ.dr.ing. llare
BORDEASU si Prof.univ.dr.ing. lon Mitelea, pentru sustinerea si indrumarea
pertinenta care mi-au asigurat reusita in finalizarea acestei teze, dificila prin obiectivele
multidisciplinare. De asemenea, multumesc d-lor Conf. univ.dr.ing Andrei Serban,
Conf. univ.dr.ing Radu Negru si S.lLdr.ing. Lucian Rusu pentru sprijinul
neconditionat oferit la realizarea experimentelor si interpretarea datelor obtinute. O
calda recunostinta fata de cadrele didactice din Departamentul de Rezistenta
Materialelor de la Universitatea Politehnica din Bucuresti (Conf.univ.dr.ing. Florin
Baciu si Prof.univ.dr.ing. Anton HADAR) pentru sprijinul oferit in realizarea analizei
numerice a protezei cu programele de specialitate aflate in biblioteca departamentului.

Tn final, consider ca lucrarea, elaborata si structurata intr-o abordare coerenta
si logica, va fi de folos persoanelor care fabrica proteze pentru persoane cu handicap
locomotor, dar si celor care doresc a realiza noi studii privind constructia si solicitarea
unor astfel de proteze.

Timisoara, 2021 Autorul
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INTRODUCERE

"Proteza” (pro-tilhemi) isi are originile in limba greaca, insemnéand "asezare in loc”
definind un aparat utilizat pentru a inlocui partial sau in totalitate, un membru sau un
organ al corpului uman.

Protezele au fost inventate in primul rand pentru a reface o functionalitate naturala
a corpului omenesc.

Primele mentiuni despre proteza apar in anul 3500 i.e.n. in poemul sacru Rig-Veda,
unde se povesteste de o printesa razboinica care si-a pierdut unul din picioare in lupta,
a primit o proteza din fier si a putut sa se reintoarca pe campul de batalie [71]. Cea
mai veche proteza cunoscuta pana acum este un deget mare, confectionat din lemn si
piele, care a apartinut lui Tabeketenmut, fiica unei preotese care a trait in jurul anilor
950 - 710 i.e.n. in Egipt [97]. Tn epoca romana s-au dezvoltat si perfectionat proteze,
din lemn si bronz pentru picior. Aceasta dezvoltare a continuat si in epoca moderna,
ajungand la forme deosebit de sofisticate cu caracteristici si performante deosebite
cum ar fi protezele bionice (care au senzori si mecanisme pentru simt tactil si termic)
[110].

Prima proteza fara autoblocare, cu amputatie sub genunchi, a fost introdusa de
Pieter Adriaanszoon Verduyn - chirurg olandez, in 1696 (fig. 1.) [80], fapt revolutionar
pentru acea vreme si sursa de inspiratie pentru dezvoltarea ulterioara a protezarii.

Biomecanica, ca stiinta, a permis dezvoltarea unor aplicatii care descriu relatiile
dintre fortele generate de muschi si miscarea rezultanta. Lucrarile lui Borelli [106] au
constituit un pas important in dezvoltarea protezarii piciorului si intelegerea
mecanismelor care determina miscarea umana. Dezvoltari ulterioare ale protezelor au
dus la forme din ce in ce mai evoluate, catre proteze mioelectrice, bionice, sau extrem
de recent cu tehnologii sofisticate pentru perceptii senzoriale de temperatura si
presiune [110].

Fig.1. Proteza introdusa de Pieter Adriaanszoon Verduyn [80]

BUPT



Cu toate progresele realizate in domeniile industriale, medicale si biomedicale nu s-
a reusit ca o creatie tehnica sa poata inlocui complet una biologica naturala. Ca atare,
perfectionarea continua a unei proteze care sa indeplineasca cat mai bine functiile
membrului amputat este o preocupare de cercetare inginereasca de mare actualitate.

Cunoasterea comportamentului biomecanic al ansamblului bont-manson si a
elementelor de atasare conduc la imbunatatirea functiilor pe care le indeplineste
proteza [53]. Problemele frecvente aparute la nivelul contactului "bont-socket" sunt
aparitia de plagi, transpiratie, deprecierea functiei de protectie si imunitatea pielii, sau
rupturi microscopice la nivelul fibrelor musculare, toate insotite de durere.

Partea tribologica este rar abordata si, desi se recunoaste interconectarea cu
fenomenele de presiune, forte si momente (cu referire speciala la protezarea
transtibiala si transfemurala), nu sunt, dupa cunostinta subsemnatului, decat extrem
de putine abordari care incearca o analiza complexa a interactiunii mai multor
fenomene la nivelul membrului protezat.

In prezenta lucrarea se face o analiza pertinenta a tipurilor de proteze, a aplicatiilor,
materialelor de fabricatie si tipurilor de solicitari si se prezintd un amplu studiu
experimental realizat pe o proteza de picior (gamba), o analiza numerica a protezei
experimentale, se dezvolta si se modeleaza o proteza ortopedica din material compozit
si rezultatele reconditionarii printr-o tehnologie adecvata a unei proteze de sold
realizata din aliaj biocompatibil pe baza de titan.
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CAPITOLUL1

STADIUL ACTUAL AL CERCETARII PROTEZELOR UTILIZATE DE
PERSOANELE CU DIZABILITATI LOCOMOTORII

1.1 Aspecte ale protezelor persoanelor cu dizabilitati locomotorii

Persoanele cu dizabilitati au avut intotdeauna un oarecare dezavantaj, atat social
cat si economic [76], fapt ce, de multe ori, le afecteaza din punct de vedere psihic.

Practicarea sportului reda persoanelor cu dizabilitati un scop vietii, acestea dorind,
prin activitati fizice, sa isi depaseasca conditia, find astfel mai motivati decéat
persoanele fara dizabilitati.

Protezarea membrelor amputate are o pondere mare in domeniul medical fiind

o parte de sine statatoare combinand elemente ale biomecanicii si terapeuticii.
Elaborarea unei proteze ortopedice implica colaborarea medicului chirurg cu medicul
ortoped.

Conditiile elementare pe care trebuie sa le aiba o proteza sunt [1]:

e sa fie cat mai conforme cu bontul care trebuie sa fie puternic, bine vascularizat,
cald si cu musculatura tonica, astfel incat sa nu produca disconfort;

e sa nu obstructioneze circulatia naturala a sangelui si s& pastreze integritatea
bontului.
functionalitatea acesteia sa ajute la reintegrarea individului in societate
sa fie nesocanta, estetica si usoara;
sa fie accesibila din punct de vedere financiar.

in tabelul 1.1 se prezinté o clasificare a protezelor functie de destinatia protezei
[75].
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Tabel 1.1 Clasificarea protezelor [1]

CRITERIUL DE CLASIFICARE

endoproteze, folosite pentru protezarea totala (endoprotezele
de sold, genunchi si glezna, valvele artificiale de la inima, etc.);
placi
tije intramedulare
5 proteze dispozitive de| dispozitive interne de | suruburi de fixare
TB interne osteosinteza, osteosinteza dispozitive spinale de
§ folosite pentru fixare
= fixarea fracturilor fire si ace ortopedice
§ dispozitive  externe | fixarea de fracturi
5 de osteosinteza alungirea oaselor
H exoproteze pentru membrele superioare (protezele pentru brat)
= exoproteze pentru membrele inferioare, care mentin stabilitatea
proteze corpului in pozitie statica si la mers, preiau socurile in diverse faze ale
externe solicitarii membrului si ofera o buna imagine a corpului uman (proteza
de sold, de coapsa, de gamba, a post-piciorului si a zonei medio-
tarsiene).
proteze estetice, folosite doar pentru a reda forma structurii anatomice (proteza de
N umar, proteza mainii, proteza de ochi, etc)
% proteze functionale care folosesc energia din
§ proteze functionale, care se corp (miscarea tunelurilor rezultate prin
g_ folosesc la protezarea cinematizari musculare, variatia volumului
5 membrelor superioare si muscular la diverse contractii izometrice, etc.);
% urmaresc animarea membrului proteze functionale care folosesc energia
o amputat extracorporala (energie electrica, pneumatica,
hidraulica, etc).

Dupa nivelul amputatiei sau dezarticulatiei, protezele de membre inferioare
amputate, se impart in [1]: proteze segmentare si proteze pentru dezarticulatie.
Mai jos se dau cateva date importante pentru cele mai uzuale proteze.

Protezele pentru dezarticulatia interilio abdominala, pe langa completarea
intregului membru inferior, constituie o problema dificila, pentru ca, pe langa
suspendarea protezei si sprijinirea bontului, trebuie sa asigure si dirijarea articulatiilor.
Proteza interilio abdominala fig.1, este formata din [24]:

bazinul receptor;

mansonul de coapsa (trichter), respectiv tija tubulara la proteza modulara;
mansonul de gamba, respectiv tija tubulara la proteza modulars;

piciorul artificial;

diferite sisteme necesare asamblarii elementelor sus enumerate.

10
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Fig. 1.1 Proteza pentru dezarticulatie interilio abdominala [24]

Pentru a reda estetica protezei un mansonul din moltopren este mulat pe tijele
tubulare ale protezei si se ajusteaza dupa forma bontului

Bazinul receptor care este piesa de contact, de legatura si de sprijin a corpului
pe protezd, se executd dupa mulaj individual. in interior, portiunea lipsa a bontului, se
completeaza cu material spongios [34].

Mansonul de coapsa si subansamblul gamba-genunchi sunt piese care se
ajusteaza dupa masura.

Piciorul este din lemn combinat cu cauciuc microporos sau cu materiale plastice
de diferite duritati [34]. La asamblarea protezei de corp se are in vedere conditia ca
aceasta sa fie mai scurta cu circa 2 cm, iar proiectia centrului de greutate sa treaca
prin spatele articulatiei coxo-femurale si inaintea genunchiului.

Conducerea protezei in timpul activitatii individului trebuie sa permita
deblocarea articulatiilor si o functionare silentioasa incéat disfuntionalitatile s& nu poata
fi observate. Rezolvarea acestei probleme este facuta prin folosirea unor cuplaje
mecanice care asigura mersul cu ambele articulatii libere, cu stabilitate statica si
dinamica bune [18].

in cele mai multe situatii se intdlnesc persoane cu proteze pentru coapsa si
gamba (cunoscute ca proteze segmentare). Principale elemente componente ale
acestor proteze sunt: mansonul de coapsa, mansonul de gamba, piciorul artificial si
sistemele articulare. Proteza pentru coapsa are ca si caracteristica bontul de lungime
normal si este cu genunchi blocabil sau liber si cu sprijin pe ischion. Deplasarea cu
aceasta, in timpul fazei de sprijin, este asemanatoare celei normale. Exceptie face
doar faza bifazica a genunchiului. Proteza de gamba (fig.1.2) are bontul scurt si are
specific sprijinul care se face pe tendonul rotulian sau tuberozitatile tibiale.

Functie de destinatie, conform datelor din [1], 18], [24] si [34], bontul se poate
confectiona din: piele pentru protezele de gamba si din material plastic pentru

protezele tibiale de tip “PTB”, “PTS” si “KBM”.
11
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Fig. 1.2 Proteza pentru gamba [1]

Proteza pentru amputatii si dezarticulatii la diverse niveluri ale piciorului consta
dintr-o gheata interioara de piele, reprezentdnd segmentul care lipseste. Ea se
introduce Tn gheata exterioard normald. Proteza va fi inglobata in incaltamintea
ortopedica, ce va imbraca corespunzator bontul fara a crea disconfort permitand o
buna circulatie sanguina, pentru a preveni aparitia ulceratiilor ulterioare [34].

Dupa durata trecuta de la amputatie protezele se Tmpart in [1]: imediate,
provizorii, definitive:

Proteza imediata, sau de spital, se foloseste la 2-3 zile de la operatie [1]. Ea
este formata dintr-un manson de fese gipsate, prelungit distal cu un pilon care se
schimba atunci cand bontul isi modifica volumul [1].

Proteza provizorie se folosseste in a doua etapa de protezare. Specificul
acesteia este piciorul artificial si sistemul telescopic al pilonului care permite reglarea
lungimii si a rotatiei piciorului fatd de axa mediana [24]. Aceste proteze sunt obligatorii
pentru acomodarea invalidului cu proteza definitiva.

Cerintele pe care proteza definitiva trebuie sé le satisfaca sunt [1], [24]:

e sa “Inlocuiasca anatomic” si functional segmentul pierdut al membrului (sa
permita ortostatismul, deplasarea si pozitia sezuta);
sa fie estetica.
sa fie usor de folosit;
sa aiba masa redusa (sa fie usoara);
sa fie rezistenta la solicitari;
sa fie durabil;
sa aiba un pret de cost accesibil;

12

BUPT



e sa nu produca zgomot, care poate deranja sau atrage atentia persoanelor din

jur.

Indiferent de activitatea sau sportul pe care persoanele cu dizabilitati aleg sa il
practice, protezele ortopedice i pot ajuta sa o faca cu succes. Protezele ortopedice
adaptate sporturilor se gasesc in toate domeniile sportive, fie ca este vorba despre tir,
fotbal, atletism, schi sau not [151, 152]. Astfel fabricarea unor proteze ortopedice din
materiale corespunzatoare si cu un design specializat ramurilor de sport duce la
transformarea in bine a vietii persoanelor cu dizabilitati [21].

In functie de sportul pe care doresc sa il practice, persoanele cu dizabilitati
folosesc proteze ortopedice specifice tipului de efort fizic depus.

Exista si cazuri in care sportivii renunta la protezele ortopedice. In cazul
inotatorilor, Comitetul Paraolimpic International obliga inotatorii cu dizabilitati sa
renunte la orice fel de proteze ortopedice. In cadrul Asociatiei Internationale de Fotbal
pentru Persoane cu Amputatii, sportivii renunta la protezele ortopedice si folosesc
doua carje pentru a se deplasa [123] (Fig.1.3).

Fig.1.3 Fotbal jucat de persoane cu amputatii de picior, féra proteza [123]

Persoanele care prefera alergarea fie ca este de viteza sau de rezistenta folosesc
in general proteze ortopedice de tip flex-foot (Fig.1.4), care simuleaza functia
articulatiei gleznei, flexia plantara fiind necesara fie ca amputatia este deasupra sau
sub genunchi [21, 72].

Forma protezei este in general cel al literei ,J”, un material, de obicei compozit pe
baza de fibra de carbon, care inlocuieste cu succes membrul inferior amputat. Datorita
formei, acest tip de proteza absoarbe forta de impact creata prin pasirea atletului si o
transforma in energie cinetica pentru a propulsa sportivul inainte [66]. La nivelul
sportului de performanta s-a demonstrat ca folosirea acestui tip de proteze poate ajuta
atletii cu dizabilitati s& concureze alaturi de atletii fara dizabilitati [73].
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Fig. 1.4 Proteze ortopedice in forma de ,J” [35]

Cu mici modificari ale designului, aceste proteze ortopedice pot fi folosite pentru
practicarea unei mari varietati de sporturi: alergare de viteza, alergare de semifond si
fond, jogging, saritura in inaltime [28].

In cazul sportului cu bicicleta, in functie de nivelul amputatiei, se pot folosi proteze
ortopedice pentru membrele inferioare care includ sau nu articulatia genunchiului. in
cazul amputatiilor transfemurale proteza ortopedica include si articulatia genunchiului,
dar functiile acestuia sunt simplificate pentru a ajuta doar la pedalare [66].

Exista cazuri in care se pot modifica pedalele, in special pentru cei cu amputatii
trans-tibiale, ca sa poatéa folosi bicicletele cu aceleasi proteze. Acesta nu este cazul
sportivilor de inalta performanta, protezele acestora sunt adaptate ciclismului la fel ca
si bicicletele (Fig. 1.5).

Fig. 1.5 Ciclist cu amputatie trans-tibiala [10]

In cazul golfului protezele ortopedice folosite nu necesita decat schimbarea
protezei labei piciorului cu o incaltaminte cu crampoane pentru a evita alunecarea. O
lovitura corecta de golf necesitd miscarea a trei mari articulatii, a gleznei, a soldului si
a umerilor [74].
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Protezele ortopedice dedicate sporturilor de iarna au o mare varietate, de la schi
sau sanie, la snowboarding. Persoanele cu amputatii la nivelul unuia din membrele
inferioare pot alege sa schieze pe un singur picior, dar folosind betele pentru schiat
special adaptate pe post de schiuri [74] (Fig.1.6).

Fig. 1.6 Schior cu amputatie trans-tibiala [74]

1.2 Metode folosite pentru analiza miscarii protezei si a corpului uman cu
dizabilitati locomotorii

Multitudinea formelor si materialelor din care sunt confectionate protezele se
datoreaza biomecanicii, creatd pe evolutia stiintei si foarte aplicata in industria
protezelor, pentru ca studierea acestora se poate face fie prin modele analitice, fie prin
experimente [73].

Cea mai mare contributie in biomecanica moderna o are Isaac Newton, care
in anul 1687 a publicat cartea ,Philosophiae Naturalis Principia Mathematica” in care,
prin studierea legilor miscarii corpurilor, a creat bazele mecanicii clasice [1].

Eadweard Muybridge [62] este cunoscut ca primul fotograf care a studiat
miscarea cu ajutorul fotografiei. in 1878 acesta reuseste sa fotografieze cu succes un
cal in galop, folosind 12 camere aranjate paralel cu pista si declansate de copitele
calului cu ajutorul unui fir [23]. EI demonstreaza astfel ca in timpul galopului exista un
moment in care toate copitele calului sunt in aer. In 1879 inventeaza aparatul
Zoopraxiscopul, care proiecteaza imaginile pe un disc rotativ, pentru a da senzatia de
miscare, iar dupa 3 ani de colaborare cu Universitatea Pennsylvania obtine nu mai
putin de 20000 de imagini folosite pentru studierea miscarii umane [62].

Acestia sunt doar cativa dintre pasii pe care biomecanica i-a parcurs de-a
lungul timpului ca stiintd, ea dezvoltdndu-se odata cu tehnologia [10]. Astfel, folosind
tehnica moderna de captare video putem analiza fortele care actioneaza asupra
organismului in timpul activitatilor zilnice si sportive [31].

In cazul persoanelor cu amputatie trans-tibiala caracteristicile medii in timp ale
fortelor de reactiune a solului, masurate, sunt prezentate in fig.1.7. Se observa ca
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formele si marimile curbelor de reactiune verticala difera de datele tipice ale mersului.
Astfel, valoarea maxima a reactiunii verticale este de aproape patru ori mai mare decéat
in cazul mersului, iar cea a componentei mediane laterale este de sapte ori mai mare

[31].

A
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Fig. 1.7 Componentele fortei de reactiune a solului [31]

In cercetarea folosita pentru persoanele cu proteze ortopedice, Si nu numai, se

utilizeaza urmatoarele metode:

e Experimentale, care folosesc un prototip pentru a verifica solutii constructive
din punct de vedere al rezistentei, rigiditatii si stabilitatii protezei ortopedice;

e Numerice, care folosesc modele virtuale sau de simulare numerica;

e Analitice, care folosesc modele de calcul, algoritmi sau programe de calcul
si au la baza ecuatiile matematice, din mecanica, folosite cu precadere la
analiza dinamica, unde importanta prezinta cauzele miscarii, avand la
baza forta, lucrul mecanic si energia.

in calculul biomecanic foarte importantd este determinarea parametrilor,
majoritatea lungimilor putand fi determinate prin masuratori, dar, deoarece vectorii
spatiali trebuie sa fie obtinuti, iar punctele axiale sunt in cadrul corpului si prin urmare
nu sunt direct accesibile pentru masuratori, se folosesc diferite tehnici de vizualizare a
scheletului precum diagramele anatomice si razele X pentru a determina punctele de
pe os in care se aplica fortele [14].
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a) Metode analitice

in imaginea de mai jos, fig.1.8, se prezintd un model planar care contine
douasprezece segmente ale unui corp uman. Dinamica miscarilor umane este direct
influentata de fortele de reactiune din articulatii fig.1.9. Determinarea aproximativa a
valorilor acestor forte de solicitare a articulatiilor in timpul miscarilor, in ultimul timp se
face prin intermediul simularii numerice, ca urmare a softurilor specializate [14].

/-

Fig. 1.8 Model planar al corpului uman folosit in studiul miscarii

3
}.

>

0 X
Fig. 1.9 Coordonatele carteziene ale unor segmente cinematice [14]

Este cunoscut din mecanica teoreticé ca cinematica miscarii unui corp (sau al
unui punct al acestuia) inseamna determinarea in orice moment, pe baza unei legi de
miscare, a pozitiei corpului (punctului) Tn raport cu un sistem de referinta ales. Practic
se determina parametrii cinematici de ordinul unu si doi ai miscarii corpului, respectiv
traiectoria, viteza si acceleratia. Ecuatiile de miscare, aferente componentelor corpului
uman, sunt exprimate astfel [14]:

Conditiile cinematice:
X1 = X4 + ¢11; cos cos o¢y (1.1

y1 = Ya + c1l; cos cos o¢q 1.2
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Xy = X4 + 315 coS cos &,
YV, = Y4 + 31, cos cos «,
Unde:
I- lungimea segmentului
X1- coordonatele punctului 1 pe axa x
Y1- coordonata punctului 1 pe axa Y
c- centrul de masa
Prin derivare se obtin vitezele centrelor de masa:
.7'51 = J'CA + Clllwl sin sin Ocl
Y1 = Y4 + c1lywq cos cos &4
.7'52 = J'CA + Czlzwz sin sin OCZ
Yo = Y4 + c3low, sin sin o,
Si acceleratiile:
¥, = X4 — 1l sinsina, — ¢;l;w? cos cos a;
y, = V4 — ¢1l1&; cos cosa; — c;lyw? sinsina,

¥, = X4 — cylye, sinsina, — c,l,w3 cos cos ay

Y, = Jiu — Calp€, cOS cOs a, — Cyl,w3 sin sina,

(1.3)

(1.4)

(1.5)
(1.6)
(1.7)

(1.8)

(1.9)
(1.10)
(1.11)

(1.12)

Daca descompunem si analizam indeaproape modelul planar din fig.1.9 putem
observa modul in care actioneaza fortele asupra diferitelor articulatii Si segmente ale

corpului uman.

Xu1
H Xa1 + Xg1 = mixXy
Yu
" (1.13)
e Yar + Y1 = M1y
ai  Xai
A M; — yaq¢1l1 cos cos < — X41C11; + yy1 (1 — ¢;)4 cos cos «; —
& xy1(1 — —cy)ly sinsin ; = J; & (1.14)
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a) Segmentul 1 (cuprins intre punctele H si A) reprezinta schematic trunchiul uman

XB1 + % = mzx.'.z (1.15)

Yaa » yBl + % - GZ = mzx.z (116)
M, — x45¢,15 sin sin <, + Y5051, cos cos X, — xp1 (1 — ¢3)1, sin sin &<, —

G —yg1(1 — ¢3)l, cos cos &, = J,&, (1.17)

m Xe2
YS —Xpg2 + xC = m3f3 (1.18)
M, Yc1 + Y2 — G3 = m3y3 (1.19)
M3 — xg,c3l3 sin sin &3 + yp,c3l3 cos cos &3 — x4 (1 — ¢3)l3 sin sin o3 —
G —yc1(1 — ¢3)l5 cos cos 3 = J;¢5 (1.20)

c) Segmentul 3 (cuprins intre punctele B si C) reprezinta schematic tibia
Fig.1.9 Model planar pentru determinarea fortelor si momentelor

In aceste relatii, mi (i = 1,2,3) reprezinta masa fiecarui segment.

Calculul fortelor generalizate se efectueaza pe lucrulul mecanic virtual al fortelor
exterioare sistemului, a carui expresie se deriveaza in raport cu coordonatele
generalizate, dependente la rindul lor de timp [31]. Astfel, daca in ecuatiile de miscare
se introduc acceleratiile exprimate in functie de acceleratiile independente se va
obtine:

[m] {[c:1Gea 3a } + [41{6} + [B1{6}} = (@) (1.21)

Conform [31], pe baza pozitiilor distincte, pe care membrul inferior uman le atinge
pe durata ciclului de mers, stiind ca durata unui ciclu de mers este de 1,8 secunde,
pentru urmarirea variatiei in timp a fortelor generalizate Q, se ia in considerare variatia
in raport cu timpul a unghiurilor 8, coreland pozitile particulare ale segmentelor cu
valoarea timpului la care se ating pozitiile respective de la inceputul executarii unui
ciclu.

Pentru a elimina necunoscutele, fortele de legatura, se premultiplica sistemul de
ecuatii cu matricea [A]". Se obtine astfel sistemul de ecuatii diferentiale:

[A]" [m][A1{6} + [A]"[m][BI{6%} = [A]"({Q} — [mlc;]{%4 34 D) (1.22)
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In fig.1.10 se red& schema/modelul scheletului, dupa [75], sub forma unui
sistem multicorp cu un arbore topologic caracteristic, avand un numar al gradelor de
libertate variabil. Matematic, acest model de schelet descrie un sistem de ecuatii
diferentiale algebrice, in care variabila este x.

Fig.1.10 Scheletul - sistem multicorp [75]

Ecuatiile de miscare a unui sistem multicorp cu arborele topologic reprezentat
prin fig.1.10 pot fi scrise ca f ecuatii diferentiale ordinare sub forma minimala [31]:

M)y +kl,y) =q(y) +B"u (1.23)

unde:

- M este matricea initiala de dimensiune f x f, simetrica, pozitiv definita,
-y este vectorul coordonatelor generalizate de dimensiune fx 1,

-k este vectorul Coriolis generalizat de dimensiune f x 1,

- q este vectorul fortelor aplicate generalizate cu dimensiune fx 1,

- B este matricea de control k x f a intrarilor,

- u este vectorul de control k x 1 al momentelor din articulatii.

Daca modelul nu are contact cu mediul, ecuatia de miscare descrie dinamica
acestuia fara legaturi [31].

Pentru analiza eficientd, cu realizare de optim, a dinamicii miscarilor corpului
uman se folosesc tehnicile din dinamica sistemelor multicorp, biomecanica sau
modelare musculara. In acest scop, foarte des, se apeleaza si la sistemul video de
inregsitrare.

b) Metode experimentale de analiza a miscarii
Pentru a identifica parametrii specifici alergarii si pentru a analiza miscarile

umane se folosesc metode de inregistrare-analiza a miscarilor.
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Odata cu aparitia fotografiilor, modul de cercetare a miscarilor umane a luat
un nou sens. Astfel, in anul 1880 omul de stiinta Etienne Jules Marey [62] a dezvoltat
cronografia, folosindu-se de un suport fix si 0 camera speciala a inregistrat fotografii
care infatisau miscarea omului in timp si spatiu [39]. Aceastd tehnica a fost
imbunatatita, folosind un fundal negru si un om imbracat in negru dar cu petice
luminoase sau becuri reprezentadnd punctele si axele corpului in urma fotografierii.
pentru a se determina miscarea a diferite segmente ale corpului in timp si spatiu [30].

In timp, mai multi cercetatori au studiat si au incercat s& imbunéatateasca acest
sistem de analiza a miscarilor corpului uman, iar in anul 1894 Thomas Alva Edison a
realizat kinetoscopul, primul aparat care putea reda imagini in miscare [80].

Odata cu dezvoltarea sistemelor de filmare si fotografiere s-au dezvoltat si
sistemele de analizd a miscarilor umane, inventarea si dezvoltarea calculatorului
avand un rol important in prelucrarea si interpretarea datelor rezultate din metodele de
analiza video [32]. Echipamentele, folosite in acest scop, sunt dotate cu: camere video,
circuite cu markeri cu infrarosu sau electrici si servesc la:

e masuratori de iesire cum ar fi: viteza mersului, inaltimea unei sarituri,

traiectorii, unghiuri in articulatii;
e grafice ale coordonatelor corpului;
e modele stick, etc.
Echipamentele de captare si analiza a miscarii pot fi [32, 62, 120, 130]:

benzi de alergare cu echipament specific incorporat;
sisteme de masurare a presiunii plantare;
sisteme electromagnetice de captare a miscarii;
sisteme de captare si vizualizare a miscarii in timp real;
sisteme optice de captare si analiza a miscarii fig.1.11

Ik

Fig. 1.11 Sisteme optice de captare si analizd a miscarii

e
]
J

e,

-

Sistemele optice de captare si analiza a miscarilor umane pot fi cu markeri sau
fara markeri. in ambele cazuri, procedeul de captare a imaginilor este identic, captarea
miscarilor este inregistrata cu ajutorul camerelor video, rezultdnd un film care este
impartit pe cadre, acestea urméand sa fie analizate individual. Diferenta se face in
cadrul analizei, in cazul folosirii metodei cu markeri se tine cont doar de pozitia
markerilor in timpul miscarii, pe cand in cazul nefolosirii markerilor analiza se face doar
pe imagine. Deseori pentru analiza miscarilor umane este necesara utilizarea

softwear-urilor dedicate, cum este cel pentru echipamentul VICON, fig.1.12, [62].
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Softwear-urile dedicate echipamentului VICON sunt [62], [130]:

Blade - reproduce miscarea in timp real,

Cara - capteaza miscarea faciala in mod complet,

TrackerNexus - urmareste obiectele si furnizeaza datele cu acuratete,
Polygon - raporteaza si prezinta instrumentele de comunicare a datelor,
BodyBuilder - pune in aplicare modele biomecanice rapid si usor.

howbPE

Fig. 1.12 Analiza migcarii utilizand sistemul VICON [62, 130]

Printre cele mai avansate software de analiza a materialelor video, cu privire
la miscarea componentelor corpului, este DARTFISH [120], care ofera o serie de
facilitati precum: suporta cele mai uzuale formate video; permite vizionarea
materialului la diferite viteze; imaginea poate fi marita ,reflectatd” fata de
orizontala/verticala, materialul video poate fi descompus in imagini succesive, se poate
crea un nou film cu desene incluse, compararea a doua filme prin sincronizare,
stabilirea traiectoriei, s.a. fig.1.13.

Fig. 1.13 Utilizarea programului DARTFISH [120]

Analiza dinamica inversa a modelului biomecanic este o metoda mai
aprofundata si punctuald a dinamicii biomecanice, realizata in primul rand pentru a
gasi momentele fortelor din articulatile anatomice ale membrelor inferioare.
Rezultatele obtinute in analiza dinamica inversa, prezentata ca model in fig.1.14 [14],
arata o incarcatura a gleznei piciorului de sprijin. Prin astfel de analize si cu ajutorul
acestor tipuri de diagrame se poate observa incarcatura in timp asupra muschilor in
timpul alergarii, astfel ca se vor putea determina cu exactitate sau aprecia in avans
solicitarile care vor actiona asupra protezei ortopedice [18].
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Fig. 1.14 Diagrama analiza dinamicéa inversa [14]

1.3 Consideratii privind biomecanica atletului cu proteza externa de
amputatie

Cercetarile in domeniul biomecanicii au abordat la inceput probleme ale miscarii
umane si au fost utilizate ca un instrument de analiza pentru mersul uman.

Corpul uman poate efectua doua tipuri de miscari: miscarea de translatie si
miscarea de rotatie. Celelalte tipuri de miscari realizate de corpul uman reprezinta o
combinatie a celor doua [14].

In ultima perioadd toate metodele biomecanice de cercetare, folosite n
descrierea actiunilor musculare din timpul miscarii coprului uman, sunt modelarea
matematica si simularea numerica a biomecanicii acestuia, care este o combinatie
complexa de miscari unghiulare ale articulatiilor [18], [24], [34].

Mersul uman distorsionat, in unele momente, dar frecvente la persoanele cu
proteze externe de amputatie, folosirea metodelor de modelare matematica si analiza
numerica sunt absolut necesare pentru determinarea elementelor specifice miscarii
periodice ale fiecarui picior si a fortelor de reactie create prin picioare la sprijinirea
corpului.

Actualmente, studiile experimentale si simularile realizate pe o gama larga de
proteze externe de amputatie, folosite in special de sportivii de performanta plaseaza
pe primul loc protezele Flex- Sprint, Flex-Foot Cheetah si C- Sprint [24], datorita
avantajelor pe care le ofera, precum [1], [34]:

- designului simplificat,

- nu oboseste persoana protezata,

- durata mare de viata,

- sunt din fibra de carbon cu aramida
- grosimea lamei este de maxim 7 mm
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in analizarea mersului si alergérii se iau In considerare ambele faze realizate
de un picior, perioada de sprijin Si perioada de pendulare. Tn timpul fiecarei perioade
miscarea piciorului se analizeaza in trei momente.
Mai jos se descriu aceste perioade, dupa [35].
A. Perioada de sprijin este analizata prin trei faze sau momente :
- faza de amortizare sau aterizare- incepe odata cu luarea contactului cu solul
pe pingea. Segmentul inferior se flexeaza in momentul impactului, realizand
amortizarea. Aceasta trebuie sa se realizeze in principal din articulatia
genunchiului si a bazinului, care nu trebuie sa fie blocate (fig. 1.15);
- momentul verticalei este momentul in care centrul de greutate este ridicat n
plan vertical,
- faza de impulsie este momentul in care piciorul se pregéateste sa paraseasca
solul. Analiza incepe din momentul in care piciorul atinge solul, moment in
care proiectia centrului general de greutate este in punctul cel mai departat,
spre Thapoi, fatd de punctul de contact [35].

Proiectia
CGG

A 4
Fn

Fig. 1.15 Momentele alergarii - perioada de sprijin [35]

B. Perioada de pendulare, dupa [34], [35] incepe din momentul in care
piciorul paraseste solul si consta tot din 3 faze:

- faza de pendulare posterioard, care incepe prin ducerea coapsei piciorului
pendulant spre Tnainte;

- momentul vertical, cand flexia gambei pe coapsa este maxima.

- faza de pendulare anterioara, in care centrul general de greutate si o data cu
el genunchiul piciorului pendulant depasesc in plan anterior genunchiul piciorului de
sprijin.

C. Faza de zbor in alergare se desfasoara cand corpul are contact cu solul,
intre sprijinul alternat de pe un picior pe celalat.

In timpul alergérii, datoritd trecerii centrului de greutate de pe un picior pe
celalalt, se produc diferite oscilatii in cele trei planuri ale corpului, respectiv frontal,
sagital si transversal (fig. 1.16).
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Fig. 1.16 Oscilatiile din timpul alergérii [6]

A. Oscilatiile verticale apar in plan sagital, in perioada de sprijin si au valori
mici la viteze mari si valori mari la viteze mici.

B. Oscilatiile |aterale apar in timpul alergarii, in plan frontal si sunt produse
de trecerea greutatii corpului de pe un picior pe altul.

C. Oscilatiile transversale au loc in plan transversal si sunt utile alergarii
deoarece favorizeaza energia cinetica a pasului.

in timpul alergadrii, fig.1.17, perioada de sprijin este diferit. In lipsa articulatiei
gleznei proteza ortopedica amortizeaza socul si il transforma in energie cinetica. In
momentul impactului cu solul lama, datorita designului si a materialului din care este
produsad, se comprima absorbind forta impactului, asemeni unui arc. In faza de
impulsie energia stocata de catre lama propulseaza atletul inainte, folosind pana la
90% din energia generatd de fuleul atletului [6]. Un atlet fara dizabilitati poate
transforma fuleul in pana la 240% energie pentru propulsie. Pentru a se apropia de
aceasta cifra unii atleti pot folosi protezele ortopedice pentru a deveni mai inalti, astfel
fuleul lor fiind mai mare rezultand intr-o forta cineticd mai mare.

Pentru a face schimbari de directie in timpul alergarii atletii cu proteze
ortopedice fac schimbul de directie sau turnantele cu ajutorul muschilor abdominali,
prin rasucirea trunchiului.

Fig. 1.17 Alergarea unui sportiv cu dizabilitdti (amputatii la ambele picioare)
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1.4 Consideratii privind solicitarile protezelor externe de amputatie ale
persoanelor cu dizabilitati locomotorii

Un studiu care evalueaza efectele fortelor inertiale la suprafata bontului in
protezare trans-tibiala este prezentat in [53]. Datele cinematice si fortele de reactiune
aplicate piciorului protezat au fost obtinute in cadrul unui protocol de mers (banda de
mers), masurate cu Vicon Motion Analysis System (Oxford Metrics, UK) si platforma
pentru forte (AMTI, USA). Calcularea incarcarii in articulatia genunchiului a fost facuta
utilizand Legea a doua a lui Newton pentru calcularea fortelor si momentelor aplicate,
echivalente, care se aplica articulatiei [53]. Autorii propun o modelare folosind metoda
elementului finit (FEM) pentru calculul distributiei fortelor pe suprafata bontului [53].

Desi autorii articolului nu prezinta sistemul si componentele sale, din prezentarea
rezultatelor din articole si din studierea produselor firmei Vicon [130] reiese ca sistemul
este format dintr-un set de markeri fixati pe pacient, fig.1.18, in zonele de interes si a
caror miscare poate fi detectata imagistic de camera de luat vederi si din inregistrarile
video in timp real (markerii au inclus adaptoare, banda adeziva de fixare si sisteme de
prindere) [34].

Fig. 1.18 Diagrama de corpuri libere, proteza transtibiala [34]

In majoritatea modelelor, materialele care intervin Tn protezare, respectiv bont,
tesuturi, tegument) si proteza (manson, cupa), sunt considerate izotropice, omogene
si elastic liniare.

Cea mai solicitatd zona, din ansamblul cupa-proteza-bont, cu implicatii esentiale
asupra unui mers normal si al confortului pacientului, este zona de contact (de
interfatad) bont-manson/bont-cupa.

in [78], autorii identificd 19 lucrari mai importante avand ca subiect masurarea
presiunii la nivelul protezei membrelor inferioare si crearea unei interfate software care
afiseaza aceasta presiune, fig.1.19. De mentionat ca variabilele masurate enumerate
sunt: tensiune normala si de forfecare, forta de frecare, prag de presiune pentru
senzatie de durere, conditii mecanice, postura si presiune si moment de reactie.
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Fig. 1.19 Volumul si zona de fesut muscular predispusa la risc pentru doi pacienti diferiti
(adaptare dupa [82)).

Presiunea are valori diferite in diferite zone ale bontului. In fig.1.20 autorul lucrarii,
prin indicarea punctului P1, a vrut sa indice o zona de presiune maxima data de curba
inchisa care inconjoara acel punct. Selectia acestui punct nu a fost facuta ca urmare
a unei teorii sau metode indicate n lucrare, ci pur si simplu a fost o indicare de zona
cu un punct P1 cat mai apropiat de centrul de greutate al curbei inchise care 1l
inconjoara [82].

De mentionat ca presiunea inregistrata de diferiti senzori are variatii in repetarea
unor cicluri de miscare si in general pentru aceasta variabila se utilizeaza curbe
statistice medii (sau cele mai probabile), care se aplica in studiile proceselor in care
intervine aceasta marime [34].

Harta de presiuni la suprafata se obtine in general prin masuratori directe in puncte
prestabilite pe interfata bont-manson. Modelarea se face, de obicei, folosind element
finit, ceea ce oferad o privire de ansamblu a suprafetelor intregului bont, supuse unor
tensiuni mai mari. Recent, sunt preocupari in ceea ce priveste situatia tensiunilor care
apar n tesuturile moi din interiorul bontului, dar lucrarile care trateazad acest aspect
sunt relativ foarte putine [81], [82].

Zonele de presiune in care are loc colectarea datelor sunt localizate in imediata
vecinatate a senzorilor, informatiile din zonele aflate la distante medii intre senzori pot
fi doar presupuse (sau interpolate). De cele mai multe ori, aceasta interpolare nu
reflecta realitatea. Chiar si asa, senzorii nu reflecta decat informatiile de la suprafata
bontului, informatiile interne fiind disponibile doar cu alte metode, de exemplu MEF
(Metoda Elementelor Finite) [34].

Modelarea cu element finit prezinta o imagine de ansamblu a bontului, in timp ce
inregistrarile cu senzori oferad o informatie limitata intr-o zona de actiune restransa,
localizata in jurul punctului de aplicare al traductorului. Fuziunea celor doua informatii
aduce n opinia autorului un model mai realist si util pentru protezarea pacientului.

Putem trage concluzia ca relatia dintre presiunea aplicata bontului si nivelul durerii
percepute de subiect, oferita de literatura de specialitate actuala, nu este exprimata in
termeni cantitativi printr-o relatie matematica sau functie, ci prin studii empirice cu
praguri (nivele) de suportabilitate definite experimental si prin evaluari statistice ale
valorilor experimentale. De asemeni, practic factorul subiectiv este cel care conteaza,

factorul obiectiv (o teorie cu suport matematic) lipsind practic din toate cercetarile.
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Fig. 1.20 Presiunea intr-un punct situat lateral pe bont transtibial si graficul presiunii in timpul
unui ciclu de miscare — mers normal (adaptat dupé [53])

1.5 Proteza de sold (Artroplastia totala de sold)

Nu putine sunt cazurile cand persoanele, si in special cele care fac sport, sunt
supuse unor operatii dificile la sold, cea mai mare articulatie a corpului uman. Cauza
poate fi diferita, datorita artrozei (coxartrozei), cel mai des de la accidente. Indiferent
de cauza se impune interventia chirurgicala prin protezare [31].

Din punct de vedere al componentei, soldul este format dintr-o cavitate concava la
nivelul bazinului (acetabul) si partea superioara a osului coapsei (femurul), fig. 1.21.a.
Suprafata osoasa a articulatiei soldului este acoperita de cartilajul articular (un strat
neted si lucios) ce protejeaza oasele si permite miscarea [31].

Prin coxartroza se distruge cartilajul articular de la nivelul articulatiei soldului (de
pe capul femurului sau din acetabul). Prin accidente de bazin se produc distrugeri ale
capului femurului, sau ruperi ale bazinului in zona articulatiei. Printre solutiile
chirurgicale de remediere, cu succes, efectuate pentru prima data in 1960 [115, 116],
care fac ca miscarea corpului uman sa fie aproape identica cu cea a corpului sanatos,
se enumera artroplastia de sold, care consta in utilizarea protezei de tipul celei din
fig.1.21.b.
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Capul femurului

Cavitate articulara

Femur

Fig.1.21 Componenta articulatie sold — bazin (a) si inlocuirea cu o proteza de sold (b)
(prelucrare dupd [115, 116])

In cadrul protezarii totale a articulatiei soldului (artroplastia totald de sold) osul
si cartilajul deteriorat sunt indepartate si inlocuite cu elementele protezei, conform
fig.1.22 Etapele acestei operatii sunt [115]:

e portiunea superioara a femurului deteriorat este inlocuitd de coada
protezei, cunoscuta sub denumirea de tija femurala, introdusa pe centrul
femurului, care se poate cimenta sau nu in os (faza 1).

e capul femural este nlocuit de o bila metalica sau ceramica (capul
protetic) fixata la partea superioara a tijei (faza 2);

e cartilajul articular, deteriorat de la nivelul acetabulului, este inlocuit de o
emisfera metalica (cupa protezei), care poate fi fixatd cu suruburi sau
ciment (faza 3);

e un distantier de plastic sau ceramica este introdus intre bila (noul cap
femural) si cupa protezei pentru a permite o alunecare usoara (faza 4).

Fig.1.22 Secvente ale interventiei proteZzérii totale [115, 116]
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In ortopedia moderna se utilizeaza doua tipuri de proteze pentru articulatia de sold:
proteze cimentate si proteze necimentate.

Protezele de sold cimentate, prezinta avantajul fixarii protezei de os, permitand
sprijinul cu toata greutatea pe piciorul operat, incepand cu a doua zi dupa interventia
de protezare [116]. Totusi, metoda este folositd mai rar in ortopedie [116], fiind
recomandata persoanelor varstnice care sufera de osteoporoza intr-un stadiu avansat.

Folosirea protezei necimentate este cea mai intalnita metoda, datorita fixarii
protezei metalice n interiorul osului, fig.1.23.

Cupa acetabulara metalica

7 Distantier plastic

Coada si cap metalic

Fig.1.23 Protezarea cu proteza necimentata (metalica din metal biocompatibil) [116]

Functie de elementele ce asigura miscarea de rotatie (frecarea), fig.1.24, protezele
necimentate sunt [1]:

e proteza cu frecare metal pe metal (fig.1.24 a). La acestee proteze, bila din
capul femurului este de metal iar cavitatea care se instaleaza in sold este tot
din metal. Acest tip de proteze nu se mai folosesc;

e proteze cu frecare metal pe polietilena (fig.1.24 b). Bila de metal se
instaleaza in capul femurului, Tnsd in sold existd o cavitate acoperitéd cu
polietilena - un plastic de buna calitate. Acest tip de proteze se folosesc rar;

e proteze cu frecare ceramica pe polietilena (fig.1.24 c). Durata de viata a unei
astfel de proteze, statistic, functie de nivelul de activitate, este de peste 20-25
ani [116]. Cauza este coeficientul mic de frecare dintre bila ceramica instalata
pe femur si cupa de pe bazin din polietilenad cross—linked.

e proteze cu frecare ceramica pe ceramica (fig.1.24 d). Actualmente sunt
printre cele mai bune din lume. Capul femurului este din ceramica iar cupa care
se instaleaza in osul soldului este tot ceramica. Desi este cea mai rezistenta in
timp, are dezavantajele preturilor de cost si de achizitii foarte mari, precum si al
reconditionarii in caz de degradare.
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Fig.1.24 Tlpur/ de proteze (prelucrare dupa [116])

a) proteze necimentate cu frecare metal pe metal; b) proteze necimentate cu frecare metal
pe polietilena; c) proteze necimentate cu frecare ceramica pe ceramica, d) proteze
necimentate cu frecare ceramic pe polietilena;

Alegerea tipului de proteza este dictata de activitatea si varsta persoanei,
decizia fiind a medicului ortoped.

O problema a acestor proteze este reconditionarea, in special a capului
femurului si a bilei care, in timp, se uzeaza. Din acest motiv, majoritatea persoanelor
cu handicap de articulatie de sold apeleaza la proteza necimentata cu frecare metal
pe metal, datorita pretului de cost scazut si al achizitionarii in timp scurt.

O modalitatea de reconditionare a unei astfel de proteze este prezentata in
Capitolul 6.

1.6 Concluzii

Concluziile ce se desprind din studiul realizate sunt:

e studiul protezelor pentru persoanele cu dizabilitati locomotoare, ca forma
geometrica, dimensiuni si materiale de fabricatie, réamane o problema de
actualitate, datoritd diversitatii activitatilor desfasurate de persoanele cu
handicap locomotor, in special de catre cele care sunt angrenate in miscari
sportive de performants;

e odata cu dezvoltarea biomecanicii ca stiinta s-au dezvoltat si metode de analiza,
respectiv aparate de studiu experimental;

e materialele utilizate in fabricarea elementelor componente ale protezelor
ortopedice sunt de o larga diversitate, alegerea lor fiind dictata de asigurarea
unei functionalitati facile pe durata mare si fara afectarea starii fizice a
utilizatorului sau a organelor de legatura cu proteza;

e pentru obtinerea unor rezultate eficiente in aplicatia practica, in special pentru
protezele utilizate in miscarea sportiva, sunt necesare teste experimentale pe
fiecare tip, corelat cu analiza numerica pentru determinarea solicitarilor (stari de
tensiuni si deformatii, valori forte si momente);
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e protezele de sold sunt foarte diversificate. Alegerea tipului este dictata de doctor
functie de varsta, activitatea zilnica, puterea financiard a persoanei si
posibilitatea de remediere a protezei in caz de uzura;

e protezarea articulatiei de sold asigura o miscare foarte apropiata de cea dinainte
de aparitia defectului.

1.7 Obiectivele tezei de doctorat

Pe baza studiului documentar, obiectivele ce sunt rezolvate in cadrul prezentei
teze de doctorat sunt:

1. Testarea experimentala a unei proteze de gamba, folosind platforma
ZEBRIS.

2. Evaluarea starii de solicitare cu metode specifice de analiza numeric.

3. Realizare teste de solicitare statica si dinamica pe materiale compozite cu
fibre de carbon folosite la realizarea bontului.

4. Dezvoltarea si modelarea numerica a unui model de proteza ortopedica din
materiale compozite.

5. Realizarea reconditionarii cu o tehnologie adecvata a unei proteze uzate de
sold, realizata din aliaj biocompatibil pe baza de titan.
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CAPITOLUL 2

STRUCTURA SI PROPRIETATILE MATERIALELOR UTILIZATE PENTRU
OBTINEREA PROTEZEI EXTERNE DE AMPUTATIE

Functiile pe care trebuie sa le indeplineasca protezele ortopedice sau organele
artificiale determina tipul de material ales in fabricarea lor. Prin urmare, materialele
difera de la proteza ortopedica a unui atlet la proteza ortopedica de zi cu zi, sau la a
unui jucator de golf - spre exemplu. Solicitarile la care este supusa proteza ortopedica
este inca un factor de luat in calcul la alegerea materialelor. Proteza ortopedica a unui
alergator de viteza trebuie sa fie mai dura si mai rezistenta la soc, iar pentru ca atletii
se apleaca in fata protezele trebuie sa fie usoare si sa ofere echilibru [34].

Protezele de amputatie externa pentru membrele inferioare sunt formate din
aceleasi elemente prezentate si in capitolul 1, cu unele particularitati pe care le detaliez
mai jos [18]:

e mansonul pentru bont;

e mansoane ale protezei care preia rolul tegumentului segmentului membrului

amputat;

scheletul protezei cu rol de sustinere a corpului uman;

elementele articulare;

alte elemente care preiau roulul muschilor si nervilor: arcuri, chingi elastice,
mecanisme hidraulice, pneumatice, cu biocurenti, etc [14].

2.1 Tipuri de materiale folosite in producerea protezelor externe de amputatie.
Cerinte functionale

Protezele, ca orice dispozitive destinate inlocuirii partilor afectate sau amputate ale
organismului sau remedierii disfunctionalitatii lor, sunt realizate din [4]: materiale
polimerice (poliester, silicon, polimetacrilamida de metil, polietilena), aliaje metalice
(oteluri inoxidabile, aliaj pe baza de crom, cobalt si molibden, titan si aliaje de titan),
ceramice (alumina densa, vitroceramica), sau combinatii intre materiale (carbon-
carbon, polimeri-fibre de grafit sau de sticla). Selectia materialului se face in functie de
activitatea pe care persoana amputata doreste sa o practice.

in general, ca In orice constructie, materialele pot fi de orice tip, atata timp cat
acestea corespund solicitarilor la care sunt supuse in timpul utilizarii.

Materialele folosite Tn constructia protezelor pot fi clasificate dupa mai multe criterii,
insa cel mai utilizat este cel al naturii materialului (din punct de vedere fizico-chimic si
structural). Dupa acest criteriu, conform [16], ele se impart in trei mari categorii de
materiale si anume: metalice, ceramice, polimerice si compozite.

Piesele de ortopedie pot fi executate din otel inoxidabil austenitic cu 18%Cr,
10%Ni si 3%Mo, avand un continut foarte redus in C (<0,03%), cu conditia ca ele sa
nu raména in corpul omenesc mai mult de cateva luni [132]. Otelul nu trebuie sa

contina incluziuni nemetalice, iar suprafata sa trebuie sa fie lustruita electrochimic si
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pasivata. Pentru implanturi permanente, cum sunt piesele pentru osteosinteza se
recomanda utilizarea unui aliaj Co-Cr-Mo (de exemplu Co+27%Cr+5%Mo) sau a unui
aliaj de titan (Ti+6%Al+4%YV) care este mai usor [47]. Toate aceste aliaje sunt
biocompatibile. Ele sunt protejate printr-un strat pasiv, care trebuie mentinut in cursul
manipularilor si a punerii la loc.
Materialele compozite, dupa [85], sunt considerate ,materiale noi” si sunt create in
special pentru a raspunde unor exigente deosebite in ceea ce priveste:
rezistenta mecanica si rigiditatea;
rezistenta la coroziune;
rezistenta la actiunea agentilor chimici;
greutate scazuta;
stabilitate dimensional3;
rezistenta la solicitari variabile, la soc si uzura;
proprietati izolatoare si estetice.
Principalul avantaj al acestor materiale este raportul ridicat intre rezistenta si
masa specifica.
R.M. Jones [54] clasifica materialele compozite astfel:
e ’materiale compozite fibroase, obtinute din materiale sub forma de fibre
introduse ntr-un material de baza numit matrice”;
e ’materiale compozite laminate, formate din straturi suprapuse din diferite
materiale”;
e ’“materiale compozite speciale, alcatuite din particule introduse in matrice”.
O clasificare a materialelor compozite, utilizate la fabricarea protezelor, este data
de N. Cristescu [27]:
e ’materiale compozite armate cu fibre (fibroase): fibre lungi plasate intr-un
aranjament prestabilit sau fibre scurte plasate aleatoriu”;
"materiale compozite hibride, alcatuite din mai multe fibre”;
"materiale compozite stratificate, realizate din mai multe straturi, lipite intre
ele”;
e “materiale compozite armate cu particule”.
Un timp indelungat, singurul tip de material compozit de larga recunoastere a fost
fibra de sticla.

a) Fibrade carbon

in momentul de fatd cele mai folosite proteze ortopedice create din material
compozit sunt de tip ’Flex-Foot Cheetah’ realizate de catre inginerul medical Van
Phillips [127].

Aceste proteze sunt acum fabricate in diferite modele de catre firma Ossur,
firma islandeza specializata in fabricarea de proteze ortopedice [134]. Pentru
producerea protezelor ortopedice de tip flex-foot se foloseste un material polimer
armat cu fibra de carbon pentru a da proprietatile necesare solicitarilor la care este
supusa proteza. Rigiditatea si rezistenta crescuta a acestuia, si faptul ca este un
material foarte usor, duc la o eficacitate maxima.
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In functie de proprietatile mecanice ale fibrelor de carbon fig.2.1, acestea pot fi
clasificate in [27]:
e Fibre de Carbon High Modulus (HM sau Tipul 1), caracterizate prin modul

de elasticitate mare;
e Fibre de Carbon High Strength (HS sau Tipul Il), caracterizate prin valoare

mare a rezistentei mecanice la tractiune;
e Fibre de Carbon Intermediate Modulus (IM sau tipul 1ll) - sunt fibre cu
modul intermediar.
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Fig. 2.1 Tipuri de fibre de carbon in functie de proprietétile lor mecanice [27]
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Tesatura din fibra de carbon este una din cele mai raspéandite forme folosita la
protezele ortopedice, in care se pot gasi materialele compozite textile. Principalele
tipuri de tesaturi de carbon,fig.2.2, sunt [4]:

1. Plaine este de tip tesatura la care fiecare fir de urzeala trece alternativ peste

2.

si pe sub fiecare f

ir de batatura;

Satin este o tesatura diagonala si modificata, cu aspect neted, formata din
mai multe fire de batatura, pentru a produce intersectari intre urzeala si

batatura;

Twill, la care unul sau mai multe fire de urzeala se tes alternativ peste si pe
dedesubtul a doua sau mai multe fibre de batatura:.

PLAIN WEAVE

e — e — e

SAIIN WEAVE
(4,581
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> G gy g S T gy oy 5 N

Fig.2.2 Tipuri de teséaturé ale fibrei de carbon [4]
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in functie de tipul solicitarii, fig.2.3, ruptura unei structuri din fibra de carbon,
conform [54], poate surveni in diferite moduri:

e in momentul in care asupra laminatului actioneaza o fortd de intindere sau
compresiune pe directia principala a laminatului;

e cand apare o fisura in matrice sau la interfata dintre fibra si matrice, in urma
unei solicitari de intindere sau compresiune perpendiculare pe directia
principala a fibrelor;

e prin delaminare, cand ruptura ntre straturile unui laminat apare ca urmare a
unei solicitari de forfecare in plan a unei structuri, sau de intindere,
perpendiculara pe planul de asezare a fibrelor.

RUPEREA FIBRELOR

FISURAREA MATRICEI

DELAMINARE

Fig.2.3 Tipuri de rupturi la nivelul fibrei de carbon [54]

Pentru realizarea unei proteze ortopedice se folosesc intre 30 si 90 de straturi de
fibra de carbon, in functie de greutatea aproximativa a atletului. Aceste straturi sunt
presate si tratate termic pentru a forma un material compact, iar pretul aproximat
pentru o singura proteza, conform [16], este intre 15-18 mii de dolari.

b) Materiale polimerice
O categorie importanta de materiale folosite in fabricarea protezelor ortopedice
o reprezinta materialele plastice compozite polimerice.

Compozitele polimerice reprezinta acele materiale care au cel putin doua
componente, cu structura chimica diferita, din care cel putin una este faza polimerica
unitara. Faza polimerica unitara reprezinta polimerul impreuna cu adaosurile de
stabilizare, lubrifiere si colorare [16], [87].

Din punct de vedere al tehnologiilor de obtinere, compozitele polimerice sunt
clasificate Tn: compozite termorigide si compozite termoplastice.

Pentru a imbunatati proprietatile fizico-mecanice ale materialelor acestea sunt
armate. Acest proces difera in functie de materialul ales. Rolul armarii este de a crea

0 buna aderenta polimer-armatura [34], [87].
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in functie de cerintele impuse materialul de armare, raportat la matricea de
baza, trebuie sa indeplineasca cerinte legate de valori mai mari pentru caracteristicile
mecanice (rezistenta mecanica la rupere, la incovoiere, solicitari de oboseala si prin
soc, modul de elasticitate, rezistenta chimica). Totodata intre materialul de armare si
matrice trebuie sa se realizeze o foarte buna aderenta.

Cele mai utilizate elemente de armare, conform datelor din [13], [34], [47], [87],
sunt: fibrele de sticla, fibrele de carbon, fibrele de azbest, fibrele de silice, fibrele de
cuart, fibrele de bor, fibrele de grafit.

Cele mai importante tipuri de fibre de sticla folosite la armarea materialelor
plastice sunt sticla alcalina (sticla A), sticla nealcalina (sticla E), sticla cu caracteristici
mecanice si de rezistenta foarte ridicate la temperaturi inalte (sticla S) si de asemenea
un tip de sticla cu un continut foarte mare de bioxid de siliciu (sticla D). Tn tabelul 2.1
sunt prezentate cateva caracteristici ale acestor tipuri de fibre, folosite ca armare a
materialelor compozite din fabricarea protezelor [132].

Tabelul 2.1 Caracteristicile fibrelor de sticla folosite pentru armare [132].

Densitatea Modulul de elasticitate Rezistenta la
Sticla [kg/m?] longitudinal (la 22 °C) tractiune
[MPa] [MPa]
E 2 540 73815 3515
S 2490 87 000 4675
D 2160 52 000 2 500
C 2490 70 300 2812

Cele utilizate fibre de sticla sunt cele din sticla E ( compus din bor silicat de
calciu si aluminiu) datorité proprietatilor mecanice, electrice si chimice, precum si
pretului de cost scazut.

Fibra de carbon, la ora actuala, este cea mai utilizata dintre toate tipurile de
materiale de armare. Desi tehnologia de obtinere este una complexa, aceasta fibra are
o serie de atuuri care o fac de preferat in fabricarea protezelor externe de amputatie,
cum sunt [127]: se preteaza usor productiei in masa si are foarte bune proprietati
chimice si fizico-mecanice.

in tabelul 2.2 sunt date cateva caracteristici ale fibrelor de carbon.

Tabelul 2.2 Caracteristicile fibrelor de carbon [127]

Caracteristica Fibre de carbon Fibre de carbon obtinute din P. A.
obtinute din matase N.(Poly Acrylo-Nitrile)
Rezistenta de rupere la 1260-2000 1460-3160
tractiune [MPa]
Alungirea specifica la 0,6-0,7 0.6
rupere[%]
Modulul de elasticitate 176 000-352 000 246 000-457 000
longitudinal [MPa]
Densitatea [g/cm3] 1,5-1,63 1,06-1.7
Diametrul [[m] 6,6-7,1 7,753
Continutul de carbon[%] 89.1-99,9 -
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O noua categorie de materiale de armare o reprezinta fibrele de tip whiskers.
Procesul de fabricare al acestora implica diverse procedee de crestere a cristalelor, cu
viteze determinate de crestere si la temperatura controlata [85]. Faptul ca sunt
alcatuite din cristale perfecte cu diametre foarte mici elimina posibilitatea defectelor
structurale si au rezistentd mecanica ridicata.

Armarea rasinilor epoxidice cu fibre de tip whiskers a dus la foarte bune rezultate.
Astfel, dupa [87] "o rasina epoxidica cu un continut de 30% fibre de tip whiskers are o
rezistenta de rupere la tractiune de 2100 MPa si un modul de elasticitate longitudinal
de peste 2-10° MPa”. Principalul obstacol intampinat la folosirea pe scara larga il
reprezinta pretul de cost ridicat [85].

c) Materiale compozite stratificate gi armate cu fibre

Un material compozit stratificat si armat cu fibre se obtine prin lipirea mai multor
lamine (straturi) cu orientari diferite ale fibrelor [87]. Conform definitiei "doua sau mai
multe lamine succesive care au aceeasi orientare a fibrelor formeaza un grup de
lamine”. Aceste materiale reprezinta categoria de compozite cea mai folosita la nivel
mondial. Fibrele aflate in componenta compozitelor pot fi [87]: continue
(unidirectionale, bidirectionale, sub forma de tesaturi si multidirectionale) sau
discontinue (unidirectionale si orientate intamplator).

Pentru a obtine o rigiditate sau rezistenta crescuta la diferite solicitari, fibrele
sunt asezate diferit in lamine sau grupuri de lamine, crescand astfel performantele
mecanice ale acestora.

in studierea unei structuri realizatd din materiale compozite stratificate si armate
cu fibre continue trebuie ca lamina sa posede urmatoarele caracteristici elastice [85]:

e modulul de elasticitate longitudinal al laminei pe directia fibrei;

e modulul de elasticitate al laminei pe directie normaléa pe cea a fibrei, sau modulul
de elasticitate transversal;

e modulul de forfecare al laminei;

o coeficientii lui Poisson;

Daca structura este realizata dintr-un stratificat plan, in calcule sunt necesare
numai primele patru constante elastice ale laminei. Aceste caracteristici elastice sunt
calculate cu ajutorul unor relatii sau sunt determinate experimental.

2.2 Cerinte ale proprietatilor materialelor utilizate la protezele externe de
amputatie

Caracteristicile fizico-elastice si mecanice ale materialului compozit, folosit n
fabricarea protezelor, pot fi estimate plecand de la caracteristicile fiecaruia dintre
constituenti (regula amestecului) [13].

Pentru o lamina se pot defini urmatoarele marimi [87]:

e ’procentul masic al fibrelor, Mz, ca raportul dintre masa fibrelor continute ntr-
un volum definit de material compozit si masa totala a aceluiasi volum;

e ’procentul masic al matricei : Mm = 1 - Mf’;
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e ’“procentul volumic al fibrelor, Vs, ca fiind raportul dintre volumul fibrelor
continute intr-un volum definit si acel volum?;
e ’“procentul volumic al matricei : Vm =1 - V¢’
e ’“masa fibrelor pe unitatea de suprafata, mor (kg/m?)”.
Daca pr si pm reprezinta densitétile fibrei si ale matricei atunci intre procentele
volumice si masice definite exista relatiile [87]:

M,
P Ve -pr
Vi=rrr— M = .
My M, Ve pr+ Vi P
Pr Pm (21)
Densitatea laminei se poate exprima cu relatia:
P=pPr Vi +Pp V- (2.2)

Grosimea laminei, e, se poate calcula folosind una din relatiile:

m,, { o1 [1—1\/{{]}
e= se=mye| —+— :
Vipy Pr Pm\ Mp 2.3)

Cu ajutorul marimilor de mai sus, se pot calcula urmatoarele caracteristici
elastice si mecanice ale laminei [87]:
- Modulul de elasticitate in lungul fibrelor, Ei:

E,=E,V,+E_V_ =E,V, +E_(1-V;), (2.5)

unde: Er reprezintd modulul de elasticitate al fibrei, iar Em modulul de elasticitate al
matricei.

Modulul Ei depinde de modulul longitudinal al fibrei, Ef, deoarece Em<< Et.

- Modulul de elasticitate pe o directie perpendiculara pe directia fibrei, E: (modul
de elasticitate transversal) [87]:

1

(1-Vi)+ ™,
- Er (2.6)
in care Ef reprezinta valoarea modulului de elasticitate al fibrei pe o directie
transversala pe directia fibrelor.
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- Modulul de forfecare, Gi:

1

(1_Vf)+G—me

L fi 2.7)

n care Gm este modulul de elasticitate transversal al matricei iar Ga: este modulul de
elasticitate transversal al fibrei.
- Coeficientul lui Poisson:

Vi =Vi Ve +v, V., 2.8)

unde vi $i vm sunt coeficientii lui Poisson pentru fibre, respectiv pentru matrice.
- Modulul de elasticitate pe o directie oarecare x (fig.2.4):

1

x T4 4 ’
RN R LoV
E, E 2Gy, E,

unde ¢ = cos 6; s =sin 6.

In fig. 2.4 se vede modul de variatie al modulului de elasticitate al laminei cu
unghiul 6.

- Rezistenta la rupere a unei lamine pe directia fibrei, oi:

(2.9)

E
O, = Gfr|:vf + (1 - Vi )E_m}
£

(2.10)

unde ore reprezinta rezistenta de rupere la tractiune a fibrei.
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Fig.2.4 Variatia modulului de elasticitate in functie de directie [127]

- Rezistenta la rupere a unei lamine pe o directie oarecare | sau t:

1
M
04 S4 {] 1}22
5+ 5+ 5 -5 [c’s
Gh GU ﬁn Gh

in care o, Ow, Tir reprezinta valorile tensiunilor de rupere ale laminei pe directia
"I” fibrelor de armare, sau pe directia ”t” perpendiculara pe cea a fibrelor, respectiv
ale tensiunii de rupere prin forfecare in planul Olt al laminei [87].

Xr

(2.11)

2.3 Tehnici utilizate in fabricarea protezelor ortopedice

O clasificare a tehnologiilor cunoscute si utilizate pana la inceputul anilor 1990,

sintetizand datele oferite de [15], [22], [26], [47], [150], duce spre doua mari grupe:

1. Tehnologii de prelucrare prin inlaturare de material - consta in indepartarea
excesului dintr-o cantitate mare de material brut pana se ajunge la forma dorita,
prin metode precum strunjire, frezare, prelucrare cu laser, etc.

2. tehnologii de prelucrare prin redistribuire de material - consta in
redistribuirea unei cantitati corecte de material brut pana se ajunge la forma
finala dorita. Redistribuirea se poate face in stare solida, lichida sau semilichida.

Prototiparea Rapida (PR) este o a treia grupa de tehnologie, aparuta in anii

1990 si se deosebeste de restul prin faptul ca piesa se realizeaza prin adaugarea de
material atat cat este necesar si unde este necesar.
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Conform [26], [47], [98] termenul de Prototipare Rapida sau ,Rapid
Prototyping”, este folosit datorita timpilor scurti de la conceptie pana la desfacerea
pe piata, precum si a costurilor mici pentru asimilarea si fabricarea unor noi produse.

Tehnologiile PR pot fi clasificate Tn doua categorii. Prima clasificare se refera la
procedeele de ,prelucrare” sau solidificare a materiei prime, iar a doua prezinta o
clasificare a metodelor de realizare a formei. Materia prima utilizatd de aceste
tehnologii poate fi lichida, pulbere sau solida. Procedeele ce folosesc ca materie prima
materialele in stare lichida se pot clasifica la randul lor in doua grupe [13], [15], [16],
[22], [47], [85], [98], [149]:

1. cele care folosesc polimeri lichizi ca material de baza;

2. cele bazate pe topire, depunerea sau resolidificarea materialului.

Un alt tip de procedeu foloseste materia prima in stare solida. Acesta consta in
lipirea sau sudarea de folii subtiri pentru a obtine forma doritd. De asemenea exista
procedee care folosesc semipolimerizarea foliilor de plastic prin fotopolimerizare.

Modelul poate fi realizat direct in 3D sau din mai multe sectiuni 2D (metoda utilizata
de cele mai multe sisteme). Pentru producerea acestui tip de constructie, modelul CAD
al piesei este sectionat intr-un numar mare de sectiuni orizontale cu o distanta de
cateva zecimi de milimetru, sectiunea poate fi creata strat cu strat sau punct cu punct.
Cele mai multe sisteme folosesc fabricarea de straturi solide prin scanare continua sau
discontinua si solidificarea punct cu punct a materialului [4], [13], [15], [16], [26],
[471,[87], [98], [132].

2.4Concluzii

Alegerea materialelor din care sunt fabricate componentele protezei ortopedice,
depind de gradul de handicap si de activitatea handicapatului (doar pentru mers sau
pentru o anumitd forma de sport practicata). Ele trebuie sa prezinte elasticitate si
rezistenta la solicitarile mecanice determinate de tipul mersului. Acestea pot fi: aliaje
metalice, fibra de carbon, fibra de sticla, compozite ceramice si polimerice.

Pentru tija protezei, (componenta cea mai solicitatd) se solosesc cu
preponderenta aliaje metalice (oteluri inoxidabile, aliaje cu baza de aluminiu), fibra de
carbon sau de sticla.

Pentru partile de fixare de restul piciorului (partea neamputata) si pentru cea de
sprijin (care inlocuieste talpa) se folosesc: aliaje metalice usoare, compozite pe baza
de amestecuri polimerice, diverse forme de materiale compozite.

Prototiparea rapida (printare 3D) este tehnologia de ultima generatie folosita cu
succes in fabricarea componentelor protezelor.
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CAPITOLUL 3

STUDIU EXPERIMENTAL FOLOSIND SISTEMUL ZEBRIS DE ANALIZA A
MISCARII

Mersul, in general, influenteaza semnificativ calitatea vietii unui pacient, care poate
fi evaluat anamnestic si prin observare de catre un cadru medical specializat.
Cuantificarea defectelor sau a anomalitatilor in timpul mersului este inca destul de
dificil de cuantificat. Mersul in sine este alcatuit din mai multe faze, iar pentru o
evaluare corecta este nevoie de aparatura specializata si, mai important, de cunostinte
si experienta in interpretarea datelor. in continuare, voi prezenta, succint, descrierea
mersului normal, pe care il voi analiza intr-un studiu, avand ca patologie amputatia
membrului inferior [1].

3.1. Subiectul si protezele utilizate in cercetarea experimentala si analiza
miscarii

Pentru efectuarea testelor, folosind sistemul Zebris de analiza a miscarii, a fost
selectat un fost sportiv de performanta, in varsta de 60 de ani, cu rezultate remarcabile
in volei, fotbal si atletism, care, in anul 2015, a suferit operatia de amputare la nivel
transtibial.

Prima proteza, folositd de subiectul utilizat in cercetarea experimentald si
culegerea datelor privind parametrii miscarii, a fost “Proteza de gamba — modulara, cu
vacuum” (fig.3.1), iar dupa 1 an a fost achizitionata ,Proteza de gamb& — modulara cu
manson intern din silicon” (fig.3.2).

Proteza 1.Proteza de gamba — modulara cu vacuum, fig.3.1

Aceasta proteza a fost utilizatd imediat dupa amputatie, timp de un an, fiind un
model care ajuta la obisnuirea pacientului cu protezarea. Piciorul protezei este flexibil,
din material elastic cu intaritura din lemn, articulatia gleznei ofera un sistem de reglare
a rigiditatii flexiei, iar componentele modulare si tubulatura sunt din otel inoxidabil.
Mansonul intern este din silicon, iar mansonul extern din plastic, fixarea piciorului
amputat realizandu-se prin supapa vacuum si genunchiera din silicon.
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b c
Fig.3.1 Protezd de gamba — modulara, cu vacuum
a. vedere ansamblu
b. genunchiera
¢. mangon intern silicon

Proteza 2. Proteza de gamba — modulara cu mangon intern din silicon, fig.3.2

Aceasta proteza a fost folosita pentru primele teste, fiind cea uzuala pentru
pacient.

Proteza de gamba — modulara cu manson intern din silicon este dotata cu picior
flexibil din material elastic, intarit cu fibra de carbon, articulatia este mobila iar
componentele modulare si tubulatura sunt din titan. Mansonul intern este din silicon,
asigurand un confort sporit, iar mansonul extern fiind rasina artificiala imita membrul
pierdut.

Fig.3.2 Proteza de gamba — modulara cu manson intern din silicon
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3.2.Sistemul utilizat pentru inregistrarea si achizitia datelor

Analizele au fost realizate pe baza rezultatelor oferite de sistemele de achizitie a

datelor ale firmei Zebris, astfel:

* pentru analiza mersului s-a folosit sistemul Zebris CMS-HS, care foloseste
ultrasunete pentru determinarea pozitiei senzorilor necesare stabilirii timpului
parcurs de la emiterea pana la receptia pulsului ultrasonic;

* pentru determinarea distributiei plantare s-a utilizat sistemul capacitiv Zebris
FDM care este destinat masurarii distributiei plantare, atat static cat si dinamic.

Analiza mersului s-a realizat in Laboratorul de Analiza a Miscarii, din cadrul
BCUM CMPICSU, Universitatea Politehnica din Timisoara, unde am fost sprijinit de
specialistii/cercetatorii Centrului de Cercetare in Inginerie Medicala (CCIM),
carora le multumesc.

Sistemul Zebris FDM

Platforma Zebris FDM permite o evaluare rapida a mersului, fiind un sistem
capacitiv de determinare a distributiei presiunilor (fortelor) plantare in dinamica.
Masurarea se face printr-o calibrare prealabila si apoi se realizeaza masurarea
propriu-zisa.

Protocolul de inregistrare a datelor pentru sistemul Zebris FDM

Determinarea distributiei plantare cu platforma FDM, este o metoda neinvaziva,
care utilizeaza senzori capacitivi de 1 cm?, distribuiti pe intreaga suprafata a platformei.
Platforma se conecteaza la un computer prin intermediul unui port USB si poate
masura forte cu valori cuprinse intre 1+120 N/cm?2.

Pentru analiza mersului, subiectul investigat trebuie sa parcurga o distanta de
aproximativ 1.5 m, printre cele doua emitatoare de ultrasunete. Aceasta distanta o
poate parcurge pe sol sau pe o platforma care inregistreaza presiunea plantara.

Inregistrarea datelor utilizand sistemul Zebris FDM [131] se realizeaz& urmarind
etapele:

e se incepe programul de inregistrare prin pozitionarea a 4 receptori de
ultrasunete, a cate 3 microfoane fiecare: 2 pe fata externa a coapselor si
2 pe fata externa a picioarelor, care receptioneaza ultrasunetele emise
de cele doua sisteme cu céate 3 difuzoare plasate de o parte si de alta a
directiei de mers. Masurand timpul necesar ultrasunetului de a ajunge de
la emitator la receptor si, avand la baza principiul triangulatiei, se
determina pozitia si orientarea senzorilor atasati subiectului [31];

e alegerea tipului de analiza, dorita din cadrul programului de baza
WinFDM, in functie de regimul analizei ce urmeaza sa fie efectuata, se
face cu doua tipuri: dinamic (Gait Analysis) sau static (Stance Analysis);

e calibrarea platformei, care se face in stare libera;
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e achizitia datelor, care se realizeaza diferit pentru cele doua regimuri de
analize. Si anume:
v In regim dinamic, subiectul trebuie sa parcurga, pasind, intreaga
lungime a platformei,
v In regim static, subiectul trebuie sa stea in pozitie nemiscata pentru
0 perioada de timp, intr-o zona centrala a platformei.

Sistemul Zebris CMS-HS
Componentele sistemului Zebris CMS-HS sunt [131]:
e Hardware, format din:

o 0 unitatea centrala CMS-HS, care se conecteaza la un PC printr-o
interfata port paralel;

o unitatea de masurare MA-HS cu emitatoare de ultrasunete, un adaptor
si markere ultrasonice (microfoane), care se ataseaza pe corpul
subiectului;

o pointer.

e Software, format din:

o sistemul de operare Windows XP sau 2000;

o software-ul Zebris WinGAIT versiunea 3.1.5.

Unitatea centrala este echipata cu 8 canale digitale de intrare, prin care datele
sunt transmise catre programul sistemului de masurare.

Unitatea de masurare MA-HS, conectata la unitatea centrala printr-un cablu,
contine un numar de trei emitatoare de ultrasunete, a caror banda de frecventa este
de 40 £ 1 kHz. Pentru analiza mersului sunt necesare doua unitati MA-HS care asigura
inregistrarea simultana a membrelor inferioare.

Pentru achizitia corectd a datelor, este foarte important ca intre emitatorii de
ultrasunete si receptorii pozitionati pe membre, sa nu se interpuna un alt corp.
inaltimea si orientarea emitatorilor pot fi reglate cu usurintd, in functie de inaltimea
pacientului investigat, datorita faptului cd sunt asezate pe un trepied cu roti si 3
articulatii [84].

Adaptorul se ataseaza de spatele pacientului cu ajutorul unei curele si face
legatura intre markerii ultrasonici conectati la unitatea centrala a aparatului. Acestia se
pozitioneaza pe membrele inferioare ale pacientului, la nivelul coapsei si pe planta
piciorului, aproape de articulatia gleznei. Ei receptioneaza ultrasunetele de 40 + 5 kHz,
transmise de emitatorul de ultrasunete.

Palpatorul reprezintd un accesoriu care are ca functie principald marcarea
punctelor anatomice necesare obtinerii modelului geometric al membrului. Este
compus dintr-un varf metalic cu bila si doua microfoane pentru receptionarea
ultrasunetelor [131].

Protocolul de inregistrare a datelor pentru sistemul Zebris CMS-HS
Sistemul permite o evaluare rapida a mersului. Se incepe prin pozitionarea a 4
receptori de ultrasunete, a cate 3 microfoane fiecare: 2 pe fata externa a coapselor si
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2 pe fata externa a picioarelor, care receptioneaza ultrasunetele emise de cele doua
sisteme formate din cate 3 difuzoare plasate de o parte si de alta a directiei de mers.
Masurand timpul necesar ultrasunetului de a ajunge de la emitator la receptor si avand
la baza principiul triangulatie se poate determina pozitia si orientarea senzorilor atasati
subiectului [131].

Inregistrarea datelor, utilizand sistemul Zebris CMS-HS [131], se realizeaza
urmarind etapele:

e pe membrele inferioare ale subiectul sunt pozitionati markerii conectati
la adaptor care, la randul lui, este conectat la unitatea centrala;
emitatorii de ultrasunete sunt conectati la unitatea centrala;
alegerea tipului de analiza a mersului. Se alege optiunea 12 Markeri,
varianta Standard, din programul de baza WinGait;

e calibrarea, care se realizeaza prin utilizarea palpatorului si alegerea a
patru puncte pe sol;

e identificarea punctelor anatomice ale subiectului cu ajutorul palpatorului
(fig.3.3), care are ca element de pornire membrul stdng, apoi cel drept si
se realizeaza astfel:

» articulatia soldului
condilul lateral al articulatiei genunchiului
condilul medial al articulatiei genunchiului
maleola laterala a articulatiei gleznei
maleola mediala a articulatiei gleznei
varful degetului mare

» extremitatea calcaiului

e subiectul este calibrat in pozitie ortostatica, neutra, prin amplasarea
acestuia intre cele doua emitatoare;

e efectuarea unui set de inregistrari de acomodare ale subiectului cu
modul de efectuare a acestora;

e efectuarea inregistrarilor, achizitiei datelor, prin executarea unui serii
minime de inregistrari, fiecare contindnd un set de cicluri de mers [131].

IMPORTANT: Achizitia datelor poate fi influentatda de foarte multi factori,
precum: pozitionarea markerilor, stabilirea frecventei de esantionare, stabilirea
nivelului de amplificare al markerilor, stabilirea distantei dintre emitatori, etc.,

YV VYV VYV

Fig.3.3 Marcarea punctelor anatomice cu palpatorul [131]
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Unitate centrala, fig.3.4, la care sunt legate toate celelalte elemente, este
conceputa cu un numar de 10 canale analogice care permit intrarea datelor
achizitionate, doua canalele auxiliare de intrare la care se vor conecta adaptorul pentru
cabluri, precum si un port paralel care realizeaza legatura dintre aceasta si PC.

Fig.3.4 Unitatea centrala si emitatorul de ultrasunete [131]

in functie de membrele care urmeaza sa fie analizate emitatorul de ultrasunete,
fig.3.4, are capacitatea de a fi reglat/translatat prin intermediul trepiedului cu roti, dar
si prin intermediul articulatiilor, aceasta conducéand la o pozitionare cat mai precisa in
spatiu. Functia principala este de a emite impulsuri ultrasonice catre receptori,
emitatorul fiind conectat direct cu unitatea centrala.

Receptorii sunt compusi dintr-un set de microfoane dispuse la 120° unul fata de
celalalt fig.3.5. Aceasta constructie are capacitatea de a realiza triangularea
ultrasunetelor emise de catre emitator. Amplasarea receptorilor se face pe fiecare
membru inferior, unul in zona coapselor si altul in zona regiunii plantare, conducand,
astfel, la acoperirea intregii plaje de miscari realizate de catre membrul analizat.

Fig.3.5 Senzorii pentru membrul inferior [131]
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Nodul adaptor, fig.3.6, este componenta in care se conecteaza toti receptorii Si se
ataseaza cu ajutorul unei centuri in zona sacrala a subiectului, acesta realizadnd
comunicarea intre receptori si unitatea centrala. Prin utilizarea acestui nod adaptor,
miscarile pe care subiectul poate sa le realizeze sunt mult mai fluide, nefiind ingreunata
de catre elementele care realizeaza achizitia datelor.

Fig.3.6 Nodul adaptor(adaptorul de cabluri) (preluare din [131])

In marcarea punctelor necesare, pentru obtinerea modelului geometric al
membrelor, este necesara utilizarea palpatorului, fig.3.7, care este compus dintr-un
varf metalic la capatul caruia este o bila si doua microfoane care receptioneaza
ultrasunetele de la emitator.

Fig.3.7 Palpatorul [131]

Echipamentul celulei de analiza a mersului, fig.3.8, este relativ usor de utilizat,
transportat si montat, fara a constitui o problema montarea receptorilor, calibrarea si
achizitionare de puncte de pe corpul subiectului. De mentionat ca interpretarea
rezultatelor necesita ample cunostinte medicale. De asemenea, echipamentul nu
poate fi utilizat decat ca o modalitate suplimentara de investigatie a unei deficiente a
aparatului locomotor.
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Fig.3.8 Sistemul de inregistrare si analizé a mi\,scér}i
CELULA DE ANALIZA A MERSULUI

Utilizand aplicatia Software WinGait V3, pentru masuratorile realizate se pot
efectua prelucrarea, evaluarea si stocarea datelor experimentale aferente ciclului de
mers.

Echilibrul static reprezinta oscilatia centrului de presiune al piciorului pe platforma
capacitiva in raport cu suprafata de sprijin, ceea ce reprezinta amprentele celor doua
picioare pe aceasta. Pentru realizarea determinarilor subiectul trebuie sa stea
nemiscat pe suprafata platformei timp de 20 secunde, asa cum se vede n imaginea
din fig.3.9. Aceasta procedura s-a realizat cu ambele proteze mentionate mai sus.

vy

Fig. 3.9 Determinarea oscilatiei centrului de presiune pe platforma capacitiva (echilibrului)

In urma acestei analize s-a dorit a se observa balansul centrului de greutate al
pacientului Tn cazul utilizarii fiecarei proteze.
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3.3. Mers plan, unghiuri si presiuni plantare

Inregistrarea parametrilor realizati in timpul mersului de catre subiect, a unghiurilor
articulatilor, fig.3.10, este realizata cu sistemul spatial de senzori care sunt atasati
acestuia, printr-un numar de treceri succesive prin fata de emitatoarelor de ultrasunete.
Pentru o determinare cat mai precisa s-a realizat un set de treceri cu fiecare proteza.

-

Fig. 3.10b Inregistrarea unghiurilor articulare la mers plan
compatrativ intre cele doua proteze

Pentru evidentierea diferentelor functionale a celor doua proteze s-au efectuat mai
multe determinari experimentale statice si dinamice utilizand sistemele de analiza a
mersului Zebris. Astfel s-au efectuat masuratori statice si dinamice pe platforma Zebris
FDM pentru determinarea reactiunii plantare in mod static si dinamic. De asemenea,
s-au urmarit variatiile unghiulare din articulatiile genunchiului si a soldului utilizand
echipamentul Zebris CMS-HS.
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3.4. Rezultate experimentale
3.4.1 Balansul centrului de greutate

Corpul uman are centru de greutate pozitionat aproximativ anterior de vertebra
dorsala T10, ceea ce conduce la observatia ca este la o distanta apreciabila fata de
sol. Compunerea traditionala a corpului uman este formata din doua mari categorii [1]:
partea superioara ,pasagera’” si partea inferioara ,locomotor”, iar intersectia acestor se
realizeaza la nivelul soldurilor. Functiile principale ale aparatului locomotor sunt cea
de propulsie, mentinerea echilibrului in faza de sprijin (stance), absorbtia socurilor si,
nu n ultimul rand, conservarea energiei [77].

Astfel, pentru observarea celor prezentate mai sus, subiectul a fost supus unor
seturi de teste cu proteza pe care acesta o utilizeaza in mod uzual si un set de teste
cu proteza modulara cu vacuum.

Pentru inceput se prezinta rezultatele obtinute pentru reactiunea plantara a
subiectului in pozitie ortostatica.

Proteza 1. Proteza de gamba — modulara cu manson intern din silicon

Testul 1, fig.3.11 si 3.12

In cadrul acestui test se pot observa urmatoarele:

e variatia fortelor de reactiune plantara, fig.3.11, pentru piciorul protezat (stangul)
este mai accentuata pe partea din spate a picurului, calcaiul, fig. 3.12a;

e variatia fortelor de reactiune plantara, fig.3.11, pentru piciorul normal (dreptul),
fig.3.12b, este mai accentuata in partea metatarsienelor, variind odata cu
trecerea timpului;

e subiectul are tendinta de a se sprijini pe piciorul normal (dreptul), fig. 3.12b;

e centrul de greutate al corpului se afla foarte putin deplasat spre inainte.

Fig.3.11 Variatia fortelor de reactiune plantara
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Fig.3.12 Diagramele de variatie a fortelor

Test 2, fig. 3.13 si 3.14

Dupa o anumita perioada de timp subiectul a fost supus la acelasi test ca cel
prevazut anterior, iar rezultate si observatiile sunt urmatoarele:
variatia fortelor de reactiune plantara, fig.3.13, pentru piciorul cu proteza,
fig.3.14a, este mai accentuata pe partea din spate a piciorului (zona
calcaiului), fiind aproximativ constanta pe intreaga durata de timp;
variatia fortelor de reactiune plantara, fig.3.13, pentru piciorul normal,
fig.3.14b, este mai accentuata in partea din spate a piciorului, zona calcaiului
fiind mai folosita, aceasta variind odata cu trecerea timpului;

subiectul are tendinta de a se sprijini pe piciorul normal, fig.3.14b.

centrul de greutate este localizat in zona normala a corpului.

Fig.3.13 Variatia fortelor de reactiune plantara
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Fig.3.14 Diagramele de variatie a fortelor

in cazul primei proteze balansul lateral (stinga — dreapta) este relativ egal, Tn
ambele masuratori efectuate, piciorul sénatos (dreptul), in pozitie ortostatica, fiind
pozitionat anterior celui protezat (stangul). De asemenea, centrul de presiune pentru
piciorul cu proteza (stangul) este deplasat spre calcai. Centrul de presiune al
membrului inferior neprotezat (dreptul)variazé substantial pe parcursul masuratorii,
acest lucru fiind necesar asigurarii echilibrului fata-spate.

Proteza 2. Proteza de gamba — modulara cu vacuum

Test 1, fig.3.15 si 3.16
Dupa efectuarea testului s-au observat urmatoarele:

e variatia fortelor de reactiune plantara, fig.3.15, pentru piciorul cu proteza
(stangul), fig.3.16a, este mai accentuata pe partea din fata a piciorului,
zona metatarsienelor fiind aproximativ constanta pe intreaga durata de
timp. Se mai poate observa ca subiectul foloseste doar zona din fata a
piciorului, iar zona calcaiului nu este folosita mai deloc;

e variatia fortelor de reactiune plantara, fig.3.15, pentru piciorul normal
(dreptul), fig.3.16b, este mai accentuata in partea metatarsienelor,
avénd tendinta de a devenind constanta odaté cu trecerea timpului;

fig.3.16b;

e centrul de greutate are tendinta de a se deplasa spre inainte, avand o
valoare destul de pronuntata a deplasarii.
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Fig.3.15 Variatia fortelor de reactiune plantara
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Fig.3.16 Valorile fortelor de reactiune plantara (Diagramele de variatie)

Testul 2, fig.3.17 si 3.18
Dupa o pauza de aproximativ 15 minute in care subiectul a trebuit sa se miste
pentru a se obisnui cu proteza, acesta a reluat testul. Ca urmare s-au observat

urmatoarele fig.3.17 si 3.18:

e distributia fortelor de reactiune plantara, fig.3.17, pentru piciorul cu proteza
(stangul), fig.3.18a, este mai accentuata, dar mult mai scazuta fata de testul
precedent, pe partea din fata a piciorului, zona metatarsienelor fiind aproximativ
constanta pe intreaga durata de timp. Se mai poate observa ca subiectul foloseste
doar zona din fata a piciorului, iar zona calcaiului nu este folosita mai deloc;

55

BUPT



e variatia fortelor de reactiune plantara, fig.3.17, pentru piciorul normal (dreptul),
fig.3.18b, este putin mai accentuatd in partea metatarsienelor, aceasta devenind
constanta odata cu trecerea timpului;

e subiectul are tendinta de a folosi piciorul normal (dreptul), ca picior de sprijin,
fig.3.18b;

e centrul de greutate are tendinta de a se deplasa spre inainte, avand o valoare destul
de pronuntata a deplasarii.

Fig.3.17 Variatia fortelor de reactiune plantara
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Fig.3.18 Valorile fortelor de reactiune plantara (Diagramele de variatie)
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Folosirea celei de a doua proteze, in cazul pozitiei ortostatice, se observa ca
membrul cu proteza (stangul) se afla situat in fata celui sanatos (invers fata de prima
proteza). Tot odata, se observa un bun echilibru lateral, dar in schimb, in acest caz,
tendinta de inclinare in fata este evidenta, ambele membre inferioare avand o pondere
mai mare a reactiunii plantare in zona metatarsienelor, decéat in cea a calcaiului. De
asemenea, se observa ca echilibrul fata - spate este mai stabil decat in cazul protezei
anterioare.

In urma analizei statice pe platforma Zebris FDM putem concluziona ca ambele
proteze asigura stabilitate, proteza de gamba — modulara cu vacuum este ceva mai
stabila, dar creste presiunea pe zona metatarsiana.

3.4.2 Profilul fortei de reactiune plantara GRF in cazul analizei dinamice

Dupa cum se stie, in timpul mersului corpul inainteaza, un picior serveste ca suport
iar celalalt se afla in faza de balans sau oscilatie, pentru a ajunge in noua pozitie unde
va incepe o noua faza de sprijin, dupa care ciclul se reia. Exista doua momente in
timpul mersului in care ambele picioare sunt pe sol. Pentru o analiza detaliata, cele
doua faze contact (sprijin) si oscilatie (balans) sunt subdivizate mai jos. Terminologia
utilizata n literatura de specialitate pentru fazele mersului este cea din limba engleza.
Prin urmare, in cele ce urmeaza, se vor folosi acesti termeni din limba engleza [1].

In timpul mersului momentul cinetic este pastrat prin actiunea a trei axe de rulaj
(‘rock’-eri, fulcrumuri): calcaiul in faza initiald de sprijin (‘initial stance’), talpa in faza
de mijloc a perioadei de sprijin (‘midstance’) si capetele metatarsienelor in perioada
finala de sprijin (‘final stance’). Pentru glezna, aceasta implica mobilitate pentru
asigurarea dorsiflexiei (dorsiflexie = flexia posterioara a piciorului), fara de care
energia cinetica este folosita la ridicarea centrului de greutate in loc de progresie [1],
[77].

Proteza 1. Proteza de gamba — modulara cu manson intern din silicon

Pe forma amprentelor plantare, preluate in timpul trecerii peste platforma,
reprezentate in figura fig.3.19, se observa un mers aparent normal. Linia neagra
continua reprezinta parcursul centrului de presiune (centru de masa al corpului). Se
observa ca aceasta linie, in cazul piciorului normal (dreptul), este aproximativ fluenta
(lind), unghiulara, dar inconstanta si abrupta sub piciorul cu proteza (stangul). Acest
lucru se datoreaza faptului ca articulatia gleznei artificiale are o rostogolire improprie
pe parcursul perioadei de sprijin in timpul mersului (fig.3.19a).

Din graficele de mai jos se observa ca subiectul are o deschidere a pasului
aproximativ egala pentru ambele picioare, cu un timp aproximativ egal pe fiecare pas.
In cazul fazei de sprijin apare o duratd mai mare de sprijin pe piciorul drept, cel
sanatos, iar in cazul fazei de balans acesta grabeste piciorul sinatos. Tn momentul
folosirii piciorului stang, in timpul fazei de contact cu solul, subiectul, are tendinta de
grabire, de reducere a timpului de contact. Aceasta constatare arata ca subiectul fie
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are o incredere scazuta in piciorul cu proteza (stangul),fie ca proteza are o deficienta
n ceea ce reprezinta zona gleznei.

Talpa rigida se evidentiaza prin linii de contact mai lungi iar tremurul piciorului
normal este, probabil, cauzat de proprioceptia ("Proprioceptia se referéa la orientarea
corpului si a miscarilor noastre in spatiu, la capacitatea muschilor de a se contracta si
a se relaxa pentru a stabiliza corpul in functie de situatia datd”) imprecisa determinata
de prezenta piciorului cu proteza (stangul), fig.3.19a, 3.20a, 3.21 si 3.22.

Nfem*2

Fig.3.19 Forma ampréntelor la mersul pe platforma
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Fig.3.20 Fortele de reactiune plantara determinate de platforma
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Step time, sec 0.85 0.88
Swing time, % 2321 2589
Stance time, % 7879 74.31 I
Load response, % 2555 25.69
Pre-swing, % 2569 2555 I
Single support, % 25.55 23.07
Step length, cm 27 32
Normalized -
Stride length, cm 58
Normalized
Stride time, sec 1.73
Cadence, st/min 35
Velocity, cmisec 34
Normalized, 1/sec
Variability of velocity, % 1267
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Fig.3.22 Parcursul centrului de presiune pe amprentele plantare in harti colorate (a) si tabelul
sintetic numeric respectiv ciclograma fluture (b)

Tot odata, se observa ca subiectul are o linie de suport egala pentru ambele
picioare, o cadenta in timpul mersului relativ buna si o dispersie uniforma a reactiunii

plantare pe ciclul de mers.
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Proteza 2. Proteza de gamba — modulara cu vacuum

Datorita faptului ca aceasta proteza nu a fost purtatda de catre subiect, de o
perioada lunga de timp, s-au realizat doua randuri de teste, decalate de o perioada de
timp una de alta, pentru a-i oferi o reacomodare cu aceasta.

Test 1, fig.3.23-3.28

Pe forma amprentelor plantare, preluate in timpul treceri peste platforma
capacitiva, reprezentate in fig. 3.23 se observa un mers mult mai accelerat fata de cel
cu proteza anterioara. Linia neagra, care reprezinta parcursul centrului de presiune
(centru de masa al corpului), in cazul piciorului normal (dreptul), nu mai este fluenta,
iar sub piciorul stdng (cu proteza) apare un unghi mai pronuntat. Acest lucru se
datoreaza faptului ca subiectul are tendinta de a calca pe varful protezei, dupa cum s-
a observat si din testul asupra balansului centrului de greutate (fig.3.11-3.12).

Din graficele de mai jos (fig.3.23.....3.26) se observa ca subiectul are o deschidere
a pasului mult mai mica in cazul membrului cu proteza, cu o durata de timp mai mare
de sprijin pe acesta, iar in cazul fazei de balans subiectul foloseste ca sprijin piciorul
sanatos (dreptul). In consecinta apare o duratd mai mare de balans.

Aceste constatari arata ca subiectul are o incredere foarte scazuta in piciorul cu
proteza, dar ca proteza are o eficientd mai buna. Dupa dispersia reactiunii plantare se
observa ca subiectul are ezitari la contactul cu solul al membrului cu proteza.
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Fig.3.23 Forma amprentelor la mersul pe platforma
a). Amprenta plantara, b). Graficul fortelor
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Fig.3.24 Fortele de reactiune plantara determinate pe platforma
left right
Step time, sec 072 0.59 l .
Swing time, % 25.76 24 .34 ._l
Stance time, % 74.24 75.66 l .
Load response, % 21.40 29.26 . l
Pre-swing, % 29.26 21.40 l .
Single support, % 23.58 25.00 . .
Step length, cm 26 I ]
MNormalized - - .
Stride length, cm 57
MNormalized -
Stride time, sec 1.31 l
Cadence, st/min 46 l
Velocity, cm/sec 43
Neormalized, 1/sec -
Variability of velocity, % 13.47 l
Leg length, cm -
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Fig. 3.25 Masurétorile pe fazele de mers
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Fig. 3.26 Parcursul centrului de presiune pe amprentele plantare
in hérti colorate (a) si tabel sintetic numeric cu ciclograma fluture (b)
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Test 2 fig.3.27-3.28-2.29-3.30

Dupa o pauza de 30 de minute, dupa primul test, subiectul a facut cativa pasti
pentru a se acomoda cu proteza si s-a reluat testul initial de a trece peste platforma
capacitiva. Forma amprentelor plantare, preluate in timpul trecerii, este reprezentata
in figura fig. 3.27, in care se observa un mers mult mai usor decat la prima trecere.

Linia neagra care reprezinta parcursul centrului de presiune (centru de masa al
corpului) este mai fluenta in cazul piciorului normal, iar sub piciorul protetic apare un
unghi mult mai deschis. Acest lucru se datoreaza faptului ca subiectul nu mai are
tendinta de a calca doar pe varful protezei (fig.3.30).

Din reprezentarile preluate de platforma capacitiva se observa ca subiectul are o
deschidere a pasului mult mai mare inh cazul membrului normal (dreptul), cu o durata
de timp mai mica de sprijin pe acesta in faza de balans. In schimb apare o durati mai
mare de balans. De asemenea, se concluzioneaza ca subiectul are o incredere
putin mai mare in piciorul cu proteza, dar si ca proteza are o eficienta mai buna.
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Fig.3.27 Forma amprentelor la mersul pe platforma
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Fig.3.28 Fortele de reactiune plantara determinate pe platforma
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left right
Step time, sec 0.79 0.70 l l
Swing time, % 27.76 21.40 l .
Stance time, % 7224 78.60 . l
Load response, % 2575 24 456 l l
Pre-swing, % 2448 2575 . l
Single support, % 2203 28.38 . l
Step length, cm 29 I 28
MNormalized - -
Stride length, cm 58
Normalized -
Sinde time, sec 1.49 .
Cadence, st/min 40 .
Velocity, cmisec . 39
MNormalzed, 1/sec -
Variability of velocity, % 13.22 .
Leg length, cm -

Fig.3.29 Masurétorile pe fazele de mers
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Fig.3.30 Parcursul centrului de presiune pe amprentele plantare
in hérti colorate (a) si tabel sintetic numeric cu ciclograma fluture (b)

Dupa ce subiectul s-a obisnuit cu proteza se observa ca diferentele referitoare la
cadenta, deschidere, viteza si ezitare s-au redus; subiectul capatand incredere in el si
in functionalitatea protezei, rezultatele fiind comparabile cu ale unui subiect sanatos.

3.5. Comparatia consumului energetic

Pe baza rezultatelor reiesite in urma testului 2, in cele ce urmeaza este realizata
o comparatie a consumului energetic aferent celor doua proteze. Pentru aceasta, in
tabelul 3.1 sunt afisate valorile urmatorilor parametri de referinta:
timpul necesar fiecarui pas realizat de catre fiecare picior
faza de balans a fiecarui picior
faza de contact cu solul a fiecarui picior
sprijinul unilateral
lungimea pasilor realizati in timpul mersului
cadenta mersului
viteza de deplasare
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Tabelul 3.1 Parametrii ciclului de mers

Nr.cr Proteza noua |Protezaveche
Parametru UM = =

t stang |drept |stang |drept

1 Timp pas [sec] 0.79 0.70 0.85 0.88

2 Faza de balans [%0] 27.76 |21.40 |23.21 |25.69

3 Faza de contact [%0] 72.24 |78.60 |76.79 |74.31

4 Sprijin unilateral [%0] 22.03 [28.38 |25.55 |23.07

5 Lungimea pasului | [cm] 29 28 27 32

6 Cadenta, fig.3.31 | [pasi/min] | 40 35

7 Viteza, fig.3.31 [cm/sec] |39 34

Constatari:

n cazul protezei vechi (proteza de gamba — modulara cu vacuum) se observa
ca subiectul are:
e deschidere mult mai mica in cazul piciorului stang (protezat)
e un sprijin indelung pe piciorul stang (protezat)
e faza de balans mai scurta la piciorul stang (protezat)
e cadenta si viteze egale.
In cazul protezei noi (proteza de gambd — modulard cu manson intern din
silicon), pe care subiectul o foloseste zi de zi, se observa ca subiectul are:
e durata pasului mai mare la deschiderea pasului, aproximativ aceeasi
pentru ambele picioare (diferentd nesemnificativa);
e un sprijin Indelungat pe piciorul drept (normal);
o faza de balans mai scurta la piciorul drept (normal);
e cadenta si viteze egale.

Datele din tabelul 3.1 aratd ca existd diferente semnificative intre valorile
pramaterilor, atat la piciorul protezat (stangul) cat si la cel sanatos (dreptul). Valori
mai mici pentru proteza veche, pentru piciorul protezat, s-au nregistrat la: faza de
balans, lungimea pasului, cadenta si viteza. Valori mai mici pentru proteza noua,
pentru piciorul protezat, s-au inregistrat la: timpul de pas, faza de contact si sprijinul
unilateral.

In cazul piciorului drept, valori mici, in cazul protezei noi, s-au inregistrat doar
pentru fazele de balans si de contact.
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Parametrii de mers
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Fig.3.31 Parametrii ciclului de mers

Din datele prezentate in tabelul 3.1 si analizate in fig.3.31, se constata ca, in
momentul folosiri protezei noi (proteza de gamba — modulara cu manson intern din
silicon), subiectul a realizat o cadentad cu un pas pe minut mai mult si o viteza de
deplasare mai mare cu 5 cm/s.

3.6 Simetria mersului

Deoarece subiectul se deplaseaza doar cu proteza noua (Proteza de gamba —
modulara cu manson intern din silicon), studiul prezentat in cele ce urmeaza este
realizat doar pe aceasta.

Pe baza masuratorilor experimentale efectuate s-a obtinut variatia unghiulara din
articulatii si reactiunea plantara in functie de timp. Pentru a putea compara rezultatele
pentru piciorul sanatos (dreptul), piciorul cu protezad (stangul) si rezultatele din
literatura a fost nevoie de normalizarea acestora in functie de ciclul de mers, care ne
ofera datele de intrare necesare efectuarii unei analize dinamice, utilizand aplicatiile
de element finit. Astfel, s-a dezvoltat o aplicatie in programul MatLab care preia
rezultatele exportate din software-ul echipamentului Zebris si le normalizeaza. Inurma
rularii acestei aplicatii s-a obtinut reprezentarea graficd a rezultatelor, precum si
exportul acestora in format Excel pentru a putea fi utilizate pentru analiza cu element
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finit. De asemenea, s-au suprapus rezultatele normalizate pentru a putea valida
corectitudinea acestora.

Variatia reactiunii plantare s-a obtinut doar sub forma grafica, altfel ar fi fost
necesara reconstructia valorica a curbei. Utilizdnd functia ,grabit.m”, disponibila la
referinta [60], am obtinut valorile reactiunii plantare (fig.3.32).

drapt stang
1 116x2 daunle 1 114x2 double
1 2 3 4 5 1 2 3 4 5
1 15,2535 1 60,6459
2 0.9184  99.07@3 Fi 06186  @00915
i 13104 1290323 i 12771 915332
4 15724 1543776 q 16603 11670448
5 19637 1707735 - 2.0434 132.7231
[ 22F57 Z00 4808 E 24356 151.02%7
r 25159 221.19487 7 3.0651 1725130
=] J3EH0 2465438 B 3.2206 1945080
] I.7BA5 269.5B53 5 42146 Zly.3913
L] 44350 U0 3IIE 10 SEL21L 22254639
Ll SOESE 31336841 11 T L A F PR ]
2 57247 3394531 1 57471 2928062
3 6 3E42 350.2304 13 66411 31a0TE
4 70338 3M09E6TY 14 T.2757 308411
S 8254 3536175 15 77905 3546911
111 73148 2339631 16 830014 3890160
17 B A8AE 2470028 17 8.9400 4073237
L] BAOBET1 4700441 18 9575 430.20539
k-] LTS 480.7B314 19 10.08%4 45565542
) 48577 S09.2166 il _ 1 20 10,7280 43%.12%8
i q

Fig.3.32 Variatia unghiulara din articulatie pentru fiecare picior
(captura aplicatia Zebris WinGait)

Variatia unghiulara din articulatii a fost exportata sub forma unui fisier Excel din
aplicatia Zebris WinGait. De asemenea, a mai fost necesara definirea lungimilor
segmentelor anatomice ale membrului inferior. Pentru cazul studiat s-au considerat
urmatoarele valori masurate pe proteza si subiectul uman:

1. lungimea tibiei de 50 cm

2. lungimea coapsei de 40 cm

3. lungimea talpii de 20 cm

Aplicatia dezvoltata (fig.3.33) a fost salvata sub forma unui script, cu scopul ca
verificarea sa se poata realiza prin rulare, ori de cate ori este nevoie, pe orice platforma
Matlab.
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B Editor - /media/luck/Luck_Data/zebris/Rezultate_proteza_transtibiala/matlab_good/proteza.m
proteza.m =+

10 % 1ntroducere date Subiect | i
1 =
12 Lungimil lentelor piciorul

13 - picior.coapsa=50; i
14 - picior.gamba=40;

15 - picior.talpa=20; -
16

17 t from fil

18

19 %din FDM reactiunea [‘.'4"?"-"1

20

21 % alegere fisier cu rect tara pentru piciorul drept

22 - waltfor(msgbox('Selectati fis 1 tiu L [ I picior t

23 - file_drept=uigetfile('*.mat"');

24

25 % alegere fisier cu reactiune plantara pentru piciorul stang

26 - waltfor(msgbox (' Selectati fisierul cu reactiunea plantara pentru piciorul stang

27 - file_stang=uigetfile('*.mat');

28

29 %alegere fisier exce 1 datele ciclulul de mer

30 - waitfor(msgbox('Selectati fisierul cu analiza de miscare’,'Selectie'));

3l - file_excel=uigetfile('*.xlsx');

32

33 s 1ncarcarea datelor din fisierele alese

34 - reactiune.drept=load(file_drept);

3S- reactiune.stang=load(file_stang);

36 - drept=xlsread(file_excel, ‘drept');

g stana=vleraad(fila al ‘otanat)- B
q/ »

Fig.3.33 Aplicatia software

Aplicatia permite, la inceput, selectarea fisierelor care contin datele de intrare
(variatia unghiulara din articulatii, reactiunea plantara) precum si definirea parametrilor
geometrici (lungimea segmentelor anatomice).

Observatiile rezultate din analizele distributiei plantare, a subiectului investigat, au
condus la recomandarea efectuarii unui set de investigatii clinice cu ajutorul unui
grup de medici specialigti ortopezi de la spitalul Judetean Timigoara, sectia
ortopedie, care au confirmat rezultatele obtinute in urma inregistrarilor realizate in
laborator.

Pentru verificarea rezultatelor obtinute pentru ambele picioare, Th urma
inregistrarilor efectuate, s-a calculat reactiunea plantara totala, variatia unghiulara din
articulatia genunchiului si variatia unghiulara din articulatia soldului si s-au reprezentat
grafic toate curbele de variatie, fig.3.34, luadnd in considerare variabilele anatomice si
utilizand programul realizat in software-ul Matlab.

Reactiunea solului, in cazul mersului normal, este similara cu forma literei ,M”,
observat in urma inregistrarilor realizate pe decursul anilor, si expusa in literatura de
specialitate [60], [97]. In cazul protezei este greu de identificat cele doua faze din ciclul
de mers, deoarece forma graficului nu este in forma literei ,M” ci este de forma
continud, valoarea maxima a reactiunii fiind de 955,62 N, iar in cazul piciorului sanatos
aceasta valoare este de 976,81 N, ceea ce conduce la concluzia ca subiectul pune un
accent pe piciorul sanatos, concluzie care reiese si din nregistrarile facute in laborator.
De asemenea, se observa ca punctele alese dupa mediere si normalizare corespund.
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Reactiunea plantara picior drept
1000 T T T T =

T 1 1 n )
Reactiunea plantara
*  Valorile extrase

800

600

400

Reactiunea plantara [N]

200

-200 1 ! ! ] ! ! ] ! !
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Ciclul de mers (%)

Reactiunea plantara picior stang

T T T T T T
Reactiunea plantara
*  Valorile extrase

Reactiunea plantara [N]

ey

-200 1 1 1 L 1 1 1 1 I
0 10 20 30 40 50 60 70 80 20 100

Fig.3.34 Reactiunea plantara pentru ambele membre

Pentru modelarea corespunzatoare a protezei a fost necesara cunoasterea
unghiurilor de miscarea a articulatilor. Astfel, in programul realizat prin software-ului

Matlab, s-au introdus date pentru calculul unghiurilor din articulatia genunchiului,
fig.3.35.
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Fig.3.35 Variatia unghiularéa din articulatia genunchilor

Din fig.3.35 se observa ca valoarea unghiului din articulatia genunchilor, in cazul
protezei, este de minim - 5,7° (dupa circa 60-65 pasi de mers), iar valoarea maxima
de 36,1° (dupa circa 93 pasi de mers). in cazul piciorului sénatos (dreptul) valoarea
minima nu depaseste 0°, pe cand valoarea maxima este de 40.8° (inregistrata pe la
80 pasi). Aceste grafice conduc la concluzia ca, proteza fiind mecanica, apare o
miscare unghiulara negativa, care se va accentua odata cu uzura acesteia.

in cazul articulatiei soldului, fig.3.36, se observa o variatie a miscarii mult mai
ampla in cazul piciorului stang (protezat), pornind de la o valoare maxima de 27.49,
iar valoarea minima este de -20.1° pe cand, pentru piciorul drept (normal/sanatos)
amplitudinea variatiei este mult mai mica, si anume valoarea maxima este de 13, iar
valoarea minima de - 6.7°, ceea ce conduce la concluzia ca subiectul face miscarea
cu o amplitudine mare pe soldul stang, generdnd un mers neliniar, schiopatat.

0

0

=

wi

it i wdialwe sl (s
\

Versstin srghtadars cin artioulet e soldelal picior tharg Vertatin anghialars a0 articalotis soldudal picior dret
- v v - ——ae v v Y &

g »n ¥
»-
<
13
-
=
3 ) o
-
»
3
|
2
3
-t
N L L L T —— o T S U= " fd
1 ™ » © [X) [ B » T o 0 » 5 “ = o n [ ¥ 0
Ciclal e mers L] Cretnd de sory (2]

Fig.3.36 Variatia unghiulara din articulatia soldului

Dupa efectuare medierii si normalizarii datelor aceste au fost exportate in format
Excel pentru a putea servi ca date de intrare pentru analiza cu element finit (fig.3.37).
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Fig.3.37Normalizarea datelor si reprezentarea rectiunii plantare

Datele obtinute sunt necesare la modelarea geometrica a unei noi proteze unde
trebuie tinut cont de variatia maxima a reactiunii plantare, astfel incat proteza sa
reziste. Un alt element de care a trebuit sa se tina cont este variatia unghiulara din
articulatia genunchiului, pentru o deschidere corespunzatoare a protezei. Si nu in
ultimul r&nd, trebuie luata in considerare si variatia unghiulara din articulatia soldului,
pentru a avea un mers lin, liniar, astfel incat pacientul sa nu fie deranjat/stanjenit in

timpul mersului si sa nu capete alte afectiuni in alte zone ale corpului.
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Coreland datele experimentale ale analizei ciclului de mers pentru subiectul ales,
prin analiza cu element finit a protezei (vezi capitolul 5) sunt stabilite solutii de
imbunatatirea acesteia pentru o mai buna fiabilitate, precum si pentru un confort sporit
al subiectului.

Comparand valorile medii ale masuratorilor unghiurilor, pentru zonele esentiale
intre proteza noua si un mers normal, s-au construit graficele din fig.3.38-3.40.

Pentru sold (fig.3.38), se observa ca proteza impune o miscare de flexie mai ampla
pentru membrul stang (protezat) si, in acelasi timp, o reducere a amplitudinii pentru
membrul sanatos (dreptul).

Flexie sold
25.00
20.00
L5.00
LO.00
5.00
0.00
_5_0%.00 20.00 40.00 60%0 /80.00 100.00 120.00
L0.00
L5.00
20.00
?5.00

flexie picior drept sold flezie nomala sold
flexie picior stang sold

Fig.3.38 Comparatie flexie sold

Flexie genunchi
70.00
60.00
50.00

40.00 ™~ \

30.00 \
20.00 |
10.00 //\/\
0.00
00 20.00 40.00 60700 80.00 100.00 120.00

10 OUU'

— flexie picior drept genunchi flexie normala genunchi

flexie picior stang genunchi

Fig.3.39 Comparatie flexie genunchi
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in cazul flexiei la nivelul articulatiei genunchiului, fig.3.39, se observa o scadere a
amplitudinii fatd de o miscare normala, atat in cazul membrului stédng (protezat) cat si
in cazul celui sanatos (dreptul). De asemenea, in cazul piciorului cu proteza,
amplitudinea este mai mica decat in cazul celui sanatos (piciorul drept). Tot odata se
mai observa si o intarziere a momentului de atingere a amplitudini maxime.

Flexie glezna

20.00
15.00
.’,\»
10.0( \
/ 3
7 o
77\
SN/ ‘
5.00 > \\ / \
) \
|
0.00 \ N/
0.00 20.00 40,00 60.00 §0/00 100.00 120.00
5.00
flexie picior drept glezna flexie normala glezna

flexie picior stang glezna

Fig.3.40 Comparatie flexie glezna

In cazul articulatiei gleznei, fig.3.40,se observd modificari semnificative pentru
variatia unghiulara in cazul flexiei fata de normal. Acest lucru apare deoarece proteza
nu a fost prevazuta cu articulatie a gleznei si acest lucru determina modificarea
comportamentului cinematic si in articulatia gleznei aferenta piciorului sdnatos.

3.7 Concluzii

Datele masurate experimental cu sistemul Zebris CMS-HS si FDM au fost validate
de catre medicii specialisti de la spitalul Judetean Timisoara, sectia Ortopedie. S-a
masurat presiunea plantara atat in regim static cat si dinamic, precum si variatia
unghiulara din articulatii. Utilizdnd programul MatLab au fost prelucrate aceste date,
astfel incat rezultatele obtinute sa poata fi utilizate ca date de intrare pentru analiza cu
element finit a protezei.

Ambele proteze asigura stabilitate, proteza a doua (proteza de gamba -
modulara cu vacuum) este un pic mai stabila dar creste presiunea pe zona
metatarsiana.
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Balansul centrului de greutate

Proteza 1. Proteza de gamba — modulara cu mangon intern din silicon

La testul initial s-a constatat ca:

- subiectul are tendinta de a se sprijini pe piciorul normal (dreptul);

- variatia fortelor de reactiune plantara pentru piciorul normal este mai accentuata
in partea metatarsienelor, aceasta variind odata cu trecerea timpului;

- variatia fortelor de reactiune plantara pentru piciorul protezat (stangul) este mai
accentuata pe calcai;

- centrul de greutate al corpului este usor deplasat spre inainte.

La testarea ulterioara, dupéa o perioada de timp s-a observat ca:

- subiectul are tendinta de a se sprijini pe piciorul normal;

- variatia fortelor de reactiune plantara pentru piciorul normal este mai accentuata
in zona calcaiului, variind odata cu trecerea timpului;

- variatia fortelor de reactiune plantara pentru piciorul cu proteza este mai
accentuata in zona calcaiul, fiind aproximativ constanta pe intreaga durata de timp;
- centrul de greutate este localizat in zona normala a corpului;

- balansul lateral (stanga — dreapta) este relativ egal;

- piciorul sanatos (dreptul), in pozitie ortostatica, este pozitionat anterior celui
protezat (stangul);

- centrul de presiune pentru piciorul cu proteza (stangul) este deplasat spre calcai;
- centrul de presiune al piciorului sanatos (dreptul) variazéd substantial pe
parcursul masuratorii, acest lucru fiind necesar asigurarii echilibrului fata - spate.

Proteza 2. Proteza de gamba — modulara cu vacuum

La testul initial s-a constatat ca:

- variatia fortelor de reactiune plantara pentru piciorul normal este mai accentuata
in partea metatarsienelor, aceasta avand tendinta de a devenind constanta odata
cu trecerea timpului;

- variatia fortelor de reactiune plantara pentru piciorul cu proteza (stangul) este
mai accentuatd pe partea din fatd a piciorului, zona metatarsienelor fiind
aproximativ constanta pe intreaga durata de timp;

- subiectul foloseste doar zona din fata a piciorului, iar zona calcaiului nu este
folosita mai deloc;

- centrul de greutate are tendinta de a se deplasa spre inainte, avand o valoare
destul de pronuntata a deplasarii

Dupa o pauza de aproximativ 15 minute s-a observat ca:

- in cazul pozitiei ortostatice, piciorul protezat (stangul) se afla situat in fata celui
sanatos (invers faté de prima proteza folosita zi de zi);

- echilibrul lateral al miscarii este unul bun, tendinta de inclinare in fata este
evidenta, ambele membre inferioare avand o pondere mai mare a reactiunii
plantare in zona metatarsienelor;
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- echilibrul fata - spate este mai stabil decéat in cazul protezei anterioare;

Forta de reactiune plantara GRF

Proteza 1. Proteza de gamba — modulara cu manson intern din silicon

- lungimea pasului (deschiderea si timpul de schimbare a picioarelor sunt
diferite;

- in faza de sprijin apare o durata mai mare pe piciorul drept, cel sanatos;

- faza de balans piciorul sanatos se misca mai repede;

- in timpul contactul cu solul apare tendinta de miscare este ceva mai mare in
momentul folosirii piciorului stang, crednd senzatia increderii scazute in piciorul cu
proteza (stangul) si ca proteza este cu defect la nivelul gleznei;

- In timpul mersului s-a remarcat un tremur al piciorului cauzat de proprioceptia
imprecisa determinata de prezenta piciorului cu proteza (stangul);

- cadenta in timpul mersului este relativ buna;

- dispersia reactiunii plantare, pe ciclul de mers, este uniforma.

Proteza 2 - Proteza de gamba — modulara cu vacuum

- deschiderea pasului este mult mai mica in cazul piciorului protezat, cu o durata
de timp mai mare de sprijin pe acesta;

- in faza de sprijin se foloseste piciorul séanatos (dreptul), determinand o durata
mai mare de balans;

- incredere foarte scazuta in piciorul cu proteza, desi proteza are o eficienta mai
buna;

- ezitare/neincredere la contactul piciorului protezat cu solul,

Reluarea testului dupa o pauza de 30 de minute arata ca:

- lungimea pasului este mult mai mare in cazul membrului normal (dreptul), cu o
durata de timp mai mica de sprijin pe acesta si pe care il foloseste ca sprijin in faza de
balans;

- durata de sprijin pe piciorul sanatos (dreptul) este mai mica;

- durata de balans este mai mare la miscarea piciorului sanatos;

- incredere mai mare in piciorul protezat, proteza fiind mai facila si eficienta la
mers;

- diferentele privind cadenta, deschiderea, viteza si ezitarea sunt reduse;

- subiectul are incredere in proteza si in functionalitatea acesteia, comparabil cu a
unui omului sanatos.

Compararea consumului energetic

Exista diferente semnificative fintre valorile parametrilor ce caracterizeaza
deplasarea subiectului cu cele doua proteze, indiferent de cel care se ia ca referinta.
Aceste diferente sunt expresia calitatii protezei, formei geometric-constructive, dar si
obisnuintei subiectului cu proteza.
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Simetria mersului

- variatiei unghiulara din articulatia genunchiului este o marime geometrica
esentiala in determinarea deschiderii corespunzatoare a protezei;

- variatia unghiulara din articulatia soldului este determinanta pentru un mers
lin, linear astfel incat persoana cu handicap locomotor, in cazul de fata cea folosita
pentru experiment, sa nu fie deranjata in timpul mersului si sa nu sufere afectiuni in
alte zone ale piciorului sau corpului;

- se impune o miscare de flexie mai ampla pentru membrul stédng (cu proteza)
si o reducere a amplitudinii pentru membrul sanatos (dreptul);

-se impune realizarea unei articulatii mobile la nivelul gleznei pentru a nu
modifica comportamentul cinematic al persoanei cu handicap si a nu afecta si membrul
sanatos;

- necesitatea unei analize numerice, pentru a certifica rezistenta protezei la
solicitarile din timpul mersului;
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CAPITOLUL 4

ANALIZA NUMERICA A COMPORTAMENTULUI MECANIC
AL PROTEZEI EXTERNE DE AMPUTATIE FOLOSITA iN EXPERIMENT

4.1 Conceptele de baza ale metodei elementelor finite

Una dintre metodele moderne si eficiente de analizd numerica a structurilor de
rezistentd este metoda elementelor finite (MEF), care consta in descompunerea unui
sistem mecanic sau biomecanic, simplu sau complex, realizat din materiale izotrope
si/sau anizotrope, in entitati numite elemente finite, interconectate intre ele in puncte
discrete numite noduri, la care, in functie de natura analizei (mecanica, termica etc.),
vor fi definiti parametrii necunoscuti (deplasari, temperaturi etc.). Comportamentul
structurii studiate este aproximat de un model discret al acesteia, numit model de
calcul, obtinut in urma unui proces de asamblare a tuturor elementelor finite din
componenta structurii discretizate.

Modelarea cu elemente finite a structurilor mecanice permite efectuarea mai
multor categorii de analize ale comportamentului structurilor mecanice [12], [25], [36],
[40, 41], [55], [64], [71], [88], [92, 93], [135]:

- analiza structurala (a starii de tensiune si de deformatie);

- analiza modala (a modurilor proprii de vibratie);

- analiza la stabilitate (la limita echilibrului elastic);

- analiza termica (a evolutiei campului de temperaturi).

Elementele finite utilizate in aceste tipuri de analize prezinta diferite proprietati:

- elastice (de material) - materialele putédnd fi izotrope si/sau anizotrope
(ortotrope);

- geometrice - din punct de vedere al formei si dimensiunilor;

- functionale - comportament elastic, elasto-plastic, plastic, hiperelastic, dinamic,
termic sau potrivit unor variate si adecvate modele de material, etc.).

Din punct de vedere geometric, elementele finite modeleaza corpul real prin
muchii, prin suprafete si prin volume cu o forma geometrica ideala in spatiul euclidian
tridimensional.

in ceea ce priveste proprietatile fizice, elementele finite modeleaza corpurile
(structurile) prin proprietati ideale de material (continuitate, izotropie, densitate,
constante elastice, constante termice etc.).

Sub aspect functional, elementele finite modeleaza evolutia variabilei de camp a
problemei si derivatele ei pana la un anumit ordin, in functie de conditiile la limita
domeniului analizat si/sau de conditiile initiale ale problemei considerate.

Metoda elementelor finite este 0 metoda numerica aproximativa de succes si cea
mai utilizatd metoda pentru calculul structurilor, oricat de complexe ar fi acestea.
Structurile, solicitate static, dinamic, termic etc., se pot afla in regim liniar elastic sau
pot prezenta diverse tipuri de neliniaritati (de material, geometrice etc.). Materialele

77

BUPT



componentelor structurale pot fi izotrope sau anizotrope, acestea din urma fiind, de
regula, ortotrope.

Generalitatea si supletea metodei, simplitatea conceptelor de baza, stabilitatea
in timp a algoritmilor de calcul, utilizarea calculatoarelor si existenta a numeroase
programe performante explicd extinderea si interesul generalizat pentru aceasta
metoda. De aceea, in acest capitol al tezei de doctorat se prezinta analiza numerica a
protezei de picior folosita in experimentul din cap.3, analiza realizata prin intermediul
metodei elementelor finite.

Importanta insusirii si a intelegerii corecte a conceptelor de baza ale metodei
elementelor finite rezulta din faptul ca acestea includ anumite ipoteze, simplificari si
generalizari, a caror ignorare poate duce la alterarea rezultatelor, urmare a erori grave
in modelarea si in analiza cu elemente finite [1], [12], [25], [36], [40, 41], [55], [64], [71],
[88], [92, 93], [135].

Cele mai importante dintre conceptele de baza ale MEF sunt:

a) Structura de rezistenta

Este arhicunoscut ca in analiza cu elemente finite, prin structura de rezistenta se
intelege un ansamblu format din bare, placi, invelisuri si volume (corpuri masive,
blocuri) [1], [40], [41], [55], [64], [71], [88], [92, 93], [135].

b) Modelul geometric al structurii

Modelul geometric aproximeaza structura din punct de vedere geometric. Pentru
o structura analizata putand fi elaborate diverse modele, apropiate mai mult sau mai
putin de geometria reala. Un model geometric bun nu trebuie sa aiba o geometrie prea
indepartata de structura reala. Un asemenea model contine linii, care materializeaza
axele barelor structurii, suprafete plane si/sau curbe, care reprezintd suprafetele
mediane ale placilor aflate in componenta structurii analizate si/sau volume, in cazul
in care structura de rezistentd contine corpuri masive. Un model geometric are o
infinitate de puncte.

c) Modelul numeric (de calcul) al structurii. Discretizare. Elemente finite.
Noduri

Modelul de calcul al unei structuri porneste de la modelul geometric al acesteia.

Prin intermediul discretizarii se realizeaza o impartire a structurii intr-un numar
finit de elemente finite, adecvate configuratiei geometrice a modelului geometric. La
alegerea elementelor finite se ia in seama si natura materialului structurii. Elementele
finite sunt legate intre ele prin noduri.

Modelul numeric (de calcul) necesitd impunerea unor conditii de rezemare,
stabilirea modului de aplicare a incarcarilor etc.

Analiza numerica se realizeaza pe aceste modele numerice, care sunt modele
aproximative ale structurii reale, rezultatele analizei fiind si ele aproximative, dar, de
cele mai multe ori, destul de multumitoare. Modelele de calcul, pentru a deveni
credibile si eficiente, trebuie validate pe cale experimentald sau prin procedee hibride
(analitice si experimentale).
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4.2 Analiza comportamentului mecanic in regim static al protezei externe
de picior
4.2.1 Modelul geometric al protezei externe de picior

In vederea studierii comportamentului mecanic al protezei studiate, mai intai a
fost conceput si elaborat modelul geometric al acesteia, cu ajutorul programului SOLID
WORKS.

Fig. 4.1 Modelul geometric al protezei
(1 - capsula, 2 - tija protezei, 3 - piciorul protezei)

Dupa cum se observa in fig. 4.1 geometria protezei este formata din: capsula
(1), care face legatura dintre oasele coapsei si proteza, tija (2), care inlocuieste oasele
gambei amputate si piciorul protezei (3), care tine loc de oasele piciorului.

4.2.2 Modelul numeric al protezei externe de picior

Elementele finite utilizate pentru realizarea modelului numeric (de calcul) al
protezei au fost stabilite avand in vederea configuratia modelului geometric si modul
de imbinare a diferitelor parti ale protezei. Analiza numerica a fost realizata cu ajutorul
metodei elementelor finite, utilizandu-se programul ANSYS.

Acest program permite efectuarea unor analize numerice corecte, foarte
apropiate de realitate si relevante in ceea ce priveste studierea comportamentului
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mecanic si/sau termic al structurilor de rezistenta, oricat de complexe ar fi acestea. Pot
fi analizate cu usurinta structuri realizate din mai multe componente, care intra in
contact, fiecare componenta avand un rol bine definit, cum este cazul protezei de picior
al carui model geometric a fost prezentat in figura anterioara.

Analizele cu elemente finite ofera posibilitatea stabilirii cu mare precizie a
starilor de tensiune si de deformatie din toate elementele structurii studiate, solicitarile
acesteia putand fi statice ori dinamice. Materialul structurilor analizate poate fi izotrop
sau anizotrop (ortotrop), dar pot fi utilizate si diferite modele de material, aflate in
biblioteca programelor cu elemente finite [138].

Prin utilizarea programului ANSYS pot fi abordate analize statice si dinamice
complexe si variate ale unor structuri cu neliniaritati (geometrice, de material), pot fi
studiate fenomene de contact si de stabilitate, pot fi realizate analize modale etc. Toate
acestea sunt posibile ca urmare a prezentei unui numar mare de elemente finite (liniare
si neliniare) in biblioteca acestuia.

In ceea ce priveste proteza de picior care face obiectul acestei teze de doctorat,
tindnd seama de configuratia acesteia si de modul ei de functionare, a fost necesara
folosirea a trei tipuri de elemente finite, doua elemente finite tridimensionale - pentru
modelarea componentelor solide ale protezei (capsula, tija si piciorul protezei) si un
element de contact - pentru definirea tuturor contactelor dintre componentele protezei.

n continuare sunt descrise elementele finite utilizate in procesul de elaborare a
modelului numeric al protezei de picior, dupa cum urmeaza:

a) Elementul SOLID 187 [133, 139]

Este un element 3-D si are 10 noduri de ordin superior, noduri dispuse in
varfurile figurii tridimensionale din fig. 5.2 si la mijlocul laturilor acesteia. Elementul este
recomandat pentru a fi utilizat in cazul modelelor geometrice ale unor structuri
neregulate, campul deplasarilor find modelat cu functii patratice.

Fiecare nod are céate trei grade de libertate - deplasari nodale pe cele trei directii
(X, y si z). Este considerat un element complex, cu ajutorul caruia pot fi realizate analize
ale unor structuri aflate in domeniul elasto-plastic, pot fi abordate probleme de fluaj si
pot fi investigate structuri care prezintd anumite neliniariaritati (deplasari mari si
deformatii mari). Materialul structurilor modelate cu acest tip de element finit poate fi
chiar si hiperelastic, existand mai multe modele de material de acest tip. Este
recomandat pentru simularea si analiza comportamentului mecanic de tip elasto-
plastic al structurilor realizate din materiale aproape incompresibile, ori pentru a
analiza deformarile hiperelastice aparute in cazul unor materiale complet
incompresibile.

Geometria acestuia, pozitiile nodurilor si sistemul de coordonate al elementului
sunt prezentate in fig.4.2.

80

BUPT



Fig. 4.2 Geometria elementului SOLID 187 [55, 139]

In ceea ce priveste proprietatile materialelor structurilor care pot fi modelate cu
ajutorul acestui tip de element finit, acestea pot fi cele specifice materialelor izotrope,
ortotrope sau anizotrope.

Acest element finit a fost utilizat pentru modelarea capsulei si a tijei protezei.

b) elementul SOLID186 [55, 138]

Este un element solid 3-D, la fel ca elementul finit prezentat anterior, are 20
noduri de ordin superior i are campul deplasarilor modelat prin intermediul unor functii
patratice. Fiecare nod din componenta sa are, la fel ca anteriorul element, céte trei
grade de libertate (deplasari pe directiile x, y si z).

SOLID 186 prezinta aceleasi caracteristici ca si SOLID 187, in ceea ce priveste
aspectele legate de modelare, de natura analizelor numerice si de cea a materialelor
structurilor modelate cu un asemenea element finit, de caracterul simularilor etc.
Elementul suporta destul de bine plasticitatea si hiperelasticitatea, analizeaza fluajul si
structurile cu deplasari mari si ofera posibilitatea unei capacitati mari de solicitare.

Prizm Cption

Fig. 4.3 Geometria elementului SOLID 186 [55, 138]
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Geometria elementului SOLID 186, punctele de amplasare a nodurilor si
sistemul de coordonate al elementului sunt prezentate in fig. 4.3. in functie de
necesitati, acest element poate degenera in tetraedru, in piramida si in prisma, prin
suprapunerea unor noduri, mentionate in fig. 4.3.

Elementul SOLID 186 prezintd mai multe facilitati, legate atat de posibilitatea
modelarii unor structuri realizate din materiale anizotrope, cat si de posibilitatea
introducerii unor presiuni ca sarcini de suprafata pe fetele acestuia, in numerele
incercuite prezentate in fig. 4.3.

in procesul de modelare a protezei de picior, acest element finit a fost folosit
pentru piciorul protezei.

c) elementul CONTA 174 [55, 140]

Este folosit pentru a modela probleme de contact si de alunecare dintre
suprafete (fig. 4.4). Se poate folosi pentru doua tipuri de contacte: general si pe baza
de pereche.

Elementul CONTA 174 lucreaza foarte bine cu o serie de elemente solide
tridimensionale (SOLID 186, SOLID 187, SHELL 281 etc.), acesta putand fi situat atat
pe suprafetele acestor elemente, céat si pe suprafetele mediane ale unor elemente
prevazute cu noduri intermediare. Prezinta aceleasi caracteristici geometrice ca si fata
elementului finit solid sau ca si suprafetele mediane ale elementelor finite cu care se
afla in contact (fig. 5.4).

In cazul acestui element finit sunt permise frecarile de tip Coulomb, frecarile de
forfecare, dar si anumite tipuri de frecare si de interactiune de contact definite de
utilizator cu ajutorul unor subrutine special elaborate Tn acest sens.

O alta facilitate a elementului CONTA o reprezinta posibilitatea utilizarii acestuia
in analiza unor delaminari ale interfetei.

/— Azzociated Target Surfaces ‘\

Contact Elemeants

Surface of Sohd Shell Element

Fig. 4.4 Geometria elementului CONTA 174 [55, 140]

82

BUPT



Elementul are opt noduri (inclusiv noduri intermediare) si poate degenera, cand
este cazul, intr-un element cu sase noduri, in functie de elementul solid sau de
suprafata cu care se cupleaza.

Atunci cand elementele solide sau suprafetele aflate dedesubtul elementelor
CONTA 174 nu prezinta noduri intermediare, se recomanda utilizarea altui element
finit, din aceeasi familie - CONTA 173.

In cadrul analizei de fata, elementul CONTA 174 a fost utilizat pentru a modela
contactul dintre toate componentele protezei.

Materialul din care este realizata tija protezei este aliajul de aluminiu 6061-T6
[141], caracteristicile (elastice, mecanice si fizice) ale acestuia, necesare efectuarii
analizei cu elemente finite, fiind prezentate in tabelul 4.1.

Tabel 4.1 Proprietéatile materialului utilizat in simulare

Proprietate Valoare
Modul de elasticitate longitudinal
E[MPa] 68 900
Coeficientul lui Poisson 0,33
Tensiunea de rupere [MPa] 310
Limita de curgere [MPa] 276
Densitatea [kg/m?] 2700

Discretizarea este considerata a fi o etapa fundamentala din cadrul procesului
de elaborare a modelului numeric al structurii studiate. Prin intermediul discretizarii se
realizeaza trecerea de la structura continua (modelul geometric al structurii, model
care contine o infinitate de puncte) la un model cu numar finit de puncte, numite noduri,
numit de specialisti si model discret.

In cazul protezei de picior, analizate numeric cu metoda elementelor finite, in
urma discretizarii, au fost obtinute 34147 de noduri, urmare a prezentei celor 15786
de elemente solide si a celor 7653 de elemente de contact.

In fig. 4.5 este prezentat modul numeric (de calcul) al protezei de picior.

In nodurile structurii, dar si in alte puncte specifice ale elementelor finite din
componenta modelului de calcul, vor fi determinate valorile deplasarilor, ale eforturilor
si cele ale tensiunilor aparute ca urmare a solicitarilor exterioare aplicate protezei.
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0.00 100.00 200.00 (mm)

|
50.00 150.00

Fig. 4.5 Modelul numeric al protezei

Discretizarea a fost realizata astfel incat, in zonele de interes sa apara o retea
fina, deasa de elemente finite, constituita dintr-un numar suficient de mare de noduri
si de elemente. Pe de alta parte, o discretizare grosolana poate fi utilizata in zonele in
care interesul determinarii starii de tensiune si a celei de deformatii este unul minor,
cum este cazul talpii.

Modul de discretizare a modelului geometric al structurii analizate prezinta o
mare importantd si in ceea ce priveste aproximarea geometriei structurii studiate,
impunerea conditiilor de rezemare (constrangerilor) si aplicarea incarcarilor acesteia.

In cazul protezei de picior analizatd in acest capitol, in vederea simularii Si
analizei comportamentului mecanic in regim static al acesteia cu ajutorul metodei
elementelor finite, modelul discretizat a fost blocat pe intreaga suprafata A a talpii,
dupa cum se poate observa din fig. 4.6.

In ceeace priveste solicitarea protezei, aceasta a fost supusa unei forte de 1000
N, aplicata (uniform) pe suprafata B a capsulei (fig. 4.6).

84

BUPT



0.00 100.00 200.00 (mm)
= I

i‘ Y|
50.00 150.00

Fig. 4.6 Conditile de rezemare si modul de incércare

Realizarea modelului numeric de calcul a fost finalizata prin definirea
suprafetelor de contact dintre componentele protezei analizate. Sunt zonele dintre
capsula si tija protezei, respectiv dintre tija si piciorul protezei, reprezentate cu rosu in
fig. 4.7, zone n care au fost utilizate elemente de contact.

In acest fel a fost definitivatd forma finald a modelului numeric (de calcul) al
protezei de picior, model supus apoi analizei cu elemente finite.

0.00 100.00 200.00 (mm)
| ]

50.00 150.00
Fig. 4.7 Suprafetele in contact
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4.2.3 Rezultatele analizei cu elemente finite

in urma analizei numerice au fost obtinute informatiile dorite: deplasari,
deformatii specifice si tensiuni, distributia deplasarilor (deformatia totala) fiind
prezentata in fig. 4.8. Valoarea maxima a deformatiei totale este de 0,278 mm, valoare
considerata a fi foarte mica in comparatie cu gabaritul protezei. Prin urmare, din acest
punct de vedere, se poate spune ca proteza de picior a fost bine proiectata si
dimensionata.

B: Static Structural
Total Deformation
Type: Total Deformation
Unit: mm

Time: 1

0.27848 Max
0.24754
0.21659
0.18565

0.15471
’J 0.12377
| 0.092826

I 0.061884

0.030942
0 Min

0.00 100.00 200.00 (mm)

50.00 150.00
Fig. 4.8 Distributia deformatiilor totale

Analizele cu elemente finite conduc si la stabilirea starii de tensiune din
structurile studiate, distributia tensiunilor echivalente, calculate potrivit teoriei de
rezistenta von Mises, fiind prezentata in fig. 4.9.

Tensiunea echivalenta maxima aparuta in proteza ca urmare a aplicarii unei
sarcini statice de 1000 N este de 43,66 MPa. Aceasta valoare apare in zona capsulei.
Comparénd aceasta valoare cu rezistenta admisibila (0a = 92 MPa) a materialului
protezei, inseamna ca proteza rezista, nefiind in pericol de a se rupe. Prin urmare,
proteza a fost bine proiectata si dimensionata, iar materialul din care s-a confectionat
proteza este unul corespunzator.
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1.0594e-5 Min

0.00 100.00 200.00 (mm)
I |
50.00 150.00

Fig. 4.9 Distributia tensiunilor echivalente von Mises

In fig. 4.10 este prezentatd distributia tensiunilor normale din ansamblul
protezei, tensiuni aparute in timpul utilizarii acesteia, valorile obtinute fiind departe de
limita admisibila.

0.00 100.00 200.00 (mm)
| I

50.00 150.00
Fig. 4.10 Distributia tensiunilor normale
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4.3 Analiza stabilitatii protezei externe de picior
4.3.1 Consideratii teoretice privind analiza stabilitatii structurilor

Prin stabilitate se intelege, in general, proprietatea unui sistem de a-si mentine
forma (pozitia, starea) si/sau de a reveni la starea initiald, daca este scos din pozitia
respectiva [1], [12], [88]. In exploatarea lor, structurile trec dintr-o stare de echilibru
stabil, intr-una de echilibru instabil, la o anumita valoare (critica) a sarcinilor aplicate,
fenomen cunoscut sub denumirea de flambaj.

Stabilitatea statica si dinamica a structurilor de rezistenta este o problema de
importanta majora, mai ales in cazul unor structuri zvelte, cum poate fi considerata
proteza analizata in acest capitol. Cum, in practica inginereasca exista tendinta de a
proiecta structuri din ce in ce mai usoare, cu un pret de cost cat mai scazut, proiectantii
sunt obligati sa studieze posibila aparitie a fenomenelor de pierdere a stabilitatii. n
plus, Tn multe situatii, calculul static de rezistenta este insuficient in ceea ce priveste
studierea cat mai completa a comportamentului mecanic al structurilor proiectate, mai
ales atunci cand, structurile au in componenta lor elemente elastice, precum: bare
lungi, placi si invelisuri din tabla, arcuri lamelare etc. Este cunoscut faptul ca pierderea
stabilitatii apare numai in contextul in care incarcarile aplicate structurilor induc in
materialele acestora tensiuni de compresiune. Altfel spus, macar o componenta a
tensiunilor principale trebuie sa fie de compresiune [25], [40].

Practic, flambajul se produce atunci cand energia potentialda de deformatie,
corespunzatoare tensiunilor axiale - in cazul barelor sau cele de membrana - in cazul
placilor sau Tinvelisurilor, se transforma@ in energie potentiald de deformatie la
incovoiere, fara schimbarea incarcarilor aplicate.

Aparitia fenomenului de flambaj in cazul structurilor zvelte este justificata prin
faptul ca rigiditatea axiala (EA - pentru bare) este mult mai mare decat rigiditatea la
incovoiere (Ely - pentru bare). Fortele axiale de compresiune micsoreaza rigiditatea la
incovoiere a barelor, flambajul producéndu-se in situatia in care rigiditatea totala
devine nula.

Sunt si situatii cand, pierderea stabilitatii poate avea loc la nivelul intregii
structuri, flambajul fiind generat de incarcari inferioare celor care produc pierderea
stabilitatii unei componente din cadrul structurii investigate.

Metoda elementelor finite permite analiza problemelor de stabilitate sub variate
aspecte cum ar fi[1], [12], [25], [36], [40, 41], [55], [64], [71], [88], [92, 93], [135], [147,
148]:

- daca ne intereseaza doar valoarea sarcinii critice de flambaj, pentru o anumita
configuratie de incarcare materialul are comportare liniar elastica si deplasarile pana
la aparitia flambajului sunt mici, caz in care analiza cu elemente finite conduce la o
problema de valori si vectori proprii;

- daca deplasarile sunt mari, si/sau ne intereseazd comportarea structurii la
incarcari care le depasesc pe cele critice, materialul are comportare neliniara, caz in
care analiza cu elemente finite este o analiza statica neliniara si daca factorul timp este
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neimportant, sau o analiza dinamica neliniara, atunci cand descrierea conditiilor de
incarcare si/sau efectul dinamic sunt importante.

4.3.2 Verificarea stabilitatii protezei de picior

Avand in vedere modul de solicitare si de functionare a protezei de picior
analizata mai sus cu ajutorul metodei elementelor finite, in ceea ce priveste starea de
tensiune si cea de deformatie aparute in momentul utilizarii, s-a considerat necesara
realizarea si a unui studiu de stabilitate, intrucat, ansamblul protezei este supus, in
principal, la compresiune.

Stabilitatea protezei a fost studiata tot cu ajutorul metodelor numerice de calcul.
S-a utilizat acelasi model geometric al protezei ca si in analiza precedenta, analiza
numerica fiind efectuata tot cu programul ANSYS.

In urma acestui studiu, potrivit rezultatelor obtinute, fenomenul de flambaj apare
la urmatoarele valori ale factorului de multiplicare a fortei de apasare: 44,838, 46,265,
340,24 si 348,16 etc. Aceste valori nu reprezinta un pericol privind stabilitatea protezei.

Modurile de deformare a protezei aferente acestor factori de multiplicare sunt
prezentate in fig. 4.11 - 4.14.

1.0141 Max
0.90142
0.78874
067607
0.56339
045071
033803
0.22536
0.11268
0 Min

0.00 100.00 200.00 (mm)
| I
50.00 150.00

Fig. 4.11 Deformare protezei la factorul de multiplicare 44,838
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0.00 100.00 200.00 (mm)
O I
50.00 150.00

Fig. 4.12 Deformarea protezei la factorul de multiplicare 46,265

0.00 100.00 200.00 (mm)
I I
50.00 150.00

Fig. 4.13 Deformarea protezei la factorul de multiplicare 340,24
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C: Eigenvalue Buckling

Total Deformation 11

Type: Total Deformation

Load Multiplier (Linear): 348.16
Unit: mm

1.0009 Max
0.88973
0.77851
0.66729
J 0.55608
0.44486
 0.33365
0.22243

0.11122
0 Min
X
ZQJLI
0.00 100.00 200.00 (mm)
| | |
50.00 150.00

Fig. 4.14 Deformarea la factorul de multiplicare 348,16

Evident, asemenea moduri de deformare sunt aproape imposibil de Tntalnit in
realitate, programul furnizand si rezultate care au caracter mai degraba teoretic, decéat
practic.

In urma analizei numerice a stabilitatii protezei realizatd cu metoda elementelor
finite se poate afirma ca in timpul exploatarii (deplasarii) nu este posibila aparitia unei
pierderi a stabilitatii, deoarece, primul factor de multiplicare este suficient de mare
(44,838).

Prin urmare, aliajul pe baza de aluminiu 6061-T6 folosit la confectionarea tijei
protezei este adecvat ales, atat din punct de vedere al solicitarii statice de compresiune
cat si in ceea ce priveste evitarea aparitiei flambajului.

4.4 Concluzii

In cadrul acestui capitol sunt prezentate, pe scurt, conceptele de baza care stau
la baza analizei cu elemente finite a protezei concepute, cercetata pe cale
experimentala in celelalte capitole ale tezei.

Urmare a conditiilor (restrictiilor) determinate de functionarea protezei
(contacte, alunecari, deformatii), analiza cu elemente finite a luat Tn seama
recomandarile si indicatiile bibliografice de specialitate, pentru elaborarea modelului
de calcul fiind utilizate trei tipuri de elemente finite: SOLID 186, SOLID 187 si CONTA
174, ultimul fiind un element de contact intre componentele protezei.

Analiza numerica, realizata prin intermediul metodei elementelor finite a starii
de tensiune si a starii de deformatie din proteza, a aratat ca aceasta nu este in pericol
de a ceda in timpul utilizarii, deformatjile fiind si ele destul de mici.

Simularea numerica a comportamentului la flambaj al protezei arata ca proteza

ortopedica nu prezinta probleme din punct de vedere a pierderii stabilitatii.
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CAPITOLUL 5

DEZVOLTAREA UNEI PROTEZE EXTERNE DE AMPUTATIE DIN MATERIALE
COMPOZITE

5.1. Etapele de dezvoltare a protezei utilizand modelarea multi-scara

Pentru dezvoltarea unei noi protezei de picior s-a utilizat un material compozit
armat cu tesatura bidirectionala, avand in vedere disponibilitatea pe plan local si
avantajele prezentate de aceste materiale: greutate redusa, posibilitatea de a fi
proiectate pentru optimizarea rezistentei si a rigiditatii, rezistenta la oboseala ridicata,
rezistenta la coroziune [94].

Tesatura bidirectionala propusa este fabricatad prin imbinarea in unghi drept a
doua sisteme de fire (fascicule, filamente sau ite): urzeala (firele orientate longitudinal)
si batatura (firele orientate transversal). Tesaturile bidirectionale echilibrate au un
numar egal de fire (ite) in directia urzelii si a bataturii. Acestea sunt stabile si cu
proprietati mecanice si elastice acceptabile la forfecare.

Rezistenta mecanica a tesaturilor este redusa prin ondularea initiala a firelor,
inerentd procesului de fabricare, dar ramane acceptabild pentru aplicatiile la care
stabilitatea formei este o cerinta esentiala [94].

Materialul compozit investigat, furnizat de producatorul HexCel Corporation,
are o structura tesuta de tip Satin 5H. Firele (itele) din fibre de carbon sunt disponibile
comercial sub denumirea HexTow® AS4, iar matricea, o rasina epoxidica, este
furnizata sub denumirea comerciala HexPly® 8552S [124, 126].

Rezistenta mecanica mare si valorile ridicate ale caracteristicilor de elasticitate,
precum si costul accesibil, au impus fibrele de carbon ca principal material de armare
pentru compozitele cu matrice polimerica. Prin armarea cu tesaturi bidirectionale se
obtin cele mai ridicate valori ale rezistentei si modulului de elasticitate pe directiile itelor
(urzeala si batatura).

Matricele polimerice s-au impus chiar de la inceputul utilizarii materialelor
compozite. Atractivitatea lor este consecinta densitatii reduse si a temperaturilor
reduse de impregnare, prin comparatie cu matricele metalice sau ceramice. Modulul
de elasticitate redus si deformabilitatea buna, asigura transferul eforturilor intre fibre
prin forfecarea matricei. Dezavantajul major al matricei polimerice, si anume, faptul ca
nu asigura proprietati mecanice superioare pe directia normala la fibre, este depasit
prin utilizarea unei tesaturi bidirectionale.

Rasina epoxidica, utilizata pentru fabricarea materialului compozit, reprezinta o
matrice polimerica termorigida recomandata in cazul unor cerinte structurale complexe
si este caracterizata de o contractie redusa in timpul intaririi asigurand o aderenta
excelenta la fibrele din carbon.

Strategia de dezvoltare a protezei fabricate din laminate compozite armate cu
tesatura de carbon este ilustrata in fig.5.1 si cuprinde etapele:

e analiza micro-mecanica a laminei (se utilizeaza termenul lamela, cu acelasi
sens) compozite, care consta in estimarea proprietatilor laminei pornind de la
92

BUPT



proprietatile celor doua materiale componente si de la microstructura compozitului.

Acest procedeu de omogenizare presupune idealizarea structurii eterogene a

compozitului ntr-o structura omogena anizotropa;

e analiza macro-mecanica a laminatelor compozite (stratificatul compozit) cu

scopul de a valida, pe baza rezultatelor experimentale, modelul constitutiv definit

prin omogenizare;

e analiza structurala, etapa care implica proiectarea protezei, optimizarea

geometriei si analiza numericd a starii de tensiune si deformatie in timpul

exploatarii.

Strategia de dezvoltare propusa permite o mare flexibilitate in dezvoltarea

protezelor ortopedice, asigurand totodata adaptarea acestora la nevoile persoanelor
cu handicap locomotor.

Analiza micro-mecanica a laminei compozite
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Analiza structural3 a protezei ortopedice

Fig.5.1. Etapele de dezvoltare a protezei ortopedice utilizand modelarea multi-scara

5.2 Comportarea elastica a laminei compozite
5.2.1 Legea lui Hooke generalizata pentru lamina ortotropa

Starea de tensiune Tn jurul unui punct al unui solid deformabil solicitat este descrisa
de componentele o;; ale tensorului tensiunilor. Corespunzator tensorului tensiunilor,
tensorul deformatiilor specifice ¢;; determina starea de deformatie din punctul
respectiv.
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Lamina compozita armata bidirectional, consideratd un material ortotrop, este
caracterizata la nivel macroscopic prin intermediul a noua constante elastice
independente [2]. Un astfel de material are trei plane de simetrie, reciproc
perpendiculare, cu directiile itelor normale la acestea. Cele trei plane de simetrie
reciproc perpendiculare ale materialului, implica existenta a trei plane perpendiculare
ale simetriei elastice. In fig. 5.2 este reprezentat volumul elementar reprezentativ (REV
representative elementary volume) pentru tesatura de tip satin 5H. Directiile principale
ale materialului sunt notate cu 1, 2 si 3, iar planele de simetrie sunt (1,3), (2,3) si (1,2).
Legea lui Hooke generalizata, prin relatiile dintre tensiunile si deformatiile specifice, se
exprima in sistemul determinat de directiile principale ale materialului prin:

{oh = [Cl{eh (5.1)
unde [C] este matricea de rigiditate [57]:
Daca se tine seama ca matricea compliantelor [S] este inversa matricei

rigiditatilor legea lui Hooke se poate exprima si astfel [57]:

{eh = [SH{oh (5.2)

cu
[S1=1[c]7* (5.3)

in ecuatiile (5.1) si (5.2) termenii {c}, si {¢}; reprezinta tensiunile si deformatiile
specifice exprimate Tn raport cu axele principale ale materialului.

Fig.5.2. Volumul elementar reprezentativ pentru tesatura satin 5H
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Ecuatiile constitutive scrise in raport cu termenii matricei compliantelor sunt:

& Sy Si2 S35 0 0 07,0
& S;1 S2n S, O 0 0 0,
63 _ 531 532 533 D 0 0 0.3
Yas[ | O 0 0 S, O 0 |]T2s
Vi3 0 0 0 0 S 0|7
Y12 0 0 0 0 0 Sged \T1z (54)
cu termenii matricei de complianta indeplinind conditiile:
S12 = Sz14 S13 = S314 S23 = 532 (5-5)

In cazul solicitarilor dupé directiile de ortotropie, ecuatiile constitutive (5.4) arata
ca nu exista cuplare intre tensiunile normale si deformatiile specifice unghiulare, nu
existd cuplare intre tensiunile tangentiale si deformatiile specifice liniare, respectiv
intre tensiunile tangentiale si deformatiile specifice unghiulare in planuri diferite.

Matricea compliantelor se exprima in functie de constantele elastice ingineresti

prin:

r L _ Y2 Va 1
= . = 0 0 0

T - I
Ey Ey Eg
) B

[S] _ Ey Ey Ez
0 0 0 = 0 0
Gzg
0 0 0 0 Gi 0
13

Gz (5.6)

in (5.6) constantele elastice ingineresti sunt: E; modulul de elasticitate in directia
principala i, v;; coeficientul lui Poisson (efortul aplicat pe directia i, iar j este directia
deformatiei specifice laterale), G;; modulul de elasticitate la forfecare in planul de
coordonate (i, j).

In practica inginereasca, sunt frecvente situatiile in care structura compozita se
afla intr-o stare plana de tensiune. Ecuatiile constitutive (5.2) si (5.1) se simplifica:

i —_— U
£ S11 S1z 0 ][ Es IE:‘ 71
Fiz 0 0 5 Ti2 ’ ’ T12
66 0 0 Gi
¥ (5.7)
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Ey Vz1Ey

0y Cll 612 0 & 1=vi3Vay  1=Vi2Vay &
UZ == C].Z sz '0 62 = 1"121E1 EZ 0 EZ
le 0 .[} CGG }/12 1-vi3Vaq 1-vy2Vaq V]_Z

unde C;; sunt coeficientii matricei de rigiditate. in cazul lamelei compozite la care axele

de referintd (x,y) coincid cu directiile principale ale materialului (1,2) se numeste
lamela ortotropa speciala [94].

Daca directiile principale ale materialului (1,2) nu coincid cu axele sistemului
general de referintd (x,y), acesta fiind sistemul de axe al structurii, este necesara
raportarea ecuatiilor constitutive la acest sistem de referinta (fig. 5.2). Sistemul de axe
(x,y) se obtine printr-o rotatie de unghi « in jurul axei 3 a sistemului (1,2). In aceasta
situatie, lamela compozita se numeste lamela ortotropa generala.

Daca se noteaza functiile trigonometrice

c = cosa s = sina (5.9)

starea de tensiune pentru lamela ortotropa generala in sistemul de referinta general

rezulta din ecuatia:
gy Ox c? s 2cs (%
[‘72}= [Ql(a)][gy}=’ s? ¢ —2cs Hgy}
T12 Txy —cs ¢s % — 52 ey (5.10)
Relatia de transformare a stérii de deformatie este:

& Ex c? 52 cs Ex
[Ez}Z[Qz(ﬂ)][EV}Z[ s ® —cs H‘fy}
Y12 Yy —2cs 2cs ¢ — 52 Wy (5.11)
Pe baza relatiilor (4.10) si (4.11) transformarea relatiilor constitutive conduce la
(0}, = [Cl{e), 512

cu tensorii tensiunilor {¢}, si deformatiilor specifice {¢}, exprimati in sistemul general
de axe, rezultand matricea rigiditatilor transformate [C]:

(€] = [0, (@] " [€l[Q,@)] (5.13)

In final, ecuatiile constitutive transformate in forma matriceala sunt:
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Oy 511 C_‘lz C_‘lé Ex
[JJ’ } =|Cz Cop Cye [5}' }
Ly Cie Cos Ces Vy

(5.14)

Dupa cum rezulta din (5.14), coeficientii C;¢ Si C,¢Caracterizeaza interactiunea
dintre raspunsurile structurale din planul lamelei [94]. Asadar, in cazul lamelei
ortotrope generale se produce cuplarea dintre tensiunile normale si deformatiile
specifice unghiulare, respectiv, dintre tensiunile tangentiale si deformatiile specifice
liniare.

Coeficientii matricei rigiditatilor transformate [C] sunt combinatii liniare ale
constantelor elastice de baza [94].

Cip = C1¢* + 2(Cyy + 2Ce6)S%C? + Cypst
Cip = (Ciq + Cyp — 4Cg6)s%c? + Cip(s* + ¢)
Cyy = Ci18* + 2(Cyp + 2Cg)s%c? + Cypc*
Ci6 = (C1q — Ciz — 2Cg6)c®s + (Cyz — Cop + 2Ce6)s°c (5.15)
Cr6 = (C11 — C1p = 2Cg6)s’c + (Crp — Cyp + 2Cg6)C>s

Cs6 = (C11 — 2C15 + Cyp — 2Cg6)s*c? + Cge(s* + c*)
Ecuatiile constitutive se pot exprima si in functie de matricea compliantelor
transformate [S], in forma:
{e} = [SHo}s

Ex 5_'11 5:12 §1a T
[EJ’]= S13 S35 Sag lg-‘r’]
Vay S16 S26 See Ty

16

(5.16)

Matricea compliantelor transformate [S] este inversa matricei rigiditatilor
transformate [C]:

[$1=1[c]*

[5] = [@5(a)] 2 [C] Q1 ()] (5.17)

Coeficientii matricei compliantelor transformate [S] se obtin in forma [94].:
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Si1 = Spic* + (2515 + Cog)s*c® + Cpps*
S12 = (S11 + Sz2 = See)s?c? + Sy (s* +¢*)
§22 = 51154 + (2C12 + 2C66)SZCZ + 522C4
Si6 = (2511 — 25, — 566)C35 — (2855, — 251, — 566)53C (5-18)
Sz6 = (2811 — 281, — 566)53c — (2855, — 25, — 566)C35
£66 = 2(2511 + 2522 - 4512 - 566)526'2 + 566(54 + C4)

Constantele elastice intr-un sistem arbitrar de axe (x,y) se stabilesc pe baza
constantelor elastice ingineresti determinate in raport cu directiile principale ale
materialului (1,2) cu relatiile:

1 1
E = —=
D=5 T E s o v
El EZ 612 El
£ 1 1
O, T a A e
El EZ 612 El
1 1
Gy (@) = Ses 2c252(Eil+Eiz+4;12—G—;)+$(c4+s4) (519)
E E
2.2 L1 B3\ _ /4 4
S, [cs (1+E2 612) (c +s)v12]
Vay(@) = S [a2.2(E: SYEy | .4
[c S (E;;-— 2v12) + L, +c ]
E E
2.2 Ey L1\ _ 4, 4
Sy [c s (1 -+-E2 GlZ) (c*+s )vlz]
Vylt) = _E T 2.2 (B C*Ey | 4
[c s (G—n—2v12)+ E, +s ]

5.2.2. Teorii de rezistenta ale lamelei compozite ortotrope

Estimarea cedarii prin rupere a materialelor compozite este o problema
complexa, deoarece mecanismele de rupere sunt diferite in functie de proprietatile
mecanice ale materialului compozit si de tipul solicitarii. De asemenea, sub aspect
macro-mecanic, rezistenta mecanica a unei lamele compozite este o proprietate
anizotropa, depinzand de directia pe care aceasta se determina.

Pentru incarcarile plane, rezistenta unei lamele compozite se caracterizeaza
prin cinci parametri macromecanici de baza, raportati la directile principale ale
materialului [38]:

e oy, rezistenta la tractiune longitudinala, considerata directia principala 1 a
materialului (directia urzelii pentru tesaturile compozite de tipul satin 5H);
o1 rezistenta la compresiune longitudinala (directia principala 1 a materialului);
o, rezistenta la tractiune transversala, considerata directia principala 2 a
materialului (directia bataturii pentru tesaturile compozite de tipul satin 5H);
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® o,  rezistenta la compresiune transversala (directia principala 2 a materialului);
e 1,,/ rezistenta la forfecare in planul ranforsarii sau planul (1,2).
Fiecare dintre aceste rezistente poate fi pusa in legatura cu un tip de incercare
mecanica elementara (tractiune, compresiune, forfecare).
Pentru analizele tridimensionale este necesara introducerea a patru parametri
planului de ranforsare:
e g3, rezistenta la tractiune pe directia normala la planul de ranforsare (directia
principala 3 a materialului);
e o3, rezistenta la compresiune pe directia normala la planul de ranforsare
(directia principala 3 a materialului);
e 1,3/ Si 7,3, rezistentele la forfecare in planele (2,3) si (1,3) ale materialului.
in aplicarea criteriilor de cedare, primul pas consta in transformarea starii de
tensiune in raport cu axele principale ale materialului. Pentru starile plane de solicitare
suprafata de cedare are o reprezentare graficad bidimensionala. Cele mai utilizate
criterii de cedare sunt: teoria tensiunilor maxime, teoria deformatiilor specifice maxime,
criteriul Tsai-Hill si criteriul Tsai-Wu.

5.2.2.1. Teoria tensiunilor maxime

Teoria tensiunilor maxime pentru lamina ortotropa este o extensie a teoriei
tensiunilor normale maxime (criteriul Rankine) aplicata materialelor izotrope.

In conformitate cu aceastd teorie, cedarea se produce cand oricare dintre
tensiunile efective o, o, si 1, de pe directile principale ale materialului atinge
rezistenta corespunzatoare.

Evitarea cedarii implica indeplinirea inegalitatilor:

— s < 0y = Ty
— T3 = 03 < O3t

712 < Tiar
(5.20)

Suprafata de cedare conform teoriei tensiunilor maxime in sistemul de axe o, —
o, este un dreptunghi (fig. 5.3). O stare de solicitare este permisa in conditii de
sigurantd daca punctul care o reprezintd se afla in interiorul dreptunghiului starilor
limita (suprafata de cedare).
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Fig.5.3. Suprafetele de cedare conform teoriei tensiunilor maxime (TTM),
teoriei deformatiilor specifice maxime (TDSM) si criteriului Tsai-Hill (CTH)

Prezentarea teoriei tensiunilor maxime prin inecuatiile (4.20) se refera la o
solicitare raportata la directiile principale ale lamelei compozite. Pentru un caz general
de solicitare, dupa o directie inclinata, este necesara trecerea de la tensorul tensiunilor
{o}, scris in sistemul de axe (x,y) la tensorul tensiunilor {c}; exprimat in raport cu
directiile principale (1,2) ale materialului, utilizdnd relatile de transformare pentru
tensiuni.

Se observa ca suprafata de cedare este independenta de tensiunea tangentiala
71,. Asadar, teoria tensiunilor maxime nu tine seama de interactiunea componentelor
tensiunilor in starile biaxiale de solicitare, concordanta cu rezultatele experimentale
fiind slaba. Teoria este aplicabila materialelor compozite caracterizate prin ruperi
fragile [63].

5.2.2.2. Teoria deformatiilor specifice maxime

Teoria deformatiilor specifice maxime este o extindere la lamina ortotropa a
teoriei lungirilor specifice maxime (criteriul Saint Venant) utilizata la evaluarea cedarii
materialelor izotrope. In conformitate cu teoria deformatiilor specifice maxime, cedarea
se produce cand oricare dintre deformatiile specifice efective ¢,, ¢, siy,, de pe directiile

principale ale materialului atinge deformatia specifica limita corespunzatoare.
Evitarea cedarii implica indeplinirea inegalitatilor:

—E1c <& < &gy
—E2¢ T &3 < &yt

|]"12| < ylzf (521)
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in inecuatiile (5.21) semnificatia constantelor elastice ingineresti este:

e ¢, este lungirea specifica limita la tractiune longitudinala (directia principala 1 a
materialului);

e ¢, este scurtarea specifica limitd la compresiune longitudinala (directia
principala 1 a materialului);

e ¢, este lungirea specifica limita la tractiune transversala (directia principala 2 a
materialului);

e &,  este scurtarea specifica limitda la compresiune transversala (directia

principala 2 a materialului);

Vi2f este deformatia specifica unghiulara (lunecarea specifica) ultima la

forfecarea in planul ranforsarii, planul (1,2).
Daca comportamentul materialului compozit se considera liniar-elastic pana la

rupere, se pot exprima rezistentele mecanice in raport cu directiile principale (1,2) ale
materialului in functie de deformatiile specifice limita corespunzéatoare:

01t = E181001c = E1&1¢
02t = E2€2005c = Ez ;¢ (5.22)

Ti2r = G12V12f

cu tensiunile de compresiune si scurtarile specifice considerate in valoare absoluta.

Din ecuatiile (5.22) si (5.7) se determina suprafata de cedare conform teoriei
deformatiilor maxime. De exemplu, lungirea specifica limita la tractiune longitudinala,
pe directia principala 1 a materialului, se exprima prin:

=2tz (5.23)

de unde rezulta ecuatia unei drepte care intersecteaza axa o, in punctul (g4, 0) si are
1
panta —:

Vi2

— 917%:

oy = (5.24)

Vi2

In mod similar, pentru tractiunea transversala, pe directia principald 2 a
materialului, rezulta ecuatia unei drepte care intersecteaza axa o, in punctul (o,;, 0) si
are panta v,;.

0y — V210-1 + O-Zt (525)

Problema se solutioneaza similar pentru compresiunea pe directiile principale 1
si 2 ale laminei ortotrope.

101

BUPT



Suprafata de cedare conform teoriei deformatiilor specifice maxime in sistemul
de axe g; — o, este un paralelogram (fig. 5.3). O stare de solicitare este permisa in
conditi de sigurantd daca punctul care o reprezinta se afla in interiorul
paralelogramului starilor limita (suprafata de cedare).

Suprafata de cedare este independenta de tensiunea tangentiala z,,. Asadar,
teoria deformatiilor specifice maxime nu tine seama de interactiunea componentelor
tensiunilor in starile biaxiale de solicitare. Se recomanda utilizarea teoriei in cazul
materialelor care nu prezinta un comportament liniar-elastic pana la ruperea finala, in
acest caz deformatiile specifice ultime masurate experimental depasind valorile
determinate cu relatiile (5.22).

5.2.2.3. Criteriul Tsai-Hill

Criteriul Tsai-Hill, spre deosebire de celelalte doua teorii de cedare prezentate
anterior, tine seama de interactiunea dintre componentele tensiunilor. Acest criteriu se
bazeaza pe teoria energiei potentiale de modificare a formei (criteriul von Mises), care
a fost extins de Hill [45] la metale pentru a tine cont de anizotropia indusa de
deformatiile plastice mari.

Formularea propusa de Hill a fost aplicata de Azzi si Tsai [5] la lamela compozita
ortotropa, ecuatia care descrie suprafata de cedare fiind cunoscuta drept criteriul Tsai-
Hill:

2
(4 010 O' T

% 1 2 4 2 | 12 _ (5.26)
01t ot a5, T12f

Conditia de siguranta este indeplinitd dacd membrul stang al ecuatiei (5.26)
este subunitar. Conform ecuatiei (5.26) suprafata de cedare este o elipsa simetrica
fata de sistemul de axe daca rezistentele la tractiune si compresiune sunt egale pentru
directiile principale ale laminei compozite ortotrope (fig. 5.3):

01t = 01c02t = Oz (5.27)
Teoria de cedare Tsai-Hill se poate utiliza in situatia cand rezistentele la

tractiune si compresiune sunt diferite, utilizand valorile o, si 0. adecvate fiecarui cadran
din planul o¢; — o3, conform [57]:

o 0% +2 i (5.28)
X1 X5 T12f

unde
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X, = 044, daca o, > 0X; = 0y.,dacao; <0
X, = 044, daca o, > 0X, = 04,,dacao, <0 (5.29)
Y = 0y, daca g, > 0Y =0,.,,dacaoc, <0
determinate cu relatiile (5.22).

5.2.2.4. Criteriul Tsai-Wu

Criteriul Tsai-Wu [99] a fost propus pentru o mai buna corelare cu datele
experimentale si pentru a introduce distinctia dintre rezistentele la tractiune si
compresiune.

In cazul laminei compozite ortotrope aflata in stare pland de tensiune criteriul
Tsai-Wu se exprima prin ecuatia:

F110% + F5502 + Feet2, + Fi01 + F,0, + 2F 5000, = 1 (5.30)

in ecuatia (5.30) termenii liniari in tensiunile normale, adica F, o, si F,a,, tin cont
de rezistentele diferite la tractiune si compresiune, iar termenul 2F;,0,0, introduce
interactiunea dintre tensiunile normale.

Coeficientii din ecuatia (5.30) se calculeaza in functie de rezistentele laminei
compozite, prin particularizarea ecuatiei pentru starea de tensiune uniaxiala si
forfecare pura, rezultand:

F 1 F 1 1
11 = 1= -
01t01¢ 01t O1c
1 1 1 1
22 02t02¢ 2 Ot  Oz¢ 66 T%zf ( )

unde rezistentele la compresiune g, Si 0,, sunt considerate pozitive.
Coeficientul de interactiune F;, se determina dintr-o solicitare biaxiala care
implica tensiunile normale ¢, si o,, cu optimizarea raportului de biaxialitate % pentru a
2

reduce influenta imprastierii datelor experimentale asupra valorii coeficientului de
interactiune F;,, o procedura prezentata de Wu [113].

Ulterior, Tsai si Hahn [99] au propus o relatie simplificatd pentru calculul
coeficientului de interactiune:

1
F, = — (F1112‘"22)2 (5.32)

Cu aceasta solutie criteriul Tsai-Wu (5.30) ia forma criteriului von Mises pentru
curgerea materialelor izotrope. De asemenea, daca rezistentele la tractiune si
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compresiune sunt egale, criteriul Tsai-Wu se reduce la ecuatia (5.26), criteriul Tsai-
Hill.

Criteriul Tsai-Wu, prin forma sa patratica, respectiv prin introducerea
coeficientilor care tin cont de rezistentele diferite la tractiune/compresiune si de
interactiunea dintre tensiunile normale, demonstreaza o buna corelare cu datele
experimentale.

5.3. Caracterizarea experimentala a materialelor compozite armate cu
tesatura de carbon

Semifabricatul compozit a fost furnizat de producatorul HexCel Corporation sub
forma de tesaturd de carbon pre-impregnata de inaltéd rezistenta, cu denumirea
comerciala HexPly® 8552S/37%/280H5/AS4-3K [125].

In conformitate cu documentatia tehnica, procentul masic al matricei, rasina
85528, este egal cu 37%. Termenul 280H5 reprezinta codificarea tesaturii, si anume,
masa nominald 280 g/m? si structura de tip satin 5H. Fibrele sunt fabricate din carbon
de inalta rezistenta AS4, numarul de fibre intr-un filament fiind egal cu 3K. Masa
nominala a pre-impregnatului este egala cu 444 g/m?.

A 1 -
Fig.5.4. Tehnologia de formare a stratificatului compozit

Dupa formarea manuala prin suprapunerea straturilor pre-impregnate intr-o
matritd deschisa, confectionarea stratificatului a fost completaté de procesul de vidare
prin care se elimina bulele de aer. Dupa vidare, stratificatul compozit a fost plasat in
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autoclava unde sunt asigurate conditiile de temperatura si presiune prescrise pentru
intarire: viteza de incalzire a autoclavei 3°/min, mentinere la 110 °C pentru aproximativ
60 de minute, la o presiune de 7 bar, fig.5.4.

Prin controlul parametrilor tehnologici, la formarea si intarirea laminatului
compozit, se obtin elemente de rezistenta si rigiditate ridicate, cu fractiuni volumetrice
mari de armatura, peste 60%, si proprietati uniforme. Procedeul de formare este
recomandat pentru fabricarea pieselor de complexitate mare.

in final, epruvetele necesare incercarilor la tractiune si compresiune au fost
debitate din placile compozite prin prelucrare CNC.

5.3.1. incercarea la tractiune monoaxiala

Caracteristicile mecanice si elastice la tractiune ale materialului compozit
investigat au fost determinate prin incercari experimentale realizate in Laboratorul de
incercari CIDUCOS, Departamentul de Mecanicd si Rezistenta Materialelor, din
Universitatea Politehnica Timisoara [145].

Pentru efectuarea incercarile la tractiune monoaxiala a fost utilizata masina
universala pentru incercari statice si dinamice Instron 8874 (fig. 5.5).

Masina universala pentru incercari multiaxiale statice si dinamice Instron 8874
are capacitatea de 25 kN pentru forta axiala, respectiv 100 Nm pentru momentul de
torsiune. Controlul masinii si prelucrarea datelor este realizata cu soft-ul Bluehill 2.0.
Masina este prevazuta cu video-extensometrul AVE 2663-821 cu o rezolutie de 0,5-5
um si cu precizie de 0,5% din inregistrare.

Fig.5.5. Efectuarea testelor de tractiune monoaxiala
(masina pentru incercadri statice si dinamice Instron 8874)

Incercarile la tractiune monoaxiald au fost efectuate pe urmatoarele 2 tipuri de
epruvete:

e compozit stratificat simetric format din 4 lamine suprapuse, orientate la 0°, cu

simbolizarea [04], solicitarea axiala fiind aplicata pe directia urzelii, adica directia

principala 1 a materialului.
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e compozit stratificat simetric format din 4 lamine suprapuse orientate la 45°, cu
simbolizarea [454], fig.5.5.

incercarile la tractiune au fost efectuate in conformitate cu recomandarile
standardului ASTM D 3039-00 [119]. Epruvetele plate, cu geometria prezentata in fig.
5.6, au fost masurate individual (dimensiunile in mm sunt prezentate in tabelul 4.1),
rezultand latimea medie w egala cu 15,38+0,14 mm si grosimea medie t egala cu
1,02+0,09 mm. Astfel, rezulta grosimea laminelor egala cu 0,255+0,02 mm.

Pentru a evita cedarea prin strivire a epruvetelor in bacurile de prindere,
acestea au fost prevazute cu taloane din textolit, de grosime 2,12 mm, fixate prin
adeziune (grosimea startului de adeziv egala cu 0,3 mm).

Incercarile au fost efectuate la temperatura ambiant3, in modul deplasare
controlata, la o viteza constanta egala cu 1 mm/min.

L = 250 (mm)

55 (mm

w
(mm)

—_ ! ——
* t (mm)
Fig.5.6. Geometria epruvetei de tractiune (ASTM D 3039-00

Din datele forta-alungire F-Al inregistrate in timp real s-au determinat curbele
tensiune - deformatie specifica o- ¢ cu relatiile:

o= i(MPa), g="2 (m) (5.33)

I \mm

Curbele forta — deplasare si curbele caracteristice tensiune — deformatie
specifica o — ¢ sunt ilustrate in fig.5.7 pentru fiecare tip de epruveta testata. Curbele
inregistrate Tsi pastreaza aspectul pentru fiecare set de epruvete.

Pentru stratificatul compozit [04] curba fortd — deplasare prezintd o portiune
liniara pana la atingerea fortei maxime, urmata de o cadere brusca a fortei dupa
atingerea valorii maxime. Stratificatul compozit [04] prezintda un comportament liniar-
elastic pana la cedarea finala.

In cazul stratificatului compozit [454], curba tensiune — deformatie prezinta o
scurta portiune liniara, intre 0 — 0,01 mm/mm, pentru care se defineste modulul de
elasticitate E, Pe a doua sa portiune, curba tensiune - deformatie isi modifica panta
prezentand un comportament neliniar, in intervalul 0,01 — 0,03 mm/mm, determinat de
micro-fisurile initiate Tn matricea materialului compozit, concomitent cu reorientarea
itelor (palisarea itelor) [101]. Pe ultima sa portiune, curba tensiune - deformatie
urmeaza o zona de alungire pronuntatd, pana la deformatii specifice de peste 0,1
mm/mm. Mecanismul de cedare este reprezentat de ruperea fibrelor de carbon,
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insotita de fenomene de delaminare [46]. Comportamentul este definit ca unul de tipul
“ductile neliniar” [52].
Conform recomandarilor ASTM D 3039-00, rezistenta de rupere a4, la tractiune,

pentru compozitul stratificat [04] s-a determinat cu relatia:

Fmax
O =~ (MPa) (5.34)

unde F,., este forta maxima inregistrata pe curba fortd — deplasare pentru incercarea
la tractiune, iar lungirea specifica limita ¢;, s-a determinat cu relatia:

g, = max (m) (5.35)

l mm

unde 4l,,, reprezinta alungirea inregistrata de extensometru la atingerea fortei
maxime, iar [ este baza de masurare a extensometrului.

18
S 16 4
4
T 14
4.4
ep17 [0/0/0/0]
10 4
- ——ep14 [45/45/45/45]
6 .
4 n
2 -
0 - - - - - - - T v
0 5 10 15 20 25

deplasare (mm)

Curbe forta - deplasare la incercarea de tractiune monoaxiala

1000
200
800
700
600
500
400
300
200
100

o (MPa)

epl? [0/0/0/0]
——epl4 [45/45/45/45]

0.00 0.02 0.04 0.06 0.08 0.10 0.12

¢ (mm/mm)
Fig.5.7. Curbe caracteristice tensiune o — deformatie specifica €
la incercarea de tractiune monoaxiala
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Modulul de elasticitate pe directia principala 1 a materialului, s-a calculat cu
relatia:
= 2% (MPa) (5.36)

Agq
unde variatia tensiunii Ac; sa- determinat pentru o variatie a lungirii specifice Ag; egala
cu 0,2 %, in domeniul 0,05-0,25 %.

La utilizarea video a extensometrului AVE 2663-821 au fost marcate pe fiecare
epruveta cate o baza de masurare pe directile verticala (directia principala 1 a
materialului) si orizontala (directia principala 2 a materialului), fig.5.5. Astfel, s-a
determinat coeficientul de contractie transversala v, prin raportul celor doua
deformatii:

Ey

Vi = _8_2 (537)

€1
la tractiunea monoaxiala a laminatelor compozite [04]. Modul de determinare a
coeficientului de contractie transversala v,, este exemplificat in fig. 5.8 pentru epruveta

17.

0.0014

0.0012 A
y = 0.095x
R2 = 0.981

mm/mm)

7-.0.0010 1
0.0008 -
0.0006 -

0.0004 A

0.0002 ¥ ; I . . .
0.002  0.004 0.006 0.008 0010 0012 0.014
g, (mm/mm)

Fig.5.8. Determinarea coeficientului de contractie transversala v,

Rezultatele experimentale obtinute pentru stratificatul compozit [04] sunt
prezentate in tabelul 5.1.

Tabel 5.1. Rezultate experimentale® la incercarea la tractiune a laminatului [04)

t w Fnax O1t €1t Ey Vi2
Laminat Ep.
(mm) | (mm) | (N)) | (MPa) (%) (MPa) ()
epl5 1,09 15,29| 15781 948 1,38 64657 0,109
[04] epl6 1,09 15,31| 15702 939 1,25 67491| 0.114
* epl7 1,11 15,48| 16324 948 1,42 65974 0,095
valoare medie 945 1,35 66041| 0,106

*) 04, rezistenta la tractiune longitudinald, directia principald 1 a materialului;
&1t lungirea specifica limita la tractiune pe directia principald 1 a materialului;
E; modulul de elasticitate pe directia principald 1 a materialului;
V1, coeficientul de contractie transversala in planul ranforsarii.
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incercérile de tractiune efectuate pe stratificatul compozit [454] sunt utilizate
pentru determinarea rezistentei la forfecare 7, in planul ranforsarii sau planul (1,2),
intr-o abordare similara celei propuse de standardul ASTM D 3518-94 in cazul
compozitelor unidirectionale [118]. Tehnica are avantajul ca este simpla si nu necesita
un dispozitiv dedicat.

Starea de tensiune in fiecare lamina a stratificatului compozit [454] nu este
una de forfecare pura. Pe un element de volum izolat actioneaza tensiunile de normale
o, Si o, alaturi de tensiunea de forfecare t,,(fig. 5.9). In plus, intre laminele
stratificatului se produc tensiuni de forfecare inter-laminara. Aceste conditii ridica
problema validarii metodei. Insa, conform [19], o serie de circumstante atenueaza
efectele mentionate: tensiunile de forfecare inter-laminara sunt relativ reduse pentru
un stratificat compozit cu laminele orientate la 45° iar micsorarea rezistentei la
forfecare indusa de starea de tensiune biaxiala este atenuata de plasticitatea
materialului (fig. 5.10).

A :
U

=
/

grosimea t (mm)

Fig.5.9. Starea de tensiune din lamina orientata la 45° solicitata la tractiune

Tensiunea normala o, pe directia solicitarii axiale s-a calculat cu relatia:
F
ox = (5.38)

iar tensiunea de forfecare 7, in planul ranforsarii s-a determinat din analiza starii de
tensiune a laminei orientate la 45°:

T12 = % (539)

Rezistenta la forfecare 71, in planul ranforsari reprezinta valoarea maxima

masurata.
Pe baza deformatiilor specifice liniare ¢, si e, masurate, cu ¢, < 0, s-a calculat

lunecarea specifica:

Vi =& — & (5.40)

109

BUPT



Din curba caracteristica tensiune — lunecare specifica astfel trasata s-a
determinat modulul de elasticitate la forfecare G,, in planul de coordonate (1,2) ca
panta portiunii liniare a acestei curbe. in fig. 5.10 este exemplificat procedeul pentru
epruveta 13, iar in tabelul 4.2 sunt prezentate rezultatele experimentale pentru
incercarea la tractiune monoaxiald a compozitului stratificat [454].

120

> |
[ ¥ 80 T

60 - epruveta 13
[45/45/45/45]

40 -

o

0 2 4 6 8 10 12 14

! v I v 1 v 1 L] I

16 . 18 20
v (%)
Fig.5.10. Curba tensiune de forfecare — lunecare specifica t,, — y12

Tabel 5.2. Rezultate experimentale® /a incercarea la tractiune a laminatului [454]

t w Fmax O xt Ext Ex T12f G12
Laminat Ep.
(mm) | (mm) (N) (MPa) (%) (MPa) (MPa) | (MPa)

epl3 1,12| 15,42 3933 231] 10,82] 16552 115,5( 7450

[454] epl4 1,09| 15,56 4029 238| 10,98 16994 119,0] 7025
epl8 1,09 15,66 4018 235] 10,48] 16356 117,5 7650
valoare medie 235| 10,76] 16634 117| 7375

*) o, rezistenta la tractiune pentru orientarea laminei la 45°;

&xe lungirea specificé limita la tractiune pentru orientarea laminei la 45°;

E, modulul de elasticitate pe directia solicitarii pentru orientarea laminei la 45°;
T12f rezistenta la forfecare in planul ranforsarii;

G,, modulul de elasticitate la forfecare n planul ranforsarii.

In fig.5.11 sunt prezentate zonele de rupere pentru cele doua tipuri de laminate
compozite, caracterizate conform ASTM D 3039-00, mentionand ca pentru toate
epruvetele ruperea s-a produs pe lungimea calibrata:

e pentru cazul [04], cedarea s-a produs prin aparitia si propagarea unor fisuri

transversale (normale pe directia solicitarii) pana la ruperea completa a

epruvetei, Tnregistrandu-se valori mici ale deformatiei specifice longitudinale.
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Ruperea s-a produs prin cedarea fibrelor de carbon, componenta compozitului
cu lungirea specifica limita mai redusa.

e in cazul laminatului compozit simbolizat [454], reorientarea itelor de carbon a
condus la aparitia microfisurilor in matricea din rasina epoxidica. Modul de
rupere este definit de ruperea itelor, deopotriva a urzelii si a bataturii, si
delaminarea dintre fibre si matrice.

Epruveta 15 / simbolizare [04]epruveta 18 / simbolizare [454]
Fig.5.11. Aspectul sectiunii de rupere la incercarea la tractiune monoaxiala.

5.3.2. Incercarea la compresiune monoaxiala

In ultimele doud decenii, o serie de teste de compresiune au fost adoptate de
comunitatea stiintifica, o parte dintre acestea fiind acceptate prin standardizare:

e incercari de compresiune prin aplicarea de forte tangentiale pe zona de prindere
a epruvetei cu dispozitivul pentru incercari de compresiune propus de Celanese
Corporation, imbunatatit de lllinois Institute of Technology Research Institute
(IITRI), adoptat prin standardul ASTM D3410-2008;

e incercari de compresiune prin aplicarea de forte axiale direct pe capetele de
prindere ale epruvetei, dispozitivul fiind prevazut cu tije de ghidare care sa
impiedice flambajul epruvetei. Aceasta metoda de testare este reglementata
prin standardul ASTM D695-2015, dedicat incercarii la compresiune a
materialelor plastice rigide. Tehnica de testare a fost modificata pentru
incercarea la compresiune a materialelor compozite de rezistenta mare (Boeing
Specification Support Standard BSS 7260 1988), dar versiunea propusa de
Boeing nu a fost adoptata prin standardizare;

e incercari de compresiune prin aplicarea de forte combinate pe zonele de
prindere ale epruvetei, reglementate prin standardul ASTM 6641-2009.
Dispozitivul utilizat asigura transferul fortei de compresiune prin forte axiale si
tangentiale.
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e ultima metoda standardizata se bazeaza pe incercarea la incovoiere a unei
grinzi tip sandwich, ASTM 5467-1997. Fata superioara, realizata din materialul
testat, este solicitata la compresiune, iar fata inferioara este dimensionata astfel
incat sa aiba o rigiditate axiala echivalentd cu a compozitului testat. Aceasta
este confectionata dintr-un material suficient de rezistent, astfel incat sa nu
cedeze Tnaintea materialului testat la compresiune.

In cadrul cercetarilor obiectiv ale acestei lucrdri, incercarile la compresiune
monoaxiala au fost efectuate pe masina universala pentru incercari statice LBG A009.

Masina universala LBG A009 este echipata cu o celula de fortd de 100 kN, in
clasa de precizie 0,5 pe domeniul de masurare a fortei 2-100 %, conform ISO 7500-1.
Masina LBG 009 este prevazuta cu soft-ul de prelucrare a datelor TCSoft2004Plus si
extensometrul MFA2 cu deplasare maxima de 2 mm in clasa de precizie 0,2, conform
EN 10002-4 (fig. 5.12).

Fig.5.12. Efectuarea testelor de compresiune monoaxiala
(masina universala pentru incercari statice LBG A009)

Forma plata a epruvetelor a indus o serie de probleme la compresiunea
materialelor compozite care au facut dificila determinarea rezistenta la compresiune
sau a constantelor elastice:

e aparitia fenomenelor de pierdere a stabilitatii;

e introducerea unor forte excentrice de compresiune, fenomene de concentrare
a tensiunilor la capetele de prindere ale epruvetelor.
Tehnica utilizata pentru incercarea la compresiune monoaxiala a materialul

compozit investigat este o varianta a metodei reglementata prin ASTM 6641-2009
[117]. Dispozitivul propus prin ASTM 6641-2009 a fost inlocuit prin doua blocuri
metalice rectificate in care au fost frezate doua fante cu adancimea de 10 mm si
grosimea de 1mm, grosime care sa asigure transferul fortei de compresiune,
deopotriva, prin forte axiale si tangentiale (fig. 5.12).

Lungimea descoperita a epruvetei, considerata lungimea calibrata, este egala
cu 8 mm pentru fiecare epruveta, transferul fortei de compresiune realizandu-se pe o
lungime totala de aproximativ 20 mm. Scurtarea totala a epruvetei a fost masurata
experimental prin deplasarea traversei masinii universale.
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Din datele forta-deplasare inregistrate in timp real se determina curbele
tensiune - deformatie specifica o- ¢ cu relatiile:

_F _of
o= (MPa) £=7 (mm/mm) (5.41)

Curbele forta — deplasare si curbele caracteristice tensiune — deformatie
specifica o — ¢ sunt ilustrate in fig.5.13 pentru fiecare tip de epruveta testata. Curbele
inregistrate prezintd zone scurte de asezare, dar isi pastreaza aspectul pentru fiecare
set de epruvete.

Dupa zonele de asezare, pentru stratificatul compozit [04], curba fortd —
deplasare prezintd o portiune liniaréd pana la atingerea fortei maxime, urmata de o
cadere brusca a fortei dupa atingerea valorii maxime.

In cazul stratificatului compozit [454], dupé o scurta portiune liniara (intre 0,008
— 0,018 mm/mm), dupa zona de asezare, curba tensiune - deformatie isi modifica
panta prezentand un comportament neliniar, cu o portiune de alungire pronuntata a
materialului compozit, pana la deformatii specifice de peste 0,08 mm/mm.

g | ——ep5 [0/0/0/0]
——ep8 [45/45/45/45)

0 T y T ‘ T - -
0.0 0.5 1.0 1.5

2.0 2.5

deplasare (mm)

Curbe forta - deplasare la incercarea de compresiune monoaxialé
700

& 600
z
e 290 1 ——ep5 [0/0/0/0]

400 ——ep8 [45/45/45/45]
300

200 - —l

100 A

0 - : - . . ' + '
0.00 0.02 0.04 0.06 0.08 0.10
¢ (mm/mm)

T

Fig.5.13. Curbe caracteristice tensiune o — deformatie specifica € la incercarea de
compresiune monoaxiala
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Conform recomandarilor ASTM 6641-2009, rezistenta de rupere la
compresiune s-a determinat cu relatia:

o, = %% (MPa) (5.42)

unde F, ., este forta maxima inregistrata pe curba fortd — deplasare, iar scurtarea
specifica limita ¢, s-a determinat cu relatia:

£, = Almaz (mm/mm)

g (5.43)

unde 4l,,,4, reprezinta deplasarea traversei la atingerea fortei maxime, in cazul acestui
tip de incercare, iar | este lungimea totala a epruvetei (lungimea medie 27,95+0,35
mm).

Modulul de elasticitate s-a calculat cu relatia:

E= i—j (MPa) (5.44)

unde variatia tensiunii Ac s-a determinat pentru variatia deformatiei specifice Ag in
domeniul 0,005-0,015 (mm/mm). Determinarea modulului de elasticitate a tinut cont
de zona de asezare.

Rezultatele experimentale sunt prezentate pentru cele doua tipuri de stratificate
compozite in tabelele 5.3 si 5.4.

Tabel 5.3. Rezultate experimentale® la incercarea la compresiune a laminatului [04]

t w Fmax Almax Glc glc Elc
Laminat| Ep.
(mm) (mm) (N) (mm) (MPa) (%) (MPa)

ep4 1,06| 15,44 10433| 0,605 638 2,16| 30146

ep5 1,05 15,46 10100 0,627 622 2,24 32803

S Ep6 1,04 15,50 10369 0,544 643 1,95 29600
valoare medie 634 2,12| 30850

*) 0, rezistenta la compresiune pentru orientarea laminei la 0°;
&1 Scurtarea specifica limita la compresiune pentru orientarea laminei la 0°;
E,. modulul de elasticitate la compresiune pe directia principalé 1 a materialului.
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Tabel 5.4. Rezultate experimentale® la incercarea la compresiune a laminatului [454]

t w Fmax Almax EX O-XC SXC
Laminat Ep.
(mm) | (mm) (N) (mm) (MPa) (MPa) (%)

ep8 1,05/ 15,60 3648| 2,319 7513 223| 8,264
ep9 1,05 15,53 3538 2,242 7677 217 8,179

[ epl0 1,04| 15,76/ 3385| 2,315 7385 207| 8,180
valoare medie 7525 216| 8,208

*) o, rezistenta la compresiune pentru orientarea laminei la 45°;
&xc Scurtarea specifica limita la compresiune pentru orientarea laminei la 45°;
E, modulul de elasticitate la compresiune pe directia orientatéa la 45°.

Din analiza rezultatelor experimentale pentru cele doua stratificate compozite testate,
se constatéa valori comparabile ale deformatiilor specifice limita la tractiune si compresiune. in
schimb, valorile masurate ale modulul de elasticitate la compresiune reprezinta aproximativ
45% din valorile determinate la tractiune, pentru cele doua laminate si orientari diferite.

Rezistentele mecanice la tractiune, respectiv compresiune, sunt comparabile pentru
stratificatul compozit [454]. In schimb, pentru laminatul [04], rezistenta la compresiune
reprezinta 66% din rezistenta la tractiune.

In fig.5.14 sunt prezentate zonele de rupere la compresiune pentru cele dou$ tipuri de
laminate compozite.

a) epruveta 5 / simbolizare [04]b) epruveta 9 / simbolizare [454]
Fig.5.14. Aspectul sectiunii de rupere la incercarea la compresiune monoaxialéa.

5.4. Modelarea micro-mecanica a laminei compozite

Modelarea micro-mecanica a unui material compozit consta in evaluarea
proprietatilor elastice si mecanice ale laminei pe baza proprietatilor materialelor
componente si a micro-structurii. Astfel, procesul de omogenizare (fig. 5.15)
presupune idealizarea structurii eterogene a materialului compozit intr-o structura
omogena cu proprietati anizotrope [3].
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Fig.5.15. Principiul metodei omogenizarii

Metodele de omogenizare, utilizate in inginerie cu scopul estimarii proprietatilor
elastice si mecanice ale materialelor armate cu tesaturi, se impart in doua mari
categorii: modelele semi-analitice, respectiv abordarile bazate pe metoda elementului
finit .

Modelele semi-analitice reprezinta un instrument eficient de evaluare a
influentei diferitilor parametri asupra proprietatilor, ca de exemplu: masa tesaturii,
procentele volumice si proprietatile matricei si fibrelor, tipul tesaturii, gradul de
ondulare al firelor din structura tesuta etc.

Principalul avantaj al metodelor semi-analitice este legat de aplicarea cu
usurinta si permit o estimare rapida a proprietatilor unui material nou. De asemenea,
in studiul structurilor fabricate din materiale compozite, implementarea lor in software-
urile specializate de analiza cu elemente finite reprezinta un alt avantaj de amintit.

Primele studii extinse privind estimarea rigiditatii si rezistentei materialelor
compozite ranforsate cu tesaturi au fost publicate la inceputul anilor '80 de Ishikawa
[48], Ishikawa si Chou [49], Ishikawa s.a. [50]. Cele trei modele propuse se bazeaza
pe teoria clasica a compozitelor laminate. Modelul mozaic considera lamela ca un
ansamblu asimetric de lamele incrucisate si nu ia in considerare ondulatia si
continuitatea firelor. Modelul itei ondulate tine seama de ondulatia si continuitatea
firelor din batatura, dar nu si a celor din urzeald. Modelul punte (bridging model)
imparte celula unitate Tn mai multe regiuni: o regiune care ia in considerare ondulatia
bataturii si patru regiuni exterioare de tip mozaic.

Neajunsurile modelelor introduse de Ishikawa si colaboratorii sai au fost
eliminate de Naik si Ganesh prin introducerea continuitatii itelor in directiile urzelii si a
bataturii, tindnd seama de spatiul dintre ite [68]. Mai tarziu, Scida s.a. [90] au propus
un model similar, dar care sa tina seama de ondulatia itelor in cele doua directii.

Vandeurzen s.a. [106-107] au propus un model bazat pe partitionarea celulei
unitate a tesaturii in macro-celule, care, la randul lor, sunt partitionate intr-un numar
suficient de mare de micro-celule uni- sau bidimensionale, astfel incat sa descrie
geometria celulei unitate. Valorile constantelor elastice sunt estimate prin aplicarea
unui principiu variational.
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Abordari similare, bazate pe un procedeu simplu de omogenizare, Karayaka si
Kurath [56], sau un procedeu iterativ de omogenizare, Bystrom s.a. [17], au fost
propuse in literatura de specialitate.

Dezavantajele modelelor semi-analitice sunt legate, pe de o parte, de
proprietatile determinate experimental sau estimate pentru firele tesaturii, acestea fiind
date de intrare pentru toate modelele semi-analitice, iar pe de alta parte, de ipotezele
simplificatoare formulate in dezvoltarea lor, de exemplu, la modelarea geometriei
complexe a tesaturii.

incepand cu anii '90, aborddrile bazate pe metoda elementului finit au fost
utilizate cu precadere in estimarea caracteristicilor elastice si a rezistentei materialelor
compozite ranforsate cu tesaturi [111]. Initierea si evolutia degradarii materialelor
compozite armate cu tesaturi a fost studiata de Blackketter s.a. [11]. Pentru estimarea
cedarii autorii au aplicat teoria tensiunii normale maxime. Aceeasi abordare a fost
utilizatd de Whitcomb si Srirengan [110] cu scopul de a investiga influenta parametrilor
de calcul (numarul si ordinul elementelor finite utilizate, modelul de degradare) asupra
cedarii unui material compozit armat cu tesatura de tipul panza. Influenta ondulatiei si
geometriei itelor a fost evaluata ulterior de catre Whitcomb si Tang [112], pentru doua
tipuri de tesaturi, si anume, satin 4H si satin 8H; Evaluarea modurilor de degradare
progresiva a unui material compozit armat cu o tesatura de tip panza si solicitat
multiaxial, utilizdnd un model bazat pe metoda elementului finit este prezentata in [65].

Tn ultimul deceniu, abordarile bazate pe metoda elementului finit au fost utilizate
in investigarea comportamentului mecanic al materialelor compozite armate cu
structuri textile 3D: cedarea materialelor compozite ranforsate cu tesaturi 3D
ortogonale, fabricate din fibre de carbon, solicitate la intindere/compresiune in plan si
incovoiere [102]; raspunsul la compresiune monoaxiala al structurilor textile 3D
impletite dupa 5 directii, al caror avantaj major este reprezentat de evitarea aparitiei
fenomenului de delaminare [114]; predictia caracteristicilor elastice pentru un material
compozit, fabricat prin ranforsarea matricei epoxidice cu o tesatura tricotata din fibra
de sticla [42].

Astazi, tindnd seama de complexitatea geometriei 3D a tesaturilor de
ranforsare, metoda elementului finit este cea mai potrivita abordare, in majoritatea
cazurilor.

5.4.1. Proprietatile componentelor materialului compozit

Materialul compozit investigat, furnizat de producatorul HexCel Corporation
[125], prezinta o structura de tipul satin 5H. Materialul compozit are in componenta
filamente (ite) din fibre de carbon disponibile comercial sub denumirea de HexTow®
AS4 (HexCel Corporation, 2020) si o matrice din rasina epoxidica disponibila sub
denumirea comerciala HexPly® 8552 [124].

Caracteristicile fibrelor de carbon din componenta itelor, conform bibliografiei
studiate [125], [91], [126],sunt urmatoarele:

e densitatea 1,9 (651;3);
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modulul de elasticitate pe directie longitudinala £, = 245 (GPa),
modulul de elasticitate pe directie transversala E,f = 15 (GPa);
coeficientul lui Poisson vy, = 0,23;

modulul de forfecare G, = 24 (GPa);

diametrul fibrelor 7,1 (um);
numarul de fibre in filament 3000.

B e
Fig.5.16 Structura tip satin 5H

In urma investigatiilor microscopice, efectuate cu ajutorul unui microscop optic
inversat ISM —M1000, s-au determinat dimensiunile itelor componente din structura
satin 5H a materialului compozit (fig 5.16):

o |atimea bataturii si a urzelii egala cu 1,285 (mm);
e grosimea bataturii si a urzelii 0,125 (mm).

Pe baza caracteristicilor elastice ale fibrelor si a dimensiunilor geometrice s-au
estimat caracteristicile elastice ale itelor utilizadnd software-ul comercial MSC e-
Xstream Engineering Digimat 2017.0 [128]. In fig. 5.17 este prezentati fereastra
software cu datele de intrare necesare pentru generarea unui model de material identic
cu cel din care este fabricata epruveta incercata experimental.

Caracteristicile elastice estimate pentru filamentele de carbon sunt redate in
tabelul 5.5.
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Density
Note: The density of the fiber and matrix materials should be defined in grams per cubic centimeter.
" Yam linear density: |225.674 tex (g/km)

(% Filament count: 13000

Fiber

Fiber diameter: 10.0071 mm

Fiber volume fraction: 0.94151
Yarn cross section

Height: [3,135 " mm

Width: II,;‘;S ' mm

Fig. 5.17 Determinarea constantelor elastice ale itelor

Tabel 5.5 Caracteristicile elastice estimate ale itelor de carbon

Ey E, V12 V21 Gy
Ite din Carbon (GPa) (GPa) (-) (MPa) (GPa)
230,94 87,892 0,391 0,208 35,555

Proprietatile matricei HexPly® 8552, consideratda ca un material izotrop, din

componenta materialului compozit sunt [44],[124]:
e densitatea egald cu 1,3 (ci—3);

e modulul de elasticitate E = 3,5 (GPa);
e coeficientul lui Poisson v = 0,37.

5.4.2. Modelul geometric pentru tesatura de tip satin 5H

in urma investigatiilor microscopice s-a determinat densitatea itelor pe unitatea

de lungime a tesaturii:
e numarul de urzeli 6,4 ite/cm;
e numarul de bataturi 6,4 ite/cm.

Modelul geometric a fost generat alegénd o spatiere a itelor, distanta dintre
urzeald si batatura in zona de suprapunere, egala cu zero. S-a considerat o incretire

egala cu 0,5 a urzelii si bataturii.

Sablonul tesaturii realizat in software-ul comercial Digimat 2017.0 este
prezentat in fig. 5.18. Pe baza sablonului s-a generat modelul geometric periodic,
volumul elementar reprezentativ REV pentru tesatura satin 5H, ilustrat in fig. 5.19.
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Fig.5.18. Sablonul tesaturii tip satin 5H Fig. 5.19. Modelul geometric (REV)

5.4.3. Modelul numeric pentru tesatura satin 5H
5.4.3.1. Discretizarea modelului geometric

Discretizarea modelului a urmat o procedura de tip Bottom-Up si s-au utilizat
elemente finite hexaedrice non-conforme (voxeli). Nodurile sunt definite printr-o
distributie uniforma pe laturile modelului:

e 100 elemente finite pe lungimea si latimea modelului;

e 50 de elemente finite pe grosime.
in final, discretizarea modelului s-a realizat cu un numar total de 500.000 elemente
finite (fig. 5.20).

Fig. 5.20 Discretizarea modelului geometric
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5.4.3.2. Conditiile pe contur

in scopul evaluérii constantelor elastice ale materialului compozit ranforsat cu
tesatura de carbon de tipul satin 5H, s-au impus conditii periodice pe contur:
e tractiune si compresiune pe directia principala 1 a materialului pentru
determinarea modulului de elasticitate E; si a coeficientului de contractie
transversala v, ,, respectiv v, (fig. 5.21)

Fig. 5.21 Tractiune si compresiune pe directia principald 1 a materialului compozit

e tractiune si compresiune pe directia principala 2 a materialului pentru
determinarea modulului de elasticitate E, si a coeficientului de contractie
transversala v,,, respectiv v,5 (fig. 5.22);

Fig. 5.22 Tractiune si compresiune pe directia principaléd 2 a materialului compozit

e ftractiune si compresiune pe directia principala 3 a materialului pentru
determinarea modulului de elasticitate E; si a coeficientului de contractie
transversala v;,, respectiv vs, (fig. 5.23);
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Fig. 5.23 Tractiune si compresiune pe directia principald 3 a materialului compozit

e forfecare in planul definit de directiile 1 si 2 ale materialului pentru determinarea
modulului de forfecare G, (fig. 5.24a);

1 ' (b)

(©

T31
Fig. 5.24 Forfecare in planele formate de directiile principale ale materialului compozit

e forfecare in planul definit de directiile 2 si 3 ale materialului pentru determinarea
modulului de forfecare G, (fig. 5.24b);

e forfecare in planul definit de directiile 3 si 1 ale materialului pentru determinarea
modulului de forfecare G5 (fig. 5.24c).

5.4.4. Constantele elastice estimate pentru compozit

Analizele numerice au fost solutionate utilizand un algoritm implicit iterativ, iar
constantele elastice estimate numeric pentru materialul compozit sunt prezentate in
tabelul 5.6.

Rezultatele numerice sunt validate de cele experimentale, dar si de datele
publicate in literatura tehnica pentru materiale compozite similar [59], [89]. Se constata
ca pe directiile principale 1 si 2 ale materialului modulele de elasticitate E; si E, sunt

aproximativ egale.
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Tabel 5.6. Caracteristicile elastice estimate ale materialului compozit studiat

E; E; E3  |Viz =Va1| Vi3 = Va3 (V31 = V32 Gz Gis Gos
(MPa) | (MPa) | (MPa) ) ) ) (MPa) | (MPa) |(MPa)
MEF| 71181f 71121| 18109 0,096 0,35 0,089 9098| 3679| 3679
Exp.| 66041 - - 0,106 - - 7375| - -
ER* | +7,7 % - - -9,4% - +23,3%

* eroare relativa

Rezistentele mecanice determinate experimental pentru materialul compozit
studiat sunt prezentate in tabelul 5.7.Tinand seama de comportamentul elastic
similar E; = E, la tractiunea monoaxiala pe directiile principale 1 si 2 ale
materialului se considera ca rezistentele mecanice sunt egale pe aceste directii,
asadar o, = 0,,. Rezultatele experimentale publicate in literatura de specialitate [29]

evidentiaza acest fapt.

Tabel 5.7. Rezistentele mecanice ale materialului compozit

04 = 05¢(MPa) 0c = 02c(MPa) Ty2r (MPa)

Exp.

945 634 117

Prin metoda de omogenizare s-au determinat constantele elastice ale
materialului compozit. Tindnd seama de grosimea relativ redusa se considera ca
laminele se afla in stare plana de tensiune. Astfel, relatile constitutive (5.8), la
solicitarea dupa directiile principale ale materialului si utilizadnd valorile estimate ale
constantelor elastice din tabelul 5.6, se exprima prin:

E; Va1 Ey 0
7y Fyaava AT £1 71843 6897 0 (&
_ 211 2 . _ .
920 =1 Ty 0 |j%2(=|6897 71843 0 ||&
712 1 |1z 0 0 9098llys;
0 0 -
= (5.45)

Pentru orientarea laminei la 45° in raport cu directiile principale ale materialului,
relatiile constitutive (5.14) se exprima prin:

0y Ci G C] (& 48468 30272 0 Ex
% 1=[C. G Cul|{&=|30272 48468 0 &y
Txy 6 Cz& o6 }"xy 0 0 32473 ny (546)

cu coeficientii rigiditatilor transformate determinate cu (5.15).
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5.5. Modelarea macromecanica a stratificatului compozit solicitat la
tractiune monoaxiala

Scopul modelarii macro-mecanice a laminatelor este de a valida modelul
constitutiv definit in etapa de omogenizare. Analiza numerica a fost efectuata cu
software-ul comercial Abaqus/CAE 2017 (Dassault Systemes Simulia Inc., 2017)
utilizand modelul de material definit in subcapitolul anterior.

Simularea solicitarii de tractiune a fost efectuata pe un model geometric de tip
invelis cu dimensiunile 59 mm x 15,5 mm, identice cu cele ale epruvetelor testate,
grosimea invelisului fiind data de sectiune.

In modelarea stratificatului s-a considerat o sectiune compozita alcatuita din 4
lamine orientate la 0°/0°/0°/0° (fig. 5.25).

Fiecarei lamine i s-a atribuit o grosime de 0,25 (mm), starea de tensiune si
deformatie fiind evaluata prin metoda Simpson, utilizand trei puncte de integrare [121].

Fig. 5.25. Modelul geometric al stratificatului compozit

Discretizarea a fost efectuata cu elemente dreptunghiulare de tip invelis de
ordinul doi, avand 6 grade de libertate S8R cu dimensiunea laturii de 1 mm, in total
944 de elemente finite, fig. 5.26a.

Modelului i s-a atribuit o simetrie de-a lungul axei Y pe latura inferioara si o
deplasare a laturii superioare pe axa Y, egala cu deplasarea finala masurata
experimental. Tn scopul evaluarii variatiei tensiunii cu deformatia, s-a inregistrat
reactiunea nodurilor laturii inferioare si deplasarea unui nod situat pe latura superioara.
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S, 811

SNEG, (fraction = -1.0), Layer = 1

(Avg: 75%)
949.783
949.773
949.763
949.753
949.743
949,733
949.723
949.713

(b)

(a) 8

Fig. 5.26. Modelarea macro-mecanica a stratificatului compozit

Din analiza numericéa s-a constatat o distributie relativ uniforma a tensiunilor, in fig.
5.26b fiind prezentata variatia tensiunii normale principale.

1000 .

900
e o oSimulare
800

—— Experiment
700
600
500

400

Tensiune [MPa]

300
200

100

0 0.002 0.004 0.006 0.008 0.01 0.012 0.014
Deformatie [mm/mm]

Fig. 5.27. Curba caracteristica tensiune-deformatie specifica evaluata numeric

Curba caracteristica tensiune — lungire specifica o — ¢ evaluata numeric este
prezentata in fig. 5.27 prin comparatie cu inregistrarea experimentald, concordanta
dintre rezultate fiind buna.
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5.6. Modelarea si analiza protezei externe de amputatie
5.6.1. Definirea si optimizarea geometriei protezei

in general, amputatia transtibiala provoacéa pacientului o asimetrie a mersului Si
induce riscul unor imbolnaviri postoperatorii. Protezele ortopedice confectionate din
materiale compozite au fost concepute tocmai cu scopul de a reduce asimetria
mersului. Controlul energiei elastice inmagazinate si eliberate in timpul mersului printr-
o proiectarea adecvata a rigiditatii protezei ortopedice ofera corpului uman suport,
declanseaza balansarea piciorului si dezvolta forta de inaintare necesara mersului
[33], [67], [69].

Proiectarea protezei ortopedice a avut drept punct de pornire o0 geometrie a unei
proteze fabricatd de compania Ottobock [129] (fig. 4.28a). Aceasta are in componenta
doua laminate compozite:

e placa superioara in forma literei L cu scopul obtinerii unei flexibilitati similare cu
flexia plantara (dorsiflexie);

e placa inferioara orizontala in scopul atenuarii fortelor rezultate din contactul
partii posterioare a talpii piciorului (a calcaiului) cu solul.

A

v o+
Ra 0
(b)
+
fgm” % 60
‘&v
8
\ <«
1 @ =)
’ 15 AV ,::"
200 N
J 253

Fig. 5.28. Geometria protezei de picior (a) produsul companiei Ottobock
(b) geometria propusa spre optimizare)

Determinarea geometriei optime a protezei ortopedice a avut ca punct de
plecare schita prezentat in fig. 5.28b careia i s-au stabilit o serie de constrangeri
dimensionale si patru raze de curbura variabile R;, evidentiate pe desen.

Valorile razelor de curbura au fost considerate variabile intre anumite limite

prestabilite:
e in prima etapa au fost considerate variabile razele R, si R, cu scopul optimizarii

geometriei partii posterioare a talpii (calcaiul);
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e 1in adoua etapa, cu razele R, si R, stabilite, au fost considerate variabile razele

R; si R, care influenteaza si determina flexia plantara;

e grosimea egala cu 15 mm si latimea de 60 mm au fost considerate constante in
analizele numerice de optimizare.

Influenta utilizarii diferitelor raze de curbura pentru protezele flexibile asupra
conditiilor biomecanice si performantelor atletilor cu amputatie transtibiala a fost
studiata in lucrarea [58]. Fara a depasi rezistenta mecanica, modelul cu raza de
curbura cea mai mare inmagazineaza si elibereaza cea mai mare cantitate de energie,
astfel, performantele atletilor sunt imbunatatite in mod considerabil. in fapt, proiectarea
protezelor flexibile este un subiect deschis, cu multe idei inovative.

5.6.1.1. Optimizarea geometriei partii posterioare a talpii

Optimizarea geometriei calcéaiului protezei ortopedice, partea posterioara a
talpii, s-a realizat printr-o serie de analize numerice efectuate cu software-ul comercial
SolidWorks® Simulation 2019 [122].

Modelul geometric initial utilizat in procedeul de optimizare este prezentat in fig.
5.28. In modulul Optimization s-au considerat variabile razele R, si R, ale partii
posterioare a talpii protezei. Raza R, s-a considerat variabila in intervalul 70 - 170 mm,
iar raza R, Tn intervalul 25- 75 mm, pentru procedura iterativa fiind stabilit un
increment de 2,5 mm.

Functia obiectiv a fost definita prin deplasarea calcaiului protezei, optimizarea
avand ca scop producerea unei deplasari minime.

In procedura de optimizare s-a definit o singura restrictie, si anume valoarea
maxima a tensiunii echivalente von Mises sa nu depaseasca 98 MPa.

Pentru optimizarea protezei ortopedice, cu scopul de a reduce timpul de lucru
(au fost analizate 864 de variante), in aceasta etapa s-a atribuit modelului un material
izotrop cu un comportament liniar-elastic, dar cu proprietati similare materialului
compozit investigat (tabelul 4.6 si 4.7):

e modulul de elasticitate liniar E = 70000 MPa, modulul de elasticitate transversal

G = 7000 MPa si coeficientul de contractie transversala v = 0,2;

e masa specifica 1800 %;
e rezistenta de rupere la tractiune o, = 980 MPa.
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Fig. 5.29. Optimizarea calcéiului protezei - discretizarea si conditiile la limita

Conditiile la limita, ilustrate in fig. 5.29, sunt formulate prin fixarea de tipul
incastrare a partii superioare a protezei (cea care asigura legatura cu mansonul) si
prin aplicare unei forte verticale de 1000 N pe calcaiul protezei, egala cu forta de
reactiune plantara masurata experimental (capitolul 3).

Discretizarea s-a efectuat cu elemente finite solide tetraedrice de ordinul al
doilea. A rezultat in urma procesului de discretizare un numar de 10137 elemente finite
conectate prin 17332 noduri, pentru modelul geometric initial.

Céateva rezultate intermediare ale procedurii de optimizare sunt ilustrate in fig.
5.30, sub forma distributiei deplasarii rezultante pentru proteza ortopedica pentru
diferite raze de curbura din domeniul de variatie prestabilit.

URES (mem)
2453 +0
' 2068040
1.955¢+20
. LS00
L 149620
1247« + 0
. 2973e-0
L T480.-01
A0

245001

1.000¢-30

R, =70mm,R; = 25 mm, Uppq., = 2,493 mm R, =70mm,Ry, = 75mm, Upq, = 2,621 mm
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URES (rmm)
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R, =170 mm,R; = 75 mm, Up,q, = 2,334 mm Ry = 145 mm, R, = 70 mm, Uy, 4, = 2,396 mm

Fig. 5.30. Rezultate intermediare ale procedurii de optimizare a partii posterioare
a protezei ortopedice

Prin procedura de optimizare s-au determinat valorile razelor Ry = 165 mm Si R, =
75 mm care determind o deplasare rezultantda minima a calcaiului u,,;, = 2,294 mm.
Tensiunea echivalenta von Mises maxima este egala cu o,,,, = 76 MPa Si se produce
la imbinarea talpii cu partea superioara a protezei.
Rezultatul final este prezentat in fig. 5.31 sub forma distributiei deplasarii rezultante,
respectiv a tensiunii echivalente von Mises.

URES (mm) von Mises (N/mm™ 2 (MP))

%
«s

1i%%e 0

l 206800

, 100500
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L 688le-00

1.606e +00
1.37%6e 400

1047«

$175e-0

4588e-01

L3%e-

1.000e-30

R, = 165mm,R, = 75 mm, U, 4, = 2,294mm, O0,,,. = 76 MPa
Fig. 5.31. Distributiei deplasarii rezultante pentru geometria optimé a céalcaiului
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5.6.1.2. Optimizarea geometriei partii superioare a protezei (zona gleznei)

De asemenea, optimizarea geometriei partii superioare a protezei ortopedice,
s-a realizat printr-o serie de analize numerice efectuate cu software-ul comercial
SolidWorks® Simulation 2019 [122].

in aceasta etapa, in modulul Optimization s-au considerat variabile razele R i
R, ale partii superioare a protezei. Raza R; s-a considerat variabila in intervalul
10 - 120 mm, iar raza R, in intervalul 20 - 140 mm, pentru procedura iterativa fiind
stabilit un increment de 2,5 mm.

Fig. 5.32. Optimizarea gleznei - discretizarea si conditiile la limité

Functia obiectiv a fost definita prin deplasarea pingelei si tensiunea echivalenta
von Mises, cele doua marimi avand ponderi egale de 50% in componenta functiei. Nici
o0 alta restrictie nu a fost impusa in definirea analizei. Nu s-a impus vreo restrictie in
aceasta etapa secunda a procesului de optimizare. Similar procedurii de optimizare
anterioare, s-a atribuit modelului un material izotrop cu un comportament liniar-elastic,
avand proprietatile prezentate in paragraful 5.6.1.1.

Conditiile la limita, ilustrate in fig. 5.32, sunt formulate prin fixarea de tipul
incastrare a partii superioare a protezei (cea care asigura legatura cu mansonul) si
prin aplicare unei forte verticale de 1000 N pe pingeaua protezei.

Discretizarea s-a efectuat cu elemente finite solide tetraedrice de ordinul al
doilea. Pentru modelul initial a rezultat in urma procesului de discretizare un numar de
10222 elemente finite conectate prin 17436 noduri.
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R; = 140 mm, Ry = 120 mm, 00, = 176,4 MPQ, Upq, = 52,33 mm

Fig. 5.33. Rezultate intermediare ale procedurii de optimizare a pértii superioare

Cateva rezultate intermediare ale procedurii de optimizare sunt ilustrate in fig.
5.33, sub forma distributiei tensiunii echivalente von Mises, respectiv a deplasarii
rezultante, pentru proteza ortopedica la diferite raze de curbura din domeniul de
variatie prestabilit.

Prin procedura de optimizare s-au obtinut valorile razelor optime R; = 15 mm si
R, =45mm care determind urmatoarele valori ale functiei obiectiv: tensiunea
echivalenta maxima von Mises o,,,, = 143,9 MPa, respectiv deplasarea rezultanta
maxima a pingelei u,,4, = 13,62 mm.

Geometria finala optimizata a protezei ortopedice este prezentata in fig. 5.34,
alaturi de distributia tensiunii echivalente von Mises si distributia deplasarii rezultante.

von Mises (N/mm*2 (MPa))

URES (mm)

14840402

' 129902

. 1155002

1.362e+

W ..

. 9532+

-

¥

8 88 88828 & &

1000402

8662¢01
L 8170e+

nﬁm

5447

7218401
L S.77Sest

A0

2.887¢401
1480401
253705

Ry = 15 mm, R, = 45 mm, e = 1444 MPa, Uy, = 13,62 mm

Fig. 5.34. Distributia tensiunii echivalente von Mises si a deplasarii rezultante pentru
geometria optima a partii superioare a protezei

Prin optimizarea geometrica s-au stabilit valorile parametrilor dimensionali ai

protezei care determina o rigiditate sporita si un coeficient de siguranta maxim in
utilizare.
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5.6.1.3. Optimizarea topologica a protezei

Optimizarea topologica reprezinta o procedura numerica de indepartare a
materialului dintr-o piesa printr-un proces stocastic iterativ in conditiile la limita si
constrangerile de fabricatie date. Procedura de optimizare topologica presupune
formularea unei analize numerice cu elemente finite, care include constructia
modelului geometric, atribuirea proprietatilor de material, discretizarea si impunerea
conditiilor la limita (forte si reazeme).

Rezultatele analizei numerice cu elemente finite sunt reprezentate de valorile
variabilelor de proiectare, ca de exemplu: forte sau cupluri, deplasari, tensiuni sau
deformatii, energie de deformatie, volum sau masa etc.

Functiile obiectiv sunt definite in concordanta cu scopul analizei. De exemplu,
cu scopul de a obtine un raport rezistenta-greutate optim, functia obiectiv va fi definita
prin maximizarea energiei de deformatie (rigiditatea globala a structurii) si minimizarea
volumului. Minimizarea fortelor de reactiune reprezinta un alt exemplu de formulare a
functiei obiectiv.

Restrictiile sunt utilizate pentru a impune anumite valori limita variabilelor de
proiectare, precum: un volum final mai mic decéat un anumit procent din volumul initial,
tensiuni inferioare unei valori admisibile, energie de deformatie superioara unui nivel
prestabilit etc.

Analiza topologica ofera o perspectiva utilda asupra modului in care fortele
aplicate sunt preluate eficient de structurd, in contextul restrictiilor impuse. Solutia
reprezinta o indicatie despre reducerea masei structurii cu mentinerea rigiditatii si
indeplinirea cerintelor de proiectare.

Modelul geometric de intrare in analiza topologica a protezei este rezultatul
procedurilor anterioare de optimizare a calcaiului si a gleznei. S-a atribuit modelului un
material izotrop cu un comportament liniar-elastic, avand proprietatile prezentate in
paragraful 5.6.1.1. Discretizarea s-a efectuat cu elemente finite solide tetraedrice de
ordinul al doilea. Pentru modelul initial a rezultat Tn urma procesului de discretizare un
numar de 76627 elemente finite conectate prin 16332 noduri.

Conditiile la limita, ilustrate in fig. 5.35, sunt formulate prin fixarea de tipul
incastrare a partii superioare a protezei (cea care asigura legatura cu mansonul) si
prin aplicare unor forte verticale de 1000 N pe pingeaua, respectiv pe calcaiul protezei.
Astfel, s-au definit pentru analiza topologica a protezei ortopedice doua scenarii de
incarcare (fig. 5.35).
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Puaed | forcw | Force 3|

UL

Fig. 5.35. Modelul geometric, discretizarea si conditiile la limita

Functia obiectiv a fost definita pe baza energiei de deformatie, urmarindu-se
maximizarea acesteia, cu scopul de a obtine un raport rezistenta-greutate optim pentru
proteza ortopedica.

Pentru analiza topologica au fost impuse doua restrictii: o reducere a volumului
protezei cu pana la 50% si pastrarea simetriei protezei in raport cu planul vertical
median.

Procedura de optimizare topologica, odata ce functia obiectiv si restrictiile au
fost stabilite, elimina in mod iterativ elementele finite dintr-o regiune, efectueaza o
noua analiza numerica si re-interpreteaza rezultatele, iar procesul este reluat. Dupa
un anumit numar de iteratii, software-ul comercial SolidWorks® Simulation 2019 [122]
a afisat rezultatele, evidentiind solutia optima prezentata in fig. 5.36. Procedura de
optimizare topologica a indepartat 43% din volumul initial de materiale.

in legenda sunt indicate zonele de material care se pastreaza obligatoriu si cele
care se pot indeparta fara nici o influenta asupra rigiditatii protezei ortopedice, trecerea
fiind progresiva de la o zona la cealalta. ins&, solutia reprezintd doar o indicatie
calitativa despre reducerea masei protezei cu mentinerea rigiditatii.

Rezultatul optimizarii topologice a fost exportat ca un nou model geometric nou,
dar a implicat un proces de netezire a suprafetelor, afectate de indepartarea unora
dintre elementele finite.
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Matenal Mass

Must Keep

Ok to Remove

Fig. 5.36. Optimizarea topologicé — imaginea distributiei de material

in mod concret, optimizarea topologica s-a realizat prin partitionarea protezei si
definirea mai multor sectiuni compozite cu un numar diferit de lamine, rezultatul fiind
prezentat in fig. 5.37. Pentru partea superioara si regiunea din zona gleznei s-a atribuit
o sectiune alcatuita din 32 de lamine compozite. Numarul acestora a fost redus treptat

pana in zona din varful pingelei, respectiv a calcaiului, unde sectiunea compozita este
alcatuita din 16 lamine.

32 lamine

Fig. 5.37. Adoptarea geometriei optime prin partitionarea protezei
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O reprezentare calitativa a protezei ortopedice in forma finala este redata in fig. 5.38.

Fig. 5.38. Proteza modificatéa in functie de rezultatele optimizérii topologice
5.6.2. Analiza numerica starii de solicitare din proteza

Analiza numerica a starii de tensiune si deformatie care se produce in timpul
utilizarii a constituit ultima etapa din abordarea multi-scara.

Modelul geometric rezultat in urma optimizarii geometrice (optimizarile care au
vizat zona gleznei si zona posterioara a talpii) a fost exportat sub forma unei suprafete,
fiind ulterior importat in software-ul comercial Abaqus/CAE 2017 [121], fig. 5.39.

Modelul de material utilizat are proprietatile prezentate in subcapitolul 4.4.4
(tabelul 4.6). In analiza numerica s-a definit un singur tip de laminat, Si anume cu
orientarea laminelor la 0° (in directia principala 1 a materialului, fig. 4.40).

Fig.39

Discretizarea modelului s-a efectuat cu elemente de tip invelis S8R, cu latura de
2mm, tindnd seama de grosimea diferitd a laminatului dupa partitionare, rezultand in
total 9480 elemente finite (fig. 5.41).
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Conditiile pe contur, ilustrate in fig. 5.42, sunt formulate prin fixarea de tipul
incastrare a partii superioare a protezei (reprezentand legatura cu mansonul) si prin
aplicare unor forte verticale de 1000 N pe pingeaua, respectiv pe calcéiul protezei.

Fig. 5.41. Discretizare Fig. 5.42. Conditii pe contur

Fortele aplicate au fost considerate variabile cu timpul, replicand pasul uman si
reactiunile Tnregistrate in timpul mersului [7]. Astfel, forta care actioneaza asupra
calcaiului are o variatie liniara de la O N pana la 1000 N, la 0,2 sec, urmata de o
descrestere pana la atingerea valorii 0 N, la 0,8 sec. Forta care actioneaza in varful
pingelei este egala cu zero panala 0,4 sec, creste liniar la valoarea de 850 N, la 0,8 sec.
Ulterior atingerii valorii maxime, forta scade liniar la zero, la sfarsitul pasului considerat
egal cu o secunda (fig. 5.43).

1200 —
= forta pe cilcai
: 1000 A — —forta pe pipgea
] ««++«+forta totala
800 - ....”,.-//\\
600 / \
/ ,
' / \
400 - \
] p Y
200 - Y \\
‘ /
0 , / | .
’ 02 04 0-6 0.8 timp (s)*?

Fig. 5.43. Variatia fortelor pe durata unui pas
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Analizele numerice au fost efectuate in regim static utilizand un algoritm implicit
de solutionare. Pentru diferite intervale de timp deformata modelului este prezentata
in fig. 5.44.

L
L
L

t=0(s) t=0,2(s) t=04(s)
t=20,6(s) t=0,8(s) t=1(s)

Fig. 5.44. Deformata modelului Tn timpul unui pas

Rezultatele analizelor numerice sunt prezentate in continuare pentru cele doua
intervale de timp: deformatia calcaiului (intervalul de timp 0 — 0,4 sec.) si flexia
pingelei (intervalul de timp 0,4 — 0,8 sec.).

S, Max. Principal (Abs) y, Mggg;g'de
SNEG, (fraction = -1.0), Layer = 1 ey
(Avg: 75%) 7.990
41.024 7191
12,077 6.392
-16.871 5593
45.818 4.794
4.765 3.995
103.713 3196
- -132.660 2397
-161.607 A 1598
-190.554 0.799
- 219502 0600
s Max: 9.588
-277.396 :9.
-306.344 Node: PROTEZA-1.47
Max: 41.024 Max:41.024
Elem: PROTEZA-1.5850
Node: 40
Min: -306.344
Elem: PROTEZA-1.960
Node: 11

Min: -306.344

Fig. 5.45. Valorile maxime pentru tensiunea principala si deplasarea rezultanta in intervalul
de timp 0 — 0,4 (sec.)
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Inintervalul de timp 0 — 0,4 (sec.) fig. 5.45, tensiunea principald atinge valoarea
absoluta maxima de 306,34 MPa in zona conectarii talpii cu partea superioara a
protezei, in zona gleznei valoarea fiind egala cu 41,02 MPa. Deplasarea maxima se
inregistreaza in zona calcaiului fiind egala cu 9,588 mm.

in intervalul de timp 0,4 — 0,8 (sec.) fig. 4.46, tensiunea principald atinge
valoarea absoluta maxima de 468,77 MPa in zona gleznei, in zona talpii valoarea fiind
egala cu 196,19 MPa. Deplasarea maxima se inregistreaza in zona pingelei si este
egala cu 77,15 mm.

U, Magnitude

S, Max. Principal (Abs)
SNEG, (fraction = -1.0), Layer =1
(Avg: 75%)

Max: 77.155
Node: PROTEZA-1.42

-85..
-140.776
-196.190
Max: 468.777
Elem: PROTEZA-1.5848
Node: 953
Min: -196.190
Elem: PROTEZA-1.1501
Node: 11 Min: -196.190

aX-468.777 Max: 77155

Fig. 5.46. Valorile maxime pentru tensiunea principald maxima si deplasarea rezultanta in
intervalul de timp 0,4 — 0,8 (sec.)

Inclinarea planului talpii pentru doud momente dintr-un pas este redata in fig.
5.47, sianume 2,71° pentru t = 0,4 sec., respectiv —13,98° pentru t = 0,8 sec.

70

60 - == ozitia initiald

50 A ===t = 0,4 sec.

40 | et = 0,8 sec.
30 f

20 A

deplasare verticala [mm]

10 A

-10 40 90 140 190 240

planul orizontal [mm]

Fig. 5.47. inclinarea planului t&lpii

Pentru proteza ortopedica, in intervalele de timp de interes, 0 — 0,4 sec. si 0,4 —
0,8 sec., riscul de cedare este evaluat prin reprezentarea celor mai intense stari de
tensiune in diagrama de cedare corespunzatoare teoriei tensiunilor maxime (fig. 5.48).
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Valorile tensiunilor s-au determinat prin transformarea din sistemul global de
coordonate carteziene in sistemul directiilor principale ale materialului.

Se constata ca proteza lucreaza, chiar si in cele mai defavorabile situatii, cu un
coeficient de siguranta suficient de mare.

1000 -
o, (MPa
teoria tensiunilor

600 - maxime

B t= 04 sec.

® t= 028 sec.
400 A
200 4

a, (MPa)

—t—

-800 -p00 -400 -200 ! 200 4DEb 600 800 | 000

-200

-400 -

-600 4

-B00 -
Fig. 5.48. Evaluarea riscului de cedare a protezei prin rupere n timpul mersului

In concluzie, proteza ortopedica dezvoltata printr-o abordare multi-scara si fabricata
dintr-un material compozit armat cu tesatura de carbon prezintd o serie de avantaje
prin comparatie cu varianta clasica (studiata in capitolele anterioare ale lucrarii):

e oferd o mai buna flexibilitate in timpul mersului obtinutd prin procedurile de
optimizare geometrica si topologica;

e are o masa redusa si o rezistenta mecanica buna, asigurate prin utilizarea unor
materiale avansate.

5.7 Concluzii

1. Analiza si prelucrarea rezultatelor experimentale pe baza diagramelor construite prin
aplicarea relatiilor specifice si a criteriilor care stau la baza teoriei starilor de tensiune
si deformatii, prezentate in literatura din domeniu rezistentei materialelor, precum si
folosirea softurilor adecvate, au permis caracterizarea comportarii materialelor din
punct de vedere al structurii si al acceptabilitatii.

2.Testul de tractiune monoaxiala a compozitului stratificat simetric, format din
4 lamine suprapuse orientate la 0° [simbol 04], pe directia urzelii, arata:
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- curba forté — deplasare are o portiune liniara pana la atingerea fortei maxime, urmata
de o cadere brusca dupa atingerea valorii maxime;

- un comportament liniar-elastic pana la cedarea finala;

- ruperea este cauzatd de aparitia si propagarea unor fisuri normale pe directia
solicitarii si este finalizata de cedarea fibrelor de carbon, componenta compozitului cu
lungirea specifica limita.

3.Testul de tractiune monoaxiala a compozitului stratificat simetric format din
4 lamine suprapuse orientate la 45°, cu simbolizarea [454] evidentiaza:

- curba tensiune — deformatie prezintd doua zone de variatie: prima caracterizata de
comportament liniar, intre 0 — 0,01 mm/mm, pentru care se defineste modulul de
elasticitate E, si a doua caracteristica unui comportament de tipul “ductile neliniar”, in
intervalul 0,01 — 0,03 mm/mm,;

- ruperea este cauzata de aparitia microfisurilor in matricea din rasina epoxidica, ca
urmare a reorientarii itelor de carbon si finalizata prin ruperea acestora, deopotriva a
urzelii si a bataturii, si delaminarea dintre fibre si matrice.

4. Curba fortd — deplasare obtinutad prin incercarea la compresiune monoaxiala a
stratificatului compozit [04] are evolutie similara cu cea obtinuta prin tractiune
monoaxiala, variatie liniara pana la atingerea fortei maxime, urmata de o cadere
brusca dupa atingerea valorii maxime a fortei.

5. Curba fortéd — deplasare obtinuta prin incercarea la compresiune monoaxiala a
stratificatului compozit [454] are evolutie similard cu cea de la tractiune monoaxiala,
dar diferentiatad prin lungimea comportamentului liniar (intre 0,008 — 0,018 mm/mm) si
a celui neliniar caracterizat de deformatii specifice de peste 0,08 mm/mm.

6. Rezistentele mecanice la tractiune si compresiune, obtinute pentru stratificatul
compozit [454], sunt valoric comparabile.

7. Rezistenta mecanica la tractiune, obtinutd la testul de compresiune pentru
stratificatul compozit [04], reprezintd 66% din valoarea rezistentei inregistrata la testul
de tractiune monoaxiala.

8. Valorile experimentale ale deformatiilor specifice limita, obtinute prin testele de
tractiune si compresiune, sunt valoric comparabile.

9. Valorile masurate ale modulului de elasticitate la compresiune, pentru cele doua
laminate si cu orientari diferite, reprezinta aproximativ 45% din valorile determinate la
tractiune.

10. Modelarea micro-mecanica a materialului compozit satin 5H, prin metoda
elementului finit, folosind softul comercial Abaqus/CAE 2017, a evedientiat o distributie
relativ uniforma a tensiunilor si o bund concordanta intre curba tensiune — lungire
specifica o — ¢ evaluatd numeric si cea inregistrata experimental.

11. Modelarea si analiza numerica a optimizarii geometriei protezei ortopedice
fabricatda de compania Ottobock, cu restrictie pentru valoarea maxima a tensiunii
echivalente von Mises de maxim 98 MPa, folosind software-ul comercial SolidWorks®
Simulation 2019, arata:

- la imbinarea talpii cu partea superioara a protezei, tensiunea echivalenta von Mises
maxima este egala cu og,,,4, = 76 MPa,.
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- tensiunea echivalenta maxima von Mises in pingeala este g,,,, = 143,9 MPa,

- deplasarea maxima a pingelei este u,,,, = 13,62 mm

12. Pentru optimizarea topologicad a protezei, rezultatele analizei numerice cu
elemente finite arata ca este necesara o reducere cu circa 43% a volumului initial de
materiale.

13. Pentru compozitul cu orientarea laminelor la 0° (in directia principald 1 a
materialului), analiza numerica a starii de solicitare, arata:

- forta care actioneaza asupra calcaiului are o variatie liniara de la 0 N panala 1000 N,
la 0,2 sec, urmata de o descrestere pana la atingerea valorii O N, la 0, 8 sec;

- forta care actioneaza in varful pingelei este egala cu zero pana la 0,4 sec si creste
liniar la valoarea de 850 N, la 0, 8 sec.

- dupa atingerea valorii maxime forta scade liniar la zero, la sfarsitul pasului considerat
egal cu o secunda

14. Tn intervalele de timp de 0 — 0,4 sec. (fig. 5.45) si 0,4 — 0,8 sec. (fig. 5.46) analizele
numerice pentru regim static de solicitare arata proteza lucreaza, chiar si in cele mai
defavorabile situatii, cu un coeficient de siguranta suficient de mare. Astfel:

- 1n intervalul de timp 0 — 0,4 (sec.),in zona conectarii talpii cu partea superioara a
protezei, tensiunea principala atinge valoarea absoluta maxima de 306,34 MPa, iar in
zona gleznei valoarea este de 41,02 MPa; deplasarea maxima este egala cu 9,588 mm
si se inregistreaza in zona calcaiului;

- n intervalul de timp 0,4 — 0,8 (sec.)ensiunea principala atinge valoarea absoluta
maxima de 468,77 MPa in zona gleznei, in zona talpii valoarea fiind egala cu
196,19 MPa; deplasarea maxima se inregistreaza in zona pingelei si este egala cu
77,15 mm.

15. Inclinarea planului talpii pentru doud momente dintr-un pas , vezi fig. 5.47, este de
2,71° pentru t = 0,4 sec. si de —13,98° pentru t = 0,8 sec.
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CAPITOLUL 6

STRATURI FUNCTIONALE DEPUSE HVOF PE SUBSTRATURI DIN TITAN
PENTRU PROTEZE DE $SOLD

Persoanele care au o proteza de amputatie pot prezenta dupa o anumita
perioada coxartroza la piciorul amputat. Coxartroza este o boala degenerativa a
articulatiei soldului. Cartilajul articular se distruge cu aparitia durerilor. Tratarea
coxartrozei se face prin protezarea soldului, cu diferite tehnici chirurgicale, utilizand o
proteza totala de sold.

Protezele totale de sold se realizeaza dintr-o varietate mare de aliaje ce contin
de la doud la opt metale. in prezent, protezele totale de sold sunt realizate din aliaje
din otel, cobalt, titan si din polietilena. Fixarea de os se realizeaza cu ciment chirurgical
(polimetil metacrilat) sau cu dispozitive speciale care nu implica cimentarea protezei.
O atentie deosebita, acordata la montarea montarea implantului este urmarirea si
imbunatatirea calitatii materialelor, care trebuie sa posede anumite proprietati, precum
[85, 87]: compozitie chimica biocompatibila pentru a evita reactiile adverse ale
organismului uman, rezistenta excelenta la coroziune in corpul uman, rezistenta
mecanica la solicitarea ciclica a articulatiei, modul de elasticitate mic pentru a reduce
resorbtia osoasa si rezistenta mare la uzare pentru a minimiza generarea de particule.

Literaturta studiata [85, 87] arata ca pentru realizarea implanturilor, folosite in

chirurgia ortopedica, pe langa metale pure (titanul, tantalul si aurul) se folosesc trei
mari clase de aliaje: oteluri inoxidabile (cu un continut ridicat de crom), aliaje pe baza
de cobalt (cu de 25 - 30% crom, 5 - 7% molibden si mici cantitati mici de nichel,
mangan, zirconiu gi staniu, sau cu 20% crom, 10% nichel gi pana la 15% wolfram si
aliaje pe baza de titan (unde titanul este in proportie de 70 - 90%, uneori chiar mai mult
si mici procente de alte metale (aluminiu, vanadiu, niobiu, tantal, mangan, zirconiu i
staniu).

Titanul si aliajele sale sunt cele mai utilizate materiale din domeniul biomedical,
inlocuind treptat alte biomateriale metalice precum otelul inoxidabil si aliajele de cobalt-
crom in aplicatii la care se impun cerinte de rezistenta mecanica ridicata [95]. Ele au
fost utilizate cu succes in domeniul implanturilor ortopedice si dentare datorita
proprietatilor lor mecanice excelente, a rezistentei la coroziune si biocompatibilitatii
[20]. De obicei, aceste caracteristici ale implanturilor, in ceea ce priveste textura
suprafetei, bioaderenta, non-toxicitatea, rezistenta la uzare etc. pot fi imbunatatite prin
aplicarea unor tehnici de inginerie a suprafetelor [95].

Straturile depuse din amestecuri de oxid de aluminiu (Al203) si hidroxiapatita
(HA, Caio(POa4)s(OH)2) pot imbunatati bioactivitatea si rezistenta la coroziune a
materialului care initial este bioinertial [43], [103], [144], [146].

Bioactivitatea acoperirilor a fost realizata prin teste "in vitro" prin imersarea probelor
in lichide care simuleaza fluidele biologice (SBF) [144], [146]. Un lichid corporal simulat
(SBF) este o solutie cu o concentratie de ioni apropiata de cea a plasmei sanguine
umane, mentinuta in conditii usoare de pH si temperatura fiziologica identica [144],
[146], [153]. SBF a fost introdus pentru inceput de catre Kokubo si colab. [154] pentru
a evalua schimbarile pe o suprafata a unui ceramic din sticla bioactiva. SBF poate fi
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utilizata ca o metoda de testare in vitro pentru a studia formarea stratului de apatita
pe suprafata implanturilor, astfel incat sa prezica bioactivitatea osoasa in vivo [144],
[146], [155]. Astfel, pentru ca un material artificial sa se lege de oasele vii, formarea
unui strat de apatita asemanator osului pe suprafata unui implant este de o importanta
semnificativa [156]. Consumul de ioni de calciu si de fosfat, prezenti in solutia SBF,
are ca rezultat spontan cresterea nucleelor de apatite de tip osos la suprafata
biomaterialelor in vitro. Prin urmare, formarea apatitei pe suprafata biomaterialelor,
inmuiata Tn solutia SBF, este considerata o dezvoltare cu succes a unor noi materiale
bioactive [8]. Tehnica SBF pentru modificarea suprafetei implanturilor metalice este de
obicei un proces consumator de timp si obtinerea straturilor uniforme de apatita pe
substrat dureaza cel putin 7 zile cu revigorarea zilnica a solutiei SBF [157]. Aceste
medii constau din 142.0 mM Na*, 5.0 mM Mg?*, 2.5 M Ca*, 147.8 mM CI,, 4.2 mM
HCOz", 1.0 mM HPO4? and 0.5 mM SO4?. Probele au fost cufundate n recipiente de
sticla umplute cu solutie SBF la o temperatura constanta de 37 °C, timp de 21 de zile.

Implanturile acoperite cu hidroxiapatita sunt utilizate pe scara larga pentru a
imbunatati osteoconductivitatea implanturilor metalice, structura lor fiind apropiata de
cea a componentei minerale osoase umane, in timp ce alumina este un material
ceramic care prezinta valori ridicate de duritate si bune caracteristici de rezistenta la
uzare in mediul fiziologic [104] .

Multe studii se concentreaza, de asemenea, in ultimii ani, pe obtinerea prin
diverse metode de depunere (pulverizare termica, laser, sol-gel etc.), de acoperiri cu
compozite constituite din materiale biocompatibile metalice si materiale ceramice
bioactive pe baza de fosfati de calciu biodegradabili.

Cercetarile prezentate in cadrul acestui capitol, publicate, conform referintelor
[144] si [146], au vizat obtinerea unor acoperiri Al2Os-HA utilizand metoda de
pulverizare termica cu flacara de mare viteza (HVOF) pe suprafata unui substrat de
titan, cu scopul imbunatatirii rezistentei la uzare si a biocompatibilitatii. In fapt scopul
prezentei cercetari a fost de a evalua proprietatile biologice ale celor doua tipuri de
acoperiri Al203-HA expuse intr-o solutie corporala simulata timp de 21 de zile.

6.1 Materialele utilizate. Aparate. Procedura experimentala

Ca material pentru substrat s-a utilizat o bara de titan grad 1-simbolizat Ti6Al4V
dupa ASTM F1472, caracterizat prin [37], [137]:

- microstructura dupa recoacere, formata din fazele a + 3;

- compozitia chimica formata din: 0.03% N,, 0,1 % C, 0.015 % H, 0.2 % Fe, 0.18
% O, rest Ti;

- proprietatile mecanice: rezistenta mecanica la rupere Rm = 900 MPa, limita de
curgere Rpo.2 = 830 MPa, alungirea la rupere 18 % si modulul de elasticitate E
=110-120 GPa.

Realizarea protezei din acest aliaj are la baza urmatoarele considerente [86], [108]:

este biocompatibil, are rezistenta la coroziune si uzare, rezistenta la oboseala timp
indelungat, proprietati foarte bune la suprafata de contact (energie superficiala,
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tensiune superficiala, sarcina superficiala), adeziune foarte mare faté de tesut, pretul
de cost este redus.

Ca material pentru substrat s-a utilizat o bara de titan comercial, care a fost taiata
in esantioane cu diametrul de 60 mm. inainte de depunere, suprafata substratului a
fost sablata cu nisip si curatata cu acetona (Fig.6.1a). Acoperirile au fost obtinute prin
metoda de pulverizare HVOF [144] folosind un amestec de pulbere de Al203-HA
(fig.6.1b). Pulberile au fost amestecate prin macinare intr-o moara cu bile, cu un raport
Al203 / HA (in % masa) al celor doud compozitii chimice de: 80% Al203 + 20% HA si
50% Al203 + 50% HA [146].

Morfologia straturilor de acoperire inainte si dupa imersarea lor in solutia fluidului
corporal simulat (SBF) a fost caracterizata prin microscopie electronica cu baleiaj
(SEM: Philips XL-30 echipat cu analizor EDAX).

-a- -b-
Fig.6.7 Imaginea macroscopica a substratului de suprafaté din titan: a — sablat cu nisip, b -
acoperit prin pulverizare HVOF cu pulbere de Al,Os-HA

Pentru depunere, a fost folosit un pistolet HVOF de 2700 DJM de la firma Sulzer
Metco, fig. 6.2.

Tn principiu, procedeul a constat in trecerea materialului de adaos sub forma de
pulbere prin jetul de plasma obtinuta [61]. Datoritd comprimarii puternice a jetului de
plasma in interiorul ajutajului, prin efecte termodinamice de racire si de strangulare
magnetica, se obtin temperaturi ridicate si viteze mari ale jetului de gaz ionizat. Datorita
temperaturii inalte pulberea s-a topit si a fost antrenata de jetul de gaz spre suprafata
protezei. Particulele, n stare plastica, adera pe aceasta suprafata.
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Alimentare pulbere
Camerade  Alimentare oxigen —
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g |0S|re apa

Camera de
amestec

Fig.6.2 Pistoletul pentru pulverizare termica HVOF [61]

Parametrii de pulverizare au fost: 430 I/min oxigen, 60 I/min propan si 470 I/min
aer, distanta de pulverizare fiind mentinuta la 170 mm.

Morfologia stratului pulverizat a fost caracterizata prin microscopie electronica
cu baleiaj (SEM: microscopul electronic Philips XL-30 echipat cu analizor EDAX), iar
natura fazelor a fost investigata prin analiza de difractie cu raze X utilizand o radiatie
CuKa (difractometru Philips X' Pert).

Rugozitatea Ra a materialelor depuse a fost masurata utilizdnd un echipament
SJ-201 de la firma Mitutoyo.

Pentru a determina rezistenta la uzare prin alunecare a stratului de acoperire si
a substratului de titan a fost utilizat un tribometru pin-on disc (Tr-20 Micro de la
DUCOM-Material Characterization System). Rata de uzura a materialelor a fost
calculata in functie de variatia adancimii urmei de uzare cu sarcina aplicata. Conditiile
de testare au fost: sarcina normala, 20 N, viteza relativa dintre bila (WC) si suprafata,
v = 20 cm/s si distanta de testare, 2000 mm (traiectoria a fost un cerc cu o raza de 15
mm).

6.2 Morfologia acoperirilor si compozitia fazelor

Morfologia straturilor de acoperire Thainte si dupa imersarea lor in solutia fluidului
corporal simulat (SBF) a fost caracterizata prin microscopie electronica cu baleiaj
(SEM: Philips XL-30 echipat cu analizor EDAX).

in fig. 6.3 se prezintd morfologia suprafetei stratului pulverizat folosind
compozitile de pulbere Al203/HA. Analizdnd imaginile SEM din fig. 6.3 si 6.4, se
observa ca nu au aparut defecte de pulverizare termica (fisuri, exfoliere etc.). Analizele
EDAX din fig. 6.5 confirma diferentele dintre compozitiile chimice ale acoperirilor.
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HV det mode | mag [J D spot HFW —_—30

20.00kV | BSED | ZCont | 5000x | 10.6 mm | 3.0 | 82.9 ym 50% as sprayed
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2\ det mode | mag [J D spot HFW —_—30ym

20.00 kv | BSED | ZCont | 5000x | 10.7 mm | 3.0 | 82.9 ym 50% as sprayed
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.

HV det mode mag [] WD spot ——30pm
20.00kV | BSED | ZCont | 5000 x | 10.7 mm | 3.0 | 82.9 ym 50% as sprayed

Fig. 6.3. Micrografile SEM ale straturilor depuse 50 % Al,O3+50% HA
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HV det mode mag | t W —30 [JITVI-“

20.00kV | BSED | ZCont | 5000x | 9.8 mm | 3.0 | 82.9 pm

;,“;n HV det mode mag [ WD spot

e X
U= 120.00kv | BSED | ZCont | 2000x | 9.8 mm | 3.0 | 207 ym

Fig.6.4 Micrografiile SEM ale straturilor depuse 80 % Al,0O3+20% HA
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P Elem Wt % At % K-Ratio  Z A F
CK 9.44 14.84 0.0164 1.0419 0.1670 1.0005
0K 54,04 63.77 0.1021 1.0245 0.1844 1.0002
AlK  10.05 7.03 0.0309 0.9541 0.3215 1.0030
PK 14,38 8.76 0.0534 0.9453 0.3921 1.0015
0 Cak 10.72 5.05 0.0738 0.9528 0.7220 1.0009
TiK 1.37 0.54 0.0082 0.8700 0.6882 1.0000
Al Total 100.00 100.00
Element Net Inte. Backgrd 1Inte. Error P/B
CK 1.66 0.16 9.63 10.67
0K 27.73 0.43 2.20 64.73
AlK 29.24 2.16 2.26 13.57
P K 57.90 1.61 1.54 35.97
Ca caK 88.91 1.18 1.22 75.26
o TiK 8.97 0.80 4.13 11.15
2.00 4.00 6.00 .00 10.00 keV
a)
Al
Elem Wt % At % K-Ratio z A F
C K 14.32 22.19 0.0255 1.0457 0.1704 1.0004
O K 46.84 54.48 0.0867 1.0282 0.1799 1.0002
AlK  21.10 14.55 0.0711 0.9576 0.3515 1.0015
P K 7.13 4.28 0.0222 0.9486 0.3278 1.0010
cak 5.01 2.33 0.0372 0.9562 0.7731 1.0044
TiK 5.59 2.17 0.0411 0.8732 0.8423 1.0000
o Total 100.00 100.00
Ca Element Net Inte. Backgrd Inte. Error P/B
P CK 10.04 0.54 4.38 18.61
0 K 93.26 1.57 1.39 59.53
ATK 253.03 6.41 0.85 39.51
P K 86.49 5.29 1.50 16. 35
cak 145.30 4.42 1.13 32.87
¢ Ca TiK 141.35 3.55 1.14 39.81
2.00 4.00 6.00 8.00 10.00 keV
b)

Fig. 6.5. Rezultatele analizelor EDAX ale straturilor depuse:
a - 50 % Al,03+50% HA, b -80 % Al,O3+20% HA

in fig. 6.6 si 6.7 sunt prezentate imaginile de difractie, XRD ale straturilor depuse.
in ambele cazuri, fazele identificate au fost Cas(PO4)3(OH), Cas (PO)s4, Al20z si
CaAl204. Pe langa fazele obisnuite, hidroxiapatita si fosfatul tricalcic, care sunt
identificate de obicei, se observa prezenta aluminei si a aluminatului de monocalciu
CaAl204, care este constituentul principal al cimenturilor de aluminat de calciu.

151

BUPT



Counts

®
® — Ca;(PO,);(OH)
O — AlLO;
m — Ca;(PO);
400 - o— CaAl:O,;
L ]
2004
(@)
®
(]
O
° o .
o ]
: LN J\ﬂ 728
0-
30 40 80 90 100

Posmon [°2Theta] (Copper (Cu))
Fig. 6.6 Difractograma XRD a stratului depus, 50 % Al.O3+50% HA
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Posmon [°2Theta] (Copper (Cu))
Fig. 6.7 Difractograma XRD a stratului depus, 80 %Al,03+20% HA

6.3 Comportarea la mineralizare in vitro a straturilor depuse

Comportarea la mineralizare in vitro a ambelor compozitii de straturi depuse prin
pulverizare termica, HVOF, (50% Al20s + 50% HA si 80% Al20s + 20% HA) a fost
evaluata prin imersarea lor in solutie SBF timp de 3 saptamani. Imaginile SEM din
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figurile 6.8 si 6.9 prezinta morfologia probelor expuse dupa curatarea lor in apa
distilatorului. Aceasta observatie este, de asemenea, confirmata de analizele EDAX

din fig. 6.10 si 6.11, unde, prin acest din urma spectru, s-a cuantificat o concentratie
mai mare de aluminiu pe suprafata acoperirii.

W [ det [ mode | mag El WD |
W= 20,00 kY | BSED | ZCont | 5000x | 10.1 mm | 2. 50 .‘\| 203 HA

Fig. 6.8 Imaginea SEM a suprafetei stratulu: compus din 50%AL03 + 50%HA
dupé mineralizare in vitro

20.00 kV | BSED | Z Co

Fig. 6.9 Imagmea SEM a suprafe;el stratulu: compus din 80%Al,03 + 20%HA
dupa mineralizare in vitro
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Ca

0 K 59.84 76.80 0.0755 1.0253 0.1533 1.0001
ATK 1.63 1.16 0.0047 0.9548 0.3011 1.0043
P K 18.61 11.55 0.0842 0.9464 0.4864 1.0024
CaK 19.92 10.49 0.1205 0.9538 0.7539 1.0002
Total 100.00 100.00

Al Ca

A S

2.00 4.00 6.00 8.00 10.00

Fig.6.10 Spectrul de dispersie in energie a razelor X al stratului compus din 50%AI,0s +
50%HA dupa mineralizare in vitro

0K 55.29 66.62 0.0886 1.0309 0.1554 1.0001
ATK  11.90 16.73 0.0073 0.9601 0.2858 1.0029
P K 12.32 7.67 0,0519 0.9517 0.4416 1.0020
cak 20.48 8.98 0.0700 0.9591 0.8044 1,0082
Total 100,00 100.00

! Il fl
T T

6.00 8.00 10.00

Fig.6.11 Spectrul de dispersie n energie a razelor X al stratului compus din 80%Al,0s +
20%HA dupéa mineralizare in vitro

Din analiza imaginilor din fig.6.10 si 6.11, in ambele cazuri, se observa o
germinare importanta a hidroxiapatitei biologice pe suprafata straturilor de acoperire.
Esantionul cu 50% HA pare sa aibd o concentratie mai mare pe cristalitele de
hidroxiapatita comparativ cu celalalt specimen.

Dezvoltarea si cresterea biologica a hidroxiapatitei arata o buna bioactivitate a
stratului depus folosind metoda de pulverizare HVOF. Aceasta este o conditie
necesara pentru implanturile medicale acoperite cu materiale bioactive pentru a
asigura o buna legaturd cu tesutul uman. Mai mult, pe suprafata stratului de
hidroxiapatita format (fig.6.8 si 6.9) se observa prezenta porilor interconectati. Ei au un
efect pozitiv in ceea ce priveste ancorarea tesutului si impiedica detasarea implantului.
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6.4 Masuratori de rugozitate a suprafetei

Rugozitatea unei suprafete reprezinta un parametru important ce
caracterizeaza calitatea straturilor de acoperire. Pentru cele mai multe aplicatii
biomedicale, in care se utilizeaza invelisul cu hidroxiapatita, este necesara o suprafata
rugoasa. Aceasta imbunatateste atasamentul initial al celulelor osteoblastice si
fenomenele de mineralizare.

in experimente, suprafata acoperirilor Al203-HA a fost evaluata in cinci zone
distincte, valoarea Ra fiind luata ca medie aritmetica intre cele cinci valori masurate
ale rugozitatii. Valorile obtinute sunt prezentate in tabelul 6.1.

Tabelul 6.1Rugozitatea acoperirilor pulverizate cu Al,O3-HA

Invelis Ra, pm
50% Al203+50% HA 5.64
80% Al203+20% HA 5.48

in ambele cazuri, valoarea medie a rugozitatii a fost Ra E 5,5 um.

6.5 Comportarea la uzare a straturilor depuse

Pentru a evalua comportamentul tribologic al materialelor, a fost testata
rezistenta la uzare a substratului de titan inainte si dupa depunerea prin pulverizare.
Evolutia coeficientului de frecare pentru materialele testate este prezentata in fig. 6.12,

iar valorile medii obtinute sunt prezentate in tabelul 6.2.

Tabelul 6.2 Valorilemedii ale coeficientului de frecare

Material Mmed
Titan 0.42
Invelis, 50% Al203+50% HA 0.52
Invelis, 80% Al203+20% HA 0.67

in cazul acoperirilor Al20s-HA s-au inregistrat valori mai mari pentru coeficientul
de frecare comparativ cu substratul Ti. Comportarea tribologica, diferita a materialelor
testate, a fost influentata de uzura contrapartidei. Pentru titan nu a existat nici o urma
de uzura pe suprafata contrapartidei, comparativ cu acoperirile Al2Os-HA, in care urma
uzurii partenerului de uzare (bila de WC) a fost mai mare, astfel incat suprafata de
contact dintre partenerii de uzura a fost mai mare si coeficientul de frecare a crescut.
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Fig. 6.12 Evolutia in timp a coeficientului de frecare pentru materialele testate

Rezistenta la uzare a materialelor a fost determinata in functie de volumul de
material Indepartat (pierdut) (fig.6.13). intrucat a fost de asteptat ca depunerea de
Al203-HA sa aiba un efect pozitiv asupra comportamentului la uzare prin alunecare,
rata de uzura a titanului acoperit a prezentat o valoare mai mica. Acoperirea cu 80%
Al203 + 20% HA a avut cea mai buna rezistenta la uzare din cauza cantitatii mai mari
de faza de alumina.
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Materials
| B Ti substrate BAI203/HA-50/50 BAI203/HA-80/20 ‘
Fig. 6.13 Vitezele de uzare ale materialelor testate
6.6. Concluzii

Imersarea straturilor de  acoperire, Al203-HA, depuse prin metoda de
pulverizare termica cu flacara de mare viteza, HVOF, pe suprafata titanului pur
comercial, Tn solutie SBF, a aratat ca se obtin rezultate pozitive in ceea ce priveste
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biocompatibilitatea acestora. Pe suprafata esantioanelor expuse s-a dezvoltat si a
crescut hidroxiapatita biologica, prezentand o buna bioactivitate a acoperirii depuse.

Metoda de pulverizare cu flacara de mare viteza (HVOF) poate fi utilizata pentru
obtinerea straturilor de acoperire Al203-HA a suprafetei unui substrat de titan cu scopul
imbunatatirii rezistentei la uzare si a biocompatibilitatii.

Imaginile de difractie cu raze X au aratat ca structura hidroxiapatitei nu a suferit
modificari importante, care ar putea descreste restaurarea tesutului osos. Mai mult,
rugozitatea masurata a suprafetei a aratat valori ridicate (Ra = 5,5 ym) care asigura o
osteointegrare buna a implantului in corpul uman datorita unei suprafete de contact
mai mari.

Prezenta aluminei in acoperirile depuse a imbunatatit rezistenta la uzare a
titanului de aproximativ 2-3 ori.

157

BUPT



CAPITLOUL 7

CONCLUZII GENERALE. CONTRIBUTII PERSONALE. DIRECTII VIITOARE
DE CERCETARE

7.1 Concluzii generale

- Ca urmare a diversitatii activitatilor desfasurate de persoanele cu handicap
locomotor, studiul experimental al protezelor, utilizarea metodelor numerice de analiza
si simulare continua a fi o problema de actualitate, ca urmare a cresterii numarului de
persoane si a angrenarii lor in diverse competitii sportive.

- Dezvoltarea biomecanicii a condus la softuri de simulare si analiza, dar si la
realizarea de echipamente/sisteme performante, conduse de calculatoare, pentru
realizarea testelor experimentale.

- Crearea de noi materiale (polimeri, aliajelor metalice, materiale ceramice,
compozite pe baza de fibra de carbon si de sticla, etc), prin tehnologii de ultima
generatie, si principile de selectie pentru fabricarea componentelor protezelor
ortopedice conduc la eliminarea conceptului de persoana handicap, ca mers si forma
de activitate.

- Ideile de baza la alegerea materialelor de fabricatie, ramén aceleasi, stabilite
prin gandirile ingineresti, corespunzator solicitarilor la care protezele sunt supuse in
timpul exploatarii. Criteriul de baza este cel al naturii (din punct de vedere fizico-chimic
si structural).

- Cele mai folosite materiale la fabricarea componentelor de proteze ortopedice,
sunt: aliaje metalice, fibra de carbon, fibra de sticla. compozite ceramice si polimerice.
Pentru tija protezei, (componenta cea mai solicitata) se folosesc cu preponderenta
aliaje metalice (oteluri inoxidabile, aliaje cu baza de aluminiu), fibra de carbon sau de
sticla. Pentru partile de fixare de restul piciorului (partea neamputata) si pentru cea de
sprijin (care inlocuieste talpa) folosesc: aliaje metalice usoare, compozite pe baza de
amestecuri polimerice, diverse forme de materiale compozite. Pentru partile de fixare
de restul piciorului (partea neamputata) si pentru cea de sprijin (care inlocuieste talpa),
functie de activitatea persoanei, se folosesc: aliaje metalice usoare, compozite pe baza
de amestecuri polimerice, diverse forme de materiale compozite..

- Testele experimentale, urmate de simularea numerica, trebuie sa continue
pentru a se obtine proteze eficiente in mersul de zi de zi, mai ales pentru in miscarea
sportiva prin care se stabilizeaza psihologia handicapatului si nu duce la izolarea sa
ca individ.

- Studiul reactiunii plantare GRF in cazul analizei dinamice arata ca persoana
handicapata are o incredere foarte scazuta in piciorul cu proteza chiar daca aceasta o
eficientd mai buna. Aceasta neincredere este dependenta de gradul de folosire si de
obisnuinta sa cu proteza.
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- Pentru persoanele cu handicap la un singur picior, cum este cazul celui folosit
in cadrul testelor din prezenta teza, mersul este influentat de tipul protezei, cu diferente
observabile la miscarea de balans - schimbarea intre piciorului protezat si cel sanatos.

Pentru persoanele cu amputare la nivel transtibial, care utilizeaza proteza de
gamba — modulara cu vacuum sau proteza de gamba— modulara cu manson
intern din silicon valoarea fortelor de reactiune plantara, pozitia centrului de greutate,
pozitia centrului de presiune (spre calcai sau spre metatarsiene), in timpul mersului,
sunt determinate de obisnuinta individului cu proteza, dar si de modul in care el si-a
format mersul Tnhainte de handicap.

- Indiferent de forma protezei, sau gardul de acomodare a individului cu
aceasta, exista tendinta de deplasare a centrului de greutate spre inainte.

- Consumul energetic, in timpul deplasarii cu proteza, este dependent de forma
protezei si de sistemul de fixare pe partea neamputatd a piciorului, ca urmare a
deplasarilor unghiulare de la nivelul soldului si genunchiului.

- Corectarea sistemului cinematic de deplasare, spre o forma corecta, care sa
nu afecteze si alte parti ale corpului sanatos, impune realizarea de articulatii mobile la
nivelul gleznei, similare geometric-functional formei- reale.

- Folosirea de noi tehnologii, prototiparea rapida (printare 3D), in fabricarea
componentelor protezelor.

- Testele experimentale de solicitare la tractiune si compresiune monoaxiala
aratd dependenta, comportarii si ruperii compozitului stratificat din 4 lamine de
orientarea laminelor, de formarea fisurilor, propagarea acestora si modul de rupere a
fibrelor de carbon.

- Modelarea si analizele numerica realizata pe o proteza comerciala din material
compozit satin 5H, arata beneficiul utilizarii softurilor profesionale in estimarea valorii
parametrilor ce definesc starea de tensiuni si deformatii, al optimizarii topologice si a
formei geometrice.

- Imersarea straturilor de acoperire, Al20s-HA, depuse prin metoda de
pulverizare termica cu flacara de mare vitezd, HVOF, pe suprafata titanului pur
comercial, in solutie SBF, a aratat ca se obtin rezultate pozitive in ceea ce priveste
biocompatibilitatea acestora.

- Reconditionarea protezelor interne, cum este cea de sold, realizate din
material biocompatibil pe baza de titan, se poate realiza prin folosirea metodei de
pulverizare cu flacara de mare viteza (HVOF) prin care se asigura formarea straturilor
de acoperire de Al203-HA, biocompatibile, rezistente la uzare.

7.2 Contributii personale.

Contributiile personale, aduse prin prezenta lucrare de doctorat, sunt:

- analiza materialelor folosite la componentele protezelor, functie de aplicatie si
activitatea handicapatului, pe baza proprietatilor fizico-mecanice si a structurii;

- s-a demonstrat ca alegerea materialelor din care sunt fabricate componentele
protezei ortopedice, depind de gradul de handicap si de activitatea handicapatului
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(doar pentru mers sau pentru o anumita forma de sport practicata) si ca trebuie sa
prezinte elasticitate si rezistenta la solicitarile mecanice determinate de tipul mersului;

- realizarea testelor statice si dinamice de mers, cu sistemul ZEBRIS, pe o
persoana cu handicap transibial, folosind doua tipuri de proteze: de gamba — modulara
cu manson intern din silicon si de gamba — modulara cu vacuum;

- punerea in evidenta a cauzelor ce au dus la diferente de mers, prin trecerea
de la proteza de gamba — modulara cu manson intern din silicon la proteza de gamba
— modulara cu vacuum;

- evidentierea diferentei de consumul energetic, realizat in timpul deplasarii, pe
baza valorilor parametrilor caracteristici, care arata gradul de acomodare si eficienta
al protezei asupra mersului persoanei handicapate locomotor;

- realizarea analizei numerice, cu soft specializat, pe proteza de gamba —
modulara cu manson intern din silicon, prin care s-a aratat ca aliajul cu baza de
aluminiu 6061-T6, folosit la realizarea tijei protezei, este adecvat ales, suporta
solicitarea de compresiune (apasare) la mers sau static, fara a prezenta pericol de
rupere;

- construirea conceptelor, pentru folosirea elementelor 186, 187 si CONTA174
in analiza cu elemente finite a protezei cercetate experimental,

- identificarea cauzelor care pot duce la pierderea stabilitatii statice sau
dinamice a protezei cu tija din aliaj si aluminiu 6061-T6;

- pe baza rezultatelor obtinute prin simulare numerica s-a aratat ca pentru patru
valori ale factorului de multiplicare a fortei de compresiune/apasare (44,838,; 46,265;
340,24 si 348,16) deformatia maxima nu depaseste 1,014, ceea ce arata ca proteza
ortopedica de gamba — modulara cu manson intern din silicon, este stabila din punct
de vedere dinamic si static;

- evidentierea dependentei, timpului de pas, fazei de balans, lungimea pasului,
cadentei si viteza de deplasare de tipul protezei;

- cu ajutorul programului realizat in software-ul Matlab, luand in considerare
variabilele anatomice ale persoanei folosite in experiment, s-au determinat curbele de
variatie pentru reactiunea plantara totala, pentru variatia unghiulara din articulatia
genunchiului si pentru variatia unghiulara din articulatia soldului;

- validarea datelor masurate experimental cu sistemul Zebris CMS-HS si FDM
de catre medicii specialisti de la spitalul Judetean Timisoara, sectia Ortopedie;

- demonstrarea necesitatii unei articulatii mobile la nivelul gleznei pentru a nu
modifica comportamentul cinematic al persoanei cu handicap si a nu afecta si membrul
sanatos;

- realizarea testelor statice de tractiune si compresiune monoaxiala pe doua
tipuri de compozit stratificat simetric format din 4 lamine suprapuse orientate la 0° si
45°.

- selectarea relatiilor analitice, a criteriilor adecvate si folosirea software-urilor
comerciale Abaqus/CAE 2017 si SolidWorks® Simulation 2019 pentru modelarea si
simularea numerica a protezei comerciale realizata din compozit cu structura de tipul
satin 5H.
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- realizarea de straturi de acoperire de Al203-HA, pe aliaj de titan, folosind

metoda HVOF, care a marit de circa 3 ori rezistenta la uzare prin frecare.

7.3 Directii viitoare de cercetare:

cercetari experimentale si analize cu element finit pe proteze ale membrelor
superioare

cercetari experimentale si modelari numerice ale diverselor proteze pentru
membrele inferioare, destinate sportivilor cu handicap locomotor

cercetari experimentale si analize numerice pe proteze de sold

studii si cercetari pe diverse materiale folosite in fabricarea componentelor de
proteze de membre inferioare puternic solicitate

continuarea testelor cu sistemul Zebris si pentru persoane cu proteze
locomotoare la ambele picioare.
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