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Rezumat: In societatea modernd, afectiunile si traumatismele
scheletului osos uman reprezinta o problema majora de sanatate
publica. Incidenta acestora depinde de factori socio-economici si
culturali, constituind cauza unor diferite tipuri de invaliditati,
uneori permanente sau chiar a deceselor posttraumatice.
Lucrarea contine atdt aspecte legate de anatomia articulatiei
coxofemurale cat si aspecte legate de biomecanica acesteia. Sunt
analizate cu element finit oasele componente ale acestei
articulatii si endoprotezele proiectate atat implantate in femur cat
si separat. In urma cercetarilor intreprinse s-au prototipat 2
endoproteze cu structura lattice si 7 epruvete cu astfel de
structuri si 1 endoproteza metalica prin intermediul tehnologiilor
de frezare CNC.
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Introducere

Noua abordare a sanatatii publice, orientata spre prevenire, educatie si
tratament, impune totodata integrarea medicinei cu ingineria medicald, in contextul
dezvoltarii spre o societate europeand avand ca deziderat imbunatatirea calitatii
vietii.

Tn societatea modernd, afectiunile si traumatismele scheletului osos uman
reprezintda o problema majora de sanatate publica. Incidenta acestora depinde de
factori socio-economici si culturali, constituind cauza unor diferite tipuri de
invaliditati, uneori permanente sau chiar a deceselor posttraumatice.

Artroplastia de sold este o interventie chirurgicala ortopedicd ce are drept
scop restabilirea functionalitatii articulatiei coxo-femurale deteriorate de un proces
patologic oarecare. Conform Registrului National de Endoprotezare, operatia de
endoprotezare a articulatiei soldului este cea mai des intalnita in Romania, in anii
2008 si 2009 inregistrandu-se peste 8700 de operatii primare si peste 450 revizii,
numarul cazurilor scazand semnificativ in anul 2010 datorita conditiilor economice.

Endoprotezarea soldului, atat cu proteze partiale, cat si cu proteze totale in
cazul coxartrozei avansate, reprezintda un aspect de maxima importantd, atat
datorita ponderii mari a acestei patologii, cat si gravelor posibilitati de evolutie.

Pe plan mondial in domeniul implantologiei, in general, precum si in
domeniile complementare, sunt elaborate numeroase studii teoretice si aplicative
pentru conceperea si realizarea de noi implanturi, proteze, dispozitive de fixare
externa si instrumente necesare pentru interventiile chirurgicale, precum si noi
tehnici chirurgicale.

Alegerea temei prezentei teze de doctorat se datoreaza in primul rand
importantei pe care o are pe plan mondial tratamentul chirurgical de endoprotezare
a soldului, dar si colaborarii dintre colectivul de Inginerie medicala din Baza de
cercetare cu utilizatori multipli CMPICSU din Universitatea Politehnica din Timisoara
si Clinica de Otopedie si Traumatologie nr. 1 din Timisoara.

Astfel, principalele obiective vizate de aceasta teza de doctorat au urmarit
urmatoarele aspecte:

« Pornind de la materialul bibliografic existent, sa se realizeze un studiu
complex referitor la stadiul actual al cercetarii in domeniul endoprotezarii
soldului, prin identificarea principiilor si metodelor de protezare, a
biomaterialelor folosite pentru realizarea endoprotezelor, a tehnologiilor
moderne de fabricatie, dar, mai ales, a tendintelor actuale referitoare la
noile tipuri de endoproteze, urmarind atat osteointegrarea acestora, cat si
functionalitatea pe termen lung;

Folosind tehnici CAD de modelare geometrica si reconstructii 3D, sa se

modeleze articulatia coxofemurald in vederea conceperii unor implanturi

personalizate;

« Analiza comportamentului biomecanic al articulatiei soldului, cu si fara
endoproteza, folosind metoda elementului finit;

e Analiza diferitelor tipuri de structuri lattice care pot fi folosite in
implantologie, a caracteristicilor geometrice ale acestora, dar mai ales a
comportamentului mecanic al unor endoproteze de sold care au integrate
astfel de structuri Tn coada tijei;
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Introducere 9

« Proiectarea si realizarea prin tehnologii de prototipare rapida a unor
epruvete de structuri lattice si analiza comparativa a acestora;

« Proiectarea si analiza numericd a unor endoproteze cu structuri lattice
integrate n tija acestora, urmarind atat aspectele geometrice, cat si
comportamentul biomecanic al acestora;

e Validarea modelelor concepute prin prototiparea acestora folosind
tehnologii de prototipare rapida;

« Evaluarea recuperarii unor pacienti cu endoproteze, atat pe baza datelor
clinice, cat si folosind sisteme instrumentate de analiza a mersului si a
distributiei presiunii plantare.

Continutul tezei se intinde pe 236 pagini si are o structurda organizata pe
sapte capitole dintre care doua sunt preponderent de sinteza bibliografica, patru
contin studiile intreprinse, iar ultimul este de contributii si directii viitoare de
cercetare, toate fiind precedate de prezenta introducere. Teza mai cuprinde si o lista
bibliografica ce contine un numar de 265 titluri, majoritatea cu data recenta.

Capitolul 1: Stadiul actual Tn domeniul artroplastiei de sold este
structurat pe opt subcapitole. Primul subcapitol prezintd un studiu sintetizat privind
istoricul artroplastiei si are ca scop cunoasterea principalele inovatii aduse Tn acest
domeniu de-a lungul anilor.

Urmeaza subcapitolul 1.2 in care este realizatéd o clasificare originald a
endoprotezelor existente pe piata tindnd cont de mai multe aspecte. Era nevoie de o
astfel de clasificare deoarece in literatura de specialitate nu exista una asa de
completa ca cea prezentatd cat si pentru a putea incadra mai usor endoprotezele
proiectate Tn capitolul 4. Tot in acest capitol este realizat un studiu bibliografic
sintetizat privind design-ul endoprotezelor de sold existente pe piatd si a firmelor
producatoare. Acest studiu a condus la o mai buna cunoastere a modelelor de
endoproteze coxofemurale existente deja pe piata si la directiile de evolutie ale
acestora.

Biomaterialele joaca un rol foarte important in aceasta teza si sunt tratate in
subcapitolul 1.3. Acest subcapitol prezinta un studiu bibliografic sintetizat al
principalelor clase de biomateriale, caracteristici ale acestora si problemele care pot
aparea la diferite tipuri de biomateriale. De asemenea, a mai fost intocmita si o
clasificare a endoprotezelor de sold in functie de biomaterialele folosite la realizarea
componentelor acestora.

In prezent nu mai sunt agreate endoprotezele cu coada lustruita fixate cu
ciment, ci cele cu diferite depuneri pe suprafete fixate prin presare. Pentru a
cunoaste principalele tipuri de depuneri utilizate a fost realizat un studiu al
principalelor tipuri de astfel de acoperiri in subcapitolul 1.4.

Exista mai multe tehnologii de realizare a endoprotezelor. Pentru a le
cunoaste pe cele mai noi cat si limitarile design-ului care se poate realiza cu fiecare
in parte, a fost realizat un studiu al acestora in subcapitolul 1.5. Pe lénga
prezentarea unor principii generale ale masinilor CNC, studiul prezintda si aspecte
legate de tehnologiile de prototipare rapida in care sunt expuse principiile de
functionare a celor mai utilizate tipuri de astfel de masini in domeniul studiat.
Principiile de functionare sunt explicate prin intermediul unor scheme de
functionare.

Metodele de testare a endoprotezelor de sold au fost studiate in subcapitolul
1.6 cu scopul de a cunoaste performantele mecanice care trebuie indeplinite de
acestea.
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10 Introducere

Tn subcapitolul 1.7 sunt studiate tipurile de uzura a endoprotezelor de sold,
a factorilor care conduc la aceasta si a mecanismelor de producere a uzurii. Acest
studiu a avut ca scop intelegerea tipurile si procesele de uzura a endoprotezelor.

Subcapitolul 1.8 prezinta concluziile capitolului 1.

Capitolul: 2 Studiul anatomiei si fiziologiei articulatiei coxofemurale
este structurat pe cinci subcapitole si prezintda aspecte legate de anatomia generala
si functionald a articulatiei coxofemurale, comportamentul biomecanic al acestei
articulatii si principalele tipuri de fracturi care pot aparea la nivelul acestei articulatii.
Subcapitolul 2.1 prezinta un studiu anatomic al oaselor componente articulatiei
coxofemurale si aspecte legate de comportamentul mecanic al tesutului osos cortical
Si spongios.

Tn cadrul subcapitolului 2.2 sunt studiate aspecte legate de limitarile miscarii
articulatiei coxofemurale, oasele si muschii care intra in componenta acesteia si se
continud cu prezentarea anatomiei functionale a articulatiei coxofemurale. Tot in
acest subcapitol a fost intocmit un studiu pe 20 de pacienti dintre care 10 de sex
feminin si 10 de sex masculin pentru a scoate in evidenta diferenta intre unghiul
CCD intalnit la sexul feminin si cel masculin.

Subcapitolul 2.3 inglobeaza un studiu al comportamentului biomecanic al
articulatiei coxofemurale care a avut ca scop o mai buna intelegere a valorilor si
directiilor fortelor care actioneaza in aceasta. Studiul prezinta calcule prin care se
pot determina incarcarile din articulatia coxofemurala in faza de stadnd in picioare a
mersului lent normal. Utilizand aceste formule, a fost determinata forta de incarcare
necesara pentru analiza cu element finit a endoprotezelor personalizate proiectate in
capitolul 4. Tot aici sunt studiate metode in vivo de masurare a distributiei presiunii
pe suprafata articulatiei soldului. Aceste cunostinte vor fi utilizate pentru analizele
cu element finit ale endoprotezelor proiectate.

Tn subcapitolul 2.4 sunt studiate principalele tipuri de fracturi care pot
aparea la nivelul articulatiei soldului. Cunoasterea tipurilor de fracturi care pot
aparea la nivelul articulatiei coxofemurale, valorile si distributiile tensiunilor
exercitate Tn aceasta articulatie, cat si a functionalitatii acesteia pe care
endoprotezele trebuie sa o redea cat mai bine, a contribuit, in capitolele urmatoare,
la proiectarea unor endoproteze care sa ofere performante mult mai bune.

Subcapitolulul 2.5 Tncheie capitolul 2 prin expunerea concluziile rezultate.

Capitolul: 3 Modelarea 3D a articulatiei coxofemurale si analiza starii
de tensiune si deformatii este structurat pe trei subcapitole si cuprinde metoda
de achizitie si procesare a imaginilor CT utilizate la modelarea 3D si analiza cu
element finit a articulatiei coxofemurale.

Primul subcapitol se refera la reconstructia 3D a oaselor care compun
articulatia coxofemurala si a cartilajelor aferente acestora la un pacient aflat n
viata. Se prezinta o solutie de pozitionare a pacientului in faza de mers sprijin
monopodal a mersului lent in timpul investigatiei CT. Subcapitolul continua cu
prezentarea etapelor succesive de modelare 3D a femurului stang/drept si cea a
osului coxal stang/drept din imagini CT si a cartilajelor aferente utilizand un
program CAD. Un obiectiv important propus in acest subcapitol il reprezinta
investigarea si, dupa caz, retuzarea modelelor 3D astfel incat sa poata fi analizate
cu element finit in software-ul Ansys Workbench. Acest subcapitol prezinta si o
solutie de importare a modelelor 3D in format .igs din software-ul Mimics n
SolidWorks.

Subcapitolul 3.2 prezintd etapele analizei cu element finit a articulatiei
coxofemurale si rezultatele acesteia. Acest subcapitol este esential pentru
cunoasterea starii de tensiune si deformare a articulatiei.
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Capitolul se Incheie cu subcapitolul 3.3 care prezinta concluziile generale.

Capitolul: 4 Proiectarea si analiza numerica a unor endoproteze de
sold are o structura organizata pe opt subcapitole si noua sub-subcapitole si vizeaza
modelarea unor endoproteze de sold cu si fara structuri de tip lattice.

Tn subcapitolul 4.1 este prezentat un studiu al caracteristicilor geometrice
ale tijelor endoprotezelor existente pe piata, punctand avantajele si dezavantajele
acestora. Studiul prezintd aspecte legate de sectiunea orizontald si transversald a
tijelor cat si de curbura acestora.

Tn continuare, subcapitolul 4.2 se refera la o solutie de proiectare si FEA a
endoprotezelor personalizate. Pentru inceput se prezinta procesul de realizare a
modelului 3D a femurului din imaginile CT, model care cuprinde si geometria
canalului medular. Urmeaza o solutie de importare a modelelor 3D din programul
Mimics in SolidWorks. Diferenta intre aceasta si cea prezentata in capitolul
precedent consta in faptul cd modelele au fost salvate in format .txt (nor de puncte)
si regenerate in programul SolidWorks. Tn continuare este prezentat procesul de
modelare 3D a trei endoproteze personalizate cu sectiuni diferite. Folosind acest
proces, tija a putut fi modelata tinand cont de suprafata canalului medular si a
tesutului osos trabecular. Subcapitolul se incheie prin prezentarea si comentarea cu
prezentarea si comentarea rezultatelor evaluarii starii de tensiune si deformare a
celor trei tije.

Subcapitolul 4.3 prezintda un studiu sintetizat cu privire la dimensiunile si
comportamentul structurile lattice studiate si fabricate de catre alti cercetatori.

Urmatorul subcapitol prezinta procesul de modelare a unei tije cu coada
lunga si structuri lattice pe o portiune a acesteia. Se prezinta si o solutie de
modelare a structurilor lattice simple. Subcapitolul continud cu prezentarea unei
solutii de calcul pentru determinarea celor trei componente ale fortei de incarcare a
articulatiei tinand cont de directia acesteia indicate in ISO 7206. In incheierea
subcapitolului sunt prezentate si discutate starile de tensiune si deformare care apar
la nivelul intregii endoproteze cu structura lattice simpla, la nivelul structurii cat si la
interfata structura-tija.

Subcapitolul 4.5 prezintd solutii de modelare 3D a endoprotezelor cu coada
scurtd si structura lattice complexa pe o portiune mare a acestora. In aceasta
directie sunt studiate avantajele si dezavantajele software-urilor dedicate modelarii
structurilor lattice complexe si o solutie de modelare a acestora utilizand un
software CAD. Prin intermendiul solutiei CAD sunt modelate unsprezece astfel de
endoproteze. Subcapitolul se incheie cu prezentarea si discutarea starilor de
tensiune si deformare care apar la nivelul endoprotezelor cu coada scurtd si
structura lattice complexa.

Subcapitolul 4.6 prezinta o metoda de determinare a modulului Young
echivalent al unei structuri lattice utilizand rezultatele unei analize cu element finit.

Tn subcapitolul 4.7 este studiat efectul structurilor lattice asupra tesutului
osos aflat in crestere.

Capitolul se incheie cu subcapitolul 4.8 care prezinta concluziile generale.

Capitolul: 5 Fabricarea structurilor lattice si a endoprotezelor cu tija
scurta este structurat pe trei subcapitole si doua sub-subcapitole si vizeaza
elaborarea unor prototipuri de endoproteze cu si fara structuri lattice.

Subcapitolul 5.1 prezintd procesul de realizare practica a unor epruvete cu
structuri lattice si a tijelor cu structura lattice utilizand masina FORMIGA P 100.
Aceasta masina exista in dotarea Centrului de cercetare CMPICSU, Laboratorul de
Microprodictie-Fabricatie rapida prin prototipare din cadrul Universitatii Politehnica
din Timisoara. Tot in cadrul acestui subcapitol este determinat un factor de scalare a
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endoprotezei pe axele x, y si z. Subcapitolul mai prezinta procesul de sablare cu aer
a epruvetelor prototipate si un studiul asupra dimensiunilor si greutati acestora.

Tn Subcapitolul 5.2 se prezintd procesul de realizare practica a unei
endoproteze de sold cu coada scurta utilizdnd tehnologiile de frezare CNC si aschiere
clasica. Astfel este prezentat procesul de realizare a cozi endoprotezei utilizdnd
tehnologiile de frezare CNC si a bilei utilizand tehnologiile de aschiere clasica.
Subcapitolul continud cu expunerea procesului de slefuire si sablare a endoprotezei.
Studiul dimensional al porilor rezultati in urma sablarii incheie acest subcapitol si a
fost realizat prin intermediul microscopului Olympus BX41 M din cadrul Centrului de
Micro si Nanoingineria Materialelor si a Structurilor Inteligente din Universitatea
Politehnica din Timigoara.

Subcapitolul 5.3 expune concluziile acestui capitol.

Capitolul: 6 Tehnici de evaluare a recuperarii persoanelor protezate
este structurat pe cinci subcapitole si prezinta in primul subcapitol anamneza a doi
pacienti care au fost internati la Clinica I de Ortopedie-Traumatologie a Spitalului
Clinic Judetean de Urgente Timisoara.

Subcapitolul 6.2 prezinta evaluarea radiografica a celor doi pacienti.

Subcapitolul 6.3 prezinta interventia chirurgicald efectuata pentru
implantarea unei endoproteze partiale la unul dintre cei doi pacienti.

Subcapitolul 6.4 prezinta procesul de analiza a miscarii si a distributiei
presiunii plantare pre-operator si post-operator a pacientilor folosind sistemele
Zebris CMS-HS si FDM existente in dotarea Laboratorului de Analiza a Miscarii al
BCUM CMPICSU din cadrul Universitatii Politehnica din Timisoara. in urma analizelor
au fost generate rapoartele prezentate si comentate in incheierea subcapitolului.

Subcapitolul 6.5 prezinta concluziile acestui capitol.

Capitolul: 7 Contributii si directii viitoare de cercetare prezinta
contribitiile autorului si directiile viitoare de cercetare.

Aceasta teza reprezinta rezultatul cercetarilor intreprinse de catre autor pe
parcursul stagiului de doctorat, cu sprijinul stiintific si logistic al unui numar
important de persoane si al mai multor institutii, Universitatea Politehnica din
Timisoara, Universitatea de Medicind si Farmacie din Timisoara si Clinica de
Otopedie si Traumatologie nr. 1 din Timisoara, carora le multumesc pe aceasta cale.
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1. STADIUL ACTUAL TN DOMENIUL
ARTROPLASTIEI DE SOLD

Proteza este un aparat sau o piesa medicala care inlocuieste in intregime
sau partial un organ, membru sau segment de membru lipsa sau deficient [262]
[183].

Endoproteza este o proteza inclusa in interiorul corpului [185].

Artroplastia este o interventie chirurgicald cu scopul de a reda miscarea
articulatjilor afectate [185].

In prezent, aproximativ 800.000 de endoproteze de sold sunt implantate
anual in lume dintre care numai in Statele Unite peste 250.000 [14]. Aceste fapte
fac din artroplastia de sold cea mai intélnita artroplastie din prezent.

Conform statisticilor Registrului National de Endoprotezare, pentru Romania
anul 2009 a insemnat 8715 operatii primare de endoprotezare a soldului si 541 de
revizii. In operatiile primare au fost 5941 endoproteze totale, 2221 de tip More si
507 bipolare. Din punct de vedere al fixarii endoprotezelor totale 3053 au fost
cimentate, 2754 necimentate si 134 hibride [229].

1.1 Scurt istoric

Se poate spune ca istoricul endoprotezelor incepe in anul 1829 cand H.S.
Levert a inceput primele studii pentru a determina biocompatibilitatea argintului,
aurului, plumbului si a platinei prin teste pe caini.

Joseph Lister a introdus sterilizarea In anul 1870, reducand astfel aparitia
infectiilor.

H. Hansmann a devenit primul chirurg care a folosit placute metalice interne
pentru fixarea fracturilor, in anul 1886 [202].

In anul 1890, in Germania, Gluck a realizat prima operatie de inlocuire a
articulatiei coxo-femurale. Endoproteza folosita de el cuprindea o bila si o cupa
scluptate in fildes, acestea fiind fixate pe os cu un clei alcatuit din colofoniu, pudra
de piatrd ponce si ipsos. Din cauza problemelor legate de infectii, el i-a avertizat pe
ceilalti impotriva acestui tip de artroplastie.

Tn anul 1895 Wilhelm Roentgen a identificat razele x, acestea devenind o
unelta critica de diagnostic pentru medicii ortopezi.

Frenchman Pierre Delbet a fost primul care a folosit o endoproteza realizata
din cauciuc, Tn anul 1919.

Timp de decenii, chirurgii si cercetatorii nu au putu sa gaseasca un material
biocompatibil cu corpul uman si care sa fii putut rezista si fortelor care apar in
artictlatie. In 1925, M.N. Smith-Petersen, un chirurg din Boston a realizat o cupa din
sticla care se aseza intre bila si cupa acetabualra a articulatiei soldului. Sticla a fost
biocompatibild, dar nu putea sa reziste fortelor aparute in articulatie [201].

Penicilina a fost descoperita in anul 1928 de catre Sir Thomas Fleming.

Boston, anul 1931, chirurgul Marius Smith-Petersen a realizat o cupa
metalica folosita la inlocuirea partiala a articulatiei.
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14 Stadiul actual in domeniul artroplastiei de sold 1

Tn 1936, Dr. C.S. Venable si Dr.W.G. au introdus aliajul CoCr in ortopedie,
puternic si rezistent la coroziune, care a inceput sa fie aproape imediat folosit pe
scard largad la realizarea implanturilor chirurgicale.

In 1938, in Londra, Wiles a expus pentru prima data ideea unei proteze de
nlocuire totala a soldului din otel inoxidabil, formata dintr-o componenta femurala si
din componenta acetabulara. A folosit aceasta endoproteza la 6 pacienti. Rezultatele
acestui studiu au fost facute publice in 1950, dupa ce a fost observata pierderea
suruburilor care intrau in componenta protezei.

Tn anul 1946, in Paris, Dr. Jean Judet si fratele s3u, Dr. Robert Judet au
foloito endoprotezd de sold din material acrilic (figura 1.1.a). Aceasta nu a avut
susces datorita ratei mari de uzurda [84]. Ideea lor I|-a inspirat pe Dr. Edward J.
Haboush sa utilizeze ciment acrilic pentru a fixa protezei in os [69].

Austin T. Moore (1950) (figura 1.1.b;) din Carolina de Sud Frederick si
Thompson R. (1951) (figura 1.1.b,) din New York, au dezvoltat, separat,
endoproteze pentru capul femural. Aceste endoproteze nu prezentau cupa
acetabulara. Metoda a devenit foarte populara in anii 1950, dar rezulatele ei nu
puteau fi prezise iar pacientii acuzau dureri. Anul 1961 a adus o varianta
prezentate solutii constructive ale acestor tipuri de endoproteze realizate dealungul
timpului [23] [135].

Tn anul 1950 a fost realizat primul aliaj de titan care putea fi folosit la
implantele chirurgicale.

Cativa chirurgic au inceput sa foloseasca regulat endoproteze realizate din
otel inoxidabil in anul 1951.

Englezul, John Charnley a cercetat metode de inlocuire a capului femural si
al acetabulului. Tn anul 1959 Charnley a folosit o endoproteza care avea tija
metalica impreunad cu o cupa din polietilena cu greutate moleculara ridicata, acesta
fixandu-se in os cu ciment osos (polimetilmetacrilat) si a obtinut rezultate pozitive.
In anul 1961 Charnley a ajuns sa practice in mod curent aceasta procedurs,
obtinand rezultate pozitive. Majoritatea modelelor existente pe piata in prezent se
bazeaza pe modelul acestei endoproteze [199] [203].

Tn anul 1970 materialele poroase au inceput s3 fie testate pentru a fi folosite
la realizarea implanturilor. Tn figurile 1.1.c;-1.1.c;; sunt prezentate solutii
constructive ale endoprotezelor cu acoperiri.

Odata cu anul 1979 au aparut sistemele CAD/CAM, acestea permitand
proiectarea rapida si evolutia ideilor de productie.

In anii 1980 artroscopia si procedeul de stimulare electricd a cresterii
tesutului osos au fost imbunatatite.

Tot Tn anii 1980 au aparut primele endoproteze personalizate. Prima
contributie in acest domeniu a avuto Bombelli. Acesta a incercat sé& micsoreze
modulul de elasticitate al endoprotezelor. Astfel a realizat endoproteze care
prezentau un miez metalic acoperit cu material plastic (figura 1.1.d; si 1.1.d,). Algi
cercetdatori au incercat realizarea endoprotezelor personalizate in timpul operatiei.
Aceasta a presupus prefabricarea unui stem (figura 1.1.d3), prelevarea unui mulaj al
cavitatii realizate de chirurg (figura 1.1.d;) si prelucrarea stemului prefabricarea
(figura 1.1.ds).

In anul 1984 Dr. William H. Harris impreund cu inginerii MIT au implantat
prima proteza care era capabild sa masoare presiunea ce apare in articulatia
soldului.

In anul 1998 Zimmer a anuntat cd este de acord sa comercializeze
polietilena cu grad ridicat de incrucisare moleculara.
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Figura 1.1 Evolutia endoprotezelor de sold. Endoproteze pentru inlocuirea suprafetei: a)
implant din material acrilic [84]. Endoproteze cu stem lung: b;) Moorel950, b,) Thompson
1951, bg) Moore 1961, b,) Lippman 1952, bs) Jergensen 1960, bg) Michele 1947, b;) Leinbach
1947, bg) Townley, bg) Mc Bride 1948, b,o) Scuderi, bi;) Cathcart, biz) si biz) Smith-Brown
1973. Endoproteze cu acoperiri: c1) Si C;) Madreporiquea coperita cu pulbere metalicdsi
realizatd de Gerald Lord, c3) Tronzo din Florida 1970, cs) Anatomic Medullary Locking Stema
fost realizat de Emmet Lunceford, cs) David Hungerford, cs) William H. acoperitd cu fibre
metalice, c;) endoproteza Bias acoperita cu fibre metalice si realizatd de Ramon Gustillo, cg)
mini-Madreporique acoperitd cu pulbere metalicad cu granulatie mai mica decat cea folosita de
Lord n c;1) si cz) si realizatd de Roy-Camille, co) Charles Townley, cio) Leo Whitesides, ci1)
endoproteza Perfecta acoperita cu titan pulverizat cu plasma (plasma spray) ci») Omniflex, ci3)
variantd Tmbunatdtitd a tijei mini-Madreporique, ci14) endoproteza Omnifit, cis) Anatomic
Proximal Replacement a fost proiectatéd de Larry Dorr, ci6) Profile, cis) Optifix. Endoproteze
personalizate: d;) sectiune prin endoproteza realizatd de Bombelli , d;) endoproteza realizata
de Bombelli in 1980, ds;) stem prefabricat ds) mulaj ds) aspectul final al stemului, ds)
endoproteza realizatd pe baza masuratorilor CT de catre William Bargar [23].

Tipurile noi de endoproteze au suprafetele, care intra in contact cu tesutul
osos, cu diferite texturi pentru a permite cresterea tesutului osos pe si printre
acestea, rezultdnd o fixare mai buna in os [126] [101]. In aceasta directie un pas
foarte mare a facut recent compania Adler Ortho/Ala Ortho, intruducand pe piata
cupa acetabulara denumita Fixa Ti-Por (figura 1.2.a). Aceasta cupa este realizata
practic utilizand tehnologia de prototipare rapida prin topire cu fascicul de electroni.
Prin aceasta tehnologia a fost posidila realizarea unei structuri de tip mesh/lattice pe
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16 Stadiul actual in domeniul artroplastiei de sold 1

suprafata cupei care intra in contact direct cu osul [227]. Aceasta tehnologie de
fabricare este cercetatd de mai multe companii pentru a produce implante de
genunchi cu structuri lattice (figura 1.2.b) sau implante craniene personalizatecu
astfel de structuri (figura 1.2.c) [205].

- b
e

a) b) ©)
Figura 1.2 Implante cu structuri lattice/mesh: a) Cupa Fixa Ti-Por [227], b) implant de
genunchi, ¢) implant cranian [205].

1.2 Tipuri actuale de endoproteze utilizate T1n
artroplastia de sold

Datorita succeselor obtinute artroplastia de sold a inceput sa fie executata
pe pacienti din ce in ce mai tineri, desi se stie faptul ca proteza se uzeaza mai
repede la pacientii tineri deoarece acestia duc o viata mai activa [170].

O endoproteza buna trebuie sa realizeze urmatoarele deziderate:

e rezistentd la solicitarilearticulare supuse pe toata durata functionarii, fara
aparitia fracturilorla nivelul componentelor acesteia;
frecare redusa intre suprafetele articulare;
rezistentd mare la uzurg;
fixare solida si durabila la nivelul endoprotezd/os;
rezistentd la coroziune sau degradare in mediul ostil al corpului uman;
compatibilitate biologica buna;
tehnologie de fabricatie simpla si cat mai ieftind [152].

In ultimii ani s-a avansat foarte mult in proiectarea endoprotezelor de sold,
rezultand numeroase modele de astfel de endoproteze. Tn functie de partea
articulara protejata in prezent exista endoproteze totale si partiale de sold [2]
[107].

) ©€ & o o o o

Endoprotezele totale au doua componente principale, una femurala si
cealaltd acetabulard, care se fixeaza in os si se articuleaza una cu cealalta.

Exista endoproteze totale care inlocuiesc:

e cavitatea acetabulard, colul si capul femural (se folosesc in cazul

fracturilor si reviziei);

e suprafata articulatiei (cartilajul) (se folosesc in cazul afectiunilor de la

nivelul cartilajului).

Endoprotezele care inlocuiesc cavitatea acetabulara, colul si capul femural
sunt compuse din douda componente principale: componenta femurald si
componenta acetabulara.

Componenta femurala (tija) prezinta un cap (bild), un col, o coada (figura
1.3) iar in unele cazuri prezinta si un guler. Capul poate fi metalic plastic sau
ceramic si se fixeaza rigid pe coada sau interschimbabil. Tn cazul In care capul este
metalic acesta poate forma corp comun cu colul. Diametrul capului are o mare
importanta pentru marimea caplului de frecare, a gradului de uzura, a concentrarii
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tensiunilor, cat si pentru stabilitatea articulatiei. Pentru a se adapta la conditiile
anatomice diferite de la un pacient la altul si la modificari produse de afectiuni sau
interventii chirurgicale precedente, colul este cilindric, conic sau trapezoidal, cu
lungimi si unghiuri de inclinare diverse. Coada este in majoritatea cazurilor metalica,
dar existda endoproteze care prezintd o coada realizata din alte tipuri de material.
Coada prezintd o suprafata poroasa sau neregulatd cand este destinata unei fixari
prin presare (press-fit).

Pe piata se mai gasesc si tije modulare. Acestea sunt compuse din cel putin
doua piese interschimbabile, de obicei una este colul si cealalta coada.

Componenta acetabulard este o semisfera (cupd) realizata, de obicei din
material metalic, cu pereti de diferite grosimi. De asemenea diametrul cupei
acetabulare variaza pentru a se adapta conditiilor anatomice. Suprafata ce face
contact cu cavitatea acetabulara este de obicei poroasa si poate prezenta gauri de
prindere pentru a realiza o fixare mai buna.

Unele endoproteze prezinta si o componenta intermediara (insertie) care se
amplaseaza intre cupa acetabulara si bild. Insertia se realizeaza de obicei din
materiale polimerice.

1
2
3 Ta,
q 1. Cupa acetabulara
4 2. Insertie de polietilena
¢ 5 3. Cap metalic
4. Tija sau stem
5. Col
6. Coada
I
<4+— 6

Figura 1.3 Endoproteza care inlocuieste cavitatea acetabular3,
colul si capul femural [245].
Tn cazurile clinice In care numai cartilajul femural este deteriorat se folosesc
endoproteze care inlocuiesc numai suprafata articulatiei. O astfel de endoproteza
folosita la ora actuala este Duron Hip Resurfacing de tipul metal-metal (figura 1.4).

1. Cupa capului femural
2. Tija
3. Cupa acetabulara

Figura 1.4 Endoproteza de tip Duron Hip Resurfacing [186].

Ambele componente ale acestui tip de endoproteza au pereti subtiri (4 mm)
pentru a evita indepartarea unei cantitati mari de tesut osos de pe capul femurului
si fosa acetabulara. Acestea se realizeaza din materiale ce produc cat mai putine
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18 Stadiul actual in domeniul artroplastiei de sold 1

particule de uzura. Cupele prezintd un interval de spatiu adecvat intre ele. Un
interval prea mare produce o uzurd mare, iar un spatiu prea mic conduce la
cresterea coeficientului de frecare [186].

Amplasarea cupei pe capul femural in pozitia corecta este foarte importanta.
O inclinare prea mare a cupei poate afecta capul femural ducand chiar la fracturarea
acestuia. Cupa ce inlocuieste suprafata capului femural este prevazuta cu o tija iar
cupa acetabulard este poroasa si acoperita cu hidroxiapatita in unele cazuri.

Majoritatea acestor endoproteze se pozitioneaza pe femur si osul coxal prin
presare, iar unele modele necesita ciment osos pentru fixarea cupei pe femur [241].

Componentele acetabulare din polietilena sau ceramica trebuie sa fie invelite
intr-o manta metalica deoarece un contact direct intre tesut osos si polietilena sau
ceramicd poate provoca osteoliza - distrugere patologica progresiva a tesutului osos
[169].

Endoprotezele partiale inlocuiesc doar capul si colul femural, cavitatea
acetabulara ramanand ca atare [107].

Acest tip de endoproteze se folosesc de obicei in cazul fracturilor de col
femural si sunt compuse dintr-o tija si un cap femural. Interventia chirirgicala
necesara in astfel de cazuri se numeste hemiartroplastie.

Bila acestui tip de endoproteza are diametrul egal cu cel al capului femural
rezecat (majoritatea cazurilor 45-60 mm) deoarece aceasta intra in contact direct cu
cartilajul cavitati acetabulare.

Aceste endoproteze sunt monopolare si bipolare.

Cele monopolare au un cap simplu de o dimensiune corespunzatoare
cavitatii acetabulare cu care se articuleaza [188].

Endoproteza bipolaréd (figura 1.5) are un cap complex, format dintr-un
blindaj metalic exterior, care intra in contact cu acetabulul, dar si o componenta
interna de polietilend, care se articuleaza cu extremitatea proximala, semisferica, a
piesei femurale. Astfel, se obtin 2 poli de miscare, unul intre capul piesei femurale si
cupa de plastic solidara cu blindajul exterior metalic, iar altul intre acesta din urma
si cartilajul cotiloidian. Scopul acestei endoproteze este de a reduce fortele de
frecare, la care este supus cartilajul acetabular [107].

Cap de
diametru
mare

a) b)
Figura 1.5 Endoproteza bipolara: a) componentele acesteia:
bila-insert-invelis metalic, b) endoproteza asamblata [188].

Endoprotezele bipolare se folosesc pentru a menaja cartilajul cavitatii
acetabulare deoarece se misca pe doi poli, o miscare este contra cartilajului, iar
cealalta contra bilei mici situata in capatul tijei.

Avantajul acestui tip de endoproteza este acela ca se poate transforma usor
in endoproteza care inlocuieste cavitatea acetabulara, colul si capul femural atunci
cand este nevoie [228].
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Din punct de vedere al fixarii in os endoprotezele de sold se clasifica n
cimentate, necimentate si hibride.

Endoprotezele cimentate se fixeaza in os cu ajutorul cimentului osos.
Acest ciment umple complet spatiul dintre tesutul osos si suprafata cozii protezei
(figura 1.6. a). Principalul avantaj al acestor endoproteze este cd pacientul nu
necesita un timp indelungat pentru vindecare. Unul dintre dezavantaje este faptul ca
dupd@ o perioada indelungata de timp cimentul osos se poate crdpa, ducand la
pierderea endoprotezei [169].

Tn cazul endoprotezelor necimentate (figura 1.6.b) tija acestora este
fixatd In os prin presare iar osul creste pe invelisul poros. Cupa acetabulara are de
asemenea o suprafatd poroasa si poate prezenta gauri pentru fixare cu suruburi.

47y
operire

fiEs
Al

b

Figura 1.6 Fixarea endoprotezelor: a) cimentata, b) negimentaté [248]

[249].

Deoarece fixarea tertiara a acestor proteze depinde de cresterea tesutului
0sos pe suprafata poroasd, pacientul necesitd un timp mai indelungat pentru
vindecare.

Aceste tipuri de endoproteze se folosesc Tn cazul pacientilor tineri, avand o
durata de viata mai mare decat cele cimentate [255] [2].

Endoprotezele hibride au de obicei cupa acetabulara fixata fara ciment si
tija fixata cu ciment [169] [256].

Fiecare tip de endoproteza prezinta avantaje si dezavantaje. Versiunile
cimentate sunt mai potrivite pentru varstnici, persoane care nu au o viata activa.

In unele cazuri versiunea necimentatd poate avea o durata de viata mai
mare deoarece nu exista ciment osos care sa se desprindd. In orice caz aceste
endoproteze nu sunt o solutie viabild pentru orice individ deoarece acesta trebuie sa
prezinte oase sanatoase pentru ca tesutul osos sa poata creste pe invelisul poros al
implantului. De asemenea perioada de recuperare este mai mare deoarece osului Ti
trebuie timp sa creasca.

Din punct de vedere al designului, exista mai multe tipuri de tije, cupe
acetabulare, capete si insertii. Cateva dintre acestea sunt prezentate in continuare.

Tije necimentate:

Tija U.T.A.H.(figura 1.7) are la baza un concept modular, conul fiind
disponibil in diverse lungimi si unghiuri, este fabricata din aliaj de titan (TA6V ELI) si
este acoperita in intregime cu hidroxiapatita [168].

BUPT



20 Stadiul actual in domeniul artroplastiei de sold 1

) IJ‘

£ = [
It’m |

a)
Figura 1.7 Tija U.T.A.H. a) vedere laterald, b) vedere frontald, c) coada si colul tijei [168].

©)

Tija Zimmer M/L with Kinectiv Technology (figura 1.8.a) este un sistem
modular proiectat pentru a permite chirurgilor intraoperator sa redea centrul natural
al capului femural. Aceasta optiune permite adaptarea acesteia atat la anatomia
feminina cat si la cea masculina.

Femeile tind sa aiba un centru al capului femural mai coborat, unghiul
cervicodiafizar (CCD - caput collum diaphyseal angle) mai mare si lungimea gatului
mai mica, in timp ce la barbati gatul este mai lung si unghiul de anteversie mai mic,
dupa cum se observa din figura 1.8.b [264].

Figura 1.8 a) Tija Zimmer M/L with Kinectiv Technology, b) unghiul
de anteversie al capului femural: barbati-linie punctata de culoare mai
inchisa, femei- linie punctatd de culoare mai deschisa [264].

Tija ZMR (figura 1.9.a) este proiectatd pentru a asigura o acomodare a
acesteia la o varietate de conditii care sunt dezvaluite in timpul artoplastiei de
revizie. Aceasta permite selectia unei componente distale independenta de modelul
componentei proximale (figura 1.9.b) [265].

Tija TTH (figura 1.10) este fabricata din aliaj de titan (TA6V ELI), acoperita
pe treimea metafizara cu titan pur poros, ceea ce favorizeaza fixarea tertiara
metafizara.
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Cele doud treimi inferioare ale tijei sunt acoperite cu un strat subtire de titan
pur pentru a limita eliberarea de vanadium in organism. Intreaga tija este complet
acoperita cu hidroxiapatita.

Cu un unghi cervico-diafizar de 1359, con 9/11, disponibila in 11 dimensiuni
si avand lungimi de 125 pana la 190 mm, tija TTH acoperda cea mai mare parte a
cerintelor artroplastiei primare de sold [168].

t 4 =
! BB
a) b) a) b)

Figura 1.9 Tija ZMR: a) ansamblu, Figura 1.10 Tija TTH. a) vedere
b)componente proximale [265]. laterald, b) vedere posterioara [168]

Tija VerSys Fiber Metal Taper (figura 1.11.a) este acoperitd proximal cu
fibre metalice, forma trapezoidala imbunatateste stabilitatea acesteia si optional
poate fi acoperitd cu HA [261].

Tija VerSys Beaded Mid Coat (figura 1.11.b) este acoperitd cu CoCr poros
[259].

Tija VerSys Enhanced Taper (figura 1.11.c) beneficiaza de un varf ascutit si
este acoperita in totalitate cu corindon [260].

Tija Alloclassic (figura 1.12) a fost introdusa pe piata in anul 1986 si a avut
rezultate clinice excelente [160].

Tijele Taperloc (figura 1.13.a) prezinta rezultate clinice bune in ultimii 25 de
ani. Acestea au coada plata si rotinjita pe partile laterale. Sunt fabricate din titan si
exista trei tipuri Taperloc Standard, Taperloc Reduced Distal si Taperloc Microplasty
[236].

Taperloc Microplasty (figura 1.13.b) si Proxima (figura 1.13.c) sunt tije
minim invazive si prezintd o alternativa la endoprotezele totale. Acestea conserva
tesutul osos si prezinta acoperiri de suprafata [215].

a) ©)
Figura 1.11 Tijele VerSys. a) Fiber Metal Taper, b) Figura 1.12 Tija Alloclassic
Beaded MidCoat, c) Enhanced Taper [261] [259] [260]. [160].
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a) b)
Figura 1.13 Tije Taperloc: a) Taperloc Standard, b) Taperloc Microplasty, c¢) Proxima [244]
[215] [240].

Tije cimentate:

Tija CPT 12/14 (figura 1.14.a) nu are guler, este conica si prezinta o
suprafata lustruita. Designul tijei se bazeaza pe folosirea fortei naturale de
compresiune pentru a asigura o fixare cat mai ferma. Deoarece colul tijei este
subtire aceasta permite o raza mai mare de miscare [176].

Tija VerSys Heritage (figura 1.14.b) este o varianta imbunatatita a tijei CPT
12/14 prin faptul ca prezintd o deviatie a gatului. Aceasta nu influenteaza unghiul
CCD de 135° al tijei [258].

Tija VerSys Cemented Revision/Calcar (CRC) (figura 1.15) combind
caracteristicile unei tije lungi cu cele ale uneia modulare. Blocurile modulare sunt
disponibile in trei marimi (10 mm, 20 mm, 30 mm) si sunt proiectate pentru a
completa partea mediala a osului, permitand chirurgilor sa le adauge intraoperatoriu
[257].

Pe guler sunt realizate doua gauri care folosesc la atasarea blocurilor de tija
cu ajutorul suruburilor.

".I.':{

i

a) b) a) b) c)
Figura 1.14 Tije cimentate: a) CPT  Figura 1.15 a)Tija VerSys Cemented Revision/Calcar
12/14, b) VerSys Heritage [176] (CRC), b) Tija VerSys Cemented Revision/Calcar (CRC)
[258]. cu blocul modurar montat, c) blocuri modulare [257].

Tija FracSure (figura 1.16) este proiectata pentru a fi usor si rapid de folosit,
beneficiind de o instrumentatie minim necesara operatiei. FracSure prezintd un
unghi CCD de 135° pentru a se apropia cat mai mult de anatomia femurului si
suprafete rugoase, putand fi folosita atat in cazul fixarii prin cimentare cat si fixarii
necimentate.
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Versiunea ce se foloseste la fixarea necimentata are o decupare proximala si
o nervura laterald pentru a mari stabilitatea [194].

3

Figura 1.16 Tija FracSure. a) necimentata,
b) cimentata [194].

a) b)

Cupe acetabulare necimentate:

Cupa Azur (figura 1.17) este o cupa press-fit, realizata din aliaj de titan, cu
o dubla acoperire de titan poros si hidroxiapatita. Permite fixarea cu sau fara
suruburi. Este disponibila in 10 dimensiuni, de la 44 la 62 mm. Aceasta are o
excelenta geometrie exterioara, cu rizuri ce permit o fixare primara foarte buna.
Azur este compatibilda atat cu insertie de polietilena, cat si cu insertie cu miez
ceramic [177].

Figura 1.17 Cupa acetabulara Azur [240].

Cupa Apogee (figura 1.18) are dubld mobilitate. Fixarea primara se
realizeaza cu ajutorul rizurilor, urmand osteointegrarea asigurata de dubla acoperire
de titan poros si hidroxiapatitd. Cupa acetabulara este realizata din aliaj crom-
cobalt-molibden [167].

Figura 1.18 Cupa acetabulara Apogee [258].

Cupele Converge CSTi (figura 1.19.a-f) se folosesc Tmpreuna cu bile
metalice si cu insertii de polietilena de inalta densitate, fiind valabil in 6 tipuri de
solutii constructive [175].
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Cupa Trabecular Metal Natural Cup (figura 1.19.g) combina beneficiile
constructiei monobloc cu cele ale metalului cu aspect trabecular. Metalul cu aspect
trabecular este proiectat pentru a reproduce proprietdtile naturale ale osului,
inclusiv structura, porozitatea, elasticitatea si pentru a rezista fortelor care se
exercitd asupra acestuia. Polietilena este fixata prin presare direct pe metalul cu
aspect trabecular [251].

Cupele acetabulare cimentate:

Cupa Allofit (figura 1.20) este proiectatd pentru a realiza o stabilitate
maxima si a se potrivi la o varietate de nevoi ale pacientului. Poate fi folosita
fmpreuna cu bile metalice si cu insertii de polietilena de inaltd densitate [238].

Figura 1.19 Cupele Converge CSTi: a) cupa din titan cu grosimea peretelui de 10 mm fin
partea superioard, folositd in cazul deformarilor in adancime ale cavitatii acetabulare; b) cupa
cu gauri multiple (9 gauri) folosita in cazuri complexe, cu o grosime a peretelui de 1.5mm; c)
cupa cu spini si gduri pentru surub; d) cupd cu spini, fard gauri pentru surub; e) cupa cu gauri
pentru suruburi localizate in partea superioara a acesteia, pentru a realiza o penetrare optima
a tesutului osos; f) cupa semisfericd cu doua gauri pentru surub; g) cupa Trabecular Metal
Natural Cup [175] [251].

Figura 1.20 Cupa Allofit [238].

Inele:

Tn cazul artoplastiei si fracturilor cominutive se pot folosi inele. Aceste tipuri
de inele permit chirurgilor sa consolideze cavitatea acetabulara.

Inelul Mueller Roof (figura 1.21) este folosit in cazurile simple de revizie,
fiind valabil Tn 12 marimi [158].

Inelul folosit Tn cazurile moderate de revizie, Reinforcement Ring (figura
1.22), este valabil in 15 marimi [158].
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Inelul Burch/Schneider (figura 1.23) este folosit Tn cazurile grave de
artoplastie, fiind valabil in 4 marimi [158].

Capete:
Capetele (figura 1.24) sunt de multe tipuri si marimi, pentru a permite
redarea individuala a cinematicii articulatiei [191].

Figura 1.21 Inelul Figura 1.22 Inelul Figura 1.23 Inelul
Mueller Roof. Reinforcement Ring. Burch/Schneider.

M,
“)..j"{
a) d) e) 1))

Figura 1.24 Capete: a) cap ceramic; b) cap metalic de diametru mare mareste raza de
miscare si imbunatateste stabilitatea; c) cap cu aspectul unei mingi de golf imbunatateste
lubrifierea si reduce cantitatea particulelor de uzurd; d) cap bipolar; e, f) Cap metalic de 32
mm si 28 mm. Acestea sunt fabricate prin forjare [191].

Insertii:

Insertiile Longevity (figura 1.25) sunt realizate din polietilena cu grad ridicat
de incrucisare moleculard, pentru a asigura rezistenta optima la uzura [208].

Insertia Trident este compusa din doua tipuri de material. Partea care intra
in contact cu cupa acetabulara este dintr-un tip de material (in cazul de fata metal)
si partea care intra in contact cu bila este din alt tip de material (in cazul de fata
ceramicd) [253].

e)

Figura 1.25 Insertiile Longevity. a) standard, b) elevata cu un unghi de
20°, c) elevata cu un unghi de 10°, d) cupa compensatd cu 7 mm in
grosime, e) insertia Trident [208] [254].
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1.3 Biomateriale

Biomaterialele sunt folosite la realizarea dispozitivelor medicale care asista,
repara, inlocuiesc tesutul viu sau organele afectate.

Exista foarte multe tipuri de biomateriale, dar nu exista unul singul care sa
fie potrivit pentru toate tipurile de endoproteze sau implanturi si orice pacient.
Cerintele specifice pentru materialul unei endoproteze depind de tipul acesteia. De
asemenea biomaterialele pot produce efecte secundare cum ar fi particule de uzura ,
cresterea nivelului de ioni in sange sau urina ori inflamatii [212].

Alegerea materialului potrivit pentru un anumit tip de endoprotezd de sold
este foarte importanta deoarece asupra acesteia se exercitd forte mecanice care o
comprima, o intind, sau cauzeaza frecarea unor componente ale protezei intre ele.
Aceste forte pot cauza uzura sau concasarea endoprotezei. De asemenea unele
substante din organism tind sa corodeze anumite materiale. Pentru a fisi indeplini
functiile endoprotezele trebuie realizate din materiale ce pot rezista acestor forte si
substante.

Materialul ideal pentru endoproteze trebuie sa aiba caracteristici fizice care
sa se asemene cu cele ale osului pe care il va inlocui sau consolida. Endoprotezele
de sold sunt introduse in os si trebuie sa lucreze ipreuna cu acesta pentru a reda
functia pentru care au fost proiectate. Acest lucru necesita un echilibru intre
caracteristice fizice ale osului si cele ale materialului. De exemplu osul este rezistent
dar si flexibil, aceasta combinatie ajutandu-l sa reziste unor forte de cateva ori mai
mari decat greutatea corpului fara a se fractura.

Evident caracteristicile fizice sunt importante dar si cele biologice prezinta
aceiasi importanta, acestea insemnand efectul biologic al materialului asupra
organismului cat si al organismului asupra materialului (tabelul 4.1) [166].

Biomaterialele ce se folosesc in endoprotezarea articulatiilor depind de tipul
acesteia si au patru caracteristici Tn comun:

Sunt biocompatibile. Biocompatibilitatea se refera la felul in care
materialul interactioneaza cu organismul. Plumbul de exemplue ste daunator
organismului, deci din punct de vedere al biocompatibilitatii, nu este indicat pentru
realizarea endoprotezelor de sold. Unele materiale se pot coroda usor, altele pot
duce la iritatii, infectii sau reactii alergice. Din fericire toate biomaterialele folosite la
realizarea dispozitivelor medicale sunt supuse unor teste severe inainte de a fi
aprobate pentru a se folosi la realizarea acestor dispozitive.

Cu toate acestea existda persoane care prezinta reactii alergice chiar si la
materialele biocompatibile [220].

Sunt rezistente la coroziune, degradare si uzura. Rezistanta la uzura
este semnificativa in mentinerea functiei articulatiei si prevenirea distrugerii osilui.
In cazul endoprotezelor de sold existda componente ce se freaca unele de altele mai
tot timpul, moment in care apar fortele de frecare care pot determina uzarea
endoprotezei in timp. Cand o astfel de endoprotezd se uzeaza apar particule mici de
uzura din material care raman in tesutul Tnconjurator. In unele cazuri aceste
particule duc la inflamarea tesutului si daca aceasta este severa sau se mentine un
timp indelungat endoproteza va trebui scoasa din organism. In general cu cat
materialul este mai dur acesta este mai rezistent la uzura.

Coroziunea apare atunci cand anumite substante din organism reactioneaza
cu materialul endoprotezei, creand particule similare cu cele de uzura. Aceste
particule pot ramane in tesutul inconjurator ceea ce poate duce la pierderea protezei
(loosening) sau deteriorarea osului [220].
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Au proprietati mecanice care reproduc structura pe care trebuie sa o
inlocuiasca. Acest tip de endoproteze trebuie sa reziste fortelor repetate ce se
exercitd asupra lor zilnic si capabile sa sustina greutatea corpului fara a se fractura
sau deforma.

De asemenea flexibilitatea este o proprietate foarte importantd. Cand apar
forte asupra unei endoproteze rigide acestea sunt absorbite de catre endoproteza,
dar céand fortele apar asupra unei endoproteze mai flexibile o parte din ele sunt
distribuite tesutului osos inconjurator. Acest lucru este de dorit deoarece tesutul
0sos trebuie sa fie supus unor eforturi pentru a ramane rezistent [211].

Tndeplinesc cele mai Tnalte standarde de fabricarea si control al
calitatii. Fiabilitatea endoprotezei depinde de coroziune, rata de uzura si rezistenta
la oboseald a materialului folosit la realizarea acesteia. Cele mai importante
caracteristici ale endoprotezelor metalice sunt biocompatibilitatea, durabilitatea si
rezistenta la coroziune. Inca din ani 1900, aliajele metalice au fost dezvoltate pentru
asemenea aplicatii aducand imbunatatiri proprietatilor chimice si fizice.

1.3.1 Tipuri de biomateriale

Biomaterialele includ o gama larga de materiale, cum ar fi ceramice,
polimeri si metale. Aceste trei tipuri de materiale se folosesc in combinatie la
majoritatea endoprotezelor care fnlocuiesc articulatii acest lucru ducand Ila
minimizarea uzurii [126].

Materialele ceramice folosite la realizarea componentelor endoprotezelor
de sold sunt compuse din cristale pure de alumind sau zirconia cu mare durabilitate
si rigiditate, rezistente la coroziune si uzurda. Aceste materiale pot fi folosite la
realizarea implanturile dentare cum ar fi coroanele, componentelor endoprotezelor
pentru articulatii care se freaca intre ele dar nu necesita flexibilitate, si dispozitivelor
temporare de vindecare a osului. Materialele ceramice sunt de asemenea folosite la
acoperirea componentelor endoprotezelor [73] [219].

Endoprotezele de sold care au suprafete ceramice in contact produc foarte
putine particule de uzura.

Dezavantajul principal al ceramicelor este fragilitatea. Aceste materiale nu
se pot deforma cénd asupra lor actioneaza o forta si din aceasta cauza ele se crapa
(figura 1.26) [172].

Tn prezent se folosesc trei tipuri de materiale ceramice, alumina ceramica de
zirconia si oxinium, toate avand avantaje si dezavantaje.

Alumina este compusa din cristale de oxid de aluminiu si are o duritate
mica, din aceastda cauza a aparut zirconia. In comparatie cu alumina, ceramica de
zirconia are o durabilitate mai mare si este mai rezistenta la uzura.

Studiile recente au demonstrat ca ceramica de zirconia imbatraneste in corp
si suprafata componentelor devine aspra. Figura 1.27 prezinta suprafata unei bile de
zirconia retrasa din corp dupa cétiva ani. Pe suprafata bilei se pot observa cateva
gauri in locul unei suprafete netede. Acesta este unul din motivele pentru care bilele
din ceramica de zirconia sunt intotdeauna cuplate cu o cupa din polietilena si nu cu
una ceramica [172].
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— A

Figura 1.26 Cap ceramic crapat [172]. Figura 1.27 Aspectul suprafetei bilei din
ceramica de zirconia retrasa din corp dupa cativa

ani [172].
Oxinium este un material obtinut prin depunerea unei pelicule subtiri de oxid

de zirconiu pe suprafata bilei de zirconiu prin procesul de oxidare. Zirconiu este un
metal dur si biocompatibil similar cu titanul. Figura 1.28 prezinta o bila realizata din

oxinium [172].
. Zirconiu oxidat

—— Aliaj de zirconiu

a) b)
Figura 1.28 Bila din oxinium: a) aspectul bilei de
oxinium, b) sectiune prin suprafata bilei [172].

Polimerii au fost si sunt folositi ca biomateriale avand mare succes [73].

Exista o gama larga de polimeri folositi ca biomateriale. Polietilena cu
greutate molecularaultra-ridicata (UHMWPE) este un polimer folosit la realizarea
insertiilor in cazul endoprotezelor articulare [212].

In ciuda bunelor proprietati mecanice, principala problema este aceea ca
particulele de uzura rezultate de pe suprafata componentei de UHMWPE pot provoca
distrugerea progresiva a tesutului osos (osteoliza) din jurul incheieturii fapt ce poate
conduce la pierderea protezei. Din aceasta cauza specialistii in materiale impreuna
cu chirurgii au lucrat la Tmbunatatirea acestui material si au realizat polietilena cu
grad ridicat de incrucisare moleculara (highly cross-linked UHMWPE).

Doza maxima de radiatie folosita pentru transformarea UHMWPE in highly
cross-linked UHMWPE de catre unii producatori reduce uzura cu 95% a acesteia, dar
studiile recente au demonstrat ca iradierea UHMWPE grabeste procesul de
fmbatranire a acestui material chiar daca acesta este pastrat in mediu fara oxigen.

Din aceasta cauza highly cross-linked UHMWPE in prezent se realizeaza
astfel: primul pas consta in iradierea UHMWPE, apoi se incalzeste pana la punctul de
topire si ultima etapa consta in impacheterea fara acces la aer.

Pentru sterilizarea acestor produse se foloseste sterilizarea cu plasma
gazoasa sau cu oxid de etilenda. Oxidul de etilena distruge bacteriile, dar acesta
trebuie indepartat prin aerisire dupa sterilizare. Acest proces expune produsul la aer
pentru un timp indelungat, putand ramane bule de aer printre porii microscopici ai
componentei.
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Plasma gazoasa este usor de indepartat din produs, pentru ca aceasta
reactioneaza numai pe suprafata produsului. Aceasta tehnica nu expune produsul la
aer, iar temperatura la cere acesta ajunge in timpul procesului este In jur de 50°.
Prin urmare aceasta tehnica de sterilizare nu influenteaza proprietatile mecanice ale
componentei.

Studiile de laborator au demonstrat ca highly cross-linked UHMWPE are o
rata de uzura de cateva ori mai mica decat UHMWPE conventionala.

Pentru a preveni avariile cauzate de oxigen, oamenii de stiintd studiaza in
prezent o polietilend dopatd cu vitamina E. Bionet a introdus recent acest tip de
produs sub denumirea de E-poly (figura 1.29) pentru studiu clinic impreund cu
Massachussets General Hospital (Biomechanical Laboratory) [162].

L =
.

Figura 1.29 Cupa E-poly
[162].

Highly cross-linked UHMWPE este foarte durabild cand intra in contact cu un
alt material. Atunci cand o componenta metalica se deplaseaza pe suprafata uneia
realizata din highly cross-linked UHMWPE contactul fiind foarte neted, uzura este
minima [224].

Materiale metalice. Exista trei clase majore de materiale metalice folosite
in ortopedie Tn prezent: otel inoxidabil, aliaje cobalt-crom si titan. Aplicatiile
ortopedice ale aliajelor metalice includ artroplastia, osteosinteza, precum si
dispozitive maxilofaciale si pentru coloana vertebrald. Aliajele metalice sunt folosite
de asemenea in realizarea componentelor inimii artificiale, carcasele si sondele
pacemakerulilor, proteze endovasculare, ace, implanturi dentare, etc.

Aceste biomateriale trebuie sa aiba proprietati fizice care le permit sa
indeplineasca functia pentru care au fost implantate. Biomaterialele metalice trebuie
sa fie acceptate de catre organism fara a cauza un raspuns negativ, sa nu fie toxice
sau cancerigene, sa fie stabile din punct de vedere chimic si rezistente la coroziune
si oboseald. Rezistenta la coroziune a metalelor si aliajelor este o proprietate de
baza avand in vedere usurinta cu care aceste materiale reactioneaza cu mediul in
care se afla.

Otelul inoxidabil este usor de prelucrat, are un continut scazut de impuritati
si 0 mare rezistenta si ductilitate. Din cauza fracturarilor componentelor femurale
ale unor proteze folosite in trecut otelul inoxidabil nu se mai foloseste in mod
curent. Otelul inoxidabil este inferior in comparatie cu alte aliaje metalice din punct
de vedere al eroziunii, biocompatibilitatii si rezistentei la oboseala [139].

Otelul inoxidabil se poate coroda in interiorul corpului Tn anumite
circumstante, fiind astfel folosit numai in implanturile temporare care ajuta la
vindecarea fracturilor cum ar fi placute pentru fracturi si suruburi [45].
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Acest tip de aliaj cuprinde in mare parte fier in combinatie cu alte metale
cum ar fi crom si molibden, acestea fiind addaugate pentru a fi mari rezistenta la
coroziune.

Aliajele Co-Cr sunt dure, rigide, biocompatibile si rezistente la coroziune.
Aceste aliaje se folosesc in special la fabricarea endoprotezelor pentru articulatiii,
dar si la unele inplanturile pentru fracturi ce necesita o durata mai mare de folosire.

Exista doua tipuri de aliaje Co-Cr folosite la realizarea implanturilor si
endoprotezelor CoCrMo si CoNiCrMo. Aceste aliaje au o rezistentda la oboseald si
coroziune mai mare dacat aliajele pe baza de fier [45].

Proprietdtile aliajului CoNiCrMo il fac adecvat pentru aplicatii care cer o
durata cat mai mare de viata fara a se fractura sau a obosi [140].

Clasa aliajelor de titan a devenit cea mai folosita in realizarea dispozitivelor
implantabile din zilele noastre. Titanul si aliajele sale sunt cele mai cunoscute
biomateriale datoritda durabilitatii, flexibilitatii, greutatii mici si rezistentei Ia
coroziune. Dezavantajele acestor materiale sunt tenacitatea scazuta, uzura si
coeficientul ridicat de frecare [114].

Rezistenta la coroziune se datoreaza formarii unui film de oxid solid pe
suprafata materialul.

Aliajele de titan au o puternica afinitate pentru oxigen promovand formarea
unei pelicule de oxid stabild si protectiva pe suprafata. Deoarece acest oxid este in
contact direct cu tesutul biologic, compozitia chimica si stabilitatea suprafetei este
importanta si va afecta succesul protezei.

Cel mai utilizat aliaj de titan folosit la realizarea dispozitivelor de reparare si
inlocuire a oaselor este Ti6AI4V si titanul pur comercial. S-a demonstrat ca desi
Ti6Al4V are o durabilitate mai mare, greutate scazuta si buna rezistenta la
coroziune, nu are o rezistenta ridicata la forfecare si se poate coroda datorita valorii
ridicate a coeficientului de frecare intre metal-metal.

Industria materialelor ortopedice continua sa prospere cu crearea unor aliaje
mai rezistente si mai durabile, care sa nu fie respinse de catre organism odata ce au
fost implantate [2].

Pe langa aceste game de materiale in medicina se mai folosesc materiale
compozite, bioabsorbabile, spumele metalice si siliconul.

Materialele compozite se realizeaza prin combinarea a doua sau mai
multe materiale fara a crea o legaturd chimica intre acestea. Tija unei endoproteze
de sold ar putea fi realizatd din straturi de doua materiale diferite care impreuna
ofera proprietatile de flexibilitate si durabilitate dorite.

Materialele bioabsorbabile sunt concepute pentru a fi absorbite de catre
organism dupa ce si-au incheiat rolul. Acestea sunt realizate dintr-un palstic
biocompatibil ce este dizolvat de cdtre organism [219].

Spumele metalice. Din aceasta categorie de materiale fac parte metalele
cu aspect trabecular (figura 1.30). Imaginea microscopica a unui astfel de material
demonstreaza ca acesta este compus din fascicule de tantal pur care seamana cu
structura trabeculara a osului.
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Figura 1.30 Diferenta dintre metalul trabecular si tesutul osos.
a) tesutu osos , b) metal trabecular [252].

Porozitatea este foarte importanta la o endoproteza de sold deoarece cu cat
aceasta este mai poroasa cu atat mai mult spatiu este disponibil pentru cresterea
tesutului osos prin el, fixand astfel endoproteza [252].

Osul sdnatos prezintd un anumit grad de flexibilitate pentru a rezista
greutatii corpului si eforturilor zilnice la care este supus. Materialele implantabile
care nu prezinta flexibilitate duc la deprecierea tesutului osos [252].

Aceste materiale permit o fixare mai bund a endoprotezei decat in cazul
acoperirilor cu pulberi metalice, dar cel mai mare avantaj este ca acestea au
proprietati mecanice asemanatoare cu cele ale osului [169].

Siliconul este folosit la realizarea implanturilor care inlocuiesc articulatiile
extremitatilor inferioare [219].

Materialele filosite la endoprotezele de sold si de genunchi depind de cétiva
factori, incluzand varsta pacientului, nivelul de activitate al acestuia si de
preferintele chirurgilor.

1.3.2 Asocieri de biomateriale pentru protezarea articulatiei
soldului

Din punct de vedere al materialelor folosite la fabricare endoprotezelor de
sold se impart in endoproteze de:

Metal pe metal. La acest tip de endoproteza de sold bila si semisfera sunt
realizate din materiale metalice, iar cupa din polietilena lipseste.

Endoprotezele moderne metal pe metal prezinta un spatiu adecvat intre bila
si suprafata semisferei care permite lubrifierea suprafetei cu fluidele prezente in
articulatie. Cu cat diametrul bilei este mai mare cu atat lubrifierea este mai buna
[214].

Mersul produce socuri repetate in articulatie atunci cand piciorul ajunge in
contact cu pamantul. Endoprotezele de sold realizate din materiale mai dure decét
osul si cartilajul vor propaga aceste unde de soc direct in os si pot distruge legatura
dintre endoproteza si os. Ca solutie la aceastd problema a fost realizata o cupa
prevazuta cu un strat de polietilena care poate absorbi o parte din soc (figura 1.31).

Cupa este realizata din trei straturi, cel exterior si interior sunt din metal, iar
intre acestea exista un strat de polietilena.
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Figura 1.31 Cupa prevazuta cu un strat de polietilena [252].

Aceste endoproteze nu se uzeaza asa de repede ca si cele metal pe
polietilena. Endoprotezele metal pe metal produc de 50 de ori mai putine particule
de uzurad decat cele de metal pe polietilena, iar nichelul este eliminat usor din corp
prin urind, in timp ce cobaltul si cromul rd@man mai mult timp in organism, cromul
fiind chiar retinut de catre acesta. Dezavantajul acestor materiale este acela ca
elibereaza ioni metalici in sange, acestia ajungand pretutindeni in corp, iar
concentratia lor crescand in timp [214].

Chiar daca rata de uzura este micd, nu se stie dacd endoprotezele metal pe
metal vor avea o durata de viatd mai mare. Acest tip de endoproteze este indicat
pacientilor tineri deoarece acestia duc o viata mai activa.

Ceramica pe caramica. Endorotezele ceramica pe ceramica (figura 1.32)
au aparut recent.

De obicei cupa acetabulara a acestor endoproteze este compusa din cel
putin doua straturi, cel interior este ceramic denumit captuseala ceramica si intra in
contact direct cu bila ceramica. Stratul exterior este metalic si intra in contact direct
cu tesutul osos al cavitatii acetabulare.

Bila ceramica este fixata in tija metalica prin intermediul conului morse.
Conul metalic este fixat prin presare in gaura bilei ceramice. Aceasta constructie
produce aparitia unor forte in materialul ceramic (sagetile rosii) [172].

Aceasta metoda de fixare permite combinarea de diferite materiale intr-o
endoproteza de sold de exemplu bila ceramica si tija de titan.

Cupele ceramice au diferite constructii. Cupa Trident TH (figura 1.33.a)
prezinta un manson metalic fixat in jurul stratului ceramic. Mansonul de titan se
extinde peste marginea cupei ceramice, protejand-o astfel Tmpotriva loviturilor ce
pot aparea in timpul operatiei. Acest tip de cupa este preasamblata in fabrica,
chirurgii obtindndu-le ca o singura componenta. Cel de-al treilea strat este cupa
acetabulara metalica dinspre exterior [172].

. Forte

. Bild ceramica

. Con morse

Tija

Bila

. Captusala metalica

. Captuseala ceramica

NoOoOohWNE

3 4
Figura 1.32 Endorotezele ceramica pe ceramica [172].
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Din figura 1.33.b se poate observa ca la modelul Hedrocel, cupa ceramica
este Tnvaluita cu un strat protector de polietilena. Stratul de polietilena se extinde
peste marginea cupei ceramice, acest fapt protejand-o impotriva loviturilor. Dupa
asamblare, aceste doua straturi sunt pozitionate intrun strat exterior realizat din
metal cu aspect trabecular. Acest tip de cupe se mai numesc cupe sandvis si
prezinta o ratd ridicatd de crapare, un factor vinovat pentru aceasta ar fi stratul de
polietilena deoarece aceasta se poate dezintegra si cupa ceramica isi pierde suportul
[171].

. Cupa metalica

. Manson metalic

. Cupa ceramica

. Bila ceramica

. Cupa ceramica

- . Metal cu aspect trabecular

4 . Strat protector de polietilena

NOOAWNE

a b
Figura 1.33 C?Jpe ceramice realizate din trei szraturi. a) modelul Trident TH produs de Stryker,
b) modelul Hedrocel produs de Zimmer [171].

In ceea ce priveste tija, un col (gat) subtire este avantajos deoarece permite
0 raza mai mare de miscare fara paritia riscul de lovire a marginei cupei.

Pentru a evita lovirea componentelor cupei, a fost proiectata o tija cu gat
conic subtire (Trident Stryker) dupd cum se observa din figura 1.34.a. Tn figura
1.34.b este prezentatd o tija cu gét cilindric gros (Corail DePuy). Tn figura 1.34.c si
figura 1.34.d este comparatd raza de miscare (rosu) pentru aceste doua cazuri.
Dupa cum se observa raza de miscare in cazul tijei cu gat subtire este mai mare, iar
Tn cazul gatului gros este mai mare riscul lovirii cupei ceramice.

Aceste endoproteze sunt cele mai rezistente la uzura dintre endoprotezele
de sold, avand o rata de uzura mai mica decét cea a endoprotezelor metal pe metal
si producand mai putine particule de uzura dacat orice altd combinatie de material
dupd cum reiese din graficul din figura 1.35. Tn cazul acestor endoproteze nu mai
apar griji legate de ionii metalici. Ceramica este mai rezistenta la zgarieturi si
prezintd o suprafata mai neteda decéat celelalte materiale folosite la fabricarea
endoprotezelor.

d)
Figura 1.34 Influenta gatului tijelor asupra razei de miscare: a) gat conic sibtire, b)
gat cilindric gros, c) raza mare de miscare, d) razamica de miscare.
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Graficul din figura 1.35 prezinta cantitatea anuald, in milimetri cubi, de
particule de uzura produsa cu diferite combinatii de materiale in cazul endoprotezele
de sold. Endopoteza metal pe polietilend produce 57 mm?3particule de uzurd de
polietilend, in timp ce endoproteza ceramicd pe polietilend produce numai 17 mm?
de astfel de particule. Cea mai mic3 ratd de particule de uzurd (0,04 mm?®) este
produsa endoprotezele ceramica pe ceramica [252].

Studii de laborator au demonstrat ca particulele ceramice de uzura atrag
mai putine reactii celulare decat cele metalice sau polimerice.

Riscul pierderii endoprotezei de sold este dependent de volumul de particule
de uzura produse. Cu cat sunt mai putine particule cu atat riscul este mai scazut.
Din acest punct de vedere, endoprotezele din ceramica pe ceramica ar trebui sa
prezinte cele mai putine cazuri de pierderi.
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Figura 1.35 Volumul particulelor de uzurd produs de diferite
materiale [174].

Problema acestor endoproteze este aceea ca nu se stie cum se vor comporta
in timp, deoarece nu exista suficiente rezultate clinice pe termen lung. De asemenea
exista ingrijorari in legatura cu craparea acestora in interiorul corpului.

Pentru majoritatea persoanelor, acest tip de endoproteze este cel mai bun
din punct de vedere al cantitatii de particule de uzurd produse pe an, in special
pentru tineri si persoane cu o viata activa [171].

Metal pe polietilena de inalta densitate sunt cele mai folosite
endoproteze de sold si genunchi.

Ceramica pe polietilena de inalta densitate. Aceste endoproteze au bila
realizata din ceramica si insertia din UHMWPE [174] [200].

O enumerare sumara a principalelor probleme pe care le ridica utilizarea
unei endoproteze totale de sold (cinematica protezei, fortele la care este supusa,
distributia tensiunilor la nivelul interfetei os-metal, frecarea, uzura, stabilitatea,
proprietatile mecanice ale materialelor din care este alcatuitd, gradul de rugozitate
al suprafetei articulare etc.) atrage atentia asupra numeroaselor aspecte ce au fost
studiate si, In mare parte rezolvate sau care isi asteapta inca rezolvarea.

Fiecare endoproteza isi are avantajele si dezavantajele ei. Problema este de
a alege tipul de endoproteza care se poate substitui mai bine biomecanicii complexe
a articulatiei soldului si care se poate adapta mai bine particularitatilor
morfofunctionale ale cazului in speta [103].
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Artroplastiile de sold au contribuit la Tmbunatatirea mobilitatii si confortului a
multor oameni care altfel ar fi fost incapabili sa se deplaseze. Tehnologiile noi in
ceea ce priveste dispozitivele ortopedice impreuna cu tehnicile avansate de
artroplastiei, au diminuat riscurile si au imbundtatit rezultatele acesteia.

In orice caz mai exista semne de intrebare in ceea ce priveste tipul si
materialul endoprotezei potrivite pentru un anumit pacient, ce tehnica chirurgicala si
ce tip de reabilitare este mai potrivit pentru a avea rezultate cat mai bune [246].

1.4 Principalele tipuri de acoperiri

Fixarea endoprotezelor se poate realiza prin cimentare sau presare (press-
fit). Recent folosirea endoprotezelor necimentate este favorizata de catre chirurgi
deoarece acestia doresc sa evite folosirea cimentului osos si potentialele complicatii
ce pot aparea in urma folosirii acestuia.

Tn ultimii ani endoprotezele au finceput sa fie prevazute cu suprafete
poroase. Aceste suprafete permit o fixare stabila fara a mai fi nevoie de folosirea
cimentului osos. Chiar dacd endoproteza este prevdazutd cu astfel de suprafete,
cresterea unei cantitati suficiente de tesut osos pentru fixare necesita ca proteza sa
fie fixata initial farda a se misca pentru o perioada de timp. De asemenea proteza
trebuie fixata in asa fel incat sa se realizeze un contact cat mai mare intre materialul
poros si tesutul osos, chiar si in cazul in care intreaga suprafata exterioara a
protezei este prevazuta cu suprafete poroase.

Se subintelege ca succesul artroplastiei unei articulatii depinde de
stabilitatea initiala si cea pe termen indelungat a endoprotezei. Stabilitatea
implantului este determinata de doi factori esentiali: geometria si rugozitatea
suprafetelor implantului. In privinta celui de-al doilea factor este dezirabil acoperirea
poroasa a tuturor suprafetelor endoprotezei care intra in contact cu tesutul osos.
Tntre tija implantului acoperitd cu material poros si tesutul osos, apare o frecare
care ajuta la conferirea stabilitatii implantului si favorizeaza cresterea tesutului osos
in vederea fixarii pe termun lung [225].

In prezent se utilizeaza doua tipuri de acoperiri a suprafetelor
endoprotezelor si anume cele poroase si cele cu hidroxiapatita.

1.4.1 Acoperirea poroasa

Acest tip de acoperire este un strat subtire care consta intr-o retea de fibre
subtiri (figura 1.36.b) sau de pulberi de diferute granulatii sinterizate (figura 1.36.a)
pe suprafata endoprotezelor. Materialul folosit la astfel de acoperiri este Ti pur sau
aliajele CoCr, ambele fiind foarte bine tolerate de catre organism.

Tehnica de creere a suprafetelor poroasde prin sinterizarea, unor bilute
metalice pe suprafetele dorite [233], a fost inlocuita de o tehnicd noud care consta
in depunerea de pulberi metalice pe suprafata implantului cu metoda plasma spray
[222] [221]. Metoda plasma spray permite utilizatea unor pulberi metalice cu
granulatie mult mai mica decat in cazul sinterizarii. Tehnica nano spray este un
proces de depunere electrostaticd urmatd de o sinterizare cu microunde si a fost
dezvoltata de compania Nano Mech cu scopul de a fi utilizatd in depunerile poroase
pe implante [217]. Tehnica de depunere a metalului trabecular este patentata de
firma Zimmer si este folosita atat pentru endoproteze de sold cét si pentru cele de
genunchi [250].

Endoprotezele acoperite poros se fixeaza de obicei prin presare, dar se pot
si cimenta.
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Figura 1.36 Acoperiri poroase: a) cu pulberi metalice, b) cu fibre
metalice [237].

Scopul acoperirilor poroase este de a imbunatati fixarea tijei Tn femur.
Reteaua de fibre subtiri sau de pulberi sinterizate creaza un labirint foarte complicat
cu o retea de pori care atrag cresterea tesutului osos. Grosimea stratului de
acoperire este de doar cativa milimetri.

Numai porii de anumite dimensiuni permit cresterea tesutului osos. Tesutul
0S0S nu poate creste prin orificii foarte mici iar prin orificii mari creste foarte incet.
Aceste aspecte sunt discutate in detaliu in capitolul 4 si 2. Dimensiunile orificiilor din
stratul poros sunt stabilite de producatorul protezei.

Tesutul osos va creste prin porii stratului poros numai in momentul in care
suprafata poroasa a endoprotezei este in contact cu suprafata osoasa. Cu cat
suprafata poroasd a endoprotezei este mai aproape de cea osoasd, cu atat tesutul
0sos va creste mai repede prin porii acesteia.

Atunci cand exista deplasari intre suprafata poroasa a endoprotezei si
tesutul osos, tesutul care incepe sa creasca prin porii suprafetei poroase este
sectionat si indepartat de sursa sa vasculara din cauza acestor deplasari. O
endoproteza necimentatda care se misca contra tesutului osos, nu este stabila
deoarece tesutul osos ce se formeaza nu va fi continu.

Schema din figura 1.37.a prezinta o endoproteza stabild necimentata. De pe
suprafata tesutului osos, care intra in contact cu stratul poros, se dezvolta printre
porii suprafetei poroase un nou tesut osos. Acesta din urma este mai rarefiat. Tn
medie numai aproximativ 30% din suprefata poroasa a endoprotezei este acoperita
de tesut osos.

Intre endoproteza si os se formeaza de asemenea tesut fibros, acesta fiind
avantajos in cazul endoprotezelor necimentate. Un astfel de tesut fibros intensifica
fixarea protezei si previne emigrarea particulelor de uzura in tesutul osos.

Tesutul osos aflat in crestere tolereaza miscarile foarte mici (micromiscari)
ce au loc intre suprafata protezei si os.

Schema din figura 1.37.b prezintda o endoproteza instabild necimentata.
Miscarile aparute intre endoproteza si tesut au o amplitudine foarte mare
(milimetri). Numai fasciculele lungi de tesut fibros pot rezista la aceste deplasari.
Tesutul osos care incepe a se forma nu poate rezista la astfel de deplasari.
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Figura 1.37 Cresterea tesutului osos in endoproteza: a) endoprotza stabild necimentata,
b) endoprotza instabila necimentata [226].

Tesutul osos din vecinatatea tijei endoprotezei este rarefiat si mai spongios.
Acest fapt poate conduce la osteoporoza, deoarece tija metalica protejeaza tesutul
0sos finconjurator impotriva fortelor naturale care apar. Jesutul nestimulat se
rarefiaza, devenind osteoporotic. Studiile au demonstrat ca tesutul nestimulat fsi
pierde aproximativ 30% din continutul osos, acesta ne mai putand fi refacut.

Cu timpul, tesutul creste in aceastd suprafatd spongioasd, tija proteze
ajungand sa se integreze in scheletul uman, acest lucru fiind numit fixare biologica.
Chiar si in cazul unei bune fixari biologice, nimai 30% din suprafata spongioasa este
acoperitd cu tesut osos [169].

Experimentele pe animale au demonstrat faptul ca rezistenta fixarii protezei
necimentate creste semnificativ in urmatoarele 12 saptamani postoperatorii. Dupa
aceasta perioada rezistenta fixarii nu se modifica semnificativ.

Acesta este motivul pentru care pacientii nu au voie sa isi miste membrul
endoprotezat, cu o endoproteza necimentata, timp de 6-12 sdptamani dupa
operatie.

Au fost depistate trei faze de crestere si fixare a tesutului osos pe suprafata
poroasa a tijei necimentate: A

e faza acuta dureaza trei luni. In timpul acesteia tesutul osos care a fost
avariat in timpul operatiei este indepartat si inlocuit, iar apoi acesta
creste in suprafata poroasa;

» faza de adaptare dureaza de la trei luni la doi ani postoperator, timp in
care noul sistem o0sos se reface si se remodeleaza. In general structura
osoasa din jurul tijei isi pierde aproximativ 30% din continutul de tesut
0sos. Cantitatea de tesut osos pierduta depinde in special de
ceracteristicile mecanice ale tijei protezei. Tn unele zone ale sistemului
osos tija exercita o presiune mai mare asupra acestuia. Sistemul
reacUoneaz§ prin producerea unei cantitati mai mari de tesut osos in
acea zona. In imaginile CT aceste zone au o culoare alba;

o faza stabild apare dupa doi ani. TnA decursul acestei faze, tesutul osos este
remodelat Tntr-un ritm mai lent. In zonele osteoporotice tesutul osos nu
creste.

O acoperire poroasa nu poate asigura faptul ca este realizata fixarea pe

termen lung astfel incat sa se evite revizia si pierderea prematura a protezei.

Anumite implanturi acoperite cu strat poros pot fi de asemenea acoperite si
cu un material secundar (hidroxiapatita) destinat sa ajute procesul de crestere a
tesutului osos [213].
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1.4.2 Acoperirea cu hidroxiapatita

Hidroxiapatita (HA) este un mineral care face osul mai solid si mai rezistent.
Fibrele de colagen ale tesutului osos uman sunt presarate cu cristale de HA [130].
Existda o varianta sintetica a HA, aceasta putand fi depusa pe suprafata acoperita cu
strat poros a endoprotezelor [169].

Acoperirile cu HA sunt folosite in general pentru fixarea necimentatd a
componentelor femurale. Aceste depuneri se pot realiza prin metoda plasma spray
[130].

Numeroase studii au demonstrat ca un strat subtire de HA sporeste
cresterea tesutului osos pe suprafata poroasa a endoprotezei. Endoprotezele
necimantate acoperite cu HA devin stabile intr-un timp mai scurt, iar tesutul osos
acopera o suprafata mai mare (de obicei aproximativ cu 10% mai mare). Acest fapt
duce la rate mai mici de avarii [169] [204].

Pe langa faptul ca HA are compozitia foarte aseamanatoare cu a tesutului
0sos natural, aceasta este si un material osteoconductiv care asigura un schelet
pentru cresterea tesutului osos.

Acoperirile cu HA au ca rezultat formarea unor legaturi foarte rezistente
intre aceasta si tesutul osos.

Cele doua mecanisme principale ce pot duce la esecul endoprotezei
acoperita cu HA sunt dizolvarea si uzarea cu al treilea corp.

Dizolvarea stratului de HA nu depinde numai de nivelul de pH al mediului
lichid, ci si de compozitia si cristalinitatea fazelor de fosfat de calciu. Cu alte cuvinte,
HA cu cristalinitate ridicata este dizolvatd mult mai lent decat HA amorfa. HA
dizolvata este resorbita de catre osteoclaste. Resorbtia stratului de HA este
integrata in procesul normal de remodelare a osului, acest strat fiind astfel Tnlocuit
de tesut osos. Rata de dizolvare a HA este semnificativa deoarece o dizolvare rapida
poate duce la resorbtie, instabilitate, pierderea protezei si producerea particulelor de
uzurd. Cu toate acestea, pentru a obtine acoperiri de HA cu o faza optima de fosfat
de calciu, parametrii de depunere trebuie optimizati, iar in plus puritatea si
cristalinitatea pulberii de HA trebuie controlata pentru a preveni contaminarea.
Acoperirile cu HA de inaltd puritate duc in genaral la o fixare mult mai rapida si
reduc timpul de vindecare.

Cel de-al doilea mecanism care duce la esecul endoprotezelor acoperite cu
HA este atribuit uzarii prin al treilea corp, ceea ce are ca rezultat aparitia osteolizei.
Osteoliza reprezinta distrugerea patologica progresiva a tesutului osos cauzata de
catre celulele osteoclaste. Particulele de uzura metalice sau de polietilenda apar de
obicei in articulatie, dar pot aparea si in jurul tijei. Fortele mecanice ce se exercita
asupra endoprotezei sunt o sursd generatoare de uzura prin al treilea corp. Este
foarte controversat faptul ca acoperirile cu HA pot preveni uzura prin al treilea corp.
Anumite teste clinice au descoperit o uzurd excesiva a suprafetei de polietilena
datorata acumularii fosfatilor de calciu si a particulelor metalice. Performantele
inadecvate ale acoperirilor cu HA sunt atribuite slabelor proprietati mecanice,
datorate stratului foarte gros (>100um). Grosimea optimg a stratului de HA folosita
in aplicatiile industriale este intre 50-75 um [132].

Acoperirea suprafetelor endoprotezelor metalice cu HA asigura o
biocompatibilitate excelentd si Tmbunatatesc procesul de fixare a endoprotezei.
Timpul de recuperare in cazul endoprotezelor acoperite cu HA eate mai scurt in
comparatie cu cele neacoperite. Implanturile acoperite cu HA sunt frecvent folosite
in domeniul dentar si ortopedic [192].
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Osteointegrarea este un proces ce consta intr-o conectare directa
structurala si functionald fintre suprafata cozii endoprotezei si tesutul osos
inconjurator [184].

Acoperirile de suprafata folosite in prezent ofera rezultate bune, dar nu si
cele mai favorabile conditii pentru realizarea unei bune osteointegrari. Structurile 3D
de tip lattice indeplinesc conditiile optime pentru realizarea unei bune osteointegrari.

1.5 Tehnologii moderne de realizare a endoprotezelor

In prezent endoprotezele existente pe piatd sunt realizate prin procedee de
aschiere, forjare si turnare.

Proprietdatile mecanice ale biomaterialelor folosite la fabricarea
endoprotezelor de sold duc la uzarea rapida a sculelor folosite in cazul prelucrarilor
prin aschiere. De asemenea timpul necesar acestei prelucrari este foarte mare chiar
daca masina folositd este una CNC. Aceste aspecte fac din acest proces unul ne
fiabil.

Forjarea este folosita cu succes in cazul fabricarii tijelor endoprotezelor de
sold, turnarea n cazul endoprotezelor de genunchisi frezarea in cazul insertiilor de
polietilena.

Dezavantajul comul al procedeelor de realizare al endoprotezelor este acela
ca endoprotezele nu pot avea un design foaret complicat. Tehnologiile de prototipare
rapida (RP) elimind aceste dezavantaje.

Tn continuare vor fi discutate tehnologiile utilizate n capitolul 5 la realizarea
practica a endoprotezelor proiectate in capitolul 4.

1.5.1 Comanda Numerica Computerizata - CNC

Abrevierea CNC inseamna Comanda Numerica Computerizata si se refera in
special la un computer (controler) care citeste instructiuni din codul G si controleaza
0 masind unealtd. Parametrii de operare ai masinilor CNC pot fi modificati cu
ajutorul programului software [239].

Introducerea masinilor CNC a schimbat radical industria fabricarii. Taierea
curbd este mai usor de realizat, frecventa erorilor este redusa, iar numarul pasilor
care necesitd interventia umana au fost drastic redusi.

Sistemele si echipamentele CNC se caracterizeaza prin:

e existenta traductoarelor pentru masurarea deplasarilor;
schimbarea automata a sculelor;

e reglarea automatd a miscarilor principale si de avans;

e pornirea automata a ungerii si racirii.

In productie, o serie de masini CNC se pot combina intr-o singura statie
pentru a prelucra progresiv componente care necesitd mai multe operatii. In
prezent, masinile CNC sunt controlate direct de fisiere create de software-uri CAM,
in acest fel o piesa sau un ansamblu poate pleca direct de la proiectant in fabricatie
[173].

Functia de baza a unui controler este efectuarea deplasarii uneltei masinii
de-a lungul unei directii liniare de la un punct la altul. Unele masini pot efectua
acest lucru numai in sistemul de coordonate XY si accepta modificari pe axa Z
separat. Altele au doua axe de rotatie pentru a controla orientarea cutitului si le pot
folosi simultan cu axele XYZ. Recent, masinile cu 4 si 5 axe au devenit populare.
Cele doua axe aditionale permit rotirea suprafetei sau mediului de lucru de-alungul
axelor X sau Y.

BUPT



40 Stadiul actual in domeniul artroplastiei de sold 1

O calitate mai noua a masinilor CNC este aceea ca suporta comenzi logice,
cunoscute sub numele de programare parametrica. Programatorul poate folosi
instructiuni if/then/else, loops, poate efectua operatii aritmetice si manipula
variabile. O intreaga linie de productie de dimensiuni diferite poate fi programata
folosind matematica logica pentru a crea si scala o intreagd gama de piese, sau
pentru a crea un stoc de piese care poate fi scalat la orice dimensiuni. Aceste
proprietati fac din programarea parametrica una foarte eficienta.

Masinile CNC prezinta foarte multe avantaje. Procesul de fabricare a pieselor
este mai precis si poate fi repetat in exact aceeasi maniera de nenumdrate ori.
Datorita preciziei posibile a masinilor CNC, acestea pot produce forme complexe
care ar fi greu de realizat cu ajutorul masinilor unelte manuale [216].

Alte avantaje pe care le ofera utilizarea masinilor CNC sunt:

e prelucrarea avantajoasa a pieselor;
timp scurt pentru reglarea masinii;
comandarea simultana a mai multor axe ale masinii;
schimbarea automata a sculelor;
controlul automat al dimensiunilor;
productivitate ridicata;
precizie ridicata, etc.

CNC a influentat foarte mult conceptia, constructia si exploatarea masinilor
unelte, influenta reflectatda atat in structura da baza cat si in suprastructura
acestora, prin existenta unor particularitati in organologie, actionare si comanda si
prin care masinile cu comanda numerica se deosebesc de cele conventionale.

Aceste masini sunt folosite mai des la creerea cupelor acetabulare si mai rar
la creerea cozilor. Cozile endoprotezelor se realizeaza de obicei prin procese de
forjare iar apoi procesele CNC sunt folosite la diferite operatii de finisare.

1.5.2 Prototipare Rapida- RP

Stapanirea artei de prototipare rapida a pieselor este vitala pentru toate
corporatiile care sunt angrenate in cursa de lansare a produselor noi. Tn ultimu
deceniu, au aparut noi unelte si metode pentru a facilita si accelera crearea
produselor. Din punct de vedere fizic prototiparea a castigat popularitate cu ajutorul
unui concept numit fabricarea formei solide libere (solid free form fabrication-SFF)
[48].

Tinta masinilor de prototipare rapida (RP) este capacitatea de fabricare cat
mai rapida a formelor tridimensionale complexe direct din modelele CAD. Pentru a
realiza acest deziderat s-a recurs la procesul de fabricare SFF. Metodologia SFF are
urmatoarele caracteristici:
se pot construi forme 3D de o complexitate ridicata;
planificarea procesului este automata, bazandu-se pe un model CAD;
foloseste masini care nu necesita fixarea piesei sau a uneltei;
necesitd o interventie minima sau deloc din partea utilizatorului pentru a
functiona.

Sistemele SFF sunt bazate pe modelul de fabricare prin straturi. Aceasta
metoda presupune descompunerea in straturi transversale a modelului 3D CAD si
generarea traectoriilor urmarite de sistemul ce realizeaza procesul.

Fiecare strat “FIZIC” care este compus din sectiunea transversala si un strat
de sacrificiu complementar, este mai apoi depozitat si contopit cu stratul anterior
(figura 1.38). Materialul de sacrificiu are doua roluri primare: in primul rand sustine
piesa, in al doilea rand, functioneaza precum un substrat pe care pot fi concepute
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parti ale piesei principale care initial nu sunt in contact cu aceasta. Un alt rol al
materialului de sacrificiu este sa umple cavitdtile piesei Tn timpul procesului.

Alte modalitati de fabricare folosesc structurile de suport numai unde este
necesar, de exemplu pentru regiunile neconectate. Aceste structuri de suport sunt
realizate din acelasi material din care este construit obiectul, dar sunt scoase intr-o
forma semisolida pentru a fi usor de indepartat cand piesa este completa.

Material sacrificat
Regiune fara
legatura

. Strat fizic

. Proeminenta

. Cavitate

Figura 1.38 Reprezentarea generala a principiului RP: a) suport complementar, b) piesa cu
suport [47].

Implementarea practica a SFF a fost posibila datoritéd aparitiei mai multor
tehnologii inclusiv modelarea CAD, laserele, printarea cu jet de cerneald si
controlerelor de miscare, la care s-au adaugat mai multe procese de fabricare
traditionale precum, extrudarea, sudarea si litografia.

EBM (Electron Beam Melting) este un procedeu RP bazat pe topirea unei
pulberi metalice cu un fascicol de electroni. In anul 1993 Ralf si Ove Larson au
dezvoltat o versiune a unei masini RP prin metoda EBM in 22 de straturi de pulberi
metalice. Dezvoltarea acestei metode a fost facuta in colaborare cu Chalmers
University of Technology din Gothenburg, Suedia. Dupa aprobarea brevetului a fost
infiintata compania Arcam (Arcam AB, Suedia) in anul 1997.

Tehnologia EBM a companiei Arcam este acum disponibilda pe piata [163].
Aceasta foloseste un fascicul de electroni pentru a topi pulberea metalicd. Fascicolul
de electroni 11 este generat in interiorul unui tun de electroni. In tun exista un
filament de tungsten 1 care este incdlzit la temperaturi mai mari de 2000°C de
curentul care il traverseaza. Datorita temperaturilor foarte mari la care este incalzit
filamentul electronii se desprind de acesta. Fasciculul de electroni este controlat de
electrodul de control 2 si focalizat de o bobina de focalizare electromagnetica 5.
Tunul de electroni cat si pulberea metalica 7 se afld intr-o camera de vacuum.

Modelele comerciale curente sunt A2 si Al. Modelul Arcam EBM S12 a fost
inlocuit Tn anul 2009 de modelul Arcam Al.

Tn figura 1.39 este schitat principiul de functionare a nodelului Arcam EBM
S12.

Fisierele trimise catre masina sunt straturi 2D ale modelului 3D creat in
programe CAD. Straturile se topesc unul cate unul. Dupa ce a fost topit un strat de
pulbere se adauga unul nou peste acesta cu o grosime predefinitd. Acesta se
predncalzeste, se topeste si se adauga un nou strat de pulbere iar procesul se reia.

Pulberea ne topita foloseste drept suport pentru piesa aflata in constructie
iar cand procesul se incheie aceasta este scoasa si refolosita.
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Electrod de control
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Bobine astigmatice
Bobine de focalizare
Bobine de deflexiune
Containerul cu
pulbere

8. Camera de vacuum
9. Grila de nivelare

10. Cuva

11. Fascicul de electroni
12. Piesa in constructie

NogArwNE

12

Figura 1.39 Principiul de
functionare a nodelului
Arcam EBM S12.

Recent Arcam a introdus pentru sistemul EBM pulberi de titan pur, Ti6Al4V,
Ti6Al4V ELI, si CoCrMo. Aceste pulberi sunt biocompatibile si se pot folosi pentru
fabricarea implantelor ortopedice.

Sisteme de Sinterizare Laser (Laser-Sintering Systems) este un
sistem RP care asigura cea mai rapida cale de la modelul CAD la produs finit.
Numeroase companii din lumea industriald folosesc aceasta tehnologie datorita
executiei rapide, flexibila si cu costuri de productie minime.

EOS a fost fondata in 1989 si este lider mondial in producerea sistemelor de
sinterizare laser. Aceste sisteme permit producerea rapida si cu costuri minime a
oricarei forme geometrice tridimensionale direct din format CAD prin solidificarea
pulberilor polimerice, metalice sau ceramice [187].

Tn figura 1.40 este schematizat principiul de functionare a masini Formiga P
100. Aceasta este fabricata de EOS si se bazeaza pe fascicolul laserului 6 care
traverseaza sistemul de oglinzi 1 si ajunge sa topeasca straturile de pulbere 3 din
cuva 4 asezate de catre rigld 2. Incalzitorul 7 are rol de a aduce si mentine la
temperatura optima partea superioara a incintei in care se cladeste piesa.

BUPT



Metode de testare a endoprotezelor de sold 43

1_ 7
Oglinzi

Rigla de nivelare

Pulbere
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Piesa in constructie

Laser
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Figura 1.40 Principiul de
functionare a masinii
Formiga P 100.

Sistemul de sinterizare laser a fost studiat pentru aplicatii in biomecanica
[138] [37] [125].

1.6 Metode de testare a endoprotezelor de sold

Tipurile noi de endoproteze introduse pe piata au un mare succes, dar unele
studii incd raporteazd esecuri.

In ceea ce priveste pacientul durabilitatea endoprotezelor de sold este
afectata in principal de doi factori:greutatea acestuia si nivelul de activitate. Din
aceasta cauza selectia materialelor si a formei au roluri foarte importante in
performanta si durabilitatea endoprotezei [142]. Asadar testarea endoprotezelor
este un pas foarte important de indeplinit inainte de punerea acestora pe piata.

Tn general, validarea implanturilor se realizeazad printr-o analiza teoretica
(de obicei, prin analizd numerica) si prin incercari experimentale, urmate de studii
in-vivo (monitorizarea pacientului dupa implantare).

1.6.1 Analiza numerica a endoprotezelor de sold

Cea mai utilizatéd metoda de analiza teoretica a endoprotezelor este naliza cu
element finit (FEA-Finite Element Analysis). FEA este o tehnica de simulare
computerizatd folosita in analizele ingineresti si se bazeazd pe o metoda numerica
de calcul cu element finit numitd FEM (Finite Element Method).

Pentru efectuarea acestei analize este nevoie doar de modelul 3D al
endoprotezei si de proprietdtile materialelor componentelor acesteia. Acest tip de
analiza poate fi static sau dinamic. Analiza dinamicd necesitd mai multe date de
intrare.

Pe baza acestei analize se pot afla date despre:

¢ tensiunea echivalent3;

e tensiunea principald maxima, medie si minima;
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tensiunea maxima de forfecare;
intensitatea tensiunii;
tensiunea normal3a;

tensiunea de forfecare;
oboseald;

deformatia total3;

deformatia pe directia X, Y si Z.

Pe baza acestor date se poate stabili solutia optimd@ de endoproteza din
punct de vedere al comportamentului mecanic.

Aceasta metoda ofera informatii care valideaza sau modifica solutia
constructiva initiala. De asemenea rezultatele FEA furnizeaza aprioric o imagine
corecta asupra avantajului utilizarii unui tip de endoproteza in raport cu altele [128].

1.6.2 Metode experimentale de testare a endoprotezelor de
sold

Analiza experimentald a endoprotezelor, in general, presupune teste in
laborator si monitorizarea pacientilor dupa implantare.

Prima metoda foloseste simulatoare de articulatii si echipamente de
incercare de uz general pentru testdri mecanice. Astfel pe endoprotezele de sold pot
fi efectuate urmatoarele tipuri de determinari experimentale:

e oboseald (conform ISO 7206-4:2002 Implants for surgery - Partial and
total hip joint prostheses - Part 4: Determination of endurance properties
of stemmed femoral components, ISO 7206-6:1992 Implants for surgery
- Partial and total hip joint prostheses - Part 6: Determination of
endurance properties of head and neck region of stemmed femoral
components, 1SO 7206-8:1995 Implants for surgery - Partial and total
hip joint prostheses - Part 8: Endurance performance of stemmed
femoral components with application of torsion, ASTM F 2580: Standard
test method for evaluation of modular connection of proximally fixed
femoral hip prosthesis). Testarea la oboseala conform ISO 7206-4
simuleaza incarcarea dinamica a unei tije in timpul mersului. Directia de
aplicare a fortelor si modul de Tncastrare sunt descrise in acest standard.
Nivelul de incarcare si numarul minim de cicluri, fara a se ajunge la
fisurarea/ruperea tijei, sunt descrise in ISO 7206-8 (2.3kN/5 cicluri). Din
punct de vedere mecanic, portiunea critica a tijei este regiunea gatului.
Pe langa determinarea proprietatilor mecanice se pot trage concluzii
asupra uzurii datorata vibratiilor de amplitudine mica. Ambele proceduri
pot fi folosite si pentru teste statice [189];

e determinarea rezistentei capului femural (bila endoprotezei) la actiunea
fortelor statice (conform ISO 7206-10:2003: Implants for surgery —
Partial and total hip joint prostheses — Part 10: Determination of
resistance to static load of modular femoral heads). Bila endoprotezei se
pozitioneaza, cu orificiul pentru fixarea bilei pe tija, pe un dispozitiv conic
si se Incarca pana cedeaza [235];

e testarea luxatiei. Endoprotezele pot fi luxate. Factorii care favorizeaza
luxatia sunt: finclinarea cupei, miscarile acesteia datorita anumitor
accidente si gatul scurt al tijei. Din punct de vedere mecanic, luxatia
apare daca cupa acetabulara a endoprotezei si tija se lovesc [209];
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e rezistenta la torsiune (conform ISO 7206-9: Implants for surgery - Partial
and total hip joint prostheses - Part 9: Determination of resistance to
torque of head fixation of stemmed femoral components ISO 7206-9 :
1994-12-15). O atentie specialda este necesara la testarea bilelor
ceramice. Ca lichid de testare se foloseste apa distilata [230];

e determinarea uzurii (conform ISO 14242-1: 2002: Implants for surgery -
wear of total hip prostheses - Part 1: Loading and displacement
parameters for wear-testing machines and corresponding environmental
conditions for tests, 1SO 14242-2: 2000: Implants for surgery - wear of
total hip prostheses Part 2: Methods of measurement, 1ISO 9325:1989
Implants for surgery - Partial and total hip joint prostheses -
Recommendations for simulators for evaluation of hip joint prostheses,
ISO 9326:1989 Implants for surgery - Partial and total hip joint
prostheses - Guidance for laboratory evaluation of change of form of
bearing surface). Pe baza 1SO 9325 s-au elaborat un numar de proceduri
pentru a se determina cantitatea de particule de uzura generate de catre
o endoproteza de sold. Standardul 1SO 14242 descrie exact parametrii
care trebuie folositi la testare [263].

Pentru evaluarea influentei materialelor si a formelor constructive asupra
uzarii se folosesc teste tribologice de uz general si simulatoare de articulatii. De cele
mai multe ori rezultatele experimentale nu pot diferentia efectele materialelor si ale
designului asupra performantelor tribologice ale endoprotezelor.

Testarile pe masini de uz general cu configuratii simple, trebuie efectuate
pentru intelegerea mecanismelor de uzare si influenta diferitilor parametri de mediu
si material asupra comportamentului la uzare. Reproducerea conditiilor specifice din
articulatia naturald cu ajutorul simulatorului poate fi apoi folosita pentru a testa
combinatii specifice de design si materiale. Utilizate corespunzator, masinile de uz
general pot servi la identificarea primarda a materialelor utilizabile pentru protezele
articulare.

In ceea ce priveste masurarea uzurii exista doua principii:

e principiul gravimetric - de masurare a pierderilor de masa;

e principiul geometric - de masurare a schimbarilor dimensionale (de

volum).

Experimentele pe masini de uz general si pe simulatoare de articulatii pot fi
considerate teste de scurta durata, datorita numarului limitat de cicluri de
functionare posibil de simulat in comparatie cu durata reala de viata a unei
endoproteze. O intelegere clard a comportamentului unei combinatii de materiale
poate fi obtinutd doar prin executarea unui numar mare de experimente pentru
elucidarea mecanismelor de uzare sub diverse incarcari, viteze de alunecare si
conditii de mediu. Limitele de durabilitate ar putea fi apoi exprimate in functie de
variabilele de testare (viteza, sarcina si numar de cicluri pana la defectare) [142].

Pe langa aceste teste se mai pot realiza analize metalografice, incercari la
coroziune si tractiune/compresiune.

Simulatoarele de sold ofera conditii de testare foarte apropiate de conditiile
fiziologice (incarcare variabild, miscare multi-directionala, mediu similar, etc).

Din punct de vedere cinematic exista trei categorii distincte de simulatoare
de sold:

¢ simulatoare cu miscari independente pe cele trei axe x, y si z;

e simulatoare cu miscare oscilanta biaxiala;

e simulatoare cu o singura miscare (flexie-extensie).
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O problema critica in testarea endoprotezelor este extrapolarea rezultatelor
obtinute pentru durate scurte de testare. Acest lucru necesita o intelegere foarte
buna a relatiilor dintre structura materialului, proprietatile mecanice si mecanismele
de uzare [142].

Cea de-a doua metoda de testare este in vivo. Aceasta metoda se
efectuaza prin implantarea endoprotezei in pacienti si monitorizarea acestora pe o
durata cat mai indelungata de timp.

Testarea corecta a endoprotezelor poate preveni esecul acesteia dupa
implantare.

1.7 Factorii care conduc la uzarea endoprotezelor

Articulatia coxo-femurald este caracterizata printr-o ratd de uzura foarte
mica, aproape inexistenta la articulatia sandtoasa, si forte de frecare foarte mici
datorita unei lubrifieri foarte eficiente. Aceasta capacitate de autolubrifiere se poate
pierde din diverse motive (accidente, afectiuni articulare sau imbatranire), generand
dureri foarte mari si reducerea mobilitatii articulatiei [142].

Uzarea reprezinta inlaturarea de material de pe suprafetele solide prin
actiuni mecanice.

1.7.1 Tipuri de uzare a endoprotezelor articulare

Uzarea endoprotezelor articulare este cauza miscarii relative sub sarcina a
suprafetelor articulare sau a suprafetelor de la interfata componentelor modulare si
este de trei feluri: uzare abraziva, uzare adeziva si uzarea abraziva prin al treilea
corp [142] [40].

Uzarea abraziva rezulta din contactul direct dintre componentele metalice
si cele de polietilena. Chiar si suprafetele slefuite sunt rugoase microscopic. Daca
metalului i se permite contactul direct cu polietilena, asperitdtile de pe suprafata
metalica vor smulge (supune abraziunii) polietilena la miscarile suprafetei metalice
peste suprafata de polietilena.

Gradul de abraziune este o functie a netezimii suprafetei metalice,
descrescénd cu nivelul descresterii asperitatilor (metalul devine mai neted) [40].

Uzarea adeziva rezulta din sudurile si fisurile locale situate la contactul
suprafetelor.

Cand asperitatile din sensuri opuse intra in contact unele cu altele, natura
localizata a contactului produce tensiuni asa de mari incat daca sunt doua materiale
similare in contact acestea vor deveni sudate. Dislocarea paralela a uneia fata de
cealalta va produce fisurarea sau ruperea uneia sau a ambelor asperitati.

Uzarea abraziva prin al treilea corp. Daca o particulda dura (al treilea
corp) este prinsa intre suprafetele de contact ale endoprotezei si aceasta produce o
zgarietura pe suprafata metalica, volumul uzat de polietilena poate fi de 2-3 ori mai
mare decéat in absenta particulei.

Prezenta impuritatilor, fie cimentul, ramasite de os precum si ramasitele de
uzare ale cuplului articulatiei contribuie, de asemenea la uzare. Aceasta contributie
se numeste uzarea prin eroziune.

Efectele uzarii sunt predominante la protezele de articulatii. Uzarile prin
eroziune ale articulatiei se produc astfel: particululele produse de uzare (metal sau
polietilena sau particule de ciment) sunt fagocitate de osteoclaste, cauzand osteoliza
si astfel pierderea componentelor [40].
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1.7.2 Factorii care conduc la uzarea endoprotezelor

Pot exista diferite tipuri de uzura ce au loc la diferite intervale de timp sau
simultan intr-o articulatie.

Unii dintre factorii care conduc la uzarea endoprotezelor totale de sold sunt:

Coeficientul de uzura este raportat la combinatia materialelor ce intra in
contact si la mediul in care are loc uzura.

Forta aplicata. Volumul de uzura este direct proportional cu fortele aplicate
asupra articulatiei.

Distanta de alunecare. Volumul de uzurd este direct proportional cu
distanta de alunecare a articulatiei. In cazul endoprotezelor totale aceasta inseamna
diametrul capului femural. Deci un diametru mic poate reduce volumul uzurii, dar
asta ar insemna o suprafatd mica de contact ceea ce ar mari volumul uzurii in
adancime.

Duritatea suprafetelor care intra in contact. Volumul de uzura este
invers proportional cu duritatea suprafetelor de frecare.

Inafara acestor factori, uzura endoprotezelor totale de sold poate fi
raportata si la alti factori, cum ar fi:

1. Sterilizarea. Factorul de uzura al polietilenei este marit de catre radiatiile

Gama din aer;

2. Rugozitatea. O rugozitate mare a suprafetei metalice duce la accelerarea
procesului de uzare al suprafetei polietilenei;

3. Lubrifierea. Fara lubrifiere particulele de uzura nu ar mai fi indepartate
in mod eficient iar acest fapt conduce la accelerarea uzurii prin eroziune;

4. Coeficientul de frecare. Coeficientul de frecare este valoarea rezistentei
care se exercitd de catre o suprafata atunci cand se misca pe o alta
suparfata. Un principiu important pentru endoprotezele de sold este
acela ca suprafetele care intra in contact ale acesteia trebuie sa aiba un
coeficient de frecare cat mai mic.

5. Kilometrii parcursi pe an. Tn cazul endoprotezelor metal pe polietilend
uzura apare odata cu folosirea. Cu cat este folosita mai putin cu atat
durata de viatd a acesteia este mai mare. Pentru endoprotezele metal
pe metal si ceramica pe ceramica rata de uzura este mult mai mica, deci
durata de viatad este mai mare;

6. Timpul de utilizare. Polietilena se oxideaza in-vivo si devine casanta in
timp, acest fapt crescdnd rata de uzura a endoprotezei. Unele defecte
ale suprafetei endoprotezelor ceramica pe ceramica se pot accentua in
timp, cu toate ca noile materiale folosite tind sa minimalizeze aceasta
problema. Printr-un proces de auto slefuire articulatiile metal pe metal
ajung sa produca mai putine particule de uzura;

7. Varsta pacientului. Persoanele tinere au articulatii mai puternice si
astfel, parcurg distante mai mari decat cele varstnice;

8. Sexul pacientului. Persoanele de sex masculin au articulatii mai
puternice si parcurg distante mai mari din punct de vedere statistic;

9. Felul in care reactioneaza organismul la particulele de uzura. Unele
persoane raspund din punct de vedere al osteolizei, destul de bine in
fata particulelor de uzura, pe cand altele nu. Acest raspuns, de obicei,
este mai puternic pentru particulele mari de polietilena. Marimea
particulelor este mult mai mica pentru articulatile metal pe metal si
ceramica pe ceramica;
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10. Forta ce actioneaza asupra zonei de frecare a osului cu implantul.
Osteoliza poate cauza pierderea endoprotezei, dar acest lucru se poate
intampla si din cauza fortelor, oaselor ductile etc;

11. Incarcarea implantului. Distributia fortelor cauzate de implant asupra
osului poate afecta rezistenta oaselor din jur. Acest aspect este cunoscut
ca legea lui Wolff: osul asupra caruia nu actioneaza forte, are tendinta
de a se retrage. Osul retras poate cauza slabireala zonei de contact a
osului cu implantul sau crapaturi acolo unde se afla particulele de uzura,
astfel putadnd sa apara osteloliza [247].

Endoproteza cu cel mai ridicat grad de uzura este metal-polietilena cea mai
mare parte a uzuri avand loc la suprafata polietilenei. Rezistenta polietilenei este
influentata de factori de design si de mediu, ca de exemplu metoda de sterilizare,
conditiile de depozitare, incarcarea, cinematica articulatiei, etc.

Tensiunile care provoaca distrugerea endoprotezelor sunt rezultatul
interactiunilor complexe dintre tipul endoprotezei, caracteristicile pacientilor si
factorii medicali legati de actul chirurgical. Varianta constructiva reprezinta variabila
controlabild; ea presupune alegerea geometriei elementelor protezei, alegerea
materialelor, a proceselor de fabricatie si a metodelor de sterilizare. Caracteristicile
pacientilor, cum ar fi greutatea, intensitatea activitatilor zilnice sau caracteristicile
sistemului osos, reprezinta variabile de mediu necontrolabile. Factorii medicali sunt
o combinatie de variabile de forma constructiva si de mediu in sensul ca pozitia si
orientarea optima a implantului sunt variabile de design, iar variatiile de pozitionare-
orientare sunt variabile de mediu.

Studiul influentei diferitilor factori asupra uzarii implanturilor necesita o
intelegere a mecanismelor de "distrugere" a suprefetelor. Aceste mecanisme nu sunt
inca bine cunoscute pentru polietilena UHMWPE dar s-au facut si se fac numeroase
progrese in aceasta directie. Influenta designului si a factorilor de material asupra
uzarii protezelor este complexa si mai mult decat atat, influenta factorilor de mediu
poate fi mai mare decéat cea a designului.

Factori de influenta ai starii de tensiune. O imagine de ansamblu a
problemei tensiunilor si uzarii endoprotezelor de sold o ofera modelul axial-simetric
al contactului fara frecare dintre componenta metalica si cea din polietilena. Daca
razele de curburd ale celor doua suprafete sunt corect alese, tensiunile si
deformatiile obtinute cu modelul axial-simetric vor fi o aproximate destul de bine.
Prin urmare, aspectele generale ale contactului articulatiei protezei de sold pot fi
studiate cu ajutorul modelului axial-simetric care arata ca tensiunile cresc odata cu
descresterea grosimii cupei si a gradului de conformitate si odatd cu cresterea
modulului de elasticitate al polietilenei [142].

Influenta iradierii asupra proprietatilor mecanice ale UHMWPE.
Polietilena de tip UHMWPE este un material care se degradeazda in timp
(imbatrédneste) mai ales in urma iradierii gama in aer. Procesul de imbatranire
acceleratd post-iradiere conduce la cresterea modulului de elasticitate si scaderea
ductilitatii, a rezistentei la rupere si a rezilientei UHMWPE.

Influenta particulelor de uzura. Marimea particulelor de uzurg,
concentratia, materialul si forma influenteaza semnificativ reactiile biologice adverse
specifice implanturilor in stadiul de a fi scoase din uz.

Cantitatea de particule in aceste celule nu poate fi determinata decat prin
tehnici moderne de vizualizare a particulelor intracelulare (iluminare fluorescenta,
etc). Se pare cd majoritatea particulelor din aceste tesuturi sunt de marimi sub-
micronice, chiar de ordinul nanometrului.
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Un alt aspect foarte important il reprezintd suprafata totala a particulelor.
Shanbhag et.al. arata ca la o suprafata totald a particulelor constanta, particulele
mai mici (0.15-0.45 mm) sunt mai putin inflamatorii decat particulele mari (1.5-2
mm) [142].

Concentratia de particule din tesuturile periarticulare este la fel de
importanta ca si gama dimensionald a acestora. Kobayashi et.al. au masurat
dimensiunile, forma si concentratia particulelor de polietilena prelevate din tesuturile
periprotetice ale pacientilor. Concluzia acestui studiu aratd ca factorul cel mai
important in patogeneza osteolizei este concentratia particulelor de uzura acumulate
in tesuturi [142].

Tn cazul particulelor metalice, acestea pot avea efecte toxice asupra
anumitor celule sau tesuturi. Culturile celulare expuse la particule metalice sunt
otravite de cobalt si vanadiu, dar nu sunt afectate de nichel, crom, molibden sau
titan.

Un aspect foarte important in ceea ce priveste influenta materialului asupra
reactiilor biologice il reprezinta degradabilitatea. Polietilena UHMWPE este foarte
rezistenta din punct de vedere chimic si din aceasta cauza particulele acesteia nu se
degradeaza si persista in tesuturi. Particulele metalice si cele ceramice se
degradeaza si se dizolva in timp.

Ratele mari de uzare ale endoprotezelor din polietilena iradiata in mediu
necontrolat pot produce un numar atat de ridicat de particule incat concentratia lor
in tesuturile periarticulare poate depasi pragul pentru osteoliza in doar cativa ani de
la protezare. Din fericire, aparitia unor tipuri noi de polietilena cu rezistenta sporita
la uzare (polietilena cu grad ridicat de incrucisare moleculara) ar trebui sa conduca
la reducerea semnificativa a cantitatii de particule produse si minimizarea reactiilor
biologice ale tesuturilor periarticulare.

Pe baza cunoasterii actuale a interactiunii dintre tesuturi si particule, se
poate spune cda prin reducerea numarului de particule produse prin uzarea
endoprotezelor se pot reduce reactiile biologice fata de particule (osteoliza).

Indicatori biologici ai uzarii. Particulele generate de uzarea protezelor se
regasesc in tesuturile periarticulare, dar o parte pot migra catre zone mai
indepartate, putand fi regdsite in nodulii limfatici sau in diferite organe precum
ficatul sau rinichii. Particulele sunt dificil de masurat fara biopsie sau autopsie.
Testele microanalitice, precum spectroscopia in infrarosu, spectroscopia cu raze X
sau microscopia electronica, pot da rezultate foarte bune dar natura lor invaziva
face din detectia si masurarea particulelor o metoda impracticabila de determinare a
uzarii endoprotezelor.

Ionii proveniti de pe suprafetele de frecare metalice pot fi detectati in serul
sangvin, in urind si in lichidul sinovial. S-a constatat cda si unii pacienti cu
endoproteze in buna stare de functionare au nivelul de ioni metalici ridicate in ser.

Distributia ionilor in sistemul circulator si concentratia lor in tesuturi sunt
complexe, asa ca nu se poate spune ca in orice moment nivelul de ioni din sange
sau urina este direct proportional cu rata uzurii suprafetelor metalice.

Efectele locale ale particulelor sunt reactiile biologice care pot conduce la
resorbtia osoasa. Efectele sistemice ale particulelor nu sunt foarte bine definite, dar
sunt probabil specifice diferitelor organe (ficat, rinichi, splind, etc). Exista si cazuri
de pacienti endoprotezati care prezintd toxicitate celulara generalizata ca o
consecinta directd a uzarii endoprotezelor [142].

Cupa magnetica (figura 1.41) este castigatoarea premiului “Best Joint
Replacement Idea” din cadrul competitiei “"Bone & Joint Innovation Awards 2007".
Aceasta cupa este proiectata de catre Paul Lee si Michael Clarke pentru a dura toata
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viatd, avand incorporat un magnet permanent si un rezervor special in care se
stréng particulele de uzurda metalice [210] [243].

Figura 1.41 Cupa magnetica [210].

Uzura este unul dintre principalele fenomene care pot conduce la revizia
ndoprotezelor [247].

1.8 Concluzii

Acest capitol contine o vasta si importanta sinteza bibliografica asupra
istoricului artroplastiei, tipurilor de endoproteze de sold utilizate in prezent,
biomateriale forfolosite la fabricarea acestora, tipurilor de acoperiri, metodelor de
fabricare a endoprotezelor, metodelor de testare si factorilor care conduc la uzarea
endoprotezelor.

In cadrul acestui capitol a fost facuta o clasificare originala a endoprotezelor
standard existente pe piata tinand cont de mai multe aspecte. Era nevoie de o astfel
de clasificare deoarece in literatura de specialitate nu exista una asa de completa ca
cea prezentatd cat si pentru a putea incadra mai usor endoprotezele proiectate in
capitolul 4.
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2. STUDIUL ANATOMIEI SI FIZIOLOGIEI
ARTICULATIEI COXOFEMURALE

2.1 Anatomia articulatiei coxofemurale

Osteologia este partea anatomiei care se ocupa cu studiul oaselor. Oasele
sunt dure, rezistente, de culoare alba-galbuie si ansamblul acestora constituie
scheletul.

Tn acest subcapitol termenul os spongios va fi folosi pentru a caracteriza
structura de tip osoasa compusa din trabecule, iar termenul de teset osos trabecular
va caracteriza materialul din care sunt formate trabeculele individuale.

Suprafetele sau fatetele articulare sunt portiuni de pe suprafata oaselor care
servesc pentru articularea cu alte oase. Cand fetele articulare se prezintda ca o
scobitura semisfericad, ea se numeste cavitate glenoida iar cand apare ca o
formatiune proeminentd se numeste cap sau condil. Apofizele, proeminente care se
gasesc la suprafata oaselor, au forma conicd sau cilindrica. Spinele sunt
proeminente lamelare sau margini mai latite ale unui os. Crestele reprezinta
marginea ascutitd a unui os sau proeminente ascutite liniare de pe suprafata unor
oase. Fosele sunt scobituri (cavitati) de forma ovala, incizurile scobituri de forma
cilindrica, iar santurile scobituri de forma alungitd ce se gasesc pe suprafata oaselor
[234].

Desi oasele par a fi compacte, in realitate sunt pline de mici cavitati. Sub
periost urmeaza osul compact, sau cortical. Daca se face o sectiune transversala la
nivelul unui os (figura 2.1), in tesutul compact se pot observa o multitudine de mici
orificii. Acestea asa numite canale Havers strabat longitudinal osul, avand rolul de a
adaposti vasele si nervii care patrund din periost in os. In jurul acestor canale, in
mici lacune osoase, sunt situate celule osoase sau osteocitele, care formeaza partea
solida a osului.

Stratul poros, buretos, ce se intinde sub tesutul compact, se numeste tesut
0S0S spongios, cu toate ca si acesta este solid. In interiorul osului, intalnim maduva
osoasa. Aici este produsa o mare parte a celulelor sangvine [38].

. Canale Havers

. Periost

. Vase sangvine

. Tesut osos compact
. Tesut osos spongios
. Maduva osoasa

. Celule osoase

. Canale Volkmann

O~NOODWNEPE

Figura 2.1 Sectiune prin os [232].
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Osul compact (cortical) ocupa aproximativ 80% din masa scheletului osos
a unui adult. Acesta este raspunzator de functiile suport si protectie ale scheletului.

Densitatea osului compact variaza intre 5% si 10%. Porii osului compact
sunt fie canale Haversiene, fie canale Volkmann ori caverne de resorbtie. Canalele
Haversiene sunt aproximativ aliniate cu axa lunga a osului. Acestea contin capilare
si nervi si au un diametru aproximativ de 50 pm. Canalele Volkmann sunt scurte si
leaga canalele Haversiene atat intre ele cat si cu suprafata exterioara a osului.
Structura osului compact poate fi analizata doar la microscop.

Densitatea tesutului cortical are o valoaremedie de 1900kg/m? si are un
comportament liniar elastic [3].

Osul spongios are o pondere de 20 % din masa osoasa a unui adult.
Porozitatea acestuia este de 75-95% iar porii sunt interconectati si traversati de
maduva. Maduva se compune din grdsimi, nervi, vase de sénge si alte tipuri de
celule. Matricea osoasa este formata din trabecule cu o grosime de aproximativ
200pm. Spatiul dintre trabecule este de 300-1500um. Densitatea osului spongios
este intre 100 si 1000 kg/m? iar densitatea tesutului osos trabecular variazi intre
1600 si 1900kg/m?® [10].

Cu toate acestea suprafata osului spongios constituie o proportie de
aproximativ 61% din intrega suprafata osoasa deoarece, media suprafata/volum
este de opt ori mai mare in cazul osului spongios decéat in cazul osului cortical (20
mm?/mm?® fatd de 2.5 mm?/mm?®). Deoarece activitatea osoasa apare la suprafata
osului, remodelarea osoasa este mai activa in cazul osului spongios [137]. Acest
fapt face osul spongios mai sensibil la factorii care influenteaza remodelarea osoasa.
Este bine cunoscut faptul cd remodelarea si modelarea osoasa sunt influentate de
fortele ce actioneaza asupra tesutului osos. Luand in considerare aspectele de mai
sus se poate spune ca osul spongios este foarte sensibil la solicitarile mecanice.

Wolff a postulat in teoria traiectoriei ca osul spongios se remodeleaza pentru
a se adapta fortelor care actioneaza asupra lui astfel: trabeculii se alineaza pe
traictoria fortei principale astfel osul va avea o rezistentd maxima cu o greutate
minima [150]. Cu toate acestea raman multe incertitudini legate de comportamentul
mecanic al osului spongios.

Proprietdtile osului spongios si ale tesutului osos trabecular vor fi expuse
mai n detaliu deoarece acestea sunt de o mare importanta in aceasta teza.

Keaveny si altii au demonstrat ca osul spongios are un comportament linear
elastic la deplasari mici [87].

Zysset s.a. [118], Hollister s.a. [77] si Rietbergen s.a. [123] au utilizat
teoria omogenizarii pentru a demonstra comportamentul ortotropic (materialele
ortotropice au cel putin 2 plane ortogonale de simetrie in care proprietatile de
material sunt independente de directie sau caracteristicile mecanice au valori
maxime pe doua directii perpendiculare intre ele) a osului spongios. Mai mult decat
atat au demonstrat ca axele ortotropice coincid cu axele anatomice. Hart s.a. [76],
au concluzionat din cercetarea lor ca proprietatile mecanice in douad din cele trei
directii principale au fost similare. Ca si concesinta au propus ca osul spongios este
aproximativ transversal izotropic.

Goldstein [68] a raportat ca osul spongios are o rezistenta la compresiune
de 0.5-310 MPa si un modul Young de 1-2943 MPa. Aceste intervale mari se
datoreaza porozitatii, pozitia anatomica, directia de incarcare, metoda de
depozitare, si conditiile de testare. Martens s.a. [96] au prelevat os spongios din
partea proximala femurald (cap, col, regiunea intertrohanteriand) si I-au incarcat pe
diferite directii. Intervalul de rigiditate de 12.45+6.43-900+710 MPa si o rezistenta
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de 0.595+0.205-10.2+3.3 MPa. Coeficientul Iui Poisson are o valoare cuprinsa intre
0.2-0.4 [123] [76] [124].

Kabel s.a. [85] au demonstrat ca tesutul osos trabecular poate fi considerat
izotropic pentru modelarea cu element finit. Tn ceea ce priveste proprietétile
mecanice ale tesutului osos trabecular mai multi cercetatori au ajuns la diferite
concluzii. Ryan si Williams [129] au testal la tractiune un singur trabecul si au
descoperit un modul de 0.4-3.6 GPa. Folsind teste de incovoiere alti cercetatori au
gasit valori de 3.81-5.47 Gpa [29]. Rho s.a. [122] au descoprit un modul de 10-
14.8 GPa facand teste pe un singur trabecul. Zysset s.a. [157] au determinat un
modul de elasticitate de 6.9+4.3 GPa a tesutului osos trabecular din capul femural.
Turner s.a. [144] au masurat prin intermediul microscopiei acustice un modul de
17.5+1.12 GPa. Ashman s.a. [10] au masurat prin metoda ultrasonicd un modul de
12 GPa.

_Dupa cum se poate observa din paragraful anterior rezultatele variaza foarte
mult. In orice caz multe studii sugereaza ca modului Young al tesutului osos
trabecular este mai mic decat cel al osului cortical (16-20 GPa). Nu exista o valoare
exacta a modulului de elasticitate al tesutului osos cortical cat si a celui trabecular
datorita variatiei in minerale, orientarea fibrelor de colagen si alti factori.

2.1.1 Oasele membrului inferior uman

Scheletul membrului inferior uman este format din cele trei componente ale
centurii pelviene, femurul stang si drept si patelele asociateee acestora (coapsele),
tibia stdnga si drepta si fibula stdnga si drepta (gamba) si oasele piciorului stang si
drept.

Osul coxal (in special osul iliac si ischionul) si femurul sunt oase tari iar
structura interna (trabeculara) si externa (corticald) a acestora este adaptata pentru
sustinerea greutati corpului [7].

Centura pelviana este formata din cele doua oase coxale, articulate posterior
cu osul sacru (articulatia sacroiliacd), iar anterior articulate intre ele prin simfiza
pelviana (figura 2.2). Bazinul (pelvisul) incheie terminal cavitatea trunchiului. Osul
coxal este format prin sudarea la pubertate a trei oase: iliac, ischion si pubis unite
prin cartilajul in forma de Y, menajand intre ele si gaura obturatd, inchisd de
membrana obturatoare. Prin fata lor internd contribuie la constituirea foselor iliace si
a strémtorii superioare a bazinului care formeaza limita intre bazinul mare si bazinul
mic pe fata lor externa si central aflandu-se o cavitate scobita prin care se face
articulatia cu capul femural.

Femurul (figura 2.3) este un os lung care formeaza scheletul coapsei.
Femurul se articuleaza in partea de jos cu tibia. El constituie locul de insertie al
principalilor muschi ai coapsei. Extremitatea sa superioara cuprinde o proeminenta
articulara rotunjita, numita capul femurului, care se articuleaza la o cavitate osoasa
apartinand osului iliac, pentru a forma articulatia soldului, si doua proeminente
rugoase, marele si micul trohanter. Capul femural se racordeaza la cele doua
trohantere printr-o scurta piesa osoasa, colul femural. La extremitatea sa inferioara,
femurul prezinta doi condili, separati de fosa intercondiliana [231].
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[0 Ischium
Puhis

b)
Figura 2.2 Osul coxal: a) vedere lateraldsi b) mediala.

1.Creasta iliaca. 2.Spina iliaca

antero-superioara. 3.Spina
iliaca antero-inferioara.
4.Corpul ilionului. 5.Fosa
acetabulului. 6.Suprafata
semilunara a acetabulului.
7.Sprénceana cotiloidiana.
8.Corpul pubelui. 9.Ramura
superioara a pubelui.
10.Unghiul pubelui. 11.Santul
obturator. 12.Incizura
acetabulului. 13.Gaura

obturata. 14.Ramura inferioara
a pubelui; Tmpreunda cu (15)
ramura ischionului.
16.Tuberozitatea ichiadica.
17.Corpul ischionului. 18.Mica
incizura ischiadicd. 19.Spina
ischiadica.  20.Linia gluteala
inferioard. 21.Marea incizura
ischiadica. 22.Spina iliaca
postero-inferioara. 23.Linia
gluteald anterioard. 24.Spina
iliaca postero-superioara.
25.Linia gluteala posterioara.
26.Suprafata gluteala a osului
iliac.

1.Creasta iliaca. 2.Tuberozitatea
iliaca. 3.Fata auriculara. 4.Spina
iliacd postero-superioara. 5.Spina
iliacd postero-inferioara. 6.Marea

scobitura ischiadica. 7.Spina
4 ischiadica. 8.Mica incizura ischiadica.
9.Tuberozitatea ischiadica.
10.Ramura ischiopubiana. 11.Gaura
obturata. 12.Fata simfizara.
13.Unghiul pubelui. 14.Tuberculul
pubian. 15.Santul obturator.

16.Creasta obturatoare. 17.Creasta
pectineald. 18.Suprafata pectineala.
19.Eminenta ileopectinee. 20.Linia
arcuitd. 21.Scobitura prin care
aluneca muschiul iliopsoas. 22.Spina
iliacd antero-inferioara. 23.Spina
iliacda antero superioarda. 24.Fosa
iliaca.
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1.Trohanterul mare. 2.Colul. 1.Foseta capului. 2.Capul. 3.Colul. 4.Trohanterul mare.
3.Capul. 4.Linia inter-trohanterica. 5.Creasta intertrohanteriana. 6.Trohanterul al treilea.
5.Trohanterul mic. 6.Condilul  7.Tuberozitatea gluteald. 8.Linia pectineald. 9.Buza
medial. 7.Fata patelara. 8.Condilul lateralda a liniei aspre. 10.Fata poplitee. 11.Epicondilul
lateral. lateral. 12.Condilul lateral. 13.Fosa intercondiliana.
14.Condilul medial. 15.Epicondilul medial. 16.Buza
mediald a liniei aspre. 17.Ramura mediala de trifurcatie
a liniei aspre. 18.Trohanterul mic.
a) b)
Figura 2.3 Femurul: a) vedere anterioara si b) posterioara [103].

2.1.2 Articulatiacoxo-femurala

Membrul inferior prezinta urmatoarele tipuri de articulatii: articulatiile
centurii pelviene, articulatia coxofemurald, articulatia genunchiului si articulatiile
gambei [103] [113]. Articulatia coxofemurald (soldului) uneste capul femural cu
acetabulul (figura 2.4). Este una din cele mai mobile articulatii ale corpului uman,
avand trei axe de miscare (trei grade de libertate).

2.2 Anatomia functionala a membrului inferior uman

Articulatia soldului este un exemplu remarcabil de articulatie congruenta.
Cavitatea acetabulara (concavad) si capul femural (convex) sunt simetrice si spatiul
creat intre acestea este egal in toate punctele, cu mici deviatii pentru a permite
lubrifierea corespunzatoare. Aceasta simetrie permite rotatia in jurul unei axe fixe si
simplifica actiunea muschilor asupra articulatiei.

Cand persoana se afla in sprijin bipodal greutatea este transferata la
acetabul si femur, iar cdnd sede greutatea este distribuitd pe ambele oase iliace
(figura 2.5).
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IR
1.Ligamentul capului femural. 2.Capul
femural. 3.Trohanterul mic. 4.Fundul
cavitatii acetabulare. 5.Ligamentul capului
femural. 6.Ligamentul transvers. 7.Labrul
acetabular.

1.Ligamentul iliofemural. 2.Ligamentul
pubofemural. 3.Ligamentul iliofemural

a)

1.Cavitatea articulara. 2.Ligamentul rotund al
femurului. 3.Tuberozitatea ischiaticd. 4.Foseta
acetabulara. 5.Capsula articulara. 6.Capul femural.
7.Spranceana acetabulului. 8.0sul coxal.

c) d)
Figura 2.4 Articulatia soldului vedere:a) frontald, b) sagitald deschisa, c) in sectiune, d)
posterioara [103].

1.Ligametul iliofemural. 2.Trohanterul
mare. 3.Trohanterul mic. 4.Zona
orbiculard. 5.Ligamentul ischiofemural.

Forta de greutate actioneazape osul sacru (S) si apoi est transmisa
dealungul articulatiei sacroiliace (SI), formand un arc de cerc. De aici greutatea este
transmisa catre acetabul (A). Iliacul formeaza o suprafatda pubiand de sprijin care
neutralizeaza forta din directia femurului (F). Pozitia stand in picioare cauzeaza forte
de compresiune pe acetabul iar cea de sedere cauzeazda forte de compresiune
asupra tuberozitatii iliacului [196].

Capul femurului este acoperit de cartilaj, care actioneaza pentru a amortiza
fortele de presiune si pentru a lubrifia incheietura in timpul solicitarii. Cand nu
trebuie sa suporte greutate, cartilajul se imbiba in fluid nutritional.
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Structura osoasa a pelvisului formeaza inelul pelvin (figura 2.5) care contine
viscerele pelvisului. Componentele inelului cuprind sacrul (S), iliacul (1), oasele
pubiene (P), ischionul (Is) si acetebulul (A).

greutatea
corpului

compresie compresie

sprijin sprijin
bipodal bipodal
Figura 2.5 Distributia fortei de greutate pe pelvis.

in pozitia de sprijin bipodal, centrul de greutate se afld in spatele centrului
de rotatie al soldului. Pelvisul este inclinat in asa fel incat capul femural este
pozitionat direct in acetabul. Partea anterioard a capsulei este mai groasa pentru a
forma ligamentul iliofemural. Acesta permite realizarea pozitiei sprijin bipodal a
corpului fara a fi nevoie de contractie musculara [196].

Tntr-o postura de convergentd negativd, capul femurului are o directie
fnainte-exterior. Aceasta directie ar putea fi una de subluxatie, cu suportul
tendonului muschiului iliacpsoas mai degraba decat cel al ligamentului iliofemural,
care este plasat prea departe in lateral pentru aceasta functie.

Exista doua unghiuri mai importante formate de colul si capul femural.

Unghiul determinat de catre intersectia axei colului (NA) cu axa centrald a
diafizei (SA) se numeste unghi de inclinatie sau unghiul cervico-diafizar (CCD caput-
collum-diaphyseal angle). Acest unghi variaza intre 90° si 160°, avand o medie de
135° (figura 2.6.a). Marirea acestui unghi duce la abductia membrului inferior,
deformatie numita coxa valga iar micsorarea lui duce la aductie, deformatie ce
poartd numele de coxa vara (figura 2.6.a) [264].

Valoarea unghiului CCD depinde si de sexul pacientului. Aceasta diferenta a
fost demonstrat in urma unui studiu efectuat pe 20 de pacienti. Dintre acestia 10 au
fost de sex feminin si 10 de sex masculin, cu varste cuprinse intre 30-60 de ani.

Tn figura 2.6.b se poate observa felul In care a fost aleasd axa NA si SA
pentru a masura unghiul CCD. Masuratorile au fost efectuate cu software-ul Mimics
10.1, software despre care se vor discuta mai multe in capitolul 3.

Dupa cum se observa din graficul prezentat in figura 2.6.c pacientii de sex
masculin tind sa aiba un unghi CCD mai mic decat cel al pacientilor de sex feminin.
Tn urma acestui studiu s-a mai putut observa c3 femeile cu varstd de peste 40 de
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ani tind sa aiba valori mai mari ale acestui unghi, pe cand barbatii tind spre valori
mai mici.

Unghiul de anteversie (figura 2.7) este format de axa transversala
bicondiliana (TCA) si axa ce trece prin colul si capul femural (NA). TCA este o axa ce
trece prin centrul condililor femurali. Unghiurile normale au valori cuprinse intre 15°
si 25°. Marirea acestui unghi duce membrul in rotatie interna iar micsorarea lui il
duce in rotatie externa [190].
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Figura 2.6 Unghiul CCD: a) limitele dimensiunilor acestuia si axele dupa care se masoara,
b) masurarea unghiului, b) graficul unghi CCD fata de lingimea colului.

Raza de miscare a soldului include flexia, extensia, abductia, aductia si
rotatia, cu limitari fizoilogice specifice tesutului moale al articulatiei.

Flexia este limitata de muschiul biceps femural. Extensia este limitata de
grosimea ligamentului capsulei, abductia de muschiul aductor, aductia de muschiul
tensor si fascia muschiului abductor, iar rotatia de fibrele capsulare.

Flexia si extensia se executa in jurul unui ax transversal ce trece prin varful
trohanterului mare. Daca genunchiul este intins amplitudinea miscarii de flexie a
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coapsei este limitata la aproximativ 90°. Flexia coapsei atinge 130° atunci cand
genunchiul este flexat.

NA Figura 2.7 Unghiul de
< ’ \ anteversie: a) axele (TCA) si
e o‘ b roa (NA), b) vedere de jos, c)
w q schimbarea valorii unghiului
de anteversie in cazul rotirii

b) spre interior a femurului.

TCA

a)

Abductia si aductia se executa in jurul unui ax sagital care trece prin centrul
capului femural. Amplitudinea maxima a abductiei este de 60° atunci cand coapsele
sunt extinse si de 70° cand acestea se gasesc in flexie. Amplitudinea aductiei este
de 30°. i

Circumductia rezultd din alternarea celor patru miscari precedente. In timpul
acestei miscari capul femural se roteste in acetabul, epifiza inferioara a femurului
descrie un cerc, iar diafiza acesteia un con.

Miscarea de rotatie interna si externa (mediala si laterald) se realizeaza in
jurul unui ax longitudinal care trece prin capul femural. Amplitudinea maxima a
rotatiei in afara este de 15°, iar cea a rotatiei induntru de 35°. Atunci cand coapsa
este In pozitie de flexiune si abductie, amplitudinea totald a rotatiei poate atinge
valoarea de 100°. .

Tn timpul mersului, femurul se roteste interior, spre pelvis cu 5°. Intre
sfarsitul pozitiei de sprijin bipodal si fazele de inceput ale balansului, acesta se
roteste spre exterior cu aproximativ 7°. Soldul se flexeaza in timpul fazei de balans,
devine neutru Tn timpul fazei mijlocii de sprijin bipodal, pentru ca in timp ce celalalt
membru trece prin faza de balans, sa intre in extensie (figura 2.8) [196].

Modul de mers al oamenilor difera de la individ la individ. Orice deviatie de
la un mers normal conduce la lipsa de eficienta si la un consum de energie mai
ridicat.

Ciclul de mers incepe la atingerea solului cu calcaiul unui picior si se termina
odata cu urmatoarea atingere a solului cu acelasi picior.

Ciclul de mers se poate imparti in doud faze principale: faza de sprijin si
faza de balans. La mersul normal, faza de sprijin incepe odata cu atingerea de catre
calcai a solului si se termina cu ridicarea degetelor piciorului. Faza de balans este
definita ca perioada dintre ridicarea degetelor piciorului de pe podea si atingerea
acesteia din nou cu calcéiul.

Faza de sprijin reprezinta 60 % din ciclul de mers, 40 % reprezentand faza
de balans.

Tn timpul mersului existd doud momente in care ambele picioare ating solul.
Aceste momente reprezinta 10 % din ciclul fiecarui pas si se petrec imediat dupa ce
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piciorul atinge podeaua si putin inainte de desprinderea degetelor de pe sol. La
mersul normal fazele individuale sunt simetrice.

Figura 2.8 Soldul in
timpul mersului
normal — Sdgetile
curbate aratd flexia
si extensia soldului n
timpul mersului
normal. Initial soldul
formeaza un unghi
de 60° in timpul
fazei de balans, pana
cand calcaiul atinge
solul  (HS), soldul
ncepe extensia pana
la ridicarea calcaiului
de la sol (HO) si
pana la ridicarea
' degetelor de pe sol
80 (TO). CG indica
centrul de greutate.

balans sprijin

2.3 Biomecanica articulatiei soldului

Un om sanatos face intre o suta de mii si cateva milioane de pasi pe an.
Articulatia soldului este adaptata sa suporte aceste cicluri de incarcari repetate.
Chiar si la varste naintate functia articulatiei soldului este doar usor restrictionata
sau deloc afectata la majoritatea oamenilor, spre deosebire de glezna care este mult
mai des afectata.

Daca geometria capului femural si a acetabulului prezinta deviatii majore de
la forma normald, distrugerea articulatiei coxo-femurale poate aparea chiar si la
pacientii tineri sau la copii.

2.3.1 Solicitarile din articulatia soldului in faza de sprijin
unipodal a mersului normal

Fortele ce se exercita in articulatia coxo-femurala contribuie la miscarile
femurului si cavitatii acetabulare, in special la orientarea si amplasarea traveelor de
os spongios, acestea fiind dispuse dupa directiile tensiunilor principale. Fortele
exercitate asupra endoprotezei de sold sunt similare in directie si amplitudine cu
cele exercitate asupra articulatiei naturale [161].

In cele ce urmeaza sunt analizate solicitarile din articulatia soldului in faza
de sprijin unipodal. Aceasta faza este reprezentativa pentru activitatile zilnice. Sunt
neglijate fortele de inertie rezultate din incetinirea si accelerarea segmentelor
corpului in timpul fiecarui pas.

Modelul de calcul (figura 2.9) ia in considerare doar fortele din planul
frontal. Asupra pelvisului actioneaza trei forte. G este forta de greutate a corpului,
din care se scade masa piciorului pe care se sprijind corpul. Forta de greutate
actioneaza vertical in jos. F este forta muschiului abductor care echilibreaza
momentul fortei de greutate. Vectorul F reprezinta fortele tuturor muschilor care ar
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putea efectua o abductie a piciorului aflat in balans. Punctul de aplicatie al fortei F,
respectiv directia acestei forte este determinat de punctul de insertie al muschiului
gluteul mijlociu in osul iliac si respectiv in trohanterul mare. Toate fortele musculare
care ar putea fi active in stabilizarea articulatiei soldului in faza de sprijin unipodal,
corespunzatoare flexiei si extensiei sunt neglijate. Articulatia coxo-femurala este
considerata ca fiind o articulatie sfericd, fara frecare, iar axele de roatie sunt
considerate a se intersecta Tn centrul aceasteia. Astfel reactiunea din articulatia H
trece prin centrul capului femural dinspre centrul capului femural spre acetabul [18].

Cunoscand valoarea lui G si pozitia centrului de greutate al corpului, (pentru
sprijinul unipodal), directia si punctul de aplicatie al fortei musculare F, valoarea
fortei F si reactiunea din articulatie se pot determina din conditiile de echilibru
impuse in centrul articulatiei coxofemurale.

Figura 2.9 Reactiunea H din articulatia soldului in faza
de sprijin pe un picior a mersului normal. Modelul de
calcul se bazeaza pe conditia de echilibru a pelvisului.

F Forta de greutate G, forta muschiului abductor F, si
forta H transmisa din capul femural pe acetabul
actioneaza asupra pelvisului. L denota bratul
momentului muschiului abductor. In echilibru, suma
vectorilor G, F si H este egald cu zero.

Pentru a estima forta gravitationala G, se aproximeaza greutatea unui picior
cu 20% din greutatea totald a corpului. Cu aceasta aproximare forta gravitationala
G se determina cu urmatoarea relatie:

Gy =0.8-m-g (2.1)

m- masa corpului

g- acceleratia gravitationala

Cu aproximatie, centrul de greutate al intregului corp este pozitionat
desupra simfizei, corpul uman avand o arhitectura simetrica. Centrul de greutate al
corpului se deplaseaza de pe partea piciorului aflat pe sol, spre partea piciorului aflat
in aer.

Relatia dintre bratul D al fortei G si bratul L, al componentei F, a fortei

musculare F se considera a fi:
D=2-14 (2.2)
Sistemul de coordonate este ales astfel incat axa x este orientatda pe

orizontald, iar axa y pe directia verticald. Pentru ca G actioneaza pe verticala, iar
forta musculara F actioneaza aproape vertical, ne asteptam ca incarcarile din

BUPT



62 Studiul anatomiei si fiziologiei articulatiei coxofemurale 2

articulatia soldului sa fie determinate in special de componentele y ale acestor forte.
Componentele de pe axa x vor contribui in mai mica masura.
Conditiile de echilibru impuse in centrul articulatiei coxofemurale sunt:

G+F+H=0 (2.3)
Mo(Fy) +Mo(G) =0 (2.4)
Din proiectiile pe axele sistemului de referinta, rezulta:

—Fy +Hy -G =0 (2.5)
_FX + HX =0 (2.6)

Unde F,=F sin B, F,=F cos B, Hy=H sin o,H,=H cos a.

Pentru aflarea reactiunii H se determina componentele H, si H, (figura 2.10).
Stiind directia fortei F (unghiul p fata de axa y) si valoarea lui F,, se poate afla
componenta F,. Tn echilibru componenta H, este de amplitudine egald si directie
opuséfatd de F,. Din |Hy| si |Hy|poate fi calculat unghiul a. Tn faza de stat a
mersului normal unghiul a este aproximativ 10°.

Tindnd cont de relatia (2.4) si de conventia de semne pentru momente, la
echilibru obtinem:

Fy-L-G-D=0 2.7)
|:y _ 2'Gy (2.8)
La echilibru pentru proiectiile pe axa y se obtine:
Hy +Fy +Gy =0 (2.9)
i
¥

Figura 2.10 Calculul lui Fy si Hy In echilibru. D
este bratul fortei gravitationale G, L; indica
bratul componentei F, a fortei musculare.

Y

Tot ce se aduna la ecuatia (2.3) si vine din conditia de echilibru a fortelor
sunt numere pozitive sau negative. Valorile indica marimea si sensul fortei.

Din conditia de echilibru a fortelor rezulta:

Hy =-Fy -Gy (2.10)
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Din relatiile (2.8) si (2.10) rezulta:
Hy =-3-Gy (2.11)

Gy se indreaptd in sensul negativ al axei y, deci:
Gy =-08-m-g (2.12)

Hy =2.4-m-g (2.13)

Din relatia (2.13) rezulta ca componenta pe y a fortei transmisa de la capul
femural prin acetabul este de 2.4 ori mai mare decét greutatea corpului [18].

Valoarea pozitivd a lui Hy indica faptul ca aceasta forta se indreapta in
directia pozitiva a axei y, capul femurului exercitand o fortd de compresiune asupra
acetabulului.

La echilibru componentele x ale fortelor H si F:

Hy +Fx =0 (2.14)

Aceasta ecuatie contine doar doi termini deoarece componenta pe x a
greutatii este nula.

Fie B unghiul dintre ditge fortei F a muschiului abductor si verticala
obtinem:

Fx =Fy-tanp (2.15)
Stiind ca:

Fy =2:Gy (2.16)
obtinem:

Hy =-Fy -tan g (2.17)
Hy =2-0.8-m-g-tang (2.18)
Hy =1.6-m-g-tan g (2.19)

Bazandu-ne pe masuratorile anatomice, consideram unghiul B a fi de
aproximativ 15°; tan 15°=0.27, deci Hy«H,. Cunoscand H, si H, putem calcula H -
valoarea totald a incarcarilor din articulatie cu ajutorul relatiei (2.20).

H = JHZ +H2 (2.20)

Unghiul a dintre vectorul incarcarii din articulatie si verticala este determinat
de relatiile:

tang = 0% (2.21)
Hy
2-Gy -0.27
tang=——>—— (2.22)
3Gy
a =10.2°

Aceasta indica faptul ca in faza de sprijin a mersului normal, vectorul
incarcarilor din articulatia soldului nu este orientat pe verticald, ci la un unghi de
aproximativ 10° fata de aceasta [18].
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2.3.2 Masurarea distributiei presiunii pe suprafata
articulatiei soldului

Acest subcapitol abordeaza doar metodele experimentale de determinare a
distributiei presiunii asupra articulatiei soldului, nu si cele matematice.

Rushfeld [127] a folosit 0 sonda cu ultrasunete pentru masurarea geometriei
suprafetei si grosimii cartilajului articulatiei soldului uman. Acesti autori au
descoperit ca suprafata cartilaginoasd a acetabulului a deviat cu mai putin de
0.15mm de o forma sferica ideald. Grosimea cartilajului a aratat devieri de
+0.5mm. Distributia presiunii a fost masurata folosind capul unei endoproteze,
echipat cu transductori de presiune. Tn directia dorsoventrald distributia masuratd a
aratat asemanator cu o distributie cosinus; in directia mediolaterala distributia a fost
putin diferita. Extinderea suprafetei supusa la presiune si valoarea presiunii maxime
au depins foarte mult de diametrul capului articulatiei. Chiar si atunci cand diametrul
capului a fost selectat cat mai aproape posibil de cel al acetabulului, nu a fost
supusa presiunii intreaga suprafata a acetabulului. Rezultatul acestui experiment
caracterizeaza mai bine presiunea dintre un cap femural artificial si un acetabul
anatomic, decéat presiunea dintre componentele articulatiilor naturale.

Brown si Shaw [22] au studiat exemplare ale capurilor femurale cu 24 de
traductori de presiune montati pe suprafata cartilaginoasa a capului. La exemplarele
investigate, maximul distributiei presiunii masurate a fost gasita intr-un con de 30°
respectand directia vectorului sarcina. Locatia presiunii maxime a parut a fi
transferata la intamplare intr-o directie dorso-ventrala sau mediolaterala. Ipotetic
vorbind, acest lucru poate fi explicat de faptul ca modelul experimental al lui Brown
si Shaw a permis miscarea capului femural sub sarcina doar in directia vectorului
sarcina. Masuratorile lui Brown si Shaw au aratat ca distributiile presiunii sub sarcina
prelungita au variat in timp datorita deformarii vascoelastice a cartilajului si a osului
trabecular Tn timp. Din acelasi motiv este de asteptat ca valoarea presiunii asupra
articulatiei soldului si forma distributiei presiunii sa varieze in raport cu durata
sarcinii [18].

Pentru a masura n vivo presiunea, cercetatorii de la institutul Julius Wolff
din cadrul universitatii din Berlin au proiectat trei tipuri de endoproteze (figura
2.11). Cea cu transmitere pe 4 canale (figura 2.11.a) are tija din titan si cap
ceramic. Instrumentatia electronicd este amplasata in colul endoprotezei intr-un
spatiu de 32 mm adancime si 9.5 mm latime. In capatul inferior al gatului sunt
amplasati trei senzori de masurare a presiunii. Antena de transmisie a datelor este
situata in capul endoprotezei. Acest tip de endoproteza monitorizeazad componentele
fortei pe trei directii si temperatura din interiorul gatului [70] [206].

Pentru a culege mai multe informatii despre temperatura ce apare in
endoproteza in urma unui ciclu mai lung de mers s-a proiectat o endoproteza cu
doud transmitatoare pe 8 canale (figura 2.11.b) [71]. Bobina situatd in mijlocul cozii
alimenteaza ambele circuite de telemetrie. In interiorul endoprotezei se afla 8
senzori de temperaturd pozitionati de-a lungul gatului si cozii. Tn gatul acesteia se
afla trei senzori care monitorizeaza fortele ce apar in interiorul gatului pe cele trei
directii. Un al patrulea senzor masoara forta de incovoiere a tijei. Antena de
transmisie a datelor este situata in capul endoprotezei [206].

Ultimul tip de astdel de endoproteza (figura 2.11.c) permite masurarea
fortelor si momentelor pe cele trei directii x, y si z. Aceasta cuprinde 6 senzori de
forta pozitionati in interiorul gatului, o bobina si un sistem de telemetrie cu 9 canale
[36].
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a) b) c)
Figura 2.11 Endoproteze folosite la mdsurarea in vivo a presiunii: a)
endoprotezd cu transmitator pe 4 canale, b) endoproteza cu doua
transmitdtoare pe 8 canal, c) endoproteza cu transmitdtor pe 9 canale [206].

O mare parte a datelor obtinute cu aceste tipuri de endoproteze sunt
disponibile on-line [218].

2.4 Fracturi ale epifizei superioare femurale

Fractura reprezintd o intrerupere bruscd si violentd a continuitdtii osului
[128].

De obicei, pacientii cu fractura de sold se afla in imposibilitatea de a merge,
majoritatea dintre ei avand dureri la sold. In unele cazuri insd, acestia pot acuza
doar dureri vagi in zona feselor, genunchilor, coapselor sau a spatelui. Este posibil
ca abilitatea lor de a merge sd ramand neafectata, iar examindrile radiografice
initiale sa fie neconcludente. In cazul acestor pacienti sunt necesare examinari
ulterioare pentru a confirma prezenta unei fracturi de sold. Pentru a diagnostica si
trata corect o fractura de sold ascunsa, este nevoie de un grad mare de suspiciune.
Chiar si atunci cand pacientul poate sa mearga si nu a mai avut traume de acest
gen, sau cand nu existd durere specifica la sold, medicul trebuie sa ia in considerare
posibilitatea unei fracturi de sold, in mod special in cazul pacientilor care au peste
65 de ani. Cand fractura de sold este detectata in timp util, tratamentul potrivit
poate minimaliza imbolndvirea si preveni declinul rapid al calitatii vietii, care este
adeseori asociat cu acest tip de leziune. In caz contrar pacientii vor avea de suferit.
Rata mortalitatii dupa primul an de la fractura oscileaza intre 15% si 20% [197].

Aproximativ 50% dintre pacientii care au avut un stil de viata independent
fnainte de a-si fractura soldul, se confrunta cu invaliditate si spitalizare prelungita.

La persoanele in varsta, la care exista un proces de rarefiere a structurii
osoase (osteoporoza) rezistenta osului scade foarte mult, astfel incat fractura se
poate produce si dupa traumatisme mai mici. Spre exemplu, un batran poate face o
fractura de col femural chiar daca a cazut in timp ce mergea.

Oasele "patologice” care au in ele abces sau formatiuni tumorale, se
fractureaza cu usurinta la nivelul leziunii.

Fracturile de sold sunt, de obicei, clasificate in functie de localizarea lor
anatomicd (figura 2.12). Tn mod normal, se Tmpart in: fracturi intracapsulare
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(fractura colului femural) sau extracapsulare (fracturi intertrohanterice sau
subtrohanterice).

a) b) c) d) e)
Figura 2.12 Clasificarea fracturilor in functie de localizarea lor anatomica: a) fractura cervicala
subcapitald, b) fractura de col femural, c) fracturad bazicervicala, d) fracturd subtrohanteriana,
e) fractura a trohanterului mare, f) fracturd a trohanterului mic [197].

Aceste fracturi sunt de asemenea clasificate si in functie de severitatea si
gradul lor de stabilitate, un exemplu ar fi clasificarea Garden (figura 2.13).
Clasificarea Garden:

e gradul I — fractura incompleta;

e gradul Il — fractura completa fara deplasare;

e gradul 11l — fracturd completa cu deplasare partiala;
e gradul IV — fractura completa cu deplasare totala.

S

a) b) ©) d)
Figura 2.13 Clasificarea Garden a fracturilor de col femural: a) gradul | b) gradul 1l ¢) gradul
111 d) gradul 1V [104].

Clasificarea Pauwels [116] (figura 2.14) se face din punct de vedere
mecanic astfel:
o tipul I traiectul de fractura face cu orizontala un unghi mai mic de 30 de

grade;
e tipul Il unghiul este de 30-50°;
e tipul 11l unghiul este mai mare de 70 de grade.

Figura 2.14 Clasificarea Pauwells: a) tipul I, b) tipul Il, c)tipul 111 [104].
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Fracturile capului femural sunt rar intélnite in practica. Se intalnesc mai
frecvent in asociere cu luxatia coxo-femurala.

Mecanismul de producere este indeosebi indirect, iar ca forma anatomo-
patologica cel mai des sunt fracturi parcelare.

Fracturile colului femural sunt frecvent intalnite, dificil de tratat si chiar
corect tratate dau complicatii.

Frecventa fracturilor de col femural este pana la 10% din totalul fracturilor
dupa unii autori si 5-6% dupa alti autori [146].

Pentru a intelege mecanismul de producere a acestora vor fi prezentate
cateva date legate de structura anatomica a extremitdtii superioare a femurului. Pe
sectiunea frontala a extremitatii superioare a femurului tesutul osos se dispune dupa
cum urmeaza (figura 2.15).

Unui sistem trabecular care porneste la partea superioard a capului
indreptandu-se spre corticala inferioara a colului femural si care se continua cu
“cheia boltii” lui Delbet. Acest evantai in partea inferioara formeaza pintele Adams,
iar in partea posterioara pintele Merkel.

Al doilea sistem trabecular este dezvoltat in directia fortelor de tensiune si
porneste de la partea inferioara a capului indreptandu-se spre partea superioara a
gatului femural.

Aceste doua sisteme trabeculare se intersecteaza ceea ce confera colului
femural o rezistentasi mai mare.

Figura 2.15 Arhitectura colului femural.

In afard de acest sistem trabecular avem la nivelul regiunii trohanteriene un
sistem ogival format din travee care pornesc de la corticala interna si externa a
femurului.

Intre sistemul trabecular si cel ogival exista o zona de forma triunghiulara in
care rezistenta osului este mai scazuta si poarta denumirea de triunghiul lui Ward.

Mecanismul de producere va fi influentat de structura osoasa. Fracturile de
col femural se pot produce in caderi, cdnd apare o tendinta de crestere a unghiului
cervico-diafizar [146].

Fracturile trohanterului sunt fracturi care se interpun intre cele de col
femural si cele de diafiza femuralda. Se deosebesc atat de primele cat si de celelalte
prin aspectul morfo-patologic si tratament. Ele se produc intr-o zona spongioasa a
femurului si mai ales la oameni in varsta [146].
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2.5 Concluzii

Tn cadrul primului subcapitol sunt studiate aspecte legate de oasele care
intrd in componenta articilatiei coxofemurale.

In subcapitolul doi a fost intocmit un studiu pe 20 de pacienti dintre care 10
au fost de sex feminin si 10 de sex masculin pentru a scoate in evidenta diferenta
intre unghiul CCD intélnit la sexul feminin si cel masculin. Unghiul a fost masurat pe
imaginile CT ale articulatiilor pacientilor, folosind software-ul Mimics. Acest studiu a
mai avut ca scop determinarea celei mai Tntalnite valori a unghiului CCD. Studiul a
scos la iveald faptul ca valoarea unghiului CCD depinde de sexul pacientului. De
asemenea, din datele prelevate sa putut constata cd femeile peste 40 de ani
prezintd o crestere a valorilor acestor unghiuri, pe cand barbatii o usoara
descrestere.

Subcapitolul 3 trateaza cateva aspecte de biomecanica a articulatiei
coxofemurale,avand ca scop o mai buna intelegere a valorilor si directiilor fortelor
care actioneaza in articulatia coxofemurald. Utilizand formulele din acest subcapitol
a fost determinata forta de incarcare necesara pentru analizele cu element finit din
capitolele 3 si 4.

Acest capitol se Tncheie prin studiul principalelor tipuri de fracturi care pot
aparea la nivelul articualtiei coxofemurale Tot aici este studiat si mecanismul de
producere al fracturilor colului femural.

Cunoasterea tipurilor de fracturi care pot aparea la nivelul articulatiei
coxofemurale, a valorilor si distributiilor tensiunilor exercitate in aceasta articulatie,
cat si a functionalitatii acesteia, a contribiut la proiectarea unor solutii constructive
de endoproteze coxofemurale care ofera performante mult mai bune. Tn capitolul3
sunt prezentate aceste solutii.
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3. MODELAREA 3D A ARTICULATIEI
COXOFEMURALE SI ANALIZA STARII DE
TENSIUNE SI DEFORMATII

3.1 Modelarea 3D a articulatiei coxofemurale

Obiectivul oricarui sistem de modelare computerizatd este acela de a crea
modele cat mai aproape cele reale, atat prin caracteristici vizuale, cat si tehnice si
functionale.

Modelarea computerizata si grafica 3D au ca scop realizarea de modele ale
corpurilor reale, prin proiectare asistatd de calculator, modele utilizabile ulterior
pentru studiu, si reprezentarea acestora prin imagini realiste, care sa redea cat mai
fidel proprietdtile modelului.

Un domeniu de o mare importanta este cel al aplicatiilor de simulare si
modelare a structurilor biomecanice, care permite evitarea investigatiilor invazive si
ofera in acelasi timp si solutii de reconstructie a organelor deteriorate.

Modelarea structurilor biomecanice se poate realiza prin tehnici CAD
obisnuite sau pe baza reconstructiilor 3D ale imaginilor CT/RMN. Transpunerea in
modele 3D virtuale a datelor furnizate de catre scanerele CT/MR a avut un impact
deosebit Tn mai multe domenii:

comunicare: medic-pacient si medic-medic;
vizualizare: diagnostic, schema tratamentului;
simulare: optimizare, recomandari stereotactice;
protezare: implanturi, placi etc

Modelul virtual faciliteaza comunicarea atat medic-pacient, cat si medic-
medic. Modelele sunt utile in diagnosticare si intocmirea tratamentului, in special n
cazul unor interventii chirurgiale complexe. Modelul 3D ofera posibilitatea simularii si
evaluarea scenariilor preoperatorii, astfel incadt optimizarea sa fie efectuata
preoperator. Rezultatele optime pot fi utilizate ca modele si ca feedback stereotactic
pentru efectuarea operatiei reale. De asemenea, modelele pot fi utilizate pentru a
dezvolta implanturi/proteze personalizate [43].

3.1.1 Principii de achizitie si procesare a imaginilor CT

Unul din cele mai disponibile moduri de a obtine imagini medicale este prin
tomografie computerizata. CT-ul este o tehnica de investigatie cu raze X cu ajutorul
computerului, care ofera posibilitatea de a analiza tesuturi moi si osoase, precum si
vase sangvine. Razele X penetreaza corpul in diferite cantitati, in functie de
densitatea structurii investigate. Rezultatul este reprezentat prin imagini alb-negru
ale sectiunilor interioare (slice-uri) prin diferite parti ale corpului. Astfel, sistemul de
imagistica CT este printre cele mai des folosite in sectiile de radiologie si centrele de
diagnostic.
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Scanarea subiectului investigat trebuie sa ia n considerare urmatoarele
aspecte:

e grosimea slice-urilor ar trebui sa fie cat mai redusa cu putinta pentru a
permite reconstructia 3D (rezultate excelente se obtin cu slice-uri cu o
grosime de 1 mm). Totusi, uneori, acest lucru nu este fezabil in cazurile
in care trebuie scanate portiuni mai mari;

¢ 1n optiunea spirald, o crestere a treptei spiralei poate permite obtinerea
unor volume mai mari cu slice-uri mai subtiri. Aceasta este o solutie mult
mai buna decat descresterea grosimii slice-urilor;

e 1n principiu, gantry-ul nu ar trebui inclinat pe durata capturii de imagini,
avand in vedere cd anumite software-uri de procesare a imaginilor inca
nu permit compensarea pentru inclinare [88];

o utilizarea filtrelor pe durata capturii de imagini este controversata. Unele
studii au indicat o ratd mai mare de artefacte atunci cand filtrele de os
sunt utilizate Tn timpul capturii de imagini [28] [99];

e artefactele aparute datorita metalului trebuie indepartate ulterior, desi
acesta s-ar putea dovedi un proces laborious, care uneori afecteaza in
mod negativ rezultatul final.

Tn prezent, formatul DICOM [181] este standardul global acceptat, care
ofera o mare operabilitate intre sistemele informatice si echipamentul medical.
Volumul de date poate fi o problema pentru transferul fisierelor. Matricea de
achizitie a fiecarei imagini in format DICOM de 512 x 512 pixeli genereaza un fisier
de 512 KB /secventa. O scanare CT a membrelor inferioare si a bazinului, n
conformitate cu cerintele pentru reconstructia modelului 3D, poate genera un volum
de date de aproximativ 300 MB.

Scanarea subiectului investigat a fost realizata in Laboratorul de Imagistica
medicald al Bazei de cercetare CMPICSU din Universitatea "Politehnica” din
Timisoara, utilizand Computerul Tomograf Somatom Plus 4, de productie Siemens.
Conditiile specifice ale scanarii au fost:

grosimea slice-urilor - 1 mm;

incrementul - 1.5 mm;

nclinarea gantry-ului - 0°;

indltimea imaginii - 512 pxl;

latimea imaginii - 512 pxl;

dimensiunea unui pixel - 709 pm;

campul vizual (FOV) - 36.30 mm,

e picioarele au fost pozitionate la 0° flexie si 16° aductie si 0° rotatie interna,
conform momentului de mers sprijin monopodal [103].

Toate imiaginile au fost salvate in format DICOM si transferate catre un
computer urmand a fi folosite pentru elaborarea recontructiilor 3D [156].

Manipularea si editarea imaginilor sunt efectuate cu ajutorul unor aplicatii
specifice care necesita o colaborare strdnsa intre specializarile biomedicale si
inginerie [134]. Scopul acestui proces il reprezinta segmentarea imaginilor pentru
separarea datelor de interes din setul de informatii oferit de CT.

Procesarea imaginilor s-a realizat cu ajutorul mediului Mimics 10.01,
software in care a fost importat tot volumul de imagini. Scopul practic al utilizarii
programului de procesare a fost acela de a converti selectiv imaginile 2D Tn volume.
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Programul Mimics contine sase module. Imaginea de mai jos (figura 3.1)
indica legaturile intre programul principal si modulele acestuia [102].

Procesare

Importare Mimics Exportare
Simulare -~ MedCAD » CAD
Analiza porilor e FEA » FEA/CFD
A
Scanner .
CT/RMN T
> Importare e STL+ -+ STL
“»  Slice-uri RP ¥ » RP

Figura 3.1 Modulele programului Mimics.

Principalele module ale acestui program sunt:

e Modulul Import importa datele CT si MRI;

e Modulul RP Slice asigura o interfata catre sistemele de prototipare rapida
prin fisiere cu slice-uri si structura de suport. Structurile cu suport perforat
sunt generate instantaneu si utilizeazda mai putin material. Formatele
acceptate sunt .cli, .sli, .slc;

e Modulul STL+ asigura optiuni de interfatd prin formate triangulate.
Formatele acceptate sunt STL (ASCII si Binar), DXF, VRML si PLY;

e Modulul Pore Analysis furnizeaza o caracterizare completd a unui material
poros, inclusiv masuratori precum porozitate, marimea medie a porilor,
interconectivitatea porilor, marimea porilor si altele;

e Modul MedCAD asigura o interfata directd catre sistemele CAD prin
intermediul suprafetelor, curbelor si obiectelor exportate ca fisiere IGES.
Fisierele acceptate sunt curbe si suprafete B-Spline (NURB) exportate ca
IGES si point cloud;

e Modul Simulation este o platforma deschisa pentru simulari chirurgicale. Se
poate realiza o analiza detaliata a datelor utilizdnd analiza antropometrica,
planificdnd osteotomii sau simuldnd si explicand o procedura chirurgicala
pentru un anume implant;

e Modul FEA asigura o interfata catre FEA (Finite Element Analysis) si CFD
(Computational Fluid Dynamics). Formatele acceptate de modulul FEA sunt
suportate de urmatoarele programe de analiza cu element finit: Patran
Neutral, Abaqus, Ansys, Fluent si Nastran.
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3.1.2 Modelarea 3D a articulatiei coxo-femurale Tn programul
Mimics

Folosind imaginile CT si facilitatile programului Mimics s-a realizat modelul
3D al articulatiei coxofemurale a unui subiect uman. In continuare se prezinta
principalele etape ale realizarii modelului 3D.

Importarea imaginilor

Exista trei metode de importare, acestea depinzénd de formatul imaginilor:

e automatad, cand formatul imaginilor este cunoscut de catre Mimics;

e semiautomata, cand formatul imaginilor este de exemplu *.bitmap sau

> _tiff;

e manuald, cand formatul este necunoscut si este nevoie de specificarea

anumitor parametri.

Deoarece imaginile achizitionate in urma investigatiei CT au formatul
DICOM, s-a folosit importarea automatd. Pentru a lansa meniul de importare a fost
selectata din meniul File comanda Import Images (figura 1.2.a). Ca urmare s-a
lansat un meniu de tip wizard (figura 1.2.b) in cadrul caruia este selectat pentru
inceput folderul in care se gasesc imaginile ce trebuie importate. Daca se doreste
importarea tuturor imaginilor din folder-ul selectat, se selecteaza comanda Next
deoarece in momentul in care se selecteaza folder-ul dorit, toate imaginile din
interiorul acestuia sunt selectate automat. Dupa selectarea acestei comenzi, se
deschide o noud fereastra (figura 3.2.c) din care se alege studiul care trebuie
convertit. In aceasta fereastra sunt specificate cateva informatii referitoare la
proiect, cum ar fi numarul de imagini, marimea pixelilor, numele pacientului,
parametrii de orientare etc. Dupa selectarea comenzii Convert se deschide fereastra
Change Orientation (figura 3.3) daca unu sau mai multi parametri de orientare
lipsesc.

©)
Figura 3.2 Importarea imaginilor. a) lansarea meniului de importare, b)
selectarea imaginiilor, c) selectarea studiului.
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Cument orlentation:  RAY Cuvert crevtatere A8

Right-cick on an crentation character to change & Compiets the onentston before cortrung Raghtchck 0 41 Ceereaton e ACTar 14 charge £

a) b)

Figura 3.3 Schimbarea orientarii imaginilor. a) imagine care nu are toti parametrii setati, b)
imagine care are toti parametrii setat,.

Organizarea imaginilor

Dupa ce s-a deschis proiectul, se pot exclude unele imagini daca acestea nu
sunt bune sau nu este nevoie de ele. Pentru aceasta, din meniul File se selecteaza
comanda Organize Images (figura 3.4).

@ Organize Images
Images in project, B12 selected

M Fojct | Position  Distence &

0 am

Ahdddddddiddddddddn

Proview szel [smal % Skipimages! | Custom

Figura 3.4 Organizarea imaginilor.

Setarea valorii de prag

Prin aceasta operatie obiectul segmentat va contine numai acei pixeli din
imagine care au valorile densitatii cuprinse intre valoarea maxima si cea minima. Tn
cazul de fata, aceste valori sunt reprezentate de unitati Hounsfield. Conform unitatii
Hounsfield (UH), aerul corespunde la -1000 iar apa la 0O, iar osul compact la +
1000.Pentru a seta aceasta valoare se utilizeaza comanda Threshold aflata in meniul
Segmentation. Valoarea se poate seta prin mutarea cursorului cu ajutorul mouse-
ului (figura 3.5.a) sau prin alegerea uneia predefinite (figura 3.5.b).
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a) b)

Figura 3.5 Setarea valorii de prag. a) prin mutarea cursorului, b) prin alegerea unei valori
predefinite.

In urma setarii valorii de prag, va fi creatd o mascd numitd Green (figura
3.6) in fereastra Mascs a programului.

Masks | Measurements | Annokations

Mame Wisble  Low...  High

Lt

Figura 3.6 Masca Green.

Decuparea mastii

Acest pas presupune selectarea zonei de interes si restrictionarea
segmentarii la aceasta zona (figura 3.7). Dupa decuparea mastii, zona imaginilor ce
se afla in afara zonei de interes va fi indepartata din masca.

Crearea reprezentarii 3D

Prin selectarea mastii Green ea devine activa si se poate folosi comanda
Calculate 3D Models, in urma careia rezulta modelul 3D corespunzator mastii alese
(figura 3.8).

Vizualizarea 3D se realizeaza cu ajutorul triangularii unei zone 3D
segmentate. Numarul de triunghiuri determind calitatea reconstructiei: cu cat sunt
mai multe triunghiuri, cu atat calitatea creste. Dezavantajul este ca numarul mare
de triunghiuri foloseste mai multd memorie. Acest lucru trebuie luat in considerare
la generarea reconstructiei 3D. Exista douda metode pentru reducerea numarului de
triunghiuri: reducerea matricei imagine si/sau reducerea triunghiurilor. Algoritmii de
optimizare pot modifica intrega reconstructie 3D.
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Figura 3.7 Decuparea mastii. Figura 3.8 Reprezentarea 3D.

Pentru a controla parametrii de generare a modelului 3D se poate accesa
comanda Options.

Toate aspectele privind calitatea reprezentarii 3D sunt grupate in setarile
predefinite Low, Medium, High, Optimal si Custom.

Pentru generarea modelului 3D, programul Mimics ofera posibilitatea de
selectare a tipului de interpolare dintre: interpolarea valorii de gri sau interpolarea
conturului.

Interpolarea valorii gri este o interpolare 3D care ia in considerare efectul
partial al volumului si, prin urmare, este mai precisa. Prin metoda de interpolare a
valorii gri se presupune ca densitatea osului indicd suprafata acestuia intr-un singur
pixel. Toate marginile suprafetei vor fi determinate in baza valorilor gri. De
asemenea, distanta dintre cei doi pixeli se va baza pe valorile gri ale celor doi pixeli.

Avantajul interpoldrii valorii gri este acela ca ofera numeroase detalii, iar
dimensiunile sunt corecte. Dezavantajul este ca se obtin detalii inutile din cauza
zgomotului din imagini. .

Oricum, interpolarea valorii gri nu da intodeauna cele mai bune rezultate. In
momentul in care distanta slice-ului de scanare se indeparteaza considerabil de
grosimea slice-ului, modelul rezultat va fi destul de neclar. Numai Tn cazul in care
grosimea slice-ului si distanta dintre segmente este egald, interpolarea valorii gri da
rezultate optime. Aceasta conditie trebuie respectata pe durata scanarii.
Interpolarea valorii gri este recomandata pentru aplicatiile tehnice CT.

Interpolarea conturului este o interpolare 2D n planul imaginilor care
este usor extinsa in a treia dimensiune. Acest algoritm de interpolare utilizeaza
interpolarea valorii gri in cadrul slice-urilor, insa in directia Z, intre contururi va fi
folosita interpolarea liniara (figura 3.9). Aceastd metoda de interpolare ofera cele
mai bune rezultate pentru scopuri medicale.

Figura 3.9 Principiul interpolarii conturului [102].
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Modelele 3D prezentate au fost generate folosind calitatea optima, iar ca tip
de interpolare, pe cea a conturului. Interpolarea conturului determina o imagine 3D
care arata mai uniform (mai putine spatii libere).

Editarea mastii

Deoarece suprafata capului femural este legata de suprafata acetabularg,
dupa cum se poate observa in figura 3.10.a, s-a folosit comanda Edit Masks pentru
a sterge anumiti pixeli (figura 3.10.b). Masca Green a fost duplicata, creand astfel o
masca noua careia i s-a atribuit numele Yellow, dupa editare.

Figura 3.10 Editarea magtii:a) punctele de legatura (pixelii) intre cavitatea acetabulara si
capul femural, b) indepartarea punctelor de legatura (exemplificatd prin culoarea neagra).

indepartarea volumelor
Indepartarea volumelor care nu se afld in contact cu volumul ce se doreste a
fi executat s-a realizat cu comanda Region Growing, care se poate accesa din meniul
Segmentation. In cazul de fatda masca sursa este Yellow, iar masca rezultata va fi
Cyan (figura 3.11.a). Tn figura 3.11.b se pot observa in culoare galbend, volumele
care au fost excluse cu ajutorul comenzii Region Growing.

b)
Figura 3.11 Excluderea volumelor nedorite: a) setarea parametrilor, b) modelele 3D
generate din mastile Yellow si Cyan suprapuse.
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Calcularea poliliniilor

Dupa cum se poate observa din figura 3.12.a, interiorul volumului 3D creat
este gol. Pentru a-I umple s-a selectat masca Cyan - Actions. Din meniul care a
aparut s-a utilizat comanda Calc Polyline. Dupa calcularea poliliniilor (figura 3.12.b)
s-a folosit comanda Cavity fill from polylines aceasta generédnd o masca noud, care a
fost redenumita Pelvis, (figura 3.12.c) fiind de culoare rosie, din care s-a calculat
modelul 3D plin.

Figura 3.12 Calcularea
poliliniilor. a) interiorul

volumului 3D, b)
poliliniile, ¢) masca
Pelvis.

c)

Editarea mastii
Deoarece suprafata 3D prezinta cateva defecte minore (figura 3.13) s-a
folosit comanda Edit Masks pentru a sterge si adauga anumiti pixeli.

b)
Figura 3.13 Editarea mastii. a) defecte aparute, b) defecte inlaturate.

Operatii de editare a aspectului exterior

Dupa cum se observa in figura 3.14.a, masca Pelvis are pe tot conturul 1
sau 2 pixeli in plus. Pentru a-i indeparta s-a folosit comanda Morphology Operation,
rezultand astfel masca din figura 3.14.b, aceasta avand un contur mult mai real.
Operatiile de netezire a suprafetelor (figura 3.15.a si b) au contribuiut semnificativ
la realizarea unui contur mai real.
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a) b)
Figura 3.14 Operatii morfologice. a) masca Pelvis, b) masca cu contur prelucrat.
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b)
Figura 3.15 Netezirea suprafetelor. a) aspectul obiectelor 3D Tnainte de netezire, b) aspectul
obiectelor 3D dupa de netezire.
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Reducerea triunghiurilor
Comanda Triangle reduction a fost folositd pentru a reduce numarul de

triunghiuri din care este alcatuita suprafata modelului 3D pentru a face modelul mai
usor de manipulat. Dupa aplicarea acestei comenzi este necesar ca obiectului 3D sa
i se mai aplice incd o operatie de netezire.

In urma acestor operatii de reconstructie s-au obtinut modelele 3D ale celor

doua oase coxale (figura 3.16.a), femurul sténg si cel drept (figura 3.16.b).
Ansamblul rezultat dintre cele 4 oase este reprezentat in figura 3.16.c. Aceste
modele pot fi folosite pentru analiza cu element finit, dar pot aparea erori la
discretizare din cauza geometriei suprafetelor.

Pentru a pregati modelul 3D pentru analiza cu element finit s-a rulat

comanda Remesh. Aceasta ruleaza programul Magics in care a fost realizat
urmatorul pas.

b) ©)
Figura 3.16 Modele 3D. a) cele doud oase coxale, b)
femurul sténg si cel drept, c) ansamblul.

Discretizarea suprafetelor
Scopul acestei actiuni este de a pregati geometria pentru analiza cu element

finit si consta din urmatorii pasi:

Detectarea triunghiurilor care se intersecteaza. Modelele 3D realizate
nu au prezentat triunghiuri care sa se intersecteze (figura 3.17).
Verificarea dimensiunilor triunghiurilor. Se verifica lungimile laturilor
cat si valorile unghiurilor acestora. Triunghiurile cu unghiuri ascutite sunt
prezentate cu culoare verde in figura 3.18.a pentru pelvis, respectiv figura
3.18.b pentru femur.

Discretizarea suprafetelor modelelor. Acest pas este necesar pentru a
uniformiza dimensiunile triunghiurilor si pentru a avea un model mai usor de
discretizat de cdtre programul de calcul cu element finit Ansys Workbench.
Modelele cu suprafete discretizate sunt prezentate in figura 3.19.
Reducerea numarului de triunghiuri pastrand calitatea geometriei.
Acest algoritm reduce numarul de triunghiuri dar nu creaza triunghiuri care
au o calitate mai scazuta decat cea indicata. Calitatea poate sa scada odata
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cu aparitia unghiurilor ascutite. Modelele cu numar redus de triunghiuri sunt
prezentate in figura 3.20.

¢ Detectarea triunghiurilor care se intersecteaza. Aceastd operatie este
importanta deoarece daca existd astfel de triunghiuri in model, operatia de

discretizare ante egua.
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Figura 3.18 Detectarea triunghiurilor cu laturi mici: a) pelvis, b) femur.
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Figura 3.19 Modele cu suprafete discretizate: a) pelvis, b) femur.
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Figura 3.20 Modele cu un numar redus de triunghiuri: a) pelvis, b) femur.

e Operatii locale de reducere a triunghiurilor. Deoarece suprafata
modelelor 3D prezintd locuri in care triunghiurile sunt prea ingramadite
(figura 3.21) s-a folosit comanda Local triangle reduction.
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Figura 3.21 Triunghiuri
ingramadite.
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e Inspectarea modelelor. Acest pas este necesar pentru a asigura o buna
discretizare a modelului de catre programul Ansys Workbench.

Parametrii prezentati mai jos sunt folositi pentru a inspecta calitatea
discretizarii suprafetei. Aceasta inspectie poate fi foarte complexa. Cu acesti
parametri se pot determina marimile triunghiurilor, se pot cauta laturi de proasta
calitate si se poate verifica geometria ascutita a triunghiurilor.

Parametrul Cel mai mare unghi clasifica triunghiurile in baza celor mai mari
unghiuri ale lor. Parametrul Tnaltime clasificd triunghiurile in baza fnaltimii, calculatd
perpendicular pe cea mai lunga laturd. Parametrul Lungimea celei mai mici laturi
clasifica triunghiurile in baza lungimii celei mai mici laturi. Parametrul Lungimea
celei mai mari laturi clasificd triunghiurile in baza lungimii celei mai mari laturi.
Latura nesatisfacatoare a unui triunghi este latura triunghiului care nu este
adiacenta unui alt triunghi. Acest parametru este folosit pentru a grupa laturile
nesatisfacatoare si a identifica usor zonele cu probleme. Daca nu exista laturi
nesatisfacatoare, valoarea parametrului va fi 1, daca exista o latura nesatisfacatoare
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valoarea va fi 0.67, iar daca existda doua astfel de laturi, parametrul va avea
valoarea 0.33.

Pentru modelele 3D prezentate, parametrii de investigare au valorile
exemplificate in tabelul 3.1.

Tabelul 3.1 Parametrii obtinuti

Parametrul de inspectie Val_orl obtinute
Pelvis Femur

Cel mai mare unghi [°] 156 174

Indltimea [mm] 8.7 7.4

Lungimea celei mai mici laturi |10.2 12

[mm]

Lungimea celei mai mari laturi |{14.8 23.75

[mm]

Latura nesatisfacatoare 1 1

Numarul de triunghiuri 17632 (18614

Deoarece geometria oaselor este foarte complicata, analiza cu element finit
necesitd o putere foarte mare de calcul. Din aceasta cauza, geometria trebuie
simplificatd si mai mult. Astfel, luand in considerare simetria fata de planul sagital,
s-a recurs la pastrarea femurului drept si a osului coxal drept. Pentru aceasta
modelul 3D obtinut (figura 3.22.a) a fost impartit in doua parti, folosind comanda
Split in two largest parts din meniul Simulation obtinand astfel modelul din figura
3.22.b. Tn urma acestor operatii au rezultat 2 modele 3D, osul coxal drept format
din 8722 triunghiuri (figura 3.22.c) si femurul drept format din 9262 triunghiuri
(figura 3.22.d).

a) b) c) d)
Figura 3.22 Simplificarea geometriei: a) model initial, b) model simplificat, c) osul coxal drept
d) femurul drept discretizat.

3.1.3 Modelarea 3D a cartilajului articulatiei coxo-femurale Tn
programul SolidWorks

Pentru a realiza cartilajul articulatiei, modelul 3D a fost exportat in formar
SAT in programul SolidWorks si s-au urmarit pasii de mai jos:
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Pentru a Tncepe proiectarea, s-a selectat comanda New si s-a rulat modulul
Assembly. Din meniul Part/Assembly to Insert s-a inserat femurul. Pentru
inserarea pelvisului s-a accesat din meniul Assembly comanda Insert
Components. Deoarece cele doua oase au acelasi punct de origine, distanta
dintre capul femural si cavitatea acetabulard este exact cea ocupata de cartilaj
in realitate. Figura 3.23 exemplifica modelul 3D importat in programul
SolidWorks.

Urmatorul pas a fost rezectia suprafetei capului femural deoarece capul femural
nu are o geometrie simpla, ingreunand astfel proiectarea cartilajului. Pentru
aceasta s-a creat un plan prin trei puncte, accesdnd comanda Plane din meniul
Feature, submeniul Reference Geometry. Pe acest plan s-a creat sketchul
cartilajului folosind din meniul Sketch comenzile Line, 3 Point Arc si o linie
ajutatoare folosind comanda Centerline din acelasi meniu. S-a executat
comanda Revolve Cut (figura 3.24.a) rezultdnd astfel o rezectie a capului
femural (figura 3.24.b). Dupda cum se observa din figura 3.24.b, in urma
efectuarii operatiilor descrise mai sus, capul femural a devenit sferic.

Pentru a proiecta cartilajul din meniul Assembly, s-a accesat submeniul Insert
Components si comanda New Part. Astfel in Design tree a aparut inserata o
noua piesa. Pentru a o edita din meniul Assembly, s-a accesat comanda Edit
Component. Tn continuare s-a executat comanda Revolve (figura 3.25.a) din
meniul Features. Dupa executarea acestei comenzi s-a obtinut solidul prezentat
in figura 3.25.b.

A urmat realizarea suprafetei exterioare si interioare a cartilajului. Pentru
aceasta s-a deschis cartilajul Tn modulul Part si s-a inserat femurul si pelvisul.
Cele trei solide au avut acelasi punct de origine si din aceasta cauza nu au
trebuit inserate constrangeri intre ele in cazul de fata deoarece pozitia acestora
a fost exact cea existenta in realitate dupa cum se observa in figura 3.26.a.
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Figura 3.23 Modelul 3D importat in programul
SolidWorks.
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Figura 3.24 Prelucrarea capului femural: a) operatia de rezectie, b) capul femural rezecat.
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a) b)
Figura 3.25 Modelarea cartilajului brut: a) procesul de modelare, b) cartilajul brut.

° Tn continuare s-a selectat comanda Combine din meniul Features. Tn cadrul

acestei comenzi s-a ales optiunea Substract, s-a selectat ca si corp principal
cartilajul, iar ca si corpuri ce trebuie indepartate femurul si pelvisul. In urma
acestei operatii a rezultat cartilajul sub forma prezentata in figura 3.26.b.

T

b)
Figura 3.26 Realizarea suprafetei exterioare si interioare a cartilajului: a)
pozitia componentelor articulatiei, b) aspectul cartilajului comun.

. Urmatorul pas a fost realizarea cartilajului cavitatii acetabulare. Pentru aceasta
s-a decupat din modelul prezentat in figura 3.26.b partea exterioara (figura
3.27.a) si cea interioara (figura 3.27.b) a cartilajului ce nu apartine de pelvis.
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Pentru acest pas s-au folosit sketch-urile care se pot observa in figura 3.27 si
comenzile Extrude cut pentru figura 3.27.a si Revolve cut pentru figura 3.27.b.

oS, 1iems o ok lisms

b)
Figura 3.27 Cartilajul cavitatii acetabulare: a) indepartarea partii exterioare, b) indepartarea
partii interioare.

. Pentru realizarea cartilajului capului femural s-a deschis un nou proiect (New
part) si s-a importat modelul din figura 3.26.b. Dup@ cum reiese din figura
3.26.b cartilajul capului femural este foarte subtire in partea dinspre trohanter.
Acest fapt poate genera erori in cadrul procesului de discretizare a geometriei.
Din aceasta cauzd s-a recurs la decuparea acestei zone prin realizarea unei
schite la fel ca mai sus si folosirea comenzii Extrude cut (figura 3.28.a). Tn
continuare s-a importat cartilajul articulatiei coxo-femurale si apeland functia
Combine s-a obtinut modelul din figura 3.28.b. Avand in vedere faptul ca
modelul 3D al cartilajului cavitatii acetabulare are suprafata interioara sferica si
ca aceasta trebuie sa se sprijine pe suprafata exterioard a cartilajului femural,
aceasta din urma a fost adusa la o forma sferica utilizdnd un sketch si comanda
Revolve cut (figura 3.28.c).

L — 9

b) c)
Figura 3.28 Cartilajului capului femural: a) decuparea cartilajului, b) modelul rezultat in urma
aplicarii finctiei combine, c) definitivarea formei cartilajului.

Modelul 3D final care va fi folosit pentru analiza cu element finit este
prezentat in figura 3.29.a, iar elementele acestuia sunt prezentate mai in detaliu Tn
figura 3.29.b.
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Figura 3.29 Ansamblu final: a) vedere isometrica, b) vedere explodata.

Trebuie precizat faptul ca acest model a suferit destul de multe aproximari
ale geometriei. Daca acestea nu ar fi fost facute, modelul ar fi avut foarte multe
erori Tn cadrul procesului de discretizare al programului de simulare Ansys
Workbench si, bineinteles, puterea de calcul trebuie sa creasca exponential cu
volumul de detalii al modelului si cu complexitatea acestuia.

3.2 Analiza starii de tensiune si deformatii din
articulatia coxofemurala

Analiza numerica are potentialul de a estima comportamentul mecanic al
articulatiei soldului. Cel mai mare avantaj al acestei metode este acela ca este non-
invaziva. Cu toate acestea cele mai multe modele computationale precedente nu au
capacitatea de a estima cu o precizie suficientd mecanica cartilajului si a oaselor
incat sa fie implementate clinic. In plus, modelele care au avut geometrii realiste nu
au fost validate prin comparatie cu date experimentale.

Pentru estimarea comportamentului mecanic al articulatiei soldului au fost
dezvoltate modele analitice care utilizeaza ecuatii statice pentru a estima fortele de
reactiune din articulatia soldului. Aceste modele nu necesita discretizarea geometriei
sau specificarea proprietatilor materialului constituent al articulatiei, iar pentru
rezolvarea lor se folosesc ecuatii matematice simplificate. Cateva astfel de modele
au fost dezvoltate pentru estimarea comportamentului mecanic al soldului. Aceste
modele folosesc multe simplificari si estimeaza geometriile acetabulului si ale capului
femural ca fiind sferice [100] [97] [81].

Aparitia si disponibilitatea tehnicilor de imagisticd medicald a dus la
posibilitatea dezvoltarii unor modele computationale personalizate care contin
estimari detaliate ale geometriei si ale proprietatilor mecanice. Prin urmare
geometria modelului este mult mai precisa iar modelele pot fi dezvoltate noninvaziv
folosind pacienti in viata. Pacientii sunt supusi doar unei mici doze de radiatii
datorate investigatiei CT.

Analiza cu elemente finite (FEA) este o tehnica folosita pe scara larga pentru
a evalua sistemele biomecanice. Aceasta metoda furnizeaza informatii despre
distributia tensiunilor si deformatiilor si necesita definirea proprietatilor materialului,
fortelor aplicate si constrangerilor.

Pasii de baza necesari pentru efectuarea oricarei analize cu element finit
(FE) sunt urmatorii:
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. Preprocesarea implica discretizarea geometriei in elemente finite de
dimensiuni foarte mici. Discretizarea a fost cel mai greu pas de indeplinit Tn
realizarea modelor FE ale articulatiilor umane [90] [148]. Tot n cadrul
acestui pas se definesc fortele de incarcare si constrangerile.

. Solutionarea. Rezolvarea ecuatiilor pentru obtinerea unor rezultate nodale
precum deplasarile. Tensiunile sunt estimate cu ajutorul campului de
deplasari [4].

. Postprocesarea intregului model pentru a facilita vizualizarea si analiza
datelor.

De-a lungul timpului au fost dezvoltate mai multe modele 3D FE pentru a
prezice tensiunile care pot aparea in articulatia coxofemurala.

Oonishi s.a. [112] au generat conturul osului iliac cu ajutorul datelor
furnizate de un dispozitiv de masuare a coordonatelor 3D. Au discretizat acest
contur si au aplicat fortele musculare si cele de greutate estimate. Tensiunile
maxime obtinute la nivelul osului cortical au fost sub 1MPa. Se pare ca eroarea
provine de la faptul ca acestia au comis o greseala la conversia din kgf in N, in loc
sa inmulteasca cu 9,8 au impartit la 9,8, astfel tensiunile fiind de aproximativ 100
de ori mai mici. Dalstra s.a. [35] au folosit imagini CT pentru a genera un model 3D
mai realistic al pelvisului uman. Pe baza imaginilor CT acestia au atribuit osului
cortical grosimi variabile. Rezultatele FEA au fost comparate cu analize practice
efectuate pe pelvisuri prelevate de la cadavre pentru a valida modelul FE. Tensiunile
estimate de modelul FE au fost validate de rezultatele practice, acestea avand o
valoare de *+ 4MPa.

Aproape toate modelele FE utilizate la simularea cartilajului folosesc
incarcari intr-un singur plan [44]. Modelul folosit de Brown si DiGioia [21] pentru
analizarea cartilajului a prezis o distributie neregulata pe suprafata cartilajului,
valoarea maxima a presiunii fiind de aproximativ 4MPa. Rapperport s.a. [120] au
elaborat un model similar, geometria acestuia bazandu-se pe o radiografie. Forma
cavitatii acetabulare si a capului femural a fost considerata a fi sferica. Forta aplicata
asupra geometriei a fost de 1000 N rezultand astfel o presiune de 5MPa la nivelul
cartilajului distribuita uniform. Macirowski s.a. [92] au realizat o simulare FE in care
au luat in considerare si grosimea cartilajului. Modelul a fost incdrcat cu o forta de
900 N. In urma simularii au concluzionat faptul ca o variatie foarte mica (pana la 2
mm) a sfericitatii duce la aparitia unor presiuni locale mari si neregulate. Rushfeldt
s.a. [127] au realizat un studiu in-vitro in urma caruia au concluzionat faptul ca
presiunile neregulate care au aparut in endoproteza s-au datorat grosimii neregulate
a cartilajului.

Cu exceptia studiului lui Macirowski este evident ca modelele FE dezvoltate
pana in prezent au tendinta de a estima presiuni mai scazute decéat testele in-vitro
care folosesc oase prelevate de la cadavre. Aceastda discrepanta se poate datora
faptului c@ modelele FE au folosit o geometrie sferico-concentrica a articulatiei. Desgi
literatura din domeniul modelarii computationale sugereaza ca articulatiile normale
pot fi modelate ca o structura sferico-concentrica, s-a demonstrat faptul ca
articulatia soldului nu este sfericd, iar cartilajul acesteia nu prezinta o distributie
uniforma a grosimii [4] [92] [50] [154].

Recent, Rushfeldt s.a. [127] au realizat un model 3D personalizat pentru a
studia distributia presiunii cartilajului folosind imagini CT si unul general, geometria
acestuia bazandu-se pe imaginile din baza de date Visible Human Project [1].
Presiunea maxima a avut valori intre 3.56-9.88 MPa. Concluzia la care au ajuns n
urma acestor 2 simulari a fost aceea ca geometria neregulata a scheletului uman
este una din principalele cauze pentru distributia neregulata a presiunii. Desi aceste
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modele sunt considerate a fi cele mai bune pentru simularea articulatiei soldului,
protocolul folosit la modelarea computationald nu a fost validat.

3.2.1 Preprocesarea modelului

Pentru a simula starea de tensiune si deformare din articulatia coxofemurala
a fost folosit modelul 3D realizat in cadrul subcapitolului 3.1, geometria acestuia
bazédndu-se pe imagini CT. Modelul a fost analizat folosind programul
AnsysWorkbench.

Acest model este compus din pelvisul si femurul drept impreuna cu cartilajul
aferent acestora. Pentru ca acest model sa fie cat mai real s-a tinut cont de osul
spongios si cel cortical, astfel femurul avand o suprafatd interioara (os spongios) si
una exterioara (os cortical) dupa cum reiese din figura 3.30. Avand in vedere faptul
ca atat osul cortical cat si cel spongios au proprietdti diferite Tn anumite zone ale
femurului, acestea au fost impartit in 3 zone: diafiza, epifiza superioara si cea
distala (figura 3.30) [57].

1 Pelvis

Cartilaj

2 Cartilajul cavitatii acetabulare
3 Cartilajul capului femural

Os cortical

Epifiza superioara
Diafiza

Epifiza distala

o 0 A

Os trabecular

7 Epifiza superioara
8 Diafiza

a) b)
Figura 3.30 Modelul 3D importat in Ansys Workbench: a) osul cortical, b) os trabecular.

Cartilajul femural impreund cu cel acetabular au avut o grosime minima de
aproximativ 2.7 mm si maxim de aproximativ 6 mm.

Pentru a evidentia diferenta distributiei tensiunilor, deformatiilor si a
presiunii la nivelul cartilajului Tn timpul sprijinului unipodal si sprijinului bipodal s-au
realizat simularile ambelor cazuri dupa cum se observa din figura 3.31.

Dupa importarea modelelor in Ansys Workbench, se impune stabilirea
constrangerilor corespunzatoare fiecarui model: regiuni de contact, stabilirea
incarcarilor corespunzatoare si locatiile in care se realizeaza aceste incarcari (figura
3.31), asocierea proprietatilor de material pentru fiecare parte componentd a
ansamblelor.
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Modelele analizate:
a) sprijin
monopodal, b)
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Pentru a determina forta de incarcare si cea a muschilor abductori a
modelului considerat Tn cazul sprijinului monopodal au fost utilizate formulele 2.1,
2.13, si 2.16 din capitolul 2. Am luat in considerare faptul ca pacientul a avut masa
de 83 Kg si ca greutatea unui picior reprezinta 20% din greutatea corpului dupa
cum afirma Brinckmann s.a. [19].

Astfel vaoarea fortei de incarcare care actioneaza asupra pelvisului pe
directia axei z a fost de 1954N si cea a grupei de muschi abductori de 1300N (figura
3.32.a). Forta care actioneaza asupra pelvisului a fost pozitionata prin definirea
componentelor acesteia pe toate cele trei directii.

Pentru modelul sprijinului bipodal valoarea fortei de greutate a fost de 350N,
iar cea a grupei de muschi abductori a fost considerata a fi zero (figura 3.32.b).
Aceste valori au rezultat prin aplicarea teoriei cum ca in pozitia de sprijin bipodal
greutatea corpului este transmisa direct si egal la cele doua capete femurale, fiecare
cap fiind incarcat cu jumatate din valoarea fortei de greutate [103] si ca pentru
aceasta pozitie valorile fortelor musculare sunt atat de mici incat se pot neglija.
Pentru acest calcul s-a luat in considerare si teoria Iui Brinckmann si altii [106] [19].

Ambele modele au fost fixate in partea epifizei inferioare a femurului, iar
pelvisului i s-au permis deplasari doar pe directia axei Z [128].

b Figura 3.32 Amplasarea
i 3 solicitarilor:a) sprijinului
| bipodal, b) sprijinului
: monopodal.
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a) b)
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in tabelul 3.2 sunt exemplificate proprietitile de material alese, acestea
fiind adoptate de Rusu L. [128] si Cheng-Kung Cheng s.a. [27]. Cele de Rusu L.
sunt determinate experimental si cele de la Cheng-Kung Cheng s.a. sunt
determinate prin calcul matematic.

Au fost alese aceste valori deoarece se poate spune cd proprietdtile
determinate prin calcul de catre Cheng-Kung Cheng s.a. au fost in concordanta cu
cele determinate de catre Rusu L. in urma determinarilor experimentale.

Proprietatile de material, atribuite tuturor componentelor modelelor
simulate, au fost simplificate deoarece am considerat ca osul este omogen, izotrop
si are o elasticitate liniard.

Tabelul 3.2 Proprietatile materialelor utilizate pentru simulare.

. Modulul de | Coeficientul . 3
Regiune elasticitate (MPa) lui Poisson Densitate (kg/m")
e Pelvis 8000MPa 0.3 1.8*10°° kg/mm?®
Os cortical
e Femur - partea superioara | 2000 Mpa 0.3 1.8*10° kg/mm?®
e Femur - partea mediana 1900MPa 0.34 6*10° kg/mm?

o Femur - partea distald 1900MPa 0.34 6*10°° kg/mm?
Os trabecular

e Femur - partea superioard | 600MPa 0.3 1*10°° kg/mm?®
e Femur - partea mediana 600MPa 0.3 1*10° kg/mm?
Cartilaj

e Pelvis 15 MPa 0.45 1*10°° kg/mm?®
e Femur 15 MPa 0.45 1*10°° kg/mm?®

Numarul total al elementelor finite ale modelului influenteaza in foarte mare
masura timpul necesar rezolvarii FEA. S-au folosit elementele de tip tetraedru avand
in vedere ca sunt mai usor de utilizat in cazul in care se folosesc algoritmii de
discretizare automata, o retea de elemente paralelipipedice este insa mai precisa din
punct de vedere al solutiei.

Paralelipipedele au o convergenta a solutiei mai buna insa rezultatele sunt
corecte pentru forme ale elementelor de ordinul I apropiate de forma cubica, pe
cand tetraedrele sunt mai putin sensibile la forma elementelor. Elementele de
ordinul I de forma tetraedricd sunt mai rigide fiind necesara o retea foarte fina
pentru a obtine rezultate corecte.

In ambele cazuri FEA, modelul 3D discretizat contine 107921 de noduri si
57429 de elemente. Ambele modele sunt din acest punct de vedere suficient de bine
discretizate pentru a putea fi validate.

3.2.2 Rezultatele analizei numerice

In figurile 3.33 si 3.34 sunt prezentate rezultatele obtinute pentru cele dou#
cazuri. Cele doud studii au considerat scenarii corespunzatoare fiecarui model in
ceea ce priveste regiunile de contact intre partile componente si regiunile supuse
constrangerilor.

Tn urma analizei cu element finit s-a generat raportul acesteia. Acest raport
cuprinde toate etapele, avand grupate datele initiale, rezultatele, valorile extreme si
zonele unde apar.
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Din acest raport se pot trage concluzii privind distributia si valorile
tensiunilor din articulatia coxofemurald. Cele doua studii corespund din acest punct
de vedere datelor existente in literatura privind distributia si valorile tensiunilor in
articulatia coxofemurala.

Rezultatele analizei Ansys prezentate in figurile 3.33 si 3.34 (pentru fiecare
studiu n parte) ilustreaza distributiile tensiunilor echivalente, ale intensitatilor
acestora si deplasarilor totale la nivelul femurului in zona capului, colului si diafizei.
De asemenea sunt prezentate si presiunile care apar la nivelul capului femural si
cartilajulul acestuia.

Din comparatia rezultatele celor doud studii se observa, in cazul tensiunilor
echivalente von-Mises, ca distributiile si valorile acestor tensiuni difera semnificativ
in cele doua cazuri.

In cazul sprijinului bipodal, valorile maxime ale acestor tensiuni se afla in
zonele in care au fost amplasate constrangerile deoarece in acest loc apare efectul
numit concentrator de tensiune.

Valoarea maxima a tensiunilor la nivelul colului pe partea superioara este de
4.6 MPa, iar in zona diafizara a femurului, de 5.4 MPa.. Valorile minime se regasesc
la extremitatea posterioara a centurii pelviene.

Foarte asemanatoare este si distributia deplasarilor totale la nivelul
femurului si al centurii pelviene, de asemenea se poate observa si repartizarea
intensitatii tensiunilor in aceleasi zone.

In ceea ce priveste deplasarea totalda, aceasta are o valoare maxima de 1.3
mm si se manifesta de asemenea in zona diafizara. Aceasta repartizare a tensiunilor
echivalente este in concordanta cu datele existente in literatura [103]. De
asemenea, se mai poate observa ca presiunea de la nivelul capului femural are o
valoare maxima de 0.6 MPa si 5.3 MPa la nivelul cartilajului capului femural, acestea
fiind prezente in zona superioara.

Pentru sprijinul monopodal se observa distributia valorilor maxime ale
tensiunilor echivalente in zona aplicarii fortei care actioneaza asupra pelvisului din
acelasi motiv ca mai sus.

Valoarea maxima a tensiunilor de la nivelul colului pe partea superioara este
de 9 MPa si 11 MPa pe partea inferioara. La nivelul diafizei, valoarea maxima a
tensiunilor a fost de de 14.5 MPa in partea superioara-interioara si 10 MPa in partea
superioara-exterioara, 7 MPa spre epifiza inferioara-interior si 8 MPa spre epifiza
inferioara-exterior.

Valoarea maxima a presiunii exercitata asupra capului femural a fost de 2.3
MPa si 27 MPa la nivelul cartilajului capului femural, acestea fiind prezente in zona
superioara. Aceste valori sunt mai mari decat in primul caz si se regdsesc
aproximativ in aceiasi zona ca si in cazul precedent.

Din comparatia tensiunilor echivalente von-Mises Tn cazul sprijinului
monopodal fata de cazul sprijinului bipodal se observda ca, in cazul sprijinului
monopodal, valorile tensiunilor echivalente sunt asemanatoare in mare parte cu cele
existente Tn literatura de specialitate, pe cand in cazul sprijinului bipodal acestea
sunt putin mai mari.

Aceasta neconcordantd se datoreaza, in primul, rand geometriei complicate
a oaselor si proprietatilor de material folosite. O alta cauza ar fi parametrii
(orientarea si valorile) solicitarilor deoarece acestia difera de la un pacient la altul.
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Figura 3.33 Rezultatele analizei pentru modelul sprijin bipodal: a) deformatiile totale ale
intregului ansamblu, b) tensiunile echivalente ale intregului ansamblu, c) deformatiile totale
ale femurului, d) tensiunile echivalente ale femurului, e) repartizarea intensitatii tensiunilor,
f) presiunea la nivelul cartilajul capului femural, g) presiunea la nivelul capului femural.
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Figura 3.34 Rezultatele analizei pentru modelul sprijin monopodal: a) deformatiile totale ale
intregului ansamblu, b) tensiunile echivalente ale intregului ansamblu, c) deformatiile totale
ale femurului, d) tensiunile echivalente ale femurului, e) repartizarea intensitatii tensiunilor,
f) presiunea la nivelul cartilajul capului femural, g) presiunea la nivelul capului femural.
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3.3 Concluzii

Investigatia CT utilizatd in cadrul acestui capitol au fost efectuata pe un
pacient aflat in viata, in urma acesteia obtinandu-se imaginile necesare modelarii
3D.

Modelul 3D al articulatiei coxofemurale a presupus modelarea femurului
stang/drept si cea a osului coxal stang/drept din imagini CT si a cartilajelor aferente.
Procesul de realizare al modelelor oaselor coxale a fost acelasi cu cel de realizare a
femururilor si a inceput odatd cu importarea imaginilor CT in programul Mimics.
Imaginile importate au fost procesate, renuntand astfel la cele care nu prezentau
interes pentru aceasta reconstructie. In continuare s-a declarat valoarea intervalului
de prag pentru masca ce cuprinde numai tesutul osos cortical. Masca generata s-a
decupat astfel incat sa cuprindd numai segmentele anatomice care prezinta interes,
respectiv cele doua pelvisuri sau femururi. Pentru a indeparta segmentele anatomice
ramase, masca a fost prelucrata slice cu slice, inlaturand astfel contactul dintre
aceste segmente. Dupa ce s-a inlaturat contactul dintre segmente a fost accesata
comanda Region Growing si astfel segmentele anatomice s-au despartit, obtinand
astfel modelul 3D dorit. Deoarece interiorul modelelor nu a fost plin, au fost
calculate poliliniile volumelor si apoi umplute, astfel incat modelele 3D au devenit
volume. Suprafetele au mai fost procesate pentru a indeparta micile defecte ale
suprafetei volumelor si pentru a le netezi putin.

Pentru a putea fi analizate cu element finit, modelele au trebuit investigate
si remediate aspectele care ar putea genera erori in procesul de analiza cu element
finit prin intermediul modulului Magics al programului Mimics. Astfel au fost
verificate dimensiunile triunghiurilor care formeaza suprafetele volumelor 3D si au
fost detectate triunghiurile care se intersecteaza. In urma rezultatelor obtinute,
volumele au fost discretizate si numarul de triunghiuri a fost redus.

Pentru a proiecta cartilajul articulatiei coxofemurale drepte, atat femurul cat
si pelvisul aferent acestuia, au fost importate Tn modulul Assembly al programului
SolidWorks. Tn continuare, importarea modelelor a presupus salvarea acestora in
format .igs si importarea lor in Programul SolidWorks. Modelele 3D exportate din
programul Mimics au acelasi punct de origine astfel distanta dintre cavitatea
acetabularad este cea existenta in vivo, fara a mai addauga conditii. Cartilajul a fost
creat ca un nou model in ansamblu. Initial acesta a fost o bila careia i s-au aplicat
douad operatii de sustragere, una din capul femural si cealaltd din cupa acetabulara.
Astfel s-a obtinut modelul 3D al cartilajului femural si acetabular alipite. Pentru a
obtine cele doua cartilaje separat, modelul 3D obtinut a fost deschis Tn modulul Part
si sectionat pe mijloc. Dupa mici retusuri ale celor doua cartilaje, s-a obtinut
ansamblul final al articulatiei coxofemurale drepte compus din pelvis, cartilajul
cavitatii acetabulare, cartilajul capului femural si femur.

Analiza starii de tensiune si deformatie a articulatiei coxofemurale prezinta
initial un studiu al principalelor cercetari care au fost intreprinse in aceasta directie.
Pentru a avea un model 3D cat mai real s-a tinut cont de faptul ca tesutul osos
spongios si cel cortical prezinta proprietati de material diferite, in diferite zone.
Astfel, utiliziand programul SolidWorks, modelul 3D al femurului a fost impartit in
cinci zone rezultand opt piese pentru ansamblul final.

Au fost studiate doua stari: sprijinul monopodal si cel bipodal. Pozitionarea
corecta a componentelor ansamblului s-a facut in programul SolidWorks, Tnainte de
inserarea acestora in programul AnsysWorkbench, utilizat pentru efectuarea
analizelor numerice. Dupa inserarea tuturor componentelor ansamblelor s-au stabilit
relatiile dintre acestea, s-au declarat proprietatile materialelor si conditiile
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analizelor. Fortele de incarcare ale modelelor au fost estimate tinand cont de mai
multe teorii din literatura de specialitate.

Rezultatele obtinute in urma analizelor prezintda o asemanare cu cele
existente in litereatura in cazul sprijinului monopodal si o usoara deosebire in cazul
sprijinului bipodal. Aceste diferente s-au datorat geometriei folosite, geometrie
generata din imagini CT care este mult mai exacta fata de cele utilizate in trecut, si
valorilor fortelor de incarcare calculate pentru aceasta geometrie.

Acest capitol a condus la intelegerea comportamentului biomecanic al
articulatiei coxofemurale.

Modelul 3D va fi folosit in capitolele urmatoare pentru testarea
endoprotezelor implantate Tn femur.
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4. PROIECTAREA SI ANALIZA NUMERICA A
UNOR ENDOPROTEZE DE SOLD

Dupa cum reiese din capitolul 1, artroplastiile de sold sunt cele mai des
intalnite procedee ortopedice, iar numarul acestora este in crestere de la an la an.

In acest capitol se propun cateva solutii constructive pentru endoprotezele
de sold si se analizeaza comportamentul biomecanic al acestora. Solutiile propuse se
bazeaza pe integrarea in structura stemului sau doar la suprafata acestuia, a unor
structuri tip retea. Structurile tip retea (lattice) se bucurd in prezent de o larga
utilizare Tn domeniul implanturilor avand in vedere proprietatile acestora.

4.1 Caracteristicile geometrice ale endoprotezelor de
sold

Endoproteza trebuie sa asigure o stabilitate primara cat mai buna, dar in
acelasi timp sa permita buna functionare a muschiului gluteus medius.

In revizia endoprotezelor necimentate, regenerarea si conservarea mesei
osoase depinde de mai multi factori, unul dintre cei mai importanti fiind design-ul
endoprotezelor. O deosebita atentie trebuie acordata capacitatii endoprotezelor de a
stimula cresterea tesutului din jurul acestora.

Tijele fixate prin presare (press-fit) sunt frecvent utilizate in artroplastiile de
sold.

Pentru a garanta stabilitatea primara a unei endoproteze fixata prin presare,
incarcarea aplicata interfetei os-tija trebuie sa fie mai mare decat fortele
destabilizatoare, acestea fiind fortele axiale si circulare.

Pentru aceasta trebuie indeplinite trei conditii: suprafata tijei sa fie in
contact cu tesutul osos inconjurator, sa se asigure o sudare perfecta a tijei in os si
tija sa stimuleze structura osoasa din jur.

Forma tijei variaza de la producator la producator in dorinta fiecaruia de a
atinge aceste trei conditii. Alegerea unei tije rezonabile este posibila atunci cand
chirurgul a studiat geometria mai multor endoproteze si a evaluat avantajele si
dezavantajele fiecdreia in parte.

Existda doua moduri in care suprafata de contact dintre os si tija poate fi
asigurata:

. Crearea unei tije cu o geometrie apropiata de cea a canalului medular:
tija personalizata;

e  Adaptarea suprafetei interioare a femurului la tija. Acest concept este
cel mai des folosit.

Pentru a satisface conditiile de mai sus, au fost proiectate endoproteze cu
tija dreapta si curba.

Tija dreapta asigura o suprafata buna de contact intre os si tija. Totusi,
suprafata de contact optima presupune evitarea a trei puncte de contact. Sunt
necesare doud conditii pentru a evita configurarea instabila: femurul trebuie sa fie
drept si trebuie evitata implantarea intr-o pozitie varus.
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In cazul in care o tijd dreaptd este implantatd intr-un femur curbat, in plan
frontal suprafata de sprijin va fi redusa la 3 puncte (figura 4.1.a). Din aceasta cauza
fortele axiale nu vor fi suportate de catre femur si acesta se poate fractura (figura
4.1.b). Acest lucru ar putea fi evitat folosind o tija cu coada scurtd sau facand o
osteonomie a femurului.

O curbare a femurului in plan sagital poate fi de asemenea un obstacol Tn
stabilirea pozitiei exacte a tijei drepte conducénd la un sprijin In 3 puncte (figura
4.1.c), chiar daca femurul era drept n planul frontal (figura 4.1.d).

In ambele cazuri suprafata de contact dintre os si tija va fi foarte diminuata.

Atunci cand o tija dreapta este implantata in pozitia varus, rezulta in general
o fixare in 3 puncte, mai ales cand femurul este drept in plan frontal (figura 4.1.e).
Prin urmare, ca si in cazurile anterioare, consecinta va fi aceeasi: suprafata redusa
de contact intre os si tija.

a) b) c) d) e)

Figura 4.1 Endoproteza cu coadd dreaptd: a) sprijin in 3 puncte pe plan frontal, b)
fracturarea femurului, c) fixare in 3 puncte pe plan sagital, d) femur drept in plan frontal, )
endoproteza in pozitia varus [89].

Multi medici ortopezi sunt de pdrere ca decizia optimd este de a opta pentru
o tija curba din moment ce femurul in sine este curbat n regiunea diafizara. In
realitate, aceasta este o impresie eronata deoarece pot aparea mari probleme in
zona de contact.

Curbura tijei poate fi utila numai in planul sagital (figura 4.2.a) deoarece in
plan frontal, toate aceste tije sunt drepte (figura 4.2.b).

Tn cazul in care se doreste ca zona de contact o suprafatd cat mai mare intre
tija curba si femur, este obligatorie o zona mai mare de coincidenta intre raza de
curburd a femurului si cea a tijei endoprotezei (figura 4.2.c). In caz contrar poate
aparea sprijinul in trei puncte (figura 4.2.d).

Luand in considerare cele scrise mai sus se poate spune ca daca se doreste
0 zona de contact os-tija cat mai mare, este de dorit utilizarea tijei drepte. Aceasta
este cea mai sigura solutie.
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a) b) c) d)
Figura 4.2 Endoproteza cu coada curba: a) vedere
sagitala, b) vedere frontald, c) vedere sagitald zona de
coincidentd, d) vedere sagitald sprijin in trei puncte [89].

In ceea ce priveste aspectul sectiunii tijelor exista trei tipuri:

e  Sectiunea circulara (figura 4.3.a) este optima pentru a crea o suprafata
mare de contact os-tija, dar nu ofera destuld rezistenta contra fortelor
care au ca efect miscarea de rotatie a tijei (fortelor de rotatie);

e  Sectiunea patrulatera (figura 4.3.b) ofera o stabilitate mai buna datorita
ancorarii celor patru colturi in tesutul cortical;

. Sectiunea cu lamele tdietoare (figura 4.3.c) poate fi consideratd ca o
evolutie a sectiunii patrulatere. Aceastd sectiune ofera atat o stabilitate
buna cat si o zona suficienta de contact os-implant.

A

©)

Figura 4.3 Sectiuni ale tijelor: a) sectiunea circulara, b) sectiunea
patrulatera, c) sectiunea cu lamele taietoare [89].

Pentru a asigura o fixare buna trebuie luatd in considerare si sectiunea
longitudinald. Astfel o tija cu sectiune cilindrica trebuie putin supradimensionata fata
de canalul medular (figura 4.4.a). Aceasta necesitate implica unele riscuri dintre
care cele mai importante sunt: fracturarea femurului daca osul cortical nu este de
calitate si instabilitatea datorita fortelor de rotatie. Sectiunea conica are un risc de
instabilitate foarte scazut si oferda o fixarea initialda mai buna. Aceasta sectiune
transforma fortele de forfecare in forte de compresiune la interfata os-tija (figura
4.4.b).
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Figura 4.4 Sectiunea transversala a
tijei: a) cilindricad D>d, b) conica [89].

b)

Tijele fixate prin presare ofera o distributie mai uniforma a fortelor catre
tesutul inconjurator.

4.2 Modelarea si analiza numerica a endoprotezelor
personalizate

Osul este un tesut viu care fisi regenereaza structura in mod continuu in
concordanta cu directia fortelor care actioneaza asupra lui. Echilibrul fortelor in os
este dereglat dupa inserarea unei endoproteze metalice in canalul medular, iar acest
lucru poate duce la revizie. Numarul cazurilor in care endoproteza necesitd revizie
poate fi redus daca se ia in calcul remodelarea tijei tindnd cont de forma canalului
medular al femurului [117].

In acest subcapitol se prezintda procesul de proiectare a endoprotezelor
personalizate in functie de anatomia pacientului, folosind imagini CT ale femurului.

Obiectivul principal a fost sa se obtina un contact tija-os pe o suprafata cat
mai mare pentru a permite o mai buna distributie a fortelor si o buna fixare a tijei.
Aceste obiective duc la o stabilitate foarte ridicatd a endoprotezei [121] [31].

Procesul de proiectare a constat in 4 pasi majori:

1. Achizitia si procesarea CT. Imaginile CT folosesc la generarea modelului
3D al suprafetei exterioare a femurului si canalului medular femural;

2. Modelarea geometrica a femurului si proiectarea tijei intr-un program
CAD. Geometria canalului medular obtinutd in cadrul pasului 1 a
determinat forma tijei endoprotezei;

3. Verificarea geometriei tijei. Tn cadrul acestui pas se studiazd sectiuni ale
ansamblului femur-tija, iar forma geometrica a tijei este modificata
daca aceasta necesita indepartarea unei cantitati prea mari de tesut
0sos. Se verifica din nou geometria tijei si procesul de proiectare se
incheie in momentul in care a fost gasita forma optima a acesteia;

4. Validarea modelului 3D prin FEA. Pentru a decide care dintre
endoprotezele proiectate este cea mai potrivita pentru pacient,
endoprotezele sunt supuse unei FEA.

Pasul 1 a fost prezentat in capitolul 3.
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4.2.1 Modelarea 3D a femurului si endoprotezei

Pentru generarea suprafetelor s-a folosit software-ul Mimics 10.1, iar
procesul a fost explicat in subcapitolul 3.1.2. Singura diferentda a constat in
exportarea modelului si parametrii valorii de prag ai mastii. Masca se poate distinge
din figura 4.5.a, iar modelul 3D in figura 4.5.b. Valoarea de prag a mastii a fost
setata astfel incat sa se obtind ca model 3D numai osul cortical prin selectarea
obtiunii Compact Bone (CT, Adult).

Figura 4.5 Modelul 3D
al femurului: a) masca,
b) modelul 3D.

a) b)
Forma geometrica complexa si neregulatda a femurului face ca procesul de
proiectare a tijei sa fie destul de dificil. Pasii urmariti pentru a genera suprafetele
femurului din norul de puncte au fost:
1. Importarea datelor in programul SolidWorks din format txt (figura.4.6.
a);
2. Generarea modelului femurului (figura 4.6.b). Modelul se genereaza in
mod automat prin accesarea comenzii Mesh Prep Wizard [60].
Dimensiunile optime ale tijei au fost determinate in urma unor masuratori
realizate pe imaginile tomografce (figura 4.7) prin intermediul comenzilor Measure
Distance si Measure Angle din modulul Tools al programului Mimics. Aceste
dimensiuni au fost aproximate dupa cum urmeaza: unghiul CCD (130°), lungimea
tijei (140 mm), lungimea colului (40 mm), diametrul tijei (10.31 mm, 11.8 mm,
15.5 mm, 15 mm, 19.6 mm, 23.9 mm), distanta dintre planurile de schitare (0 mm,
38 mm,73 mm, 100 mm, 110 mm, 124 mm) si diametrul bilei (30mm). Distantele
dintre planele de schitare sunt masurate intre planul 0 (amplasat in partea distala a
tijei) si urmatoarele plane inspre partea proximala a tijei [61].
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a) o b)
Figura 4.6 Generarea femurului: a) importarea norului de puncte, b) generarea modelului
CAD.
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Figura 4.7 Determinarea
principalelor dimensiuni ale
femurului.

Pentru a incepe proiectarea propriu-zisa a tijei, modelul 3D al femurului a
fost importat Tn modulul Assembly al software-ului SolidWorks. Astfel, tija poate fi
modelata direct in interiorul canalului medular al femurului. Tn continuare s-a inserat
in ansamblu o piesa noud prin accesarea comenzilor Insert Part si New Part.

S-a continuat proiectarea cu definirea planelor pe care s-au schitat sectiunile
tijei (figura 4.8.a) si doud linii de ghidare care sa le intersecteze. Distanta dintre
plane a fost determinata dupa cum reiese din figura 4.7 in functie de diametrul tijei.
Urmatorul pas a constat in unirea sectiunilor prin intermediul comenzii Swept si a
liniilor de ghidare (figura 4.8.b). Astfel a fost creata forma 3D a tijei endoprotezei.

Una dintre cele mai importante caracteristici ale endoprotezelor
personalizate este gradul de umplere al canalului medular. Din aceasta cauza tija a
fost proiectatd in asa fel incat sa umple cat mai mult canalul medular ludnd in
considerare si faptul ca insertia tijei in femur sa poata fi efectuata dupa realizarea
cavitatii femurale.

Pentru a proiecta bila endoprotezei, a fost definit un plan perpendicular pe
mijlocul colului pe care s-a schitat un semicerc. In continuare s-a accesat comanda
Revolv si astfel s-a modelat bila endoprotezei (figura 4.8.c).

In continuare a fost rotunjita suprafata distalda a tijei pentru a scapa de
muchiile taietoare (figura 4.8.d). Tijei i s-a adaugat un guler (figura 4.8.e) care sa
preia o parte din forte si sa le transmita pe planul de rezectie al colului femural.
Figura 4.8.f exemplifica procesul de proiectare a gaurii prin intermediul careia tija se
fixeaza in cazul artroplastiilor primare si se extrage in cazul reviziilor.

Pentru a rezista fortelor de rotatie, pe suprafata tijei au fost realizate doua
lamele taietoare dupa cum reiese din figura 4.8.g. Pentru o fixare mai bun3,
suprafetele lamelelor au fost sectionate la un unghi de 45° pe o distanta de 0.8 mm
(figura 4.8.h). Tn figura 4.8.i este expus ansamblul final al tijei de tip 1 (figura
4.9.a) cu femurul.

Urmarind pasii de mai sus, au fost realizate trei tije cu sectiuni diferite dupa
cum reiese din figura 4.9. a, b si c. Tija de tip 1 este realizata din schite circulare,
cea de tip 2 din schite dreptinghiulare si cea de tip 3 din schite trapezoidale [66].
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Figura 4.8 Proiectarea endoprotezei: a) planele de schitare, b) generarea tijei, c) generarea
bilei, d) si h) rotunjirea muchiilor ascutite, e) generarea gulerului, f) crearea gaurii de
fixare/extragere, g) generarea lamelelor, i) aspectul final al ansamblului femur-endoproteza.

Pentru siguranta s-a verificat pozitia tijelor in femur. Figura 4.9.d
exemplificd pozitia planelor pe care s-au facut sectiunile de verificare si figura 4.9.e
sectiunile. Dupa cum se observa din sectiuni, canalul medular femural este umplut
in mare parte si lamelele se fixeazd in osul cortical.

In timpul procesului de proiectare a fost consultata o echipa de medici
ortopezi din cadrul Clinicii 1 Ortopedie si Traumatologie a Spitalului Clinic nr.1
Judetean Timisoara. Sfaturile si remarcile acestora asupra tijelor au condus la
proiectarea corecta a acesteia.

Datorita modelelor 3D, a fost posibila simularea interventiei chirurgicale si
simularea inserarii acestora in femur.
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Figura 4.9 a) tija de tip 1, b) tija de tip 2, c) tija de tip 3, d) planele de sectiune, e)
sectiunile ansamblului endoproteza-femur.

4.2.2 FEA a ansamblului femur-endoproteza personalizata

Pentru a putea efectua analiza cu element finit a ansamblului tija
personalizata-femur, s-a presupus ca maduva osoasa impreuna cu tesutul osos
trabecular vor fi rezecate. Astfel tija va fi iTnconjuratda numai de tesut osos cortical.
Pentru aceasta a fost modificat model 3D al femurului generat in capitolul anterior.
Tn figura 4.10.a se poate observa masca utilizata in cazul de fatd din care a rezultat
un model 3D al femurului plin pe interior.

Procedura de artroplastie a soldului implica rezectia colului femural. Astfel,
dupa generarea modelului 3D al femurului in modulul Part al programului
SolidWorks, acestuia i-a fost rezecat colul femural (figura 4.10.b). Tn continuare a
fost importata endoproteza personalizata. Dupa asezarea acesteia in pozitia corecta,
s-a accesat comanda Combine. Din meniul aparut, s-a ales functia Substract si,
selectand ca si corp pricipal femurul, a fost creat Tn acesta negativul cozii tijei.

Tn coninuare a fost deschis un nou modul Assembly n care s-a inserat
modelul femurului, care prezintd negativul cozii tijei si tija. Dupa ce au fost
adaugate relatiile intre acestea, ansamblul a fost salvat.

Inserarea ansamblului in programul AnsysWorkbench s-a facut folosind
comanda Geometry-Activ Geometry. Pentru aceasta, ansamblu trebuie sa fie deschis
in programul SolidWorks si sa fie activ.

Tn figura 4.12 sunt prezentate rezultatele analizelor celor trei tipuri de
endoproteze. Aceste rezultate sunt expuse si sub forma grafica in figura 4.13, in
vederea unei analize comparative.
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Din figura 4.12 se mai poate observa ca in cazul tijelor cu guler,valorile
maxime ale tensiunilor echivalente se gdsesc la baza gulerului.

a) b)
Figura 4.10 Model femur plin: a) masca,
b) fenurul rezecat.

Pasii urmariti pentru pregatirea modelului de analiza au fost identici cu cei
expusi in subcapitolul 3.2.1. Singurele diferente constau in faptul ca relatia No
Separation a fost declarata intre coada tijei si cavitatea interioara a femurului cat si
intre gulerul tijei si suprafata femurului rezultata in urma rezectiei.

Utilizand formula 2.1 si 2.11 pentru pacientul nostru de 83 Kg, a rezultat o
forta verticala de incarcare Hz =1954 N.

Asupra bilei endoprotezei a fost aplicata forta Hz =1954 N dupa cum reiese
din figura 4.11.c, directia acesteia fiind de-a lungul axei z, respectand schema dupa
care a fost calculata. Punctele de fixare au fost definite in partea inferioara a
femurului. In figura 4.11.a si figura 4.11.b se pot observa proprietétile materialelor
utilizate la analiza, iar in figura 4.11.c conditiile impuse. S-a considerat ca tesutul
osos trabecular va fi indepartat in intregime, avand astfel doar tesut osos cortical,
iar tijele au fost considerate a fi din Ti6AI4V.

Young's Modulus 56000 MPa

Young's Modulus 1500, MPa
Poisson's Ratio 0.38

Poiszon's Ratio 0.34
Density 4,62e-006 kg/fmm

Density 6.e-006 kg/mm:
Thermal Expansion 9,4e-006 1f°C ;

Tensile Yield Strength 135, MPa
Tensile Yield Strength 930, MPa

Compressive Yield Strength 67. MPa
Compressive Yield Strength 930, MPa

Tensile Ultmate Strength 100, MPa
Tensile Ultimate Strength 1070, MPa

Compressive Ultimate Strength 40, MPa
Compressive Ultimate Strength 0. MPa

a) b) c)

Figura 4.11 Conditiile analizei: a) proprietatile Ti6Al4V, b) proprietatile osului, c) conditii de
incarcare.
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in concluzie, tija de tip 3 oferd conditi optime pentru o mai bun3
osteointegrare in comparatie cu celelalte doua tipuri, dar aceasta ar putea rezista la
un numar mai mic de pasi. In orice caz, este nevoie de un numar foarte mare de
pasi pentru a duce la aparitia problemelor legate de rezistenta tijei, astfel ca tija de
tip 3 este recomandata cu specificatia cd pacientul sa nu se supuna unor eforturi
fizice prea mari.

Figura 4.12 Rezultate. Ansamblul endoproteza-femur: tensiunile echivalente: a) tip 1, e) tip
2, i) tip 3. Tensiunile maxime principale: b) tip 1, f) tip 2, j) tip 3. Deformatiie: c) tip 1, g) tip
2, k) tip 3. Tensiunile echivalente endoproteza d) tip 1, h) tip 2, 1) tip 3.

BUPT



106 Proiectarea si analiza numerica a unor endoproteze de sold 4

Din figura 4.13 se poate observa ca ansamblul os-tija de tip 1 prezinta cele
mai mici valori ale tensiunilor echivalente (237 MPa), deformatiilor (0.0348 mm) si
tensiunilor maxime principale (363 MPa).

Cu toate acestea, din figura 4.12 se observa ca tija de tip 3 prezintd o
distributie mai uniforma a tensiunilor echivalente pe toatd lungimea tijei. Acest tip
de distributie se datoreaza formei sectiunii tijei, deoarece doar aceasta difera in cele
trei analize. Tn cazul tijei 3, tensiunile echivalente au o valoare de 318 MPa,
deformatiile elastice echivalente 0.0596 mm si tensiunile maxime principale 491
MPa.

Aceste simulari au fost de mare ajutor pentru a decide care tip de
endoproteza are cele mai bune performante.

Ansamblul tija-os Ansamblu tija-os
- 350 600
g 2
= 300 % 500
g £
§ 290 g 400
<@ ° —
% 200 EE 300
5 150 é =
z 100 = 200
>
> =
D 50 2 100
o P
tipl tip2 tip3 tip 1 tip 2 tip 3
a) b)
Ansamblu tija-os Tija
0.07 = 600
o
Y 'g‘ 0.06 % 500
'4% E 0.05 % 400
o g 004 S
L c 300
v g 0.03 3
% < 0.02 2 200
[N =
]<c 001 ® 100
S (0]
o} 0 Q o
tipl tip 2 tip3 tip1 tip 2 tip 3
c) d)

Figura 4.13 Razultate grafice. Ansamblul tija-os: a) tensiunile echivalente, b) tensiunile
maxime principale, c) deformatiile si d) tensiunile echivalente la nivelul tijei.
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4.3 Utilizarea structurilor lattice pentru implanturile
ortopedice

Momentan nu exista o solutie optima pentru rezolvarea multor defecte
osoase. In prezent se folosesc dispozitive de fixare (placute, suruburi, etc) si
inlocuire (endoproteze).

Durata de viatd a unei endoproteze este intre 10-20 de ani. Unul dintre
motivele care limiteaza durata de viatd a acestora este rigiditatea. Endoprotezele
din titan au un modul de elasticitate (Young) de 110 GPa pe cand al tesutului osos
este intre 10-20 GPa. Endoprotezele din CoCr au un modul de elasticitate mult mai
mare dacat a celor din titan (230 GPa). Cu céat rigiditatea este mai mare cu atat
tesutul osos inconjurator este mai protejat.

Endoprotezele de sold transfera forte foarte mici tesutului osos inconjurator
in special in partea proximald. Micsorarea acestor forte provoaca scaderea densitatii
osului, crescand astfel sansele de pierdere a endoprotezei. Folosirea unor materiale
care au un modul de elasticitate prea mare nu este o solutie optima deoarece
acestea pot transfera forte prea mari tesutului osos, astfel interfata intre acesta si
implant nu va mai fi creata. De asemenea, micromiscarile implantului pot ajunge la
o amplitudine mult mai mare odatd cu cresterea flexibilitatii acestuia. Astfel se
ajunge la un compromis intre protejarea tesutului osos si pierderea implantului.

In incercarea de a rezolva aceasta problema, au fost facute multe studii.
Acestea s-au concentrat asupra geometriei endoprotezei si diferitelor tipuri de
biomateriale. Una din solutiile gasite a fost utilizarea tijelor ce inlocuiesc numai
suprafata articulatiei in locul uneia cu coadad solida si care are o rata de succes
foarte scazuta, dar acestea din urma pot fi folosite doar in anumite cazuri. Au fost
studiate si endoproteze din materiale compozite si cele modulare dar nu au avut
prea mare succes. Design-ul endoprotezelor a fost de asemenea studiat cu scopul
de a gasi forme care sa transfere cat mai bine fortele catre tesutul inconjurator. FEA
si testele mecanice efectuete in aceste studii au aratat ca endoprotezele cu o
rigiditate mai mica stimuleaza mai bine cresterea tesutului osos inconjurator in
comparatie cu cele mai rigide.

Gradul de flexibilitate al endoprotezelor trebuie sa depinda de densitatea si
calitatea tesutului osos al pacientului. Aceste caracteristici se modifica datorita
fnaintarii in varsta, nivelul de activitate si cel hormonal, etc. Din aceste motive
fiecare pacient necesita o endoproteza personalizatd din punct de vedere al
geometriei si al proprietatilor mecanice.

Aparitia tehnologiilor RP a deschis noi orizonturi in domeniul implantelor
ortopedice. Astfel, proprietatile osului fiecarui pacient pot fi folosite pentru realizarea
unor endoproteze cu structuri de tip lattice incorporate in coada acestora.

4.3.1 Caracteristicile structurilor lattice

Dupa cum reiese din subcapitolul 2.1, sistemul osos se adapteaza la
incarcarile mecanice, crescand in zonele in care este stimulat dinamic si retragandu-
se In zonele fard stimulare sau cu stimulare statica. Acest aspect reprezinta o
provocare pentru proiectantii de endoproteze deoarece materialele biocompatibile
folosite pentru fabricarea endoprotezelor au un modul de elasticitate mult mai mare
decat al tesutului osos. Datorita acestui fapt, tesutul inconjurator ce intra in contact
cu suprafata tijei este protejat (stress shielding) de fortele care ar trebui sa fi
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stimuleze cresterea. Acest fenomen duce la resorbtia tesutului osos rezultdand in
slabirea prematura a endoprotezei. Resorbtia poate conduce la operatia de revizie,
operatie cu o rata de succes mai mica decat cea primara [136] [80] [110] [53]
[105].

Este important de stiut efectul endoprotezei asupra tesutului osos
inconjurator cat si al tesutului osos asupra endoprotezei atunci cand vorbim de
interactiunea biomaterial-tesut. Endoproteza poate avea efecte locale si sistemice
iar tesutul osos poate avea efecte fizice, mecanice si biologice asupra acesteia.
Acestea sunt prezentate in tabelul 4.1.

Tabelul 4.1 Efectul endoprotezei asupra tesutului si vice-versa [5].
Efectele implantului asupra organismului:

Locale -interactiunea  sange-material: absorbtia proteinelor,
coagularea, fibrinoliza, hemoliza etc.
-infectie
-toxicitate

-reactie la corpuri straine
-generarea tumorilor

Sistemice -formarea de cheaguri de sange
-hipersenzitivitate

-migrarea unor particole din materialul implantului in sange
-transportul particulelor limfatice
Efectele organismului asupra implantului:

Fizice si mecanice | -oboseala

-uzarea

-craparea

-coroziune

Biologice -absorbtia substantelor din tesut
-degradare enzimatica
-calcifierea

Utilizarea unor materiale mai flexibile pentru endoproteze reduce resorbtia
osoasa, dar prezinta tensiuni mai mari la interfata endoproteza-tesut osos. Studiile
pe animale [16] [93] [145] au confirmat ca odatd cu reducerea rigiditatii se reduce
si cantitatea de tesut osos retras. Bobyn s.a. in [16] au demonstrat ca
endoprotezele cu cozi de diametru mai mare de 13 mm si depuneri poroase pe o
suprafata mare a cozii sunt mai predispuse resorbtiei decat cele cu cozi mai mici si
depuneri proximale.

Au fost abordate mai multe tehnici de fabricare si diferite design-uri de
endoproteze pentru a gasi solutii la problemele expuse mai sus. Endoprotezele
flexibile, realizate din materiale compozite, nu au avut rezultate pozitive deoarece
nu au fost capabile sa realizeze o interfata os-endoproteza destul de rezistenta sau
nu au rezistat fortelor la care au fost supuse [46] [82] [109] [11].

Materialele poroase ar putea fi o solutie la aceste probleme.

In mediul inconjurator existda numeroase materiale poroase. Dintre acestea,
cel mai cunoscut material natural este fagurele de miere (figura 4.13.c), iar cele mai
cunoscute si raspandite materiale poroase realizate de om sunt buretele moale
(figura 4.13.a) si buretele aspru (figura 4.13.b). Astfel de structuri incep sa castige
teren si in multe industrii dintre care industria auto, cea de fabricatie a bicicletelor
(figura 4.13.d) [180] deoarece pot micsora greutatea pieselor si in acelasi timp sunt
destul de rezistente.
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Spumele metalice fac parte din aceasta categorie de materiale poroase. De
mult timp cercetatorii sunt interesati de spumele metalice si proprietatile lor.
Spumele metalice au fost create prin intermediul vaporilor chimici, agentilor porofor
si pulberilor metalice [8] [12]. Tantalul poros a fost conceput si folosit pentru
fmbunatatirea fixarii os-implant [155].

Figura 4.14 Structuri poroase existente in mediul inconjurator: a) burete moale, b) burete
aspru, c) fagure de miere, d) cadru de bicicleta [180].

Au fost dezvoltate modele analitice pentru a prezice rezistenta la oboseala a
spumelor metalice in functie de geometria porilor. Nieh [108] a studiat proprietdtile
de compresie ale spumelor de aluminiu cu densitati si morfologii diferite. In urma
studiului, acesta a concluzionat cd modulul de elasticitate si rezistenta spumelor au
fost afectate de schimbarile in densitate. Din reprezentarile grafice a curbelor de
eforturi si tensiuni reiese un comportament in trei stagii ale materialului: elastic,
aproape perfect plastic si compactarea. Efectul dimensiunii celulelor a fost observat
ca fiind neglijabil daca se pastreaza aceeasi densitatea, dar o influenta semnificativa
o are forma celulei.

Proprietatile mecanice ale materialelor poroase depind de dimensiunea,
forma si distributia porilor [20].

Structurile de tip lattice sunt similare cu materialele spumoase (non-
stocastice) si reprezinta structurile celulare. Acestea reprezintd o configuratie
periodica regulatd de puncte, particule sau obiecte dintr-o zona sau dintr-un spatiu
[242] [207].

Maxwell a aratat criteriul de stabilitate a acestor structuri pin formula 4.1 si
4.2 [98]. Formula 4.1 se aplica in cazul in care b este numarul de segmente si j este
numarul de noduri in reprezentarea 2D.
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M = b-2j+3 4.0
Formula 4.1 pentru reprezentarile 3D are forma urmatoare:

M = b-3j+6 4.2)
Structurile predispuse fintinderii vor avea M), iar cele predispuse

incovoierii vor avea M <0. Schema din figura 4.15 exemplificd acest mecanism.
In ce priveste spumele metalice, structurile sunt modelate ca si structuri de
umplere a spatiului prin repetarea aceleiasi celule pentru intregul volum [9].

| | !

Figura 4.15 Stabilitatea
structurilor: a) M < 0 (b=4,
j=4) mecanism predispus
indoirii, b) M = 0 (b=5,
j=4) mecanism rigid, c) M
> 0 (b=8, j=5) supra-
constrans.

f f f

a) b) c)

Tipul structurii este definit de topologia celulei si interconectarile acesteia,
iar mecanismul structurii este definit de numarul de segmente si noduri.
Proprietdtile acestora sunt in raport cu tipul materialului din care sunt facute
topologia celulelor, forma si densitatea relativa.

Anumite procese de realizare a acestor tipuri de materiale, cum ar fi
Prototiparea Rapida, pot controla dimensiunea, distributia si interconectivitatea
porilor. Prin intermediul acestui proces pot fi create structuri tip lattice cu dimensiuni
si morfologii controlabile.

Structurile lattice au fost studiate pentru aplicatii ale ingineriei tesutului,
ceea ce a implicat modificarea celulei pentru a obtine anumite porozitati, dimensiuni
ale porilor si proprietati de material [79] [26] [78].

Harrysson s.a. [111] au determinat practic modulul de elasticitate a mai
multor structuri de tip lattice si au ajuns la concluzia ca structura formata din celule
tip decaedrul rombic de 3 mm au un modul de 13MPa, cele de 6 mm 394.5Mpa, iar
cele de 8mm 47MPa.

Rezistenta fixarii endoprotezelor necimentate s-a dovedit a depinde de
dimensiunea porilor. Bobyn s.a [17] au implantat pe o perioada de 4,8 si 12
saptamani in caini implante care aveau pe suprafata pori de 4 dimensiuni distincte.
Tn urma studiului s-a raportat c3 o dimensiune a porilor de 50-400 pm oferd o fixare
optima (rezistenta la forfecare 17 MPa dupa 8 saptamani). Totusi Clemow s.a au
raportat micsorarea rezistentei osului si a cresterii tesutului osos odata cu cresterea
dimensiunilor porilor intre 175-325 pm.

Frost s.a. [49] au demonstrat ca osteoblastele cresc mai repede in canale cu
diametrul de 600 um decét in cele de 300, 400, 500 si 1000 um.

Literatura prezinta cateva rezultate contradictorii in legatura cu dimensiunea
optima a porilor, cel mai frecvent interval fiind 50-800 pm.

BUPT



Proiectarea si analiza numericd a unei endoproteze cu tija lunga si structura 111

Utilizand analiza cu element finit (FEA), in [72] [119] (216) au fost studiate
tije cu gauri, canale si modulare care au protejat tesutul osos intr-o proportie mai
mica. In prezent exista mai multe tipuri de structuri metalice cu diferite densitati.

Tehnologiile de prototipare rapida bazate pe fabricarea solidelor cu forme
iregulate (SFF) [115] [32] au capacitatea de a fabrica obiecte complexe direct din
modelul CAD [13]. Aceste tehnologi au inceput sa prezinte interes pentru fabricarea
structurilor adresate ingineriei tesutului [33] [67] [78] [91] [131] [141] [149]
[153].

Ingineria tesutului este un domeniu nou, in curs de dezvoltare, care are ca
scop dezvoltarea unor metode de stimulare a cresterii tesutului osos. Scopul acestor
metode este repararea permanenta a defectului osos prin stimularea abilitatii
corpului omenesc de a vindeca tesuturile deteriorate. Deja au fost obtinute rezultate
promitatoare in acest domeniu, dar pana a se ajunge la rezultate bune mai sunt
multe aspecte de studiat.

Harrysson s.a. [75] au construit cu masina ARCAM EBM trei endoproteze de
sold dintre care una pling, alta cu pori cilindrici si ultima cu pori patratici. Testele
mecanice au demonstrat o crestere a flexibilitatii tijei cu structura formata din celule
de 3 mm avand o deplasare de 0.8 mm la o incarcare de 1000N.

Cansizoglu s.a. [25] au construit cu masina ARCAM A2 epruvete lattice
compuse din celule hexagonale. Acestia au concluzionat ca cea mai mica dimensiune
a stratului care se poate realiza fara optimizarea procesului este de 0.7mm 1in
diametru. De asemenea, se recomanda ca la ageasté dimensiune, unghiul dintre
strat si planul orizontal sa nu fie mai mic de 20°. In urma testelor mecanice, acestia
au determinat module de elasticitate intre 225-50 MPa pentru epruvetele construite.

Xiang Li s.a. [151] au utilizat masina ARCAM EBM S12 pentru a produce
epruvete lattice formate din celule de tip fagure de miere. Diametrul primei
epruvete construite a fost de 10.84+£0.15 mm (fata de 11.6 mm in modelul CAD) si
indltimea de 15.56+0.12mm (fata de 16.8 in modelul CAD). Reducerea
dimensiunilor fata de modelul CAD a fost de 6.5% pe orizontal si 7.1% pe verticala
corespunzand unei micsorari de 18.9% a volumului. Pentru a compensa aceasta
pierdere au expandat epruveta in programul CAD cu un factor de 1.06 pe X si y iar
pe z cu 1.07. Astfel epruveta construita a avut 12.96 mm in diametru si 17.92 mm
in indltime. Diametrul straturilor a fost de 750+36 uym (fata de 500 in modelul CAD),
dimensiunea porilor de 1.108+48mm (fata de 1.5 in modelul CAD) si distanta intre
straturi pe directia Z de 1.386mm (fatd de 1.6 in modelul CAD). Tn urma testelor de
compresiune s-a determinat un modul de elasticitate de 2,5+0.5 Gpa, destul de
aproape de cel al tesutului osos uman.

4.4 Proiectarea si analiza numerica a unei
endoproteze cu tijJa lunga si structura Ilattice
simpla

Acest subcapitol prezinta mai multe tipuri de structuri lattice care au fost
analizate pentru a decide care este dimensiunea si orientarea optima pentru o astfel
de structura formata din bare drepte cu profil patratic.

Datorita faptului ca tesutul osos trebuie stimulat in anumite limite pentru a
creste printre golurile create de catre structurd in coada endoprotezei, au fost
efectuate simulari ale acestora pentru a vizualiza tensiunile echivalente si
deformatiile care apar la nivelul intregii endoproteze cét si la nivelul structurii.
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4.4.1 Proiectarea unei endoproteze cu tija lunga si structura
lattice simpla

Procesul de proiectare consta in aceiasi 4 pasi majori prezentati in
subcapitolul 4.2.

Endoproteza cu structura de tip lattice 3D este simulata pentru a lua decizii
cu privire la influentele structurii asupra endoprotezei si procesului de
osteointegrare.

Proiectarea endoprotezei. Folosind acelasi proces de determinare a
principalelor dimensiuni ale endoprotezei ca cel prezentat in subcapitolul 4.2, au fost
determinate dimensiunile necesare proiectarii unei endoproteze personalizate de
sold cu coada lungd. De aceastd data pacientul a fost de sex feminin. Pasii de
proiectare ai endoprotezei au fost urmatorii:

1. Definirea planelor si schitarea diametrelor cozii. Distantele dintre
plane si diametrul sectiunilor au fost determinate in acelasi fel ca si in
subcapitolul 4.2;

2. Generarea cozii tijei utilizand functia Loft (figura 4.16.a);

3. Rotunjirea extremitatii cozii. Pentru aceasta a fost trasata axa
centrala a cozii folosind comanda Axis din submeniul References
Geometry si s-a schitat pe planul frontal profilul cu care se va decupa
tija folosind functia Cut Revole (figura 4.16.b);

4, Pentru a defini curbura cozii, a fost realizatda o schita (un cerc) pe
suprafata superioara a cozii si doua linii curbe in planul frontal care sa
intersecteze cercul. Accesand functia Loft si utilizadnd schitele trasate,
a fost creata curbura cozii (figura 4.16.c);

5. Prelucrarea curburii prin operatii de decupare. Aceste operatii au fost
efectuate prin intermediul comenzii Extruded Cut si a unor schite.
Dupa acestea, coada a avut aspectul din figura 4.16.d;

6. Modelarea gatului s-a facut folosind functia Loft asa cum a fost
explicat anterior (figura 4.16.e);

7. Prelucrarea gatului utilizand comanda Extruded Cut asa cum a fost
expus mai sus (figura 4.16.1);

8. Racordarea muchiilor ascutite ale gatului folosind comanda Fillet
(figura 4.16.9);

9. Definirea gaurii folosita la fixarea si scoaterea tijei. Pentru aceasta, a

fost schitat un cerc pe suprafata superioarda a cozii si s-a utilizat
comanda Extruded Cut dupa cum rezulta din figura 4.16.h;

10. Modelarea bilei. Pentru acest pas a fost trasata o schitda in planul
frontal si s-a folosit comanda Revole (figura 4.16.i);

11. Ultimul pas consta in racordarea anumitor muchii cu ajutorul comenzii
Fillet (figura 4.16.j).

Tn figura 4.16 sunt expuse principalele dimensiuni ale endoprotezei care a
fost proiectata urmarind pasii de mai sus.
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130°

.

L
SECTIUNEA A-A

D K)

Figura 4.16 Pasii de proiectare ai endoprotezei: a) generarea cozii, b) decuparea
extremitatii inferioare, c) curbura cozii, d) coada tijei, €) modelarea gatului, f) prelucrarea
gatului, g) racordarea muchiilor ascutite ale gatului, h) gaura pentru fixare, i) modelare bilei,
J) racordarea muchiilor, k) principalele dimensiuni.

Proiectarea structurilor a tinut cont de trei parametri [62]: dimensiunea,
orientarea straturilor si gradul de penetrare al structurii in coada endoprotezei.
Pentru alegerea dimensiunilor structurilor, a fost consultat manualul de utilizare al
masinii Arcam EBM S12 deoarece s-a avut in vedere posibilitatea de realizare
practica a tijei [30] [34].

Modelarea structurilor s-a facut urmarind urmatorii pasi:

1.

Definirea formei geometrice a matritei. Pentru a defini forma
paralelipipedica a matritei a fost schitat pe planul orizontal un patrat,
apoi acesta a fost extrudat 32 mm. Dimensiunile matritei sunt expuse
in figura 4.17.a;

Crearea gaurilor. Matrita este un negativ al structurii finale, deci
gaurile vor deveni bare solide in final. Dupa ce au fost schitate
gaurile, s-a accesat comanda Cut Extrude si astfel au fost create
gaurile pe planul orizontal, frontal si sagital (figura 4.17.b, c, si d).
Figura 4.17.e ilustreazd forma finald a matritei pentru structura
dreapta ce trece prin toata tija. In cazul matritei pentru structura
inclinata, gaurile din planul sagital au fost schitate pe un alt plan
situat la 45° fata de acesta dupa cum reiese din figura 4.17.f. Pentru
a genera structura de suprafata, a fost proiectatda o matrita formata
din doua parti dupa cum se observa din figura 4.17.g;

Dupa ce modelul matritei a fost salvat, s-a deschis modelul 3D al tijei
si s-a inserat matrita dorita. Dupa pozitionarea acesteia, s-a accesat
comanda Combine in acelasi mod cum a mai fost explicat, rezultand
astfel structura din tija (figura 4.17.h).
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Figura 4.17 Proiectarea matritei: a) dimensiunile de gabarit ale matritei, b) gaurirea matritei
pe plan orizontal, c) frontal si d) sagital, e) matrita orizontala care strabate tija, f) matrita
inclinata care strabate tija, g) matrita orizontald de suprafata, h) tija cu structura.

Locul de amplasare al structurii se poate observa in figura 4.17.h si a fost
determinat prin realizarea mai multor simulari ale endoprotezei fara structura in
aceleasi conditii ca cele prezentate in subcapitolul 4.3.3. Locul ales este optim
pentru realizarea unei bune osteointegrari [58] si dupa cum reiese din anexa 1 aici
apar tensiuni foarte mici.

Dimensiunile minime ale structurii tin cont de recomandarile manualului de
utilizare al masinii Arcam EBM S12.

Luand n considerare dimensiunile folosite la proiectarea structurilor, a
rezultat un tip de structura rara si un tip de structura densa. Structura rara prezinta
o grosime a barelor de 700x700 pmsi distanta intre acestea de 1500um in toate
cele trei directii x, y si z (figura 4.18.a). Barele structurii dese au o grosime de
400x400 um si o distanta intre ele de 900 um (figura 4.18.b) [55].

Din punct de vedere al orientdrii, au fost proiectate doua tipuri de structuri
una orizontald si alta oblica. Aceste structuri se impart de asemenea in rara si
deasa, asa cum a fost exemplificat in paragraful anterior. Oblicitatea structurii
consta in faptul ca barele orizontale din planul frontal au o inclinatie de 45° dupa
cum reiese din figura 4.18.c [56].

Gradul de penetrare al structurii in tija a dus la proiectarea altor doua tipuri
de structurd, una de suprafata (figura 4.18.d) 11mm/30mm si cu o adancime de
1.3mm si alta in structura tijei (dintr-o parte in cealaltd) prezentatd in figura 4.18.e.
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d) e)
Figura 4.18 Structura: a) sectiune sagitald prin structura orizontald rard, b) sectiune sagitala
prin structura orizontald deasa, c) sectiune orizontald prin structura inclinata rara, d) sectiune
prin endoproteza cu structurda deasa care strabate tija, e) sectiune prin endoproteza cu
structurd deasa de suprafata.

4.4.2 Analiza numerica a unei endoproteze cu tija lunga si
structura lattice simpla

Pentru a estima influenta structurilor asupra comportamentului mecanic al
endoprotezelor, au fost efectuate mai multe FEA.

Simularea este staticd si s-a realizat cu modulul Simulation al programului
SolidWorks.

Deoarece aceastd endoprotezd a fost proiectata pentru o pacienta avand

masa m=67.18 Kg, folosind formulele 2.1 si 2.13 s-a determinat valoarea fortei de
incércare pe directia y, H/=-1580N. Tn cazul acestei FEA s-a dorit pozitionarea fortei
de incarcare conform I1SO7206-4. Astfel aceasta trebuie sa aiba o directie inferioara-
larerala-posterioara cu un unghi de 10° in planul frontal si 10° in cel sagital.
Folosind schema din figura 4.19, a rezultat formula 4.20 pentru calculul fortei de
incarcare, iar originea O a schemei din figura 4.19 reprezintda centrul bilei
endoprotezei.
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Se mentioneaza ca sistemul de referinta din figura 4.19 este 3D, iar cel din
capitolul 2.3 este 2D, iar axa y a devenit axa z, axa X a ramas aceeasi. De
asemenea, forta notata cu H in capitolul 2.3 este notatd cu F. Deci H, devine F,=-

1580N.
II
z ll
A I’
1
‘I
! d; - proiectia fortei F pe planul yoz
! d, - proiectia fortei F pe planul yox
I’dz O = a2 =10°
! F - forta de incarcare
K E Fx,Fy,F, - componentele fortei F
Fz Bl ’/
/'Cl.l
/’ -
," Fx d; _,—"//
, /‘/__,
o --— ) B -
= >y Figura 4.19 Schema de incarcare.
I'd Fy
X
F=F [+F,-]+F, K (4.3)
Modulul fortei F este determinat de relatia:
F2-F24 +F2y +F2, (4.4)
d,=F-cose, (4.5)
Se observa ca:
F, =-dy -cos 1 (4.6)
Utilizand relatiile (4.5) si (4.6), se determina:
2
=
-2 7
SIn ﬂl =1-—— “4.7)
F*.cos’a,
4.8)

Fyx =—-dp -cos(90° - #1) = —d5 -sin 1

Utilizand relatiile (4.5) si (4.6) se determina:
Fx = —\/FZ ~C052 aq —Fzz

Fx =—-F -\ll—cosz a

d, =F-cosa,
Fy =dj-cosf>

(4.9)
(4.10)

(4.11)
(4.12)
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Din relatiile (4.11) si (4.12) rezulta ca:

F, =d, -cos(90° - f,) =d, -sin 5, (4.13)

De unde rezultd ca:

cos’ B, =1- F (4.14)
> 7 F?.cos’q, '

Folosind relatiile (4.11), (4.12) si (4.14):
F2y =F2 .cosap -F?; (4.15)

Inlocuid relatiile obtinute pentru F, si F, in relatia de definire a modulului
fortei F, se obtine:

F2 =F2.cosap -F2; +F2; +F? .cosay -F2; +F2; (4.16)

Astfel se deduce ca:
F, = -F ~\/c052 aq —sin? as (4.17)

Inlocuind aceasta expresie in relatiile (4.9) si (4.15) se obtine:
Fy =F -sinay (4.18)

Fx =-F -sinas (4.19)

Din relatia (4.16) rezulta:
F, -1580

= = ~1630N
2 0.969377 (4.20)

F=
\/cos2 a1 -sin“ as

Materialul selectat pentru aceastd simulare este Ti6Al4V deoarece acesta
este cel mai utilizat biomaterial la fabricarea implanturilor si poate fi folosit de catre
masina Arcam EBM S12 pentru realizarea practica a endoprotezei. Proprietdtile
folosite pentru aceste analize se regasesc in figura 4.20.a.

Pentru pozitionarea punctelor fixe, s-a tinut cont de faptul ca tesutul osos
creste prin gaurile structurii fixand astfel endoproteza intr-un timp destul de scurt in
care pacientul sta la pat. Regiunile fixe sunt suprafetele frontale si posterioare ale
structurii cat si partea inferioard a cozii endoprotezei (figura 4.20.b).

Pentru a putea aplica forta de incarcare in conformitate cu 1SO7206-4, a
fost schitatd o linie de constructie pe un plan situat la 10° fata de planul frontal si
10° fatd de cel sagital. Linia a fost aleasa ca directie a fortei de incarcare. Astfel,
forta de incarcare a fost aplicatd asupra bilei endoprotezei avand valoarea de 1630
N si directia inferioara-larerala-posterioara cu un unghi de 10° n planul frontal si
10° n cel sagital (figura 4.20.c) [106] [179] [178].

Pentru a avea rezultate cat mai exacte, a fost generata o discretizare cu
elemente de 2 mm. Endoproteza discretizata se poate observa in figura 4.20.d.
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Property Walue Unit=
Elzastic Modulus in X 10480051 Mimm*2
Poisson's Ration in XY 0.3 [uli,
Shear Modulus in XY $1023.81  Mmm*2
Mazs Density 442878 kgim™3
Tensie Strength in X 827 .37 M2
Caompressive Strength in X M2
Yield Strencgth 1050 A2
Thermal Expansion Coefficiert in X Se-006 H
Thermal Conductivity in X E7 WA WO
Specific Heat 586.04 Jikg- KD
a) b) c) d)

Figura 4.20 Analiza FEA a endoprotezei: a) proprietdtile materialului, b) definirea punctelor
fixe, c) directia incarcarii, d) tija discretizata.

Rezultatele simularii sunt prezentate in Anexa 1. Acestea constda in
tensiunile echivalente (vom Misses) si deformatiile rezultante (URES) ale tijei fara
structura, cu structura orizontala-rara-prin, orizontala-rara-suprafata, orizontala-
deasa-prin, orizontala-deasa-suprafata, inclinata-deasa-prin, inclinata-deasa-
suprafatd, inclinata-rara-prin si inclinatd-rara-suprafata.

Tn figura 4.21 tensiunile echivalente si deformatiile sunt prezentate sub
forma de grafic tip bare.

Din figura 4.21 se poate observa ca cele mai mari tensiuni echivalente apar
in cazul endoprotezei cu structura oblica-deasa-suprafatd, aproximativ 750 MPa, si
oblica-deasa-prin, aproximativ 700 MPa, iar deformatiile cele mai mari apar in cazul
endoprotezei cu structura oblica-deasa-suprafata, aproximativ 0,26 mm. Se poate
concluziona ca structura inclinatd are valori mai ridicate ale tensiunilor echivalente si
deformatiilor.

Pentru a putea determina variatia comportamentului structurii orizontale la
interfata structura/tija, au fost luate probe ale tensiunilor echivalente si
deformatiilor rezultate dupa cum reiese din figura 4.22.a si figura 4.22.b.

Graficele din figura 4.22 au fost realizate pentru a fi folosite la evaluarea
tensiunilor echivalente si deformatiilor totale care apar la nivelul structurii.

Astfel ca structura rara prezinta valori mai mici ale fortelor echivalente si
deformatiilor totale, structura prin tija are valori mai mari decat cea de suprafata.

De asemenea, in aceste grafice se mai poate observa cad structura cu
dimensiuni mai mari prezinta valori mai scazute ale tensiunilor echivalente si
deformatiilor. In orice caz, structura rara ofera mai putini pori pentru cresterea
tesutului fata de cea deasa. Din aceasta cauza, fixarea endoprotezei ar putea aparea
mai tarziu Tn cazul structurii rare.
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Figura 421 Grafice: a) si b) tensiunilor echivalente si deformatiile la nivelul structurii, c) si d)
tensiunilor echivalente si deformatiile la nivelul tijei cu structura.

Bazandu-ne pe rezultatele simularii, se poate trage concluzia ca endoproteza
cu structura deasa este potrivitd pentru pacient deoarece aceasta ofera conditii mai
bune de realizare a procesului de osteointegrare.
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Figura 4.22 Rezultatele simularii: a) probe frontale, b) probe spate, c) tensiuni echivalente
partea superioard, d) deformatii in partea superioard, e) tensiuni echivalente partea laterala,
f) deformatii in partea laterald.

Endoprotezele care prezinta structurile de tip lattice 3D indeplinesc conditiile
optime pentru realizarea unei mai bune osteointegrari decat cele cu suprafete
acoperite prin metode clasice.

4.5 Proiectarea si analiza numerica a  unei
endoproteze cu tija scurta si structura lattice
complexa

Dupa cum reiese din literatura, caracteristicile suprafetei endoprotezelor
influenteaza aderarea osteoblastelor la aceasta, de aceea, porozitatea si
dimensiunea porilor au un rol critic in formarea tesutului osos in vitro si vivo.

4.5.1 Proiectarea celulelor lattice si a tijei scurte

Procedeul EBM, care a fost gandit ca varianta de fabricare a endoprotezelor,
are anumite limitdri cum ar fi gradul de conectivitate a structurii, dimensiunile
acesteia, precum si tipul de structuri care pot fi fabricate fara sprijin solid
suplimentar.Tn continuare, sunt discutate cateva structuri lattice cu diferite design-
uri celulare, iar proprietatile lor mecanice sunt studiate prin FEA. Dimensiunile
structurilor ce urmeaza a fi prezentate au fost alese astfel incat acestea sa poata fi
fabricate pe masina ARCAM EBM S12. Aceste tipuri de structuri sunt concepute
astfel incat sa poata fi utilizate in diferite aplicatii ortopedice.
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Dimensiunile celulelor trebuie sa tind cont de cativa parametrii anatomici
cum ar fi dimensiunea trabeculelor care este aproximativ cuprinsad intre 100m si
300um grosime si distanta aproximativa dintre acestea (dimensiunea porilor) intre
200um si 500um. Aceste valori depind de varsta, bolile pacientului, activitatea fizica
a acestuia si de tipul osului.

Dimensiunile minime recomandate pentru barele din care sunt compuse
celulele 3D, conform manualului de utilizare al masinii ARCAM EBM S12, sunt 300
Mm grosime (pentru a fi mai mult de un strat de pulberein toate directiile) si la 800
pum departare intre ele (pentru ca barele sa nu se uneasca intre ele). De asemenea,
manualul recomanda utilizarea unor profile patrate sau rectangulare pentru a reduce
dimensiunea fisierului. Diametrul fasciculului de electroni va face barele mai groase
si distantele dintre acestea mai mica. .

Celulele proiectate au inaltimea z, latimea x si adancimea y. In tabelul 4.2
sunt prezentate cele 9 celule investigate si dimensiunile acestora.

S-a urmarit ca proiectarea structurilor sa poata fi realizatd pe un computer
obigniut. In acest fel, proiectarea nu este dependentd de disponibilitatea
calculatoarelor de capacitate mare, ceea ce o face mai accesibila pentru diferite
grupuri de cercetare.

Tabelul 4.2 Reprezentarea celulelor si a celor mai importante dimensiuni a acestora

Z
X
y
celula 1 celula 2 celula 3 celula 4
X 3.2 1.8 1.8
6.04 2.21 2.1
z 9.57 3.55 3.1
Bara [omm] 0.5 0.4 0.4
celula 5 celula 6 celula 7 celula 8
X 1.6 1.6 2.5
2.9 1.6 2.5
z 2.5 1.6 2.5
Bara [omm] 0.4 0.4 0.4
celula 9
X 1.4
1.4
z 1.4
Diametru[mm] 0.4
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Tnainte de a genera structurile lattice, a fost proiectatd endoproteza in care
vor fi incorporate acestea.

Endoproteza prezinta o coada scurta si este prezentata in figura 4.23.a.
Acest tip de endoproteza este mai sensibil la conditiile de implantare [15] si este
recomandat a se folosi la pacientii tineri care au un stoc osos bun. Pe de alta parte
sunt mai putin invazive si necesita rezectia unei cantitati mai mici de tesut osos
decét in cazul endoprotezelor obisnuite.

Endoproteza a fost proiectatd n programul SolidWorks prin procedeele
prezentate Tn capitolele precedente. Dimensiunile principale ale mini-endoprotezei
sunt prezentate in figura 4.23.b. Acest tip de endoproteza nu necesita rezectia unei
cantitati mari de tesut osos si asigura indeplinirea functiei locomotorii in siguranta.
Un alt avantaj al acestei tije este acela ca necesitd incorporarea unui volum mai mic
de structura lattice, ceea ce inseamna ca atat proiectarea céat si analiza acesteia nu
necesita un calculator foarte performant.
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a) b)

Figura 4.23 Endoproteza cu coada scurta: a) vedere izometricd, b) principalele dimensiuni ale
endoprotezei.

4.5.2 Software-uri dedicate generarii structurilor lattice
complexe

Structurile lattice se pot modela cu ajutorul software-urilor dedicate sau cu
programe CAD. Utilizarea software-urilor dedicate minimizeaza timpul necesar
pentru generarea acestora. Au fost identificate trei software-uri dedicate care pot
genera astfel de structuri: within-lab, easyfit si netfabb.

Software-ul within-lab  (http://www.within-lab.com/). Din prezentarile
existente pe siteul firmei producatoare, a fost remarcata posibilitatea software-ului
de a modifica foarte usor diametrul barelor din care este realizata structura pe
diferite portiuni ale acesteia.

Software-ului easyfit (http://www.click-to-fit.com/) a fost creat pentru
manipularea fisierelor stl. Acesta are un modul SelectiveSpaceStructures(3S)care
permite Tncorporarea de structuri lattice (figura 4.24.a si b) in modelele stl.

BUPT


http://www.within-lab.com/�
http://www.click-to-fit.com/�

Proiectarea si analiza numericd a unei endoproteze cu tija scurta si structura 125

a) | b)

Figura 4.24 Easyfit: a) generarea structurii lattice, b) sectiune prin structura.

Software-ul netfabb Studio al firmei netfabb GmbH a fost folosit in baza
licentei oferite gratuit pentru perioada 14.09-14.11.2009.

Modulul SelectiveSpaceStructures (3S) nu a fost inclus in varianta gratuita
care se poate descarca de pe pagina de internet a firmei
(http://www.netfabb.com/). Modulul este utilizat pentru generarea si incorporarea
structurilor lattice in modelele 3D.

Unele din avantajele acestui software consta in faptul ca permite generarea
celulelor ce intra in componenta structurii si pozitionarea acesteia in anumite zone
ale modelului 3D. Software-ul divide modelul 3D in celule de dimensiuni definite de
utilizator. Tn procesul de generare a structurii, aceste celule pot fi selectate astfel
incat structura sa patrunda prin tot modelul 3D sau sa se regaseasca in interiorul
obiectului. Astfel, se pot realiza modele cu un tip de structura pe suprafatd si cu un
alt tip la interior, sau la suprafata sa nu fie prezenta structura, ci numai in interior.
Tn ultimul caz, modelul trebuie s& fie prevazut cu un orificiu de evacuare a pulberii
n exces.

Proiectarea structurii incepe prin definirea celulelor. Software-ul netfabb are
o librarie de celule care pot fi modificate dupa necesitati.

Daca celula doritd nu se gaseste printre acestea, programul permite
realizarea celulei sau importarea din format stl.

Proiectarea celulei presupune:

. definirea dimensiunilor de gabarit ale celulei (simbolizatd printr-un

paralelipiped). Aceste dimensiuni se pot modifica ulterior;

. crearea nodurilor ce vor defini celula. Initial se defineste pozitia pe 2
axe a liniei de puncte (figura 4.25.a), iar apoi pe cealalta axa (figura
4.25.b). Astfel au fost definite toate punctele necesare celulei dorite
(figura 4.25.c); N

. schitarea profilului barei (figura 4.25.d). In cazul de fata profilul contine
opt laturi egale;

. adaugarea barelor. Pentru acest pas se selecteaza profilul dorit din
meniu si printr-un simplu clik pe doua noduri se defineste bara. Exista
posibilitatea definirii mai multor tipuri de profile intr-o singurd celula.
Nodurile definite pot genera mai multe tipuri de celule. Tn figura 4.26.a
se observa un tip de celula iar in figura 4.26.b alt tip de celuld, ambele
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fiind generate prin intermediul aceluiasi set de noduri. Se poate observa
ca celula din figura 4.26.b reprezintd un cub. Programul permite si
addugarea unor suprafete plane triunghiulare intre nodurile celulei
(figura 4.26.c).
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Figura 4.25 Definirea celulei. a) definirea nodului pe 2 axe, b) definirea nodului pe a treia axa,
c) toate nodurile celulei, d) profilul barei.

a) b) c)
Figura 4.26 Adaugarea barelor: a) celula tip stea, b) celuld tip cub, c) addugarea suprafetelor
plane.
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Celula poate fi proiectata in programe CAD si importatd in netfabb sub
format stl. In cazul de fatd celula a fost proiectata in programul SolidWorka si
importata in netfabb (figura 4.27.a si b). .

Celula in format stl se poate reorienta si scala diferit pe axele x,z si z. In
cazul de fatd a fost necesara o reorientare a celulei deoarece axa y a celulei, trebuie
sa se gaseasca de-a lungul cozii endoprotezei pentru ca structura lattice sa
corespunda cerintelor.

ot 1 i <o e 20 P et 04 ot
‘AR (B086080 BB0 8 4Bk ' AR A0OAO8H B 44%E
2 [

Figura 4.27 Celula .stl: a) pozitia initiald, b) repozitionarea celulei.

A urmat generarea structurii lattice. Pentru aceasta, a fost proiectatda in
SolidWorks o endoproteza de sold cu tija scurta si importata in netfabb sub format
.stl (figura 4.28).
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Tn continuare s-a selectat libraria de structuri ce s-a dorit utilizatd, din
meniul Structures si s-a discretizat tija. Dimensiunea celulei cu care s-a discretizat a
fost definita in prealabil in submeniul librariei de structuri.

A urmat delimitarea zonei care va constitui structura lattice fata de cea
solida. Astfel s-a accesat comanda Free Cut si s-a schitat conturul (figura 4.29.a).
Dupa decupare s-a obtinut volumul prezentat in figura 4.29.b si cel din figura
4.29.c.
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S-a mai facut o decupare (figura 4.29.d) deoarece s-a dorit ca delimitarea
dintre partea solida si cea cu structura a tijei sa fie progresiva in partea superioara a
tijei.
Operatia prezentata in paragraful anterior a condus la obtinerea volumelor
expuse in figura 4.29.e si f. Volumul din figura 4.29.f va fi transformat in structura
lattice iar cel din figura 4.29.e a fost lipit de volumul expus in figura 4.29.b dupa
cum se observa din figura 4.29.g. Volumul expus in figura 4.29.g constituie partea
solida a tijei.

In figura 4.29.h se poate observa mai bine delimitarea celor doua volume.
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Figura 4.29 Decuparea volumului : a) schita de decupare, b) si c) volume obtinute in urma
primei sectiondri, d) schita de decupare, e) si f) volume obtinute, g) partea solida a tijei, h)
partea solida a tijei (de culoare inchisd) si partea lattice (de culoare deschisd).

A urmat atribuirea tipurilor de celule din care sunt formate volumele. Astfel,
in figura 4.30.a se poate observa structura latice simulata.

Programul netfabb oferda posibilitatea exportarii volumelor sectionate sub
format .stl. Pentru aceasta, tija a fost sectionata dupa cum reiese din figura 4.30.b.
Utilizand functiile Slices-Export-Asstl au fost accesati parametrii de exportare:
distanta intre slice-uri, rafinamentul baleajului si netezirea (figura 4.30.c).AUtiIizénd
setarile implicite a parametrilor initiali, nu s-a reusit exportarea tijei. In figura
4.30.d se poate observa eroarea care continua sa apara. Aceastda eroare se poate
datora atéat valorilor parametrilor setati, cat si faptului ca programul exista numai in
varianta de 32 de biti, astfel, neputadnd utiliza la maxim puterea de calcul a
computer-ului.
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Figura 4.30 Generarea structurii lattice: a) latice simulata, b) sectiunile tijei, c) parametrii

de exportare, d) eroarea de exportare.

Dupa o indelungata modificare a parametrilor s-a reusit totusi exportarea
tijei, dar s-au pierdut multe detalii [63]. In figura 4.31.a se regaseste tija cu lattice
exportatd si se poate observa ca rezolutia la care a fost exportata este destul de
mare. Alaturat, in figura 4.31.b, se regaseste aspectul structurii lattice. Se poate
observa ca unele celule nu sunt inchise, altele au unele laturi prea groase iar altele

si-au pierdut aspectul patratic al profilului.
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a)
Figura 4.31 Tija exportata: a) tija exportata, b) aspectul structurii lattice.

Endoprotezele cu lattice sunt o solutie la problemele ce apar la
endoprotezele solide. Daca acestea sunt proiectate corespunzator pot oferi:
. o suprafata care poate facilita fixarea primara din timpul interventiei
chirurgicale;
e 0 suprafata care poate asigura fixarea secundara datoritda imbunatatirii;
e reducerea greutatii;
reducerea conductivitatii termice, ceea ce inseamna reducerea durerii
aparute pe perioada rece a anului;
¢ imbunatatirea vizibilitatii razelor X in spatele implantului.
Modulul 3S permite proiectarea unor structuri foarte complexe datorita
abilitatii acestuia de a proiecta elementele celulare si a le aplica oricarei geometrii.
Acest software poate avea un impact radical asupra procesului de proiectare
si fabricare a implanturilor in viitor [159].

4.5.3 Generarea structurilor lattice complexe utilizand
software CAD

Deoarece nu s-a putut obtine un model care sa poata fi importat in
AnsysWorkbench pentru a fi analizat, am incercat generarea structurilor utilitand un
software CAD.

Celulele 3D au o geometrie simpla si au fost generate in programul
SolidWorks prin operatii de extrudare, folosind functia Extrude Boss/Base a
programului SolidWorks.

Pentru a incorpora structura lattice in tija, aceasta a fost proiectata in
programul SolidWorks introducénd celula doritéd in modulul Assembly si repeténd-o
pe axa x si y (figura 4.32.a), iar apoi pe axa z (figura 4.32.b) [59] [64]. Astfel a fost
realizat ansamblul structurii. Acest tip de model poate fi folosit pentru integrarea in
tija si FEA, dar poate genera erori in procesul de discretizare, necesitand un
calculator performant si un timp mai indelungat pentru a obtine rezultatele. Acest
lucru se datoreaza faptului ca programul AnsysWorkbench va recunoaste acest
model ca un ansamblu format din mai multe corpuri, ceea ce presupune definirea
tipurilor de contacte intre toate celulele si tija, deci ingreunarea analizei. In plus,

BUPT



132 Proiectarea si analiza numerica a unor endoproteze de sold 4

daca am utiliza acest tip de modele, probabil cel mai corect tip de contact care
poate fi declarat Tn program, ar fi Bonded (lipire).Pentru a crea modelul corect (tip
piesa dintr-o singura bucata), a fost inserata in ansamblu o noua piesa folosind sirul
de comenzi Insert Component - New Part. Tn continuare s-a accesat functia Join din
meniul Futures si astfel a fost creat modelul structurii lattice. Acest model a fost

ut|I|zat pentru crearea matrltelor prezentate in figura 4.33. b csid[61].
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Figura 4.32 Proiectarea structurii Lattice: a) repetarea celulei pe axa x si y, b)
repetarea ansamblului de celule pe axa z.

Forma matritei a fost decupata din tija si este prezentata in figura 4.33.a,
figura din care reies si dimensiunile de gabarit a acesteia.

Din figura 4.33.b reiese aspectul matritei pentru endoproteza cu un singur
tip de structura, dupa ce a fost sustrasd structura din aceasta [51].

In cazul utilizarii a doua tipuri de structura, matrita a fost impartita in trei
sectiuni: doud pentru exterior figura 4.33.c si una pentru interior dupa cum reiese
din figura 4.33.d.

Matritele au fost importate in modelul 3D al endoprotezei si dupd
sustragerea acestora din endoproteza, au rezultat endoprotezele cu structura. In
figura 4.34.a este prezentata endoproteza cu structura formata din celula de tip 2.
Sectiunea din figura 4.34.b exemplifica aspectul endoprotezei cu structura formata
din celula de tip 2 la exterior si celula de tip 7 la interior, iar cea din figura 4.34.c
aspectul endoprotezei cu structura formata din celula de tip 2.
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a) b) ©) d)

Figura 4.33 Matrita: a) forma matritei, b) matrita pentru un singut tip de structura, c)
matrita exterioara pentru doua tipuri de structurd, d) matrita interioara pentru doua tipuri de
structura.

a) b) ©)

Figura 4.34 Endoproteza cu structurd: a) vedere izometricd, b) sectiune prin endoproteza
cu doua tipuri de structura, c) sectiune prin endoproteza cu un tip de structura.

4.5.4 Analiza numerica a endoprotezei cu tija scurta si
structuri lattice complexe

S-a demonstrat deja ca celulele osoase raspund la fortele care apar la
interfata os-implant prin crestere sau retragere.
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Pentru a studia comportamentul mecanic al acestui tip de endoproteza si a
evalua In ce madsurda poate stimula mai bine cresterea tesutului osos au fost
necasare analize numerice.

Di Palma si altii au demonstrat ca osteoblastele crescute pe un disc de titan
acoperit cu alumina poroasa raspund la deformatii de 60Pm/um (ustrains)  [39].
Raspunsurile constau in intarirea adeziunii celula-celuld si remodelarea structurii
osoase. Jones si altii au demonstrat cd aplicarea unor forte asupra celulelor
osteoblaste care produc deformatii de 10000 pm/pm conduc la maturizarea acestora
si la schimbarea morfologiei celulare catre fibroza (dezvoltare patologica exagerata
a tesutului conjunctiv) [83].

Kaspar si altii au demonstrat ca celulele osteoblaste isi intensifica faza de
proliferare daca sunt supuse unor deformatii de 1000 pm/um [86].

Aceste rezultate confirma ca celulele osoase raspund la forte si sugereaza ca
exista o limita optima pentru stimularea celulelor osoase sa se maturizeze si sa
intareasca legaturile dintre ele. Acasta limita nu a fost inca identificata. De
asemenea, este posibil ca celulele osoase atasate pe diferite suprafete pot avea un
raspuns variabil la stimularile mecanice [133].

Frost [74] [41] a lansat o teorie conform careia la deformatiile aflate in
intervalul 0-500 pm/um apare regarbos oasa, Iintre 500-1500 pm/um
homeostaza, intre 1500-4000 pm/um stimularea formarii celulelor osoase si peste
4000 pm/um suprasolicitari si implicit resorbtia. Deoarece literatura de specialitate
nu ofera alte limite mai exacte pentru stimularea optima a celulelor osoase ,pentru a
putea trasa concluzii asupra structurilor, am luat in considerare aceasta teorie.

Desi se stie ca aspectul final al obiectelor produse prin EBM difera de cel
proiectat [95], a trebuit sa analizam tijele cu structurda pentru a prezice
comportamentul mecanic al acestora.

Aceste modele nu pot fi analizate pe un computer obisnuit deoarece necesita
utilizarea unui computer cu o putere foarte mare de calcul si foarte multda memorie
RAM. Analizele prezentate Tn anexa 2 au fost rulate pe un calculator cu 8 GB
memorie RAM si procesor Intel Pentium III Xenon 2.50 GHz.

Structurile lattice incorporate in endoproteza de sold trebuie sa redea céat se
poate de bine comportamentul tesutului osos inconjurator. Astfel, trabeculele aflate
in crestere nu vor fi sectionate, ci vor fi stimulate corect pentru a creste.

Pentru a decide care tip de structura prezintd un comportament adecvat
pentru integrarea in os, au fost efectuate analize cu element finit pe tije cu structuri
ncorporate.

Procesul de analizd cu element finit poate incepe dupa ce tija a fost
importata in programul AnsysWorkbench. Astfel, aceasta a fost deschisa in
programul SolidWorks si, accesand functia Ansys, s-a lansat programul
AnsysWorkbench si a inceput automat procesul de importare a structurii.

Dupa inserarea tijei, a urmat discretizatea acesteia. In figura 4.35.a este
prezentat cazul in care geometria importatad prezintd probleme de discretizare. Tn
aceste cazuri endoproteza a necesitat mici ajustari in programul SolidWorks, iar apoi
a fost importata din nou in AnsysWorkbench si discretizata (figura 4.35.b).
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Figura 4.35 a) probleme de discretizare, b) endoproteza discretizata.

Pentru realizarea practica a endoprotezei cu structura lattice incorporata, se
poate folosi pulberea CoCr furnizata de compania ARCAM. Astfel ca, pentru aceasta
FEA, au fost declarate proprietatile de material ale acestei pulberi dupa cum sunt
prezentate in tabelul 4.3.

Tabelul 4.3 Proprietatile materialului utilizat pentru FEA [6] [195] [164]

Proprietate Aliaj CoCr
Tensiunea maxima la compresiune 560 Mpa
Tensiunea de rupere la tractiune 960 Mpa
Modulul de elasticitate 230 GPa
Coeficientul Poisson 0,33

Tija a fost simulatd in conditiile critice conform standardelor ASTM F 2580
si ISO 7206-4/6/8 in programul AnsysWorkbench [179] [178].

Fixarea acesteia a fost facuta in partea distald, iar asupra capului femural a
fost aplicata forta F de 2150 N, in mijlocul bilei endoprotezei. Directia fortei a fost
10° fata de planul sagital si 10° fata de cel frontal dupa cum este specificat n
standardul 1SO7206-4. Aceste conditii sunt expuse in figura 4.36. De asemenea, a
fost impusa o temperatura de 37°C [106] [179] [178].

Pentru aplicarea corecta a fortei F aceasta a fost descompusa pe cele trei
directii Fy, F, si F, utilizand formulele 4.18 4.19 si 4.17. Tn programul Ansys
workbench au fost introduse componentele fortei (F,=F,=373.34 si F,=-2084.2).
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Figura 4.36 Conditiile FEA.

Rezultatele analizelor sunt prezentate Tn anexa 2 sub forma de distributii ale
tensiunilor echivalente (von-Misses) si deformatiilor dupa cum urmeaza: cazul 1 -
fara structura lattice, cazul 2 - cu structura lattice alcatuita din celule de tip 1, cazul
3 - cu structurd lattice alcatuita din celule de tip 2,cazul 4 - cu structurd lattice
alcatuita din celule de tip 3,cazul 5 - cu structura lattice alcatuita din celule de tip
4,cazul 6 - cu structura lattice alcatuita din celule de tip 5,cazul 7 - cu structura
lattice alcatuita din celule de tip 6,cazul 8 - cu structura lattice alcatuita din celule
de tip 7,cazul 9 - cu structura lattice alcatuitéd din celule de tip 8,cazul 10 - cu
structura lattice alcatuita din celule de tip 9,cazul 11 - cu structura lattice alcatuita
din celule de tip 2 la exterior si celula tip 6 la interior,cazul 12 - cu structura lattice
alcatuita din celule de tip 2 la exterior si celula 7 la interior.

Pentru o analizd comparativa,rezultatele sunt prezentate sub forma grafica
in figura 4.37. Din aceastd figura se poate observa tendinta de scddere a valorilor
tensiunilor echivalente odata cu reducerea valorilor deformatiilor.

De asemenea din figurile prezente in anexa 2 reiese ca celula 2 ofera o
distributie mai uniforma, ceea ce este de dorit in cazul nostru deoarece, astfel,
tesutul osos inconjurator va fi stimulat in mod uniform.

Din vederile de tip iso (IsoSurfaces) prezentate in anexa 2 se poate
concluziona ca tijele care prezinta douad tipuri de structura prezinta tensiuni
echivalente de valori ridicate la interfata dintre acestea. Dintre cele doua tije cu
structura combinatd, cea cu structura 2 cu 7 este mai potrivita deoarece structura
situata la interior stimuleaza tesutul osos aflat in crestere in interiorul tijei spre
deosebire de structura 6.

Tn tabelul 4.4 sunt prezentate volumele corespunzdtoare tipurilor de celule
studiate. Din tabelul 4.4 reiese ca tija cu structura lattice formata din celula 3 are
cel mai mic volum, deci implicit cea mai mica masa, dar din figura 4.37 reiese ca
deformatiile sunt destul de mici.
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Figura 4.37 Rezultatele FEA: deformatiile si tensiunile echivalente (pe axa x se regdseste tipul
celulelor care formeaza structura lattice).

Tabelul 4.4 Volumul tijelor [65]
Tipul structurii Volumul [mm?]
29990
30107
30534
30783
30930
30956
31064
31205
cu’?7 31571
31685
32076
fard structura 38503
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Luand in considerare toate aspectele prezentate mai sus si tinand cont de
faptul ca endoproteza aleasa trebuie sa reziste unui numar de pasi cat mai mare, s-
a decis ca tija cu structura lattice compusa din celula 2 este cea mai potrivita in
cazul de fata.

4.6 Determinarea modulului lui Young al structurilor
lattice

Modulul Iui Young (E), denumit si modulul de elasticitate longitudinal,

reprezintd o masura a rigiditatii unui material si este definit ca fiind raportul dintre
tensiunea si deformatia axiala.
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Un corp supus unei solicitari se deformeaza. Aceasta deformare este elastica
dacd in urma incetdrii actiunii fortei exterioare, corpul revine la starea initiala. In caz
contrar, deformarea este inelastica. In cazul deformarii elastice, in interiorul corpului
deformat ia nastere o forta elastica F, care se opune solicitarii exterioare
reprezentate de forta F.. Deformarea avand valoarea Al, forta elastica are expresia:

F=-k-Al =—Fg (4.21)

in care k este coeficient de proportionalitate, ce exprima constanta elastica a
materialului supus Tntinderii.

Cand se realizeaza echilibrul mecanic, forta elastica este egala si de semn
contrar cu forta de solicitare exterioara. In cazul particular al unui cub ce are
sectiunea normald S si lungimea initiala Iy exista relatia:

S

k=E— (4.22)
IO

Relatia 4.22 se poate scrie:

k=—F-Al (4.23)

Tnlocuind 4.22 in 4.23 rezulta:

ES _F Al (4.24)

lo

-F

E= S 4.25
Al ( )
I0

unde raportul Al/l,=¢ se numeste deformarea relativd, iar raportul F,/S=¢

se numeste rezistenta normala la intindere sau efort unitar. Utilizand aceste marimi
conditia de echilibru (4.22) ia forma:
=2 (4.26)

&

Pentru a putea calcula modulul de elasticitate al structurii formata din
celulele de tip 2, deoarece endoprotezele cu structurda realizatd din acestea au
prezentat un comportament optim in urma FEA, trebuie utilizatd formula 4.25. Tn
aceasta formula valoarea deformarii trebuie determinata experimental.

Pentru simplificarea calculelor a fost proiectatda o noua structura lattice de
dimensiuni 9x10x10 mm (figura 4.38.a), folosind celula 2 [52].

Structura a fost importata din programul SolidWorks in programul
AnsysWorkbench. Asupra structurii a fost aplicatd o fortd de 100 N normala pe
suprafata superioara a acesteia, iar partea inferioara a fost fixata dupa cum reiese
din figura 4.38.b.

Tn urma acestor operatii, valorile cunoscute din formula 4.25 sunt:

lo=9 mm
F=100N
S = 90 mm?

BUPT



Determinarea modulului lui Young al structurilor lattice 139

Pentru a calcula un modul de elasticitate cat mai precis, s-a decis
determinarea deformatiilor in mai multe puncte ale epruvetei si realizarea unei
medii a modulelor Young obtinute. Aceasta medie este notata E..

Deplasarea structurii pe directia incarcarii rezultd din FEA dupa cum reiese
din figura 4.38.c:

Al; =9.1477-10% mm
Al, = 9.0792-10* mm
Al; = 8.8804-10* mm
Al, = 8.7817-10* mm
Als = 8.6193-10“ mm
Alg = 8.6326-10™* mm
Al; = 8.8376-10% mm

Astfel, aplicand formula 4.25 rezulta:

-(~100)
T 90 1111
B1= 500001477 - 0.000101641 10930.62MPa
9
~(~100)
20 1.111
- - -=11013.08MP
2 77°0.00090792 ~ 0.00010088 013.08MPa
9
—-(-100)
20 1.111
Ex = = =11357.34MPa
3 ~°0.0008804 ~ 0.0000978222
9
—(-100)
90 1.111
- - - 11386.18MPa
4 770.00087817 ~ 0.0000975744
9
—(-100)
3 20 _ 1.111 _
E5 = 500086103 ~ 0.00009577 11600.71MPa
9
—(~100)
90 1.111
- = = 11582.84MPa
6 ~0.00086326 ~ 0.0000959177
9
~(~100)
90 1.111
E, - = - 11386.18MPa
7 ~70.0008376  0.0000975744
9
Ee _ El =+ E2 =+ E3 =+ E4 =+ E5 —+ E6 =+ E7 — 11324.99MPa

7
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Figura 4.38 a) dimensiunile de gabarit ale structurii lattice, b) conditiile FEA, c)
rezultatele FEA.

Acest modul de elasticitate (E=11324MPa) se incadreaza in limitele
acceptate pentru cel al tesutului osos [53].

Acest modul trebuie validat prin teste practice. Rezultatele obtinute nu pot
tine cont de forma si dimensiunile finale ale structurii, in consecinta, nu se poate
confirma faptul ca in realitate epruveta construitd pe masina ARCAM EBM cu acest
tip de structurd, pentru a valida rezultatele, v-a avea exact acest modul Young.

4.7 Efectul structurilor lattice asupra tesutului osos
aflat in crestere

Pasii urmariti pentru pregatirea modelului de analiza au fost asemanatori cu
cei expusi in subcapitolul 4.2.2, singura deosebire fiind lipsa gulerului. De
asemenea, a fost utilizat acelasi model 3D de femur, aceleasi conditii de incarcare si
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aceleasi proprietati de material pentru os. Proprietatiie de material pentru
endoproteza au fost aceleasi ca in subcapitolul 4.5.4.

Tn figura 4.39 a se poate observa locul de amplasare a endoprotezei lattice
in femur si in figura 4.39 b deformatiile aparute la nivelul tesutului osos aflat in
crestere in interiorul structurii lattice.

Tindnd cont de aceste rezultate cat si de cele prezentate in subcapitolul
4.5.4 si anexa 2 se poate afirma inca odatd ca endoprotezele de sold cu structura
lattice care traverseaza tija stimuleaza cresterea tesutului osos, rezista fortelor
exercitate in articulatie si au un modul de elasticitate mult mai aproape de cel al
tesutului osos [54].

Unit: rrnyrann
Time: 1
5{29/2010 4:36 PM

3.3921e-003 J]

2.4357e-005 1

a) b)
Figura 4.39 Efectul structurilor lattice asupra tesutului osos aflat in cregtere:
a) amplasarea endoprotezei lattice in femur, b) deformatiile.

4.8 Concluzii

Criteriile de proiectare a endoprotezelor de sold prezentate in subcapitolul
4.1 prezinta aspecte legate de sectiunea orizontalad si transversala a tijelor cat si de
curbura acestora.

Respectand aceste criterii s-a realizat o solutie de proiectare a
endoprotezelor personalizate. Aceasta solutie incepe odata cu realizarea modelului
3D a femurului din imagini CT ale pacientului care necesita endoprotezarea. Spre
deosebire de modelul femurului realizat in capitolul anterior, acest model cuprinde si
geometria canalului femural, geometrie pe care se bazeaza forma exterioara a cozii.

Pentru a determina unele dimensiuni necesare generdrii endoprotezei
personalizate au fost intreprinse cateva masurdtori pe imaginile CT folosind
software-ul Mimics. Folosind procesul prezentat, tija a fost modelata tinand cont de
suprafata canalului medular si a tesutului osos trabecular. Astfel au fost create trei
tipuri de endoproteze personalizate. Tn urma rezultatelor FEA au fost trase concluzii
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cu privire la comportamentul endoprotezelor cat si la efectul acestora asupra
tesutului osos inconjurator.

Datorita aparitiei tehnologiilor RP se pot crea practic forme foarte complexe,
cum ar fi structurile lattice. Procedeul EBM face parte din tehnologiile RP si poate fi
folosit pentru realizarea practica a acestui tip de structuri din materiale
biocompatibile. Ideea de a ingloba astfel de structuri in endoprotezele de sold poate
conduce la realizarea unor endoproteze mult mai flexiﬁbile, dar care sa reziste
fortelor naturale care pot aparea in articulatia soldului. In acest subcapitol a fost
realizat un proces de proiectare a unei endoproteze personalizate cu tija lunga s
structura tip lattice pe o portiune. Modalitatea de proiectare abordatd s-a dovedit a
fi cea mai potrivita pentru tipurile de structura proiectate. In cadrul procesului FEA a
fost realizat un calcul a fortei de incarcare tinand cont de directia in spatiu a
acesteia. Acest calcul a pornit de la ideea ca valoarea fortei pe directia z (F,) a fost
calculatd cu ajutorul formulelor 2.2 si 2.9, formule care nu tin cont de unghiul
realizat de forta cu planul frontal ci numai de cel realizat cu planul sagital.

Rezultatele FEA au demonstrat ca structurile oblice dese prezintd cele mai
mari deplasari si tensiuni in comparatie cu cele orizontale dese. Luand in
considerare aceste rezultate cat si conditiile optime de osteointegrare oferite de
aceste endoproteze, s-a decis ca endoproteza cu structurd orizontald deasa este cea
mai potrivitd pentru pacient.

Pentru a proiecta structuri cu geometrii mai complexe, in continuare a fost
utilizata o alta metoda de proiectare a acestora si anume prin alipirea de celule 3D.
Astfel au fost studiate software-urile dedicate proiectarii structurilor lattice.
Software-ul netfabb a usurat mult procesul de proiectare si totodata a micsorat
timpul necesar acestuia. Dezavantajul a constat in pierderea detaliilor modelului 3D
in cadrul procesului de importare a acestuia in programul AnsysWorkbench in care
acestea vor fi analizate cu element finit. Din aceasta cauza s-a recurs la proiectarea
structurilor in programul SolidWorks. Au fost proiectate doua tipuri de astfel de
endoproteze: unul avand un singur tip de celula 3D (9 endoproteze) si altul cu doua
tipuri de celule dintre care unul la exterior si celdlalt la interiorul endoprotezei (2
endoproteze).

Tn urma FEA s-a constatat cd endoproteza cu structurd lattice formatd din
celule tip 2 are un comportament mecanic de dorit. Pentru a determina modulul
Young al acestei structuri a fost utilizatd o metoda foarte simpla. Modulul Young
determinat se afla in limita modulelor tesutului osos.

Aceste tipuri de structuri castiga deja teren in industria implantelor
ortopedice, fiind momentan utilizate pentru realizarea unor suprafete optime de
osteointegrare, dar nu modifica semnificativ modulul de elasticitate al implantelor.
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5. FABRICAREA STRUCTURILOR LATTICE SI A
ENDOPROTEZEI CU TIJA SCURTA

In capitolul precedent au fost prezentate solutiile constructive pentru mai
multe endoproteze de sold, cu tija lunga sau scurta, cu si fara structuri lattice
integrate in tija. Pentru analizele numerice ale endoprotezelor propuse s-au folosit
proprietatile unor materiale biocompatibile metalice utilizate frecvent pentru
fabricatia implanturilor ortopedice.

Pentru fabricatia endoprotezelor concepute au fost analizate mai multe
tehnologii moderne, printre care fabricatia prin prototipare rapidd din pulberi
metalice si din materiale plastice si tehnologiile CNC. In subcapitolul 1.5. au fost
prezentate principiile unor tehnologii de prelucrare CNC si de prototipare rapida.

Au fost analizate, de asemenea, posibilitatile de realizare practica a
endoprotezelor, atat in cadrul Universitatii Politehnica din Timisoara, cat si in alte
unitati de productie.

Avand n vedere costurile ridicate aferente fabricatiei, in special cele legate
de materialul utilizat, fabricarea endoprotezelor si a structurilor lattice s-a realizat
prin doua tipuri de tehnologii:

o fabricarea structurilor lattice prin sinterizare laser, din pulberi de

Poliamida PA 2200;
o fabricarea endoprotezei cu tija scurtd, cu structuri lattice integrate in tija
prin sinterizare laser, din pulberi de Poliamida PA 2200;

o fabricarea prototipului endoprotezei cu tija scurta, fara structuri lattice,

prin tehnologii clasice si CNC, din aluminiu.

5.1 Fabricarea structurilor lattice si a endoprotezei
prin sinterizare laser

Fabricarea structurilor lattice proiectate si a endoprotezei cu tija scurta
monobloc, respectiv cu trei tipuri de structuri lattice integrate in tija endoprotezei s-
au realizat prin sinterizare laser, folosind echipamentul firmei EOS FORMIGA P100,
din pulberi de Poliamida PA 2200.

Masina Formiga P 100 (figura 5.1) este sistemul de sinterizare laser din
clasa compact care executa piese din poliamida sau polistiren, de dimensiuni pana la
200x250x330mm, cu o rezolutie de 0.1mm si o vitezd de 24mm inaltime/ora [193]
[165]. Masina exista in dotarea Centrului de cercetare CMPICSU, Laboratorul de
Microprodictie-Fabricatie rapida prin prototipare din cadrul Universitatii Politehnica
din Timisoara.

Poliamida este un material rezistent la multe substante chimice, cu bune
caracteristici de biocompatibilitate, proprietati mecanice bune si rezistenta termica.
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b=

b)

Figura 5.1 Masina Formiga P 100: a) vedere
exterioara, b) vedere interioara, in care 1- camera de
sinterizare, 2- panou de comandad, 3- incalzitor, 4-
a) container pulberi.

5.1.1 Prototiparea structurilor lattice

Pentru validarea structurilor lattice care au fost studiate, Tnainte de
fabricarea endoprotezei cu structuri integrate s-a procedat la prototiparea unor
epruvete cu aceleasi dimensiuni de gabarit.

Pentru inceput au fost prototipate o epruveta compacta si sapte epruvete cu
structuri lattice ale caror matrice s-au bazat pe celula 2 (tabelul 4.2) prezentata in
capitolul 4.

Dimensiunile de gabarit ale epruvetelor au fost 15x15x15 mm, iar
dimensiunile celulelor sunt prezentate in tabelul 5.1. Epruveta 1 este un cub
compact, fara structurd, de 15x15x15mm. Dimensiunile celulei cresc progresiv cu
numarul epruvetei dupa cum reiese din tabelul 5.1. Pentru a calcula masa
epruvetelor am considerat ca densitatea pieselor sinterizate este 0.90 g/cm3
(tabelul 5.2).

Pregatirea structurilor pentru prototipare a presupus importarea structurilor
in programul Magics si generarea slice-urilor in programul PSW.

In programul Magics, structurile au fost asezate in pozitia dorita (figura
5.3.a) si apoi unificate. Trebuie remarcat faptul cad epruvetele au fost asezate in
masina astfel incat axa y de masurare a epruvetelor este axa z a masinii, axa z de
masurare este axa y a masinii, iar axa x de mdasurare este axa x a masinii. Tn
continuare epruvetele au fost scalate cu un factor de 1.6% pe z si 2.6 pe X §i y.
Acesti factori de scalare au fost indicati de firma EOS.

A urmat importarea acestora in programul PSW si generarea slice-urilor
(figura 5.3.b). In continuare au fost setati parametrii de lucru ai masinii (figura
5.3.c) si a fost transmis fisierul catre masina (figura 5.3.d). Intre timp masina a fost
pornita pentru a ajunge la timp la parametrii optimi de temperatura in cele doua
camere.
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a) b) c) d)
e) f) ) h)

Figura 5.2 Structurile proiectate. Epruveta numarul: a) 1, b) 2,c) 3,d) 4,e) 5,f) 6,g) 7
si h)8.

Tabelul 5.1 Principalele dimensiuni si proprietati ale epruvetelor proiectate

Epruveta nr. 1 2 3 4 5 6 7 8
7 X [mm] - 2.21 3.32 4.43 [5.54 [6.64 [7.75 [8.86
X Y [mm] - 1.8 2.7 3.6 4.5 5.4 6.3 7.2
Z [mm] - 3.54 |[5.32 [7.09 [8.86 [10.64 [12.41 [14.18
Bara [omm] 15 0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4 1.6
Volum [cm®]  [3.375 |0.554 [0.559 |0.607 |0.605 |0.599 [0.569 [0.628
y Masa [g] 3.037 |0.499 |0.503 ]0.546 |0.544 |0.539 |0.512 |0.565

Tabelul 5.2 Proprietatile poliamidei PA 2200 [42] [223]

Culoare alb

Densitatea pieselor sinterizate 0.9 pana la 0.95 g/cm3
Tensiunea maxima la tractiune 45 + 3 N/mm=2

Modulul de elasticitate (Young) 1700 = 150 N/mm=2
Temperatura de topire 172 - 180 °C

Cei mai importanti parametri de lucru sunt exemplificati in tabelul 5.3.

Materialul utilizat pentru fabricarea epruvetelor a fost poliamida PA 2200.
Acest material este declarat a fi biocompatibil conform certificatului de
biocompatibilitate furnizat de EOS. Proprietatile mai importante ale acestui material
sunt prezentate n tabelul 5.2 si sunt in conformitate cu fisa tehnica furnizata de
compania EOS odata cu materialul.
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Figura 5.3 Pregatirea structurilor: a) pozitionarea, b) slice-urile structurilor, c) parametrii
masinii, d) transmiterea fisierului cdtre masina.

Tabelul 5.3 Parametrii masinii

Viteza fascicolului 1500 mm/s
Contur Puterea 16 W
Compensarea fascicolului 0 mm
Distanta 0.25 mm
Hasurare Viteza fascicolului 2500 mm/s
Puterea 21 W
Compensarea fascicolului 0.150 mm

Tn figura 5.4.a este expusd camera in care se construiesc epruvetele, iar in
figura 5.4.b panoul de control al masinii pe care se poate observa pozitia
epruvetelor.

Epruvetele nu au fost scoase din masina imediat dupa terminarea procesului
de sinterizare, ci lasate un timp pentru a se raci. Dupa racire se poate observa ca
suprafata stratului de pulbere din cuva in care au fost construite epruvetele este
crapata (figura 5.5.a). Epruvetele au fost extrase din cuva in care au fost sinterizate
(figura 5.5.b) si puse impreund cu pulberea in sita vibratoare (figura 5.5.c) pentru a
scapa de o parte din cantitatea de pulbere ramasa pe suprafata epruvetelor si
pentru a cerne pulberea. Utilizand sablatorul din figura 5.5.d epruvetele au fost
suflate cu aer comprimat (figura 5.5.e) pentru a inlatura excesul de pulbere ramasa
pe peretii acestora.
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a) b)
Figura 5.4 Construirea euruvetelor: a) camerade constructie a epruvetele, b) panoul de
comanda al masinii.

Figura 5.5 Finalizarea constructiei epruvetelor: a) aspectul suprafetei pulberii din cuva in care
au fost construite epruvetele, b) operatia de scoatere a pieselor construite, c) cernerea pulberii
cu sita vibratoare, d) sablator, e) imagine din timpul procesului de sablare cu aer.

Tn tabelul 5.4 se pot observa principalele caracteristici ale epruvetelor
prototipate. Dimensiunile epruvetelor au fost masurate folosind un subler digital
(figura 5.6.a), iar masa acestora a fost determinata cu ajutorul unei balante digitale
(figura 5.6.b).
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a)
Figura 5.6 Determinarea principalelor caracteristici ale epruvetelor prototipate: a) masurarea
epruvetelor folosind sublerul digital, b) determinarea masei cu ajutorul balantei digitale.

Desi epruvetele au fost scalate, din tabelul 5.4 reiese ca acestea au in
general dimensiuni mai mari pe axa y de masurare si mai mici pe axele x si z, ceea
ce Inseamna ca pe axa z a masinii se obtin dimensiuni mai mari, iar pe axele x si z
mai mici.

Acest fenomen se datoreaza proceselor de dilatare-contractie. Astfel piesele
care au structuri lattice asemdnatoare cu cele prototipate trebuie scalate cu

aproximativ 1.58% pe axa z a masinii si cu 2.61% pe axele x si y, pentru a obtine
dimensiunile dorite.

Tabelul 5.4 Principalele caracteristici ale epruvetelor prototipate

Epruveta nr. 1 2 3 4 5 6 7 8
X [mm] — 2.21 [3.25 4.3 5.41 6.5 7.45 [8.17
7z A Y [mm] — 1.9 [2.72 [3.71 4.6 5.5 6.41 [7.25
% Z [mm] — 3.2 4.7 6.35 18.15 9.3 11.8 |13.55

Profil [omm] - 0.46 |0.58 [0.64 |0.95 [1 1.2 1.43
- 0.47 |0.75 |0.95 [1.09 1.2 1.5 1.63

X
Y
Gabarit [mm] X [14.75 [15.01 15.19 |14.85 |14.8 [14.8 |14.75 [14.86
Y
z

15.22 [15.33 [14.93 |14.82 [15.28 [15.23 |15.21 15.17
14.82 [15.1 [15.12 |15.32 [20.02 [14.8 |14.65 |14.69
Masa [g] 2.984 10.653 10.544 0.419 [0.441 0.401 |0.407 10.448

Din tabelul 5.4 se observa ca epruveta 3 prezinta abateri dimensionale mai
mari decat celelalte epruvete. De asemenea, epruveta 5 prezintd abateri
dimensionale mari pe directia axei Z.

Tn figura 5.7 sunt prezentate epruvetele prototipate.
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Figura 5.7 Epruvetele prototipate. Vedere de sus epruveta numarul 1 (a), 2 (b), 3 (d), 4 (f), 5
(h), 6 (), 7 (I), 8 (n). Vedere frontala epruveta numarul 1 (a), 2 (c), 3 (e), 4 (g), 5 (i), 6 (k), 7

(m), 8 (0).

5.1.2 Realizarea prototipului endoprotezei cu structura
lattice

S-au prototipat doud modele de endoproteze cu structuri lattice integrate,
studiate in Capitolul 4:

e structurd formata din celula de tip 2 (figura 5.8.c stdnga), deoarece
aceasta s-a dovedit a avea un comportament biomecanic optim;

e structura mai complexa, care se apropie foarte mult de aspectul tesutului
osos trabecular (figura 5.8.c dreapta). Tipul de celuld utilizat Ia
proiectarea aceastei structuri lattice a fost importat din baza de date cu
structuri a programului Netfabb.

. Procesul de prototipare a fost acelasi ca cel prezentat in subcapitolul 5.1.1.
In figura 5.8.a se poate observa camera de constructie in timpul procesului.
Figura5.8.b exemplifica aspectul endoprotezei realizata din celula de tip 2 inainte de
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a se Indeparta complet pulberea ramasa pe aceasta, iar figura 5.8.c ambele
endoproteze dupa incheierea procesului de curatare.

Tija lattice \

b) ©)
Figura 5.8 Tija lattice: a) interiorul incintei de cladire, b) endoproteza inainte de
indepartarea completa a pulberii, c) endoproteza dupa indepartarea completa a pulberii.

5.2 Realizarea prototipului endoprotezei fara
structura lattice

Tehnologiile CNC sunt foarte des folosite in fabricatia implanturilor
ortopedice. Aceste tehnologii au insa anumite limitari, inclusiv realizarea structurilor
lattice. Astfel, pentru a putea realiza endoproteza farda structuri lattice prin
tehnologii CNC s-au efectuat anumite modificari in design-ul acesteia, divizand-o in
doua componente. In figura 5.9 sunt prezentate componentele endoprotezei si
ansamblul acestora.

Tija endoprotezei s-a fabricat folosind masina de frezat CNC de tip FANUC
in 2.5 axe (doud axe si jumatate). Materialul folosit pentru realizarea celor doua
componente a fost aluminiu.
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-

a b c
Figura 5.9 Endoproteza cu tija scurta: a) bila, b) tija, c) ansamblul bila-tija.

Prinderea pentru realizarea tijei endoprotezei consta in doua etape:
prinderea blocului de material pe masina si frezarea partii superioare a endoprotezei
si apoi prinderea partii superioare a tijei si frezarea partii inferioare.

Etapa a doua de prindere a necesitat proiectarea (figura 5.10.a) si realizarea
(figura 5.10.b) unui dispozitiv de prindere. Programul CNC realizat pentru frezarea
dispozitivului a constat in trei subprograme: definirea magaziei de scule, frezarea
planara si frezarea conturului. Programul CNC realizat pentru frezarea tijei a constat
in alte trei subprograme: definirea magaziei de scule, frezarea planara si frezarea
conturului.

In figura 5.11.a se observa blocul de material din care a fost frezata partea
superioara a tijei, iar in figura 5.11.b este prezentat modul de fixare si amplasare al
blocului in menghina frezei. Figura 5.11.c expune aspectul blocului de material dupa
terminarea frezarii partii superioare, iar figura 5.11.d prezinta ansamblul dispozitiv
prindere - bloc de material fixat pe masinda pentru frezarea partii inferioare. Dupa
incheierea procesului de frezare (figura 5.11.e) tija a fost extrasa din dispozitivul de
prindere (figura 5.11.1).

a) b)
Figura 5.10 Dispozitivul de prindere al endoprotezei: a) modelul 3D proiectat, b) modelul
rezultat in urma frezarii.
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)

Figura 5.11 Tija endoprotezei: a) amplasarea tijei in blocul de material, b) prinderea
blocului de material in menghina frezei in care 1 - blocul de material si 2 - menghina, c)
blocului de material dupa terminarea frezarii partii superioare, d) ansamblu dispozitiv
prindere - bloc de material, e) incheierea procesului de frezare, f) aspectul tijei dupa
incheierea procesului de frezare.
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Pentru realizarea bilei endoprotezei a fost utilizat un strung clasic. Pentru a
realiza bila pe strung aceasta a fost considerata a fi formata din doua semisfere.

Procesul de strunjire a Tnceput cu fixarea blocului de material in bacurile
strungului (figura 5.12.a), dupa care acestuia i s-a aplicat o prima strunjire fiind
astfel realizata prima semisfera (figura 5.12.b). Pentru a putea prinde in bacurile
strungului piesa finala si efectuarea ultimelor operatii de frezare pasul urmator a
constat in realizarea unui filet in bila (figura 5.12.c). In continuare piesa a fost
scoasa si fixata cu partea frezata in bacuri, permitand astfel frezarea celei de-a doua
semisfere (figura 5.12.d). Figura 5.12.e prezinta aspectul intermediar al piesei dupa
efectuarea semisferelor. Ultimul pas a constat in strunjirea bilei din aproape in
aproape, pornind de la semisfera doi spre semisfera unu. Pentru aceasta bila a fost
insurubatd pe o bar# filetatd si ansamblul fixat in bacurile strungului. in figura 5.12.f
se poate observa aspectul final al bilei.

Dupa incheierea procesului de strunjire, bila a fost asamblata cu tija si
lustruite la masina de lustruit cu piele (figura 5.13.a).

Pentru o mai bund osteointegrare a tijei, s-a realizat o suprafatda cu
asperitati. Solutia gdsitd a fost sablarea acestei suprafete (figura 5.13.b).

In figura 5.14. este expusda endoproteza dupa realizarea operatiilor de
slefuire si sablare.

Figura 5.12 Realizarea bilei: a) fixarea blocului de material pe strung, b) strunjirea primei
semisfere, c) realizarea filetului, d) strunjirea celei de a doua semisfere, e) aspect
intermediar al piesei, f) aspectul bilei dupa incheierea procesului de strunjire.
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b)

Figura 5.14 Aspectul final al endoprotezei.

Studiile efectuate in capitolele anterioare au demonstrat ca dimensiunile
porilor sunt foarte importante. Acestea trebuie sa permita cresterea tesutului osos in
ei ancorénd astfel implantul.

Pentru determinarea dimensiunilor porilor s-a realizat o analiza
metalografica. Pentru aceasta am folosit un microscop Olympus BX41 M, din cadrul
Centrului de Micro si Nanoingineria Materialelor si a Structurilor Inteligente din
Universitatea Politehnica din Timisoara, cu care am achizitionat trei imagini ale
suprafetei poroase la o marire de 200x. Masuratorile au fost efectuate pe aceste
imagini cu software-ul aferent microscopului.

In figura 5.15.a, b si c se afla expuse imaginile cu masuratori. De asemenea
in tabelele 5.6, 5.7 si 5.8 se gasesc valorile dimesniunilor pentru cele trei imagini.
Din aceste tabele reiese ca dimensiunile medii ale porilor se gasesc in intervalul
39.1-45.1 ym. Putem spune ca porii permit crestere

3 W s Y
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Figura 5.15 Masurarea amprentelor: a) microscopul Olympus BX41 M, b) imaginea 1, c)
imaginea 2, d) imaginea 3.
Tabelul 5.6 Masuratori imaginea 1

Object typelMeasure typeMeasure nr.ValueUnits|Statistics

Line Length 1 56um [Magnitude Length
Line Length 2|  36um |Number of measurements 14
Line Length 3  66jum |Average value 39.1jum|
Line Length 4  36jum |Deviation 14.8pum
Line Length 50 43um

Line Length 6| 24um

Line Length 7  38um

Line Length 8  32um

Line Length 9 21um

Line Length 10, 27um

Line Length 11 52um

Line Length 12  34um

Line Length 13|  64um

Line Length 14 18||.1m
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Tabelul 5.7 Masuratori imaginea 2

Object typeMeasure typeMeasure nr.ValuelUnits|Statistics

Line Length 3 79um _|[Magnitude Length
Line Length 4  26jum [Number of measurements 14
Line Length 5 53um |Average value 45.1jum|
Line Length 6/ 34um |Deviation 19.9um
Line Length 9 82um

Line Length 10, 23um

Line Length 11| 54um

Line Length 12 31um

Line Length 13| 57um

Line Length 14 27um

Line Length 15 40um

Line Length 16| 26jum

Line Length 17|  70um

Line Length 18 29um

Tabelul 5.8 Masuratori imaginea 3

Object typeMeasure typeMeasure nr.ValuelUnits|Statistics

Line Length 1  70um [Magnitude Length
Line Length 2| 34um |Number of measurements 14
Line Length 3] 69um |Average value 42.5um|
Line Length 4  32um [Deviation 16jum|
Line Length 5 47um

Line Length 6l 27um

Line Length 71 41um

Line Length 8 38um

Line Length 9 68um

Line Length 10, 36um

Line Length 11 30um

Line Length 12|  32um

Line Length 13 53um

Line Length 14 18um

5.3 Concluzii

Obiectivul principal al studiilor prezentate in acest capitol a constat Tn
validarea modelelor unor endoproteze cu structuri lattice integrate in tija. Pentru
analiza preciziei dimensionale de realizare a structurilor lattice s-au fabricat mai
intai epruvete formate din celula de tip 2 studiata in capitolul 4.

Atat epruvetele cat si cele doua endoproteze au fost realizate prin
prototipare din poliamida PA 2200.

Deoarece, se stie ca datoritda efectului termic piesele realizate prin
tehnologia de sinterizare laser nu vor avea exact dimensiunile la care au fost
proiectate, au fost realizate epruvetele cu structuri lattice cu ajutorul carora s-a
determinat un factor optim de scalare pe axele x, y si z. Astfel, s-a determinatca
piesele realizate cu masina FORMIGA P 100 existentda in cadrul Laboratorului de
Fabricatie rapida prin prototipare din Centrul de cercetare CMPICSU trebuie scalate
cu aproximativ 0.98 pe directia axei z a masinii si cu 1.01 pe axele x si y. Aceste
valori vor fi utilizate pe viitor pentru a realiza piesele cu dimensiuni mai apropiate de
cele proiectate.
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Utilizarea masinii FORMIGA P 100 s-a dovedit a fi o alegere buna pentru
realizarea prototipurilor endoprotezelor cu coadd scurtda si structura lattice. Cele
douad prototipuri au fost utile pentru validarea modelelor si o mai buna perceptie a
medicilor asupra design-ului si dimensiunilor acestora. Aceste prototipuri vor putea
fi utilizate pentru simularea procesului de implantare pe oase artificiale.

Tehnica de prototipare rapida este una foarte promitatoare pentru
producerea structurilor de tip lattice folosite in domeniul ingineriei tesutului. De
asemenea 1n ultimii ani s-au fnregistrat progrese semnificative in domeniul
polimerilor biocompatibili si bioabsorbabili care sunt utilizati in procesele de
prototipare.

Utilizarea tehnologiilor de frezare CNC si de aschiere clasice a avut ca
rezultat realizarea unei endoproteze metalice. Volumul (este mai mic) si designul
acesteia difera putin fata de a celor realizate prin prototipare. Astfel coada
endoprotezei a fost realizatd prin tehnologii de frezare CNC si bila endoprotezei prin
tehnologii clasice de aschiere. Coada endoprotezei a fost sablata pentru a oferi o
suprafata poroasa la contactul cu tesutul osos, iar bila a fost slefuitd pentru a
produce mai putine particule de uzura.

Dimensiunile medii ale porilor, determinate Tn urma microscopiei optice, au
confirmat ca porii obtinuti permit cresterea celulelor osteoblaste in acestia si astfel
asigura o fixare mai buna a endoprotezei in femur.
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6. Tehnici de evaluare a recuperarii
persoanelor protezate

Artoplastiile de sold pot avea unele complicatii, ca de exemplu, aparitia
infectiilor, pierderea endoprotezei, fracturi periprotetice, malpozitionarea
componentelor, formarea de particule straine ca urmare a uzurii polietilenei si altele.
Aceste complicatii necesita de obicei o operatie de revizie, operatie mult mai dificila
si traumatizanta in urma careia pacientul pierde o cantitate semnificativa de sange.
Rezultatele reviziei nu sunt la fel de satisfacatoare ca in cazul artoplastiei primare.

De-a lungul timpului au fost propuse mai multe tehnici de evaluare a unei
endoproteze cu complicatii, cum ar fi radiografia, examinarea CT si imagistica prin
rezonanta magnetica. Toate aceste metode au insa anumite limitari.

Examinarea CT are o acuratete destul de buna in detectia anormalitatilor
tesuturilor moi. Deoarece metalul produce artefacte care degradeaza imaginile CT,
acest tip de evaluare a inceput sa fie folosit mai tarziu in evaluarea preoperatorie a
endoprotezelor, odata cu aparitia unor metode de reducere a artefactelor.

Pe langa tehnicile imagistice de investigare a unor patologii ale articulatiei
soldului, In acest subcapitol sunt experimentate o serie de tehnici noi, bazate pe
analiza mersului pacientului.

Analiza mersului unui pacient cu o anumita patologie se poate realiza in
multiple modalitati: de la o observatie sumara pana la masuratori si prelucrari
complicate.

In timpul mersului normal, reactiunea solului se modifica odata cu ciclul
mersului. Fortele de reactiune a solului sunt transmise catre corp prin intermediul
talpii. Din aceasta cauza distributia presiunii pe suprafata talpii este de mare
interes.

Analiza miscarii este o tehnica experimentald prin care se obtin informatii
despre parametrii cinematici ai articulatilor membrelor inferioare sau superioare,
despre mobilitatea coloanei cervicale sau lombare, despre reactiunea solului si
distributia presiunii plantare. Toate aceste informatii sunt utile medicului in stabilirea
diagnosticului (suplimentar testelor clinice: anamneza, teste de laborator,
investigatii imagistice, etc.) sau in evaluarea recuperarii, in special in cazul
interventiilor de implantare [94].

Obiectivele acestui studiu au constat in analiza mersului si a distributiei
presiunii plantare, pre si post-operator, pentru pacienti supusi unor interventii de
implantare a soldului si coroborarea datelor obtinute cu anamneza si datele clinice
ale acestora, in vederea obtinerii unor informatii complexe despre starea pacientului
pre-operator si pentru evaluarea recuperarii — post-operator.

6.1 Anamneza si datele clinice ale pacientilor

Anamneza este prima etapa in cadrul examinarii clinice a bolnavului prin
care medicul adreseaza intrebari pacientului si Tnsotitorilor acestuia in vederea
obtinerii de informatii necesare stabilirii diagnosticului [182].

Cei doi pacienti investigati au fost internati la Clinica I de Ortopedie-
Traumatologie a Spitalului Clinic Judetean de Urgente Timisoara.
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Primul pacient este de sex feminin, cu varsta de 74 de ani. Pacienta acuza
dureri si scaderea gradului de mobilitate. Aceasta a fost diagnosticata cu ,fractura
de col femural” survenitd in urma alunecarii. Pacienta a asteptat 7 luni in aceasta
stare pana a hotarat sa vina la clinica. Diagnosticurile secundare la externare au
fost: artroplastie partiald de sold stang, hipertensiune arteriala si hiperglicemie.

Cel de-al doilea pacient este de sex masculin, cu varsta de 37 de ani.
Pacientul acuza scaderea gradului de mobilitate, scurtarea piciorului drept si dureri
la nivelul articulatiei coxofemurale dreapta in cazul parcurgerii unei distante mai
mari. Acesta a fost diagnosticat cu ,coxartroza bilaterala dreapta”. Diagnosticul
secundar la externare a fost artroplastie de sold drept, discopatie lombara si anemie
secundara.

In urma anamnezei si a examenului radiografic (figurile 6.1.a, b, d si f) in
cazul pacientului 1 s-a optat pentru o proteza bipolara, iar in cazul pacientului 2
pentru una totala.

Ambii pacienti au primit urmatoarele recomandari postoperatorii:

e mers fara sprijin pe membru pelvin operat, 6 saptamani de la operatie

(cu cadru);

tratament de recuperare functional3;

control la 30 de zile postoperatorii sau la nevoie;
tratament medicamentos conform retetei primite.

6.2 Evaluarea radiografica

Este important ca radiografia sa cuprinda intreaga articulatie, respectiv
endoproteza. Pacientilor investigati |i s-a facut radiografie preoperatorie (figurile
6.1.a, b, d si f), postoperatorie si la 3 luni de la artroplastie (figurile 6.1.c si g).
Radiografiile preoperatorii au ajutat la determinarea diagnosticului, iar cele
postoperatorii la evaluarea pozitignérii endoprotezei. Pacientului 2 i s-a recomandat
o investigatie CT postoperatorie. In urma investigatiei a fost posibila si reconstructia
tomografica a articulatiei protezate (figura 6.1.e).

- W

a) b)
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1)) g
Figura 6.1 Radiografiile pacientilor: Primul pacient: a) radiografie pelvis preoperatorie, b)
radiografie preoperatorie, c) radiografie postoperatorie la 3 luni. Al doilea pacient: d)

radiografie de pelvis preoperatorie, e) reconstructie CT postoperatorie, f) radiografie
preoperatorie, g) radiografie postoperatorie la 10 luni.

6.3 Interventia chirurgicala

6.3.1 Planificarea preoperatorie

Dupa stabilirea tipului de artroplastie se face planning-ul preoperator pentru
stabilirea componentelor endoprotezei. Masuratorile se fac pe soldul sanatos daca
este posibil.

Tn cazul endoprotezei totale, dimensiunea componentei acetabulare se
determina prin asezarea pe radiografia bazinului a foliei de plastic cu componenta
acetabulara inclinata la 45° fata de orizontald si cu marginea inferioarda dispusa in
dreptul partii superioare a gaurii obturatorii, In timp ce pentru dimensiunile
componentei femurale se aseaza folia la nivelul axei diafizare, astfel incat lungimea
colului sa corespunda cu centrul de rotatie al articulatiei protetice si gatul protezei
sa ramana cu 1 cm deasupra micului trohanter. Pentru determinarea diametrului
capului femural se aplica folia pe radiografie astfel incat dimensiunea capului
endoprotezei sa corespunda cu cea a capului femural.

BUPT



Interventia chirurgicald 161

Tn cazul endoprotezelor bipolare, pentru a determina dimensiunea tijei, se
aseaza pe radiografia bazinului folia de plastic cu schita componentei femurale
asezata la nivelul axei diafizare, astfel incat lungimea colului sa corespunda cu
centrul de rotatie al articulatiei protetice si gatul protezei sa ramana cu 1 cm de-
asupra micului trohanter. Pentru determinarea diametrului capului femural se aplica
folia pe radiografie astfel incat dimensiunea capului endoprotezei sa corespunda cu
cea a capului femural.

Pacientul 1 a fost supus unei artroplastii partiale de sold si pacientul 2 unei
artroplastii totale de sold. Endoprotezele implantate sunt comercializate de firma
Biomet, iar componentele acestora sunt prezentate in figura 6.2.

Endoproteza bipolara a pacientului 1 este compusa din:
. Coada ,,Taperloc hip primary femoral porous coated”;
. Adaptor conic ,,Variokonus adapter” (TiAI6V4);
. Cap femural bipolar »Variokonus duo-polar head”
(CrNiMo/UHMVPE/CoCrMo).

Endoproteza totald a pacientului 2 este compusa din:
Coada “Taperloc hip primary femoral porous coated”;
Cap femural ,,Modular head” (CoCr);
Insertie ,Ringloc arcom acetabular liner high wall” (Arcom UHMWPE);
Cupad acetabulara ,,Mallory-head acetabular shell porous coated”.

a) d)
Figura 6.2 Componentele protezei: a) tija, b) adaptorul conic, c) capul bipolar, d) cap simplu,
e) insertia, f) componenta acetabulara [198].
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6.3.2 Tehnica chirurgicala

Pacientii au fost pozitionati pe masa de operatie in decubit dorsal cu
trohanterul mare pe marginea mesei si muschii fesieri liberi. Dupa ce a fost izolata
regiunea, Tn cazul endoprotezei bipolare s-au parcurs pasii:

1.

10.

11.

12.

13.

14.

15.

16.

17.

18.

s-a realizat incizia la nivelul articulatiei de 10-12 cm centrata pe marele
trohanter si usor curbata posterior pana la nivelul spinei iliace antero-
superioare;

s-a sectionat tesutul celular subcutanat si prin intermediul
electrocauterului s-a efectuat hemostaza;

dupa sectionarea fasciei lata, s-a sectionat muschiul fesier mijlociu, iar
distal, muschiul vast lateral, l13sand jumatatea posterioara atasata de
trohanter;

pentru a expune cat mai bine acetabulul, au fost introduse doua
departatoare, unul la nivelul focarului de fractura, iar celalalt, medial fata
de colul femural;

s-a pozitionat membrul in rotatie externa si s-a incizat capsula articulara
anterioara in forma literei T invers;

s-a aspirat lichidul articular si hematomul postfracturar;

cu membrul pozitionat Tn aductie si rotatie externa s-a practicat
osteotomia colului femural cu ferastraul oscilant (figura 6.3.a). Colul s-a
rezecat la 1-2 cm deasupra micului trohanter astfel incat suprafata de
sectiune formeaza un unghi de 10-15° cu planul vertical;

cu tirbusonul s-a extras capul femural (figura 6.3.b);

s-a verificat dimensiunea capului femural prin masurarea acestuia cu
sublerul;

s-a pozitionat membrul in aductie cu o flexie a gambei de 90° si rotatie
externa. Astfel a inceput pregatirea canalului femural. Pentru a expune
cat mai bine canalul medular femural a fost asezat un departator sub
marele trohanter si altul medial de micul trohanter;

in continuare s-a patruns in corticala trohanterului cu o dalta ,in casetd”
apoi, cu un alezor, s-a localizat directia canalului medular si prin
intermediul unei pense curbe, s-a verificat integritatea cortexului
femural;

in canalul diafizar s-au introdus raspele (figura 6.3.d) de diametru
progresiv pana la dimensiunea corespunzatoare componentei femurale;
pe ultimul raspel s-au aplicat adaptorul cu lungimea adecvata colului si
capul de proba si endoproteza s-a redus;

s-a verificat stabilitatea endoprotezei. Tn acest timp, asistenta a pregatit
endoproteza si componentele acesteia (figura 6.3.e); N

s-a luxat endoproteza pentru a inlatura componentele de proba. In figura
6.3.f se poate observa capatul superior al cavitatii femurale in care a fost
pozitionata endoproteza;

s-a aplicat componenta femurala (figura 6.3.g) a endoprotezei prin
impactarea acesteia cu ciocanul, iar apoi conul adaptor (figura 6.3.h) si
capul metalic (figura 6.3.i);

dupa ce a fost redusd endoproteza, a fost verificatd stabilitatea,
amplitudinea miscarilor si lungimea membrelor;

interventia s-a incheiat cu sutura inciziei (figura 6.3.j).
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Tn cazul endoprotezei totale au avut loc urmatoarele modificari:

1.

2.

3.

s-a luxat capul femural din cavitatea acetabulara, ulterior, practicindu-se
osteotomia colului femural si indepartarea capului si colului;

s-au pozitionat departatoarele, unul posterior, sub marele trohanter si
doua anterior;

s-a trecut la frezarea acetabulului prin intermediul unei bormasini
electrice si a frezelor progresive prezentate in figura 6.3.c. Frezarea s-a
realizat la o inclinare de 45° fata de planul sagital si anteversie de 10-15°
fata de planul frontal pana la lama patrulatera si expunerea osului
acetabular sangerang. Initial s-a folosit freza cea mai mica, iar apoi,
marimea a crescut progresiv pana cand freza a atins toti peretii
acetabulului si au fost indepartati osteofitele. Ultima freza trebuie sa fie
mai micad cu 1-2 mm decéat cupa;

se aplica proba acetabulara pentru a verifica stabilitatea protezei;

s-a fixat cupa prin compactare si s-a aplicat insertul din polietilena. S-a
continuat cu pasii 8-16 de mai sus [147].
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Figura 6.3 Intervintia chirurgicalda a
pacientului 1. a) ferastrau electric, b) cap
femural rezecat, c) freze folosite la
rezectia acetabulului, d) alezarea
canalului femural, €) in stanga se observa
tija, la mijloc conul adaptor, iar la dreapta
capul bipolar, f) aspectul cavitati femurale
dupa extragerea alezoarelor, @) tija
introdusa n canalul femural, h) pozitia
conului pe gatul tijei, i) fixarea capului
endoprotezei, j) sutura inciziei.

6.4 Analiza experimentala a miscarii pacientilor
investigati

6.4.1 Sistemele de analiza

Analiza miscarii si a distributiei presiunii plantare se poate realiza folosind
sisteme de laborator instrumentate bazate pe diferite tehnici, precum ultrasunetele
si nregistrari video. Existd mai multe sisteme disponibile, dintre care pot fi
mentionate urmatoarele: EMED-X System, PRESTO-SCAN, FSCAN, BERTEC, Zebris
Systems, APAS Systems, IDEEA LifeGait System, etc [94].

Analizele experimentale realizate in cadrul cercetarilor intreprinse au folosit
sistemele Zebris CMS-HS si FDM existente in dotarea Laboratorului de Analiza a
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Miscarii din cadrul Universitatii Politehnica din Timisoara. Aceste sisteme permit
diferite configuratii de masurare prin adaugarea unor module specifice la sistemul de
baza. Analizele realizate au urmarit determinarea parametrilor spatio-temporali ai
mersului pacientilor investigati, a parametrilor cinematici corespunzatori articulatiilor
membrelor inferioare, precum si distributia presiunii plantare in regim dinamic.

Sistemul Zebris CMS-HS de analiza 3D in timp real a mersului prezinta o
fnaltd acuratete in masurarea 3D in timp real, utilizand canale analogice in vederea
obtinerii unei rate ridicate de achizitie a datelor.

Sistemul de madsurare pentru analiza mersului permite analize simple si
rapide ale tuturor parametrilor importanti ai mersului uman. Principiul de masurare
este bazat pe masurarea timpului propagarii pulsului ultrasonic intre emitatori si
receptori. Astfel, markerii ultrasonici, grupati cate 3, sunt atasati pe osul sacru,
coapsa, genunchi si glezna, pe ambele membre inferioare, atat in interior cat si in
exterior [143].

Semnalele din cele doua parti ale corpului (dreapta si stanga ) sunt
masurate simultan. Intervalele de timp ce sunt supuse analizei sunt selectate in
mod interactiv. Sistemul genereaza automat un raport al investigatiei. In acest
raport se prezinta parametrii cinematici standard si rotatiile din articulatii, in toate
cele 3 plane, pentru sold, genunchi si glezna, precum si fazele individuale ale
mersului, lungimea pasului, cadenta, si viteza medie.

Programul de achizitie si prelucrare a datelor WINGAIT functioneaza pe
toate platformele Windows existente.

Cu ajutorul analizei 3D a mersului, evaluarea se face din 3 vederi separate.
Vederea din lateral, de exemplu, permite masurarea flexiei si extensiei coapsei,
genunchiului si a gleznei. Vederea din fata permite o apropiere mai in detaliu,
masurandu-se aductia si abductia articulatiilor coapsei si a extremitatilor. Vederea
transversala este vederea de sus, ce permite vizualizarea rotatiei piciorului.

Componentele sistemului Zebris CMS-HS si FDM sunt expuse in figura 6.4.
Principiul de masurare al sistemului Zebris se bazeaza pe determinarea
coordonatelor spatiale a receptorilor 7 si 8. Pe parcursul investigatiei, transmitatorii
4 si 6 emit pulsuri continue de ultrasunete. Distanta dintre receptori si transmitatori
este determinata prin masurarea intarzierii (in timp) dintre emisia pulsurilor sonore
de catre transmitatorii 4 si 6 si receptia lor la nivelul receptorilor 7 si 8. Pozitia
spatiald a receptorilor este determinata prin metoda triangulatiei.

Datele preluate de catre receptorii 7 si 8 sunt preluate de adaptorul 10 si
transmisi prin portul paralel 9 catre unitatea 1 de interpretare a acestora, iar apoi
catre computerul 2.

Transmitatorii 4 si 6 sunt formati din trei mini-difuzoare incorporate intr-o
structura de plastic. Aceasta este fixata pe trepied extensibil.

Receptorii 7 si 8 sunt compusi din trei microfoane incapsulate intr-o
structura de plastic cu trei brate.

Pointer-ul ultrasonic d este compus din doi receptori integrati, amplasati la o
distanta cunoscuta unul de altul si fata de varf. Acesta se utilizeaza la calibrarea
planului orizontal si la marcarea punctelor anatomice necesare investigatiei
specifice.

Figura 6.4.b prezintd locul de amplasare in unitatea centrald 1 a
subansamblelor utilizate pentru analiza mersului.

Platforma FDM 5 este conectata la computerul 3 prin intermediul unui port
USB.

Platforma FDM (Force Distribution Measurement) masoara distributia
plantare cu ajutorul unor senzori de fortd capacitivi distribuiti intr-o matrice de
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dimensiuni 208x56 cm. Conectarea cu calculatorul este deosebit de facila, printr-un
port USB, iar software-ul de achizitie si prelucrare WinFDM are o interfata intuitiva.

il

il

c) d)
1 unitatea de baza CMS-HS 7,8 receptori
2,3 computer 9 cablu port paralel
4,6 transmitatori 10 adaptor
5 platforma FDM 11 pointer

Figura 6.4 Sistemul Zebris CMS-HS si FDM: a) sistemul CMS-HS in combinatie cu platforma
FDM, b) unitatea de baza CMS-HS, c) sistemul de senzori, d) pointer.
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Masurarea caracteristicilor de miscare si a fortelor corespunzatoare
presupune deplasarea subiectului investigat de-a lungul platformei. Sistemul
permite, de asemenea, compararea rezultatelor inregistrate pentru un subiect cu si
fara pantofi. Pentru ambele situatii este inregistrata variatia reactiunii suprafetei de
sprijin in functie de timp.

La contactul talpa-platforma, sistemul finregistreaza si transmite
calculatorului presiunea exercitata de tdlpi asupra platformei. Masurdtorile se pot
exectua atat static, cat si dinamic (mers normal si alergare).

Manipularea facila, cat si posibilitatea de analiza in timp real a datelor, fac
din acest sistem solutia potrivitd pentru analiza pacientilor investigati.

6.4.2 Analiza pacientilor investigati

Cercetarile  intreprinse au  urmarit evidentierea  caracteristicilor
corespunzdtoare analizei mersului si distributiei presiunii plantare a pacientilor
implantati cu acelasi tip de endoproteza (totald si bipolara), atat pre cat si post-
operator, in vederea evaluarii recuperarii.

Determinarile experimentale au fost realizate cu acordul pacientilor
investigati, respectand normele deontologice necesare. Pacientii au fost informati
despre investigatiile la care au fost supusi, subliniind faptul ca acestea nu au
caracter invaziv si nici nociv.

Determinarile experimentale au inceput cu instalarea celor doua sisteme de
analiza. Dupa conectarea sistemului CMS-HS si a platformei FDM in conformitate cu
schema din figura 6.4, au fost amplasati receptorii pe membrul stédng si pe cel drept,
dupa cum reiese din figurile 6.5.a si b.

Urmatorul pas consta in marcarea a patru puncte de referintd, pe suprafata
pe care va merge pacientul, si a reperelor anatomice (centrul articulatiei
coxofemurale, centrul genunchiului interior/exterior, al gleznei interior/exterior, al
calcaiului si varfului degetului mare). Cele patru puncte definesc planul orizontal pe
care se deplaseaza pacientul. In urma acestei operatii, software-ul creeaza un model
geometric simplificat al pacientului si il pozitioneaza pe suprafata definitd de cele
patru puncte. In partea dreapta a figurii 6.6.a se observa modelul 3D simplificat al
pacientului, iar in partea stanga sunt prezentate semnalele achizitionate.

Platforma FDM necesita o calibrare simpld. Aceasta constd in apasarea tastei
Enter In timp ce pacientul nu sta pe platforma. In stadnga figurii 6.6.b se poate
observa alternanta pasilor stdng/drept si distributia presiunii acestora, iar in dreapta
semnalul achizitionat ce consta in variatia fortei de reactiune a solului.

Dupa efectuarea etapelor prezentate mai sus, a finceput inregistrarea
datelor.

Pasii analizati au fost selectati dintr-o inregistrare ampla si utilizati pentru a
determina variatiile unghiurilor din articulatii, cadenta si timpii corespunzatori
fazelor de mers. Durata unui ciclu de mers normal este intre 1 si 2 secunde (in
medie 1,3 secunde), in functie de viteza de deplasare. Semnalele achizitionate au
fost prelucrate pentru eliminarea artefactelor.

Rezultatele obtinute au fost extrase sub forma de rapoarte. Pe prima pagina
a rapoartelor sunt trecuti cei mai importanti parametri ai mersului, respectiv, ai
distributiei presiunii plantare.
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a) b)
Figura 6.5 Pregatirea subiectului pentru investigare: a) Cele doua sisteme de analiza si
subiectul investigat, b) pozitionarea markerilor.
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Figura 6.6 Vizualizarea rezultatelor: a) analiza mersului, b) distributia plantara

Raportul analizei mersului prezintd pe prima pagina (figura 6.7.a), sub
forma grafica de tip bare, lungimea pasilor, viteza medie, cadenta si media valorilor
maxime ale ambelor parti impreund cu deviatiile standard. Tn pagina a doua (figura
6.7.b) sunt prezentate curbele de variatie a unghiurilor membrului stadng (curbe
rosii) si ale membrului drept (curbe verzi). Variatiile sunt prezentate pentru fiecare

articulatie individual, pentru toate miscarile posibile: flexie-extensie, abductie-
aductie si rotatie.
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Figura 6.7 Raport analiza mersului: a) prima pagind, b) a doua pagina.

Raportul distributiei presiunii plantare prezinta pe prima pagina (figura
6.8.a), sub forma grafica, variatia distributiei plantare in timpul deplasarii si forta
medie de reactiune a solului. Pagina 2 (figura 6.8.b) prezinta sub forma numerica:
lungimea pasului, latimea pasului, intervalele de sprijin si balans, cadenta si altele.
Pagina 3 (figura 6.8.c) prezintd variatia centrului de presiune pentru piciorul stang,
respectiv drept si ciclograma. Pe ultima pagina a raportului (figura 6.8.d) se prezinta
amprentele plantare si traiectoriile centrului de presiune pentru ambele picioare,
inregistrate Tn timpul mersului.

Rapoartele investigatiilor sunt prezentate in intregime in anexa 3, iar in
tabelele 6.1 si 6.2 sunt prezentate numeric rezultatele extrase din acestea.

Rezultatele analizei pacientului 1

Pacientul 1 a efectuat preoperator pasi mici cu membrul sténg. Postoperator
lungimea acestora a fost mai mare cu 10 cm. Se poate afirma faptul ca acest
parametru este caracteristic pentru persoana investigatd. Un alt parametru
important il reprezinta balansul. Pentru un mers normal faza de balans trebuie sa fie
de aproximativ 40% din ciclul mersului, iar faza de sprijin de aproximativ 60%.
Pacientul 1 prezinta o anormalitate a mersului deoarece, preoperator, faza de balans
a membrului stang reprezintda 49%, iar faza de sprijin 51%, iar pentru membrul
drept faza de balans este de 38%, iar faza de sprijin 62% (tabelul 6.1). Dupa
artroplastie, faza de balans a membrului stdng (membrul operat) reprezinta 31%,
iar faza de sprijin 69%, iar pentru membrul drept faza de balans este de 35%, iar
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faza de sprijin 65%. Putem spune ca parametrii membrului drept nu s-au modificat
prea mult, dar in schimb membrul stdng prezintd o scadere a fazei de balans cu
18% si o crestere a fazei de sprijin cu 18%.
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Figura 6.8 Raportul distributiei plantare: a) prima pagina, b) a doua pagina, c) a treia
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In continuarea tabelului se pot observa diferente importante pentru
intervalul de rotatie al coapsei, acesta fiind mai mic cu 10° postoperator. Se pot
observa, de asemenea, diferente semnificative intre parametrii membrului inferior
stang si cel drept, preoperator fata de postoperator, individual pentru fiecare
articulatie.

Forta medie de reactiune a solului prezinta o diferenta de 70 N preoperator
intre cele doua membre si de 20 N postoperator. Valorile fortelor sunt destul de mici
deoarece pacientul a necesitat sprijin in baston, atat pre-, cat si post-operator.
Postoperator, pacientul a efectuat pasi mai lungi cu o viteza si o cadenta mai mica.
Imbunatatirea mersului se poate observa si din analiza traiectoriei centrului de
greutate si a variatiei centrului de presiune.

Luand in considerare datele prezentate si starea psihica a pacientului, se
poate afirma ca, postoperator, pacientul este mai sigur cand pdseste si a reusit sa

reduca diferentele presiunilor plantare pentru cele doua membre inferioare.

Tabel 6.1 Datele analizelor pacientului 1 (M.=membrul)

. Preoperator Postoperator 10 luni
Tipul datelor — —
M. stang M. drept M. stang M. drept
Analiza mersului
Fazele ciclului de Balans 49 38 31 35
mers [%] Sprijin 51 62 69 65
Flexia coapsei [°] 12-34 18-42 -5-16 -5-9
Aductia coapsei [°] -7-13 10-21 -1-16 -6-5
Rotatia coapsei [°] 4-19 -49--25 18-37 -1-9
Aductia genunchiului [°] -4-5 -20—-12 -10-17 -6-3
Flexia genunchiului [°] -51--25 -70—-34 -35-9 -48-4
Flexia gleznei [°] -7-13 -3-30 -18-2 -14-12
Rotatia tlpii [°] 151-164 | 167-178 | 156-172 | 170-174
Oblicitatea pelvisului [°] -4-11 5-8
Rotatia pelvisului [°] -172—-150 -180—-172
Analiza distributiei plantare
Forte medii [N] =700 ~630 ~660 ~680
Timpul de pasire [sec] 1,25 1,47 2,37 2,49
Durata balansului [%] 13,84 20,62 15,55 14,34
Durata de sprijin [%0] 86,16 79,38 84,45 85,66
Perioada de contact cu solul [%] 33,14 33,36 34,30 36,92
Perioada fara contact cu solul [%]| 19,66 12,89 13,24 14,45
Lungimea pasilor [cm] 18 27 28 30
Distanta dintre doud contacte ale
oA 45 59
calcaiului cu solul [cm]
Dvurafa |_ntre doua contacte ale 2.72 4.86
calcaiului cu solul [sec]
Cadenta [pasi/min] 22 12
\Viteza [cm/sec] 16 12
\Variatia vitezei [%] 6,22 14,94
Lungimea liniei ce descrie cursull 173+21 185+21 187+12 208+3
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centrului de presiune in cazul
contactului individual cu solul
[mm]

Lingimea medie a liniilor ce
descriu  cursul centrului de

presiune cand sunt luate 1n 52+4 45+6 58+4 69+14
considerare toate contactele cu

solul [mm]

Pozitia anterior/posterior [mm] 132 138
\Variatia anterior/posterior [mm] 3 5
Simetria laterala [mm] -21 -20
Variatia laterala [mm] 7 17

Rezultatele analizei pacientului 2

Pacientul 2 preoperator a efectuat pasi mici cu membrul stang.
Postoperator, lungimea pasilor a fost mai mare, dar acestia au fost totusi mai mici
pentru membrul drept (membrul operat).

Preoperator, faza de balans reprezinta 25% , iar faza de sprijin 75% pentru
membrul stédng, respectiv 26% fazd de balans si 74% faza de sprijin pentru
membrul drept (tabelul 6.2). Postoperator, faza de balans reprezintd 54% iar faza
de sprijin 46% pentru membrul stang, respectiv, 54% faza de balans si 46% faza de
sprijin pentru membrul drept. Se observa ca postoperator a crescut semnificativ
faza de balans, iar faza de sprijin a scazut.

Tn continuarea se poate observa, de asemenea, cad postoperator intervalul
de rotatie al coapsei este mai mic cu 2°. Se pot observa, diferente semnificative
intre parametrii membrului inferior stang si cel drept, preoperator fata de
postoperator, individual pentru fiecare articulatie.

Forta medie de reactiune a solului prezinta o diferenta de 20 N preoperator
intre cele doud membre si de 80 N postoperator. Preoperator se disting forte mai
mari pentru membrul stang, iar postoperator pentru cel drept. De asemenea,
postoperator au crescut semnificativ lungimea pasilor, viteza si caden&a. Aceasta se
datoreaza lungirii membrului drept prin pozitionatea endoprotezei. Imbunatatirea
mersului se poate observa si din analiza traiectoriei centrului de greutate si a
variatiei centrului de presiune.

Luand in considerare datele prezentate si starea psihica a pacientului se
poate afirma ca postoperator pacientul nu se fereste sa se lase cu toata greutatea
pe membrul drept, ci, din potriva, presiunea exercitata de membrul stang este mai
mica decét cea exercitata de membrul drept.

Tabel 6.2 Datele analizelor pacientului 2. M.=membrul.

. Preoperator Postoperator 3 luni
Tipul datelor
M. stang | M. drept M. stang M. drept
Analiza mersului

Fazele ciclului Balans 25 26 54 54
de mers [%] Sprijin 75 74 46 46
Flexia coapsei [°] 7-20 1-10 -4-17 -5-19
)Aductia coapsei [°] 23-32 8-25 1-10 -2-10
Rotatia coapsei [°] -157—-147| 151-165 -8-4 0-5
)Aductia genunchiului [°] -23—-18 -25--23 -10-4 -8-2
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Flexia genunchiului [°] -44—-18 -6-2 -15-6 -57-0
Flexia gleznei [°] 5-16 -6-7 -11-7 -11-15
Rotatia tdlpii [°] 171-176 | 175-179 | -179—-171| 173-179
Oblicitatea pelvisului [°] -11--5 -3-0
Rotatia pelvisului [°] 41-47 174-178
Analiza distributiei plantare
Forte medii [N] ~1000 =980 =930 ~1050
Timpul de pasire [sec] 1,21 1,46 0,80 0,86
Durata balansului [%] 15,37 22,06 30,06 34,17
Durata de sprijin [%0] 84,63 77,98 69,94 65,83
Perioada de contact cu solul [%] 29,98 31,85 18,34 17,74
Perioada fara contact cu solul [%]| 22,79 16,10 33,87 29,76
Lungimea pasilor [cm] 16 21 47 45

Distanta dintre doua contacte alg

©) oA 36 91
calcaiului cu solul [cm]

Duurant'a |'ntre doua contacte ale 2.68 1.66
calcaiului cu solul [sec]
Cadenta [pasi/min] 22 36
Viteza [cm/sec] 13 54
Variatia vitezei [%] 9,39 2,84
Lungimea liniei ce descrie cursul
centrului de presiune In cazul 54,5 | j4444 220+4 | 173+19
contactului individual cu solul

[mm]

Lingimea medie a liniilor ce
descriu cursul centrului de

presiune cand sunt luate 1n 82+20 61+7 122+13 129+10
considerare toate contactele cu
solul [mm]

Pozitia anterior/posterior [mm] 114 149
\Variatia anterior/posterior [mm] 7 4
Simetria lateralda [mm] 18 5
Variatia laterald [mm] 8 5

6.5 Concluzii

Mersul uman poate fi evaluat cu succes utilizdnd metoda prezentata.
Investigatiile bazate pe utilizarea sistemului Zebris CMS-HS si FDM se bazeaza pe o
abordare cantitativa, cinematicd a parametrilor caracteristici, inclusiv a rotatiilor din
fiecare articulatie a membrelor inferioare si exista in dotarea Laboratorului de
Analizd a Miscarii al BCUM CMPICSU din cadrul Universitatii Politehnica din
Timisoara.

Cercetarile intreprinse au constat in doua studii de caz, pentru doi pacienti
internati la Clinica | de Ortopedie-Traumatologie a Spitalului Clinic Judetean de
Urgente Timisoara supusi unor artroplastii de sold. Rezultatele obtinute din analiza
mersului si a distributiei presiunii plantare, atat preoperator, cat si postoperator,
pentru pacientii supusi unor interventii de artroplastie a soldului, coroborate cu
datele obtinute din anamneza si datele clinice ale acestora, au fost utile medicilor

BUPT



174 Tehnici de evaluare a recuperdrii persoanelor protezat 6

ortopezi oferind informatii complexe despre starea pacientului pre-operator si pentru
evaluarea recuperarii post-operator.

Endoprotezele utilizate pentru cei doi pacienti au fost alese dintre cele
comercializate de firma Biomet. In cazul in care se doreste folosirea unor
endoproteze personalizate, investigarea radiologica a pacientilor ar trebui realizata
prin computer tomograf. Imaginile obtinute prin CT pot fi reconstruite 3D, folosind
tehnici si programe specifice de modelare. Astfel, in functie de tipul de endoproteza
pe care medicul ortoped o considera adecvata pacientului, se poate proiecta si apoi
realiza endoproteza personalizata.

Tehnicile de reconstructie 3D si de modelare au fost prezentate in capitolul 3
si 4, iar diferite solutii constructive de endoproteze au fost prezentate in capitolul 4.
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7. Contribitii si directii viitoare de cercetare

Acest capitol de fata prezinta concluziile fiecarui capitol cu evidentierea
contributiilor autorului, iar unde au fost identificate, directiile viitoare de cercetare.

Introducerea care preceda cele sapte capitole ale tezei prezinta structura
lucrarii, indicand pe scurt continutul fiecarui capitol. Tot aici, se prezinta importanta
si actualitatea domeniului abordat, precum si obiectivele studiilor intreprinse.

Capitolul 1 intitulat ,Stadiul actual al cercetarii in domeniu” prezinta, intr-
un mod sintetic, evolutia si directiile actuale de cercetare in domeniul tezei, cat si
notiuni fundamentale in intelegerea acestui domeniu. In acest capitol contributiile
autorului sunt date de:

« O sinteza bibliografica originald cu privire la cercetarile recente in domeniul

endoprotezarii soldului;

« O clasificare originald a endoprotezelor existente pe piata din punct de
vedere al segmentului anatomic pe care il substituie, al tipului de fixare n
os si al biomaterialelor din care sunt fabricate;

« O sinteza bibliografica privind design-ul endoprotezelor de sold existente
pe piata si a firmelor producatoare;

« 0 sinteza bibliografica a principalelor clase de biomateriale, caracteristici
ale acestora si problemele care pot apdrea la diferite tipuri de
biomateriale;

« O sinteza bibliografica a principalelor tipuri de acoperiri de suprafata;

e Sintetizarea tehnologiilor moderne de realizare a endoprotezelor. Acest
studiu identifica principalele tehnologii de Prototipare Rapida care pot fi
utilizate la realizarea implantelor;

e Un studiu al metodele de testare a endoprotezelor de sold si al
standardelor utilizate pentru aceste teste;

« Un studiu al tipurilor de uzura a endoprotezelor de sold, a factorilor care
duc la aceasta si a mecanismelor de producere a uzurii.

Concluzia generald a acestui capitol este ca tendintele de cercetare la nivel
mondial in ceea ce priveste solutiile constructive ale endoprotezelor de sold sunt
spre reducerea lungimii cozii si acoperirea acesteia prin diferite procese rezultédnd
astfel endoproteze minim invazive cu suparfete poroase care se fixeaza prin presare.

Capitolul 2 este intitulat ,,Studiul anatomiei si fiziologiei membrului inferior
uman” si trateazd pe patru subcapitole aspecte legate de anatomia functionald a
membrului inferior uman, anatomia articulatiei coxofemurale cat si fracturile posibile
si biomecanica acesteia. Contributiile autorului la acest capitol sunt:

« O sinteza bibliografica originala cu privire la aspecte mecanice ale tesutului

osos trabecular si cel cortical;

«Tn urma studierii anatomiei generale si functionale a articulatiei
coxofemurale s-a intocmit un studiu pe 20 de pacienti dintre care 10 de
sex feminin si 10 de sex masculin care a scos in evidenta diferentele intre
unghiul CCD intélnit la sexul feminin si cel masculin. Lotul de 20 de
pacienti a fost furnizat de Clinica de Otopedie si Traumatologie nr. 1 din
Timisoara, iar scanarile CT au fost realizate in Laboratorul de imagistica
medicald al Bazei de cercetare CMPICSU din Universiattea “Politehnica” din
Timigoara;
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e« S-a propus un model de determinare a incarcarilor din articulatia
coxofemurald in faza de stédnd in picioare a mersului lent normal.
Formulele au fost utilizate n capitolul 4 pentru determinarea fortei de
incarcare necesara la analiza cu element finit a endoprotezelor
personalizate proiectate.

Concluzia generald a acestui capitol este aceea ca biomaterialele din care
sunt realizate endoprotezele de sold nu au un modul Young apropiat de cel al osului
si ca firmele producatoare de endoproteze de sold ar trebui sa tina cont si de sexul
pacientului.

Capitolul 3 se intituleaza ,Studiul starii de tensiune si deformare a
articulatiei coxofemurale” si a urmarit evaluarea tensiunilor si a deformatiilor
articulatiei coxofemurale in faza de sprijin bipodal si monopodal. Contributiile
autorului la acest capitol sunt:

¢ Stabilirea unei pozitii a pacientului in timpul investigatiei CT astfel incat
aceasta sa coincida cu faza de sprijin monopodal a mersului lent. Scanarile
CT au fost realizate in Laboratorul de imagistica medicalda al Bazei de
cercetare CMPICSU din Universiattea “Politehnica” din Timisoara;

e Dezvoltarea prin reconstructie 3D a corpurilor multisolid ale oaselor
componenete ale articulatiei coxofemurale stanga/dreapta si a cartilajului
aferent utilizdnd software-ul Mimics. Constructia corpurilor multisolid
permite alocarea de proprietati fizice si mecanice diferite osului compact si
celui spongios;

e S-a sintetizat un protocol logic de transformare al reconstructiei 3D din
software-ul Mimics catre software-ul Solid Works. Acest protocol se
bazeaza pe exportarea in format .igs al modelului.

Concluzia acestui studiu este ca pentru realizarea practica a endoprotezelor
personalizate nu este de ajuns o reconstructie osoasa, ci ar trebiu avute in vedere si
rezultatele unor analize cu element finit ale articulatiei in cauza.

Capitolul 4 intitulat ,Solutii constructive pentru endoprotezele de sold”
prezinta solutii constructive pentru mai multe tipuri de endoproteze si o solutie de
determinare a modulului Young echivalent al structurilor lattice utilizand informatiile
rezultete in urma analizei cu element finit. In acest capitol contributiile autorului
sunt date de:

¢ Sintetizarea principalelor caracteristici geometrice ale tijelor
endoprotezelor de sold existente pe piata;

« Stabilirea unui itinerar al modelarii endoprotezelor personalizate tinand
cont de geometria canalului medular;

e Dezvoltarea prin reconstructie 3D a tesutului osos compact femural
utilizand software-ul Mimics. Aceasta reconstructie prezinta o suprafata
geometrica interioara (partea de maduva si tesut osos spongios) pe care
se bazeaza forma geometrica a tijei endoprotezei personalizate;

e S-a sintetizat un protocol logic de transformare al reconstructiei 3D din
software-ul Mimics catre software-ul Solid Works. Acest protocol se
bazeaza pe exportarea in format .txt al modelului;

o Conceptia modelelor originale ale endoprotezelor personalizate de tip 1, 2
si 3;

e Analiza comportamentului endoprotezelor implantate Tn femurul 3D
reconstruit prin evaluarea starii de tensiune si deformatie. Predictia acestui
comportament este deosebit de importanta in estimarea comportamentului
in vivo al endoprotezelor, facand posibila evitarea unei avarii spontane sau
n timp;
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« O sinteza bibliografica privind comportamantul mecanic, modelele si
dimensiunile structurilor lattice si al materialele poroase. Structurile lattice
pot fi create practic numai prin procedee de prototipare rapida;

« Conceptia modelului CAD original al unei endoproteze cu coada lunga;

« Conceptia unei metode de integrare a structurilor lattice simple in

endoproteza cu coada lunga astfel incat aceasta sa poata fi analizata cu

element finit;

Elaborarea unei formule de calcul a fortei de incarcare tinand cont de

standardul ISO 7260 care sugereaza pozitionarea acesteia;

« Analiza comportamentului a 8 endoproteze cu structurd lattice simpla si a
interfesei structura-tija prin evaluarea starilor de tensiune si deformare;

« Analiza posibilitatii modelarii si analizei cu element finit a unei endoproteze
minim invaziva cu structura lattice complexa utilizand software-urile
dedicatee generarii acestor tipuri de structuri;

e Conceptia unei metode de proiectere si integrare a structurilor lattice
complexe in endoproteza minim invaziva astfel incat aceasta sa poata fi
analizatd cu element finit. Aceastd metodd constd intr-un proces de
repetare a celulei din care se compune structura si realizarea unei matrite
utilizdnd un software de tip CAD;

« Analiza comportamentului a 11 endoproteze minim invazive cu structura
lattice complexa si a interfetei structurd-tija prin evaluarea starilor de
tensiune si deformare;

e Conceptia unei metode de determinare a modulului Young echivalent al
unei structuri lattice utilizdnd rezultatele analizelor stdri de tensiune si
deformatie;

« Analiza comportamentului endoprotezei cu structura lattice implantata in
0s. Aceasta analiza a scos in evidenta nivelul de stimulare al tesutului osos
aflat in crestere in interiorul structurii.

Din acest capitol se poate concluziona ca endoprotezele cu structuri lattice
stimuleaza cresterea tesutului osos si rezista fortelor care pot aparea in articulatia
coxofemurald. Singura posibilitate de realizare practica a acestor tipuri de structur
este momentan Prototiparea Rapida.

Capitolul 5 este intitulat ,Realizarea practici a endoprotezelor prin
tehnologii moderne” si trateaza pe doua subcapitole contributiile privind realizarea
practica a prototipurilor endoprotezelor cu tija scurta cu si fara structuri lattice prin
Prototipare Rapida si respectiv prelucrare prin aschiere pe masini clasice si
automate. In acest capitol contributiile autorului sunt date de:

o Elaborarea prototipurilor unor epruvete lattice pe masina Formiga P100
existentd in dotarea Centrului de cercetare CMPICSU, Laboratorul de
Microprodictie-Fabricatie rapida prin prototipare din cadrul Universitatii
Politehnica din Timisoara;

« Studiul dimensional al opt epruvetelor si determinarea factorilor de scalare
pe directiile x,y si z a endoprotezelor cu structuri lattice astfel incat
acestea sa prezinte o abatere minima de la dimensiunile proiectate;

« Elaborarea a doua prototipuri de endoproteze cu coada scurtd si structuri
lattice prin Prototipare Rapida pe masina Formiga P100;

« Elaborarea unui prototip de endoproteza minim invaziva fara structura
lattice prin prelucrare prin aschiere pe masini clasice si automate;

e Studiul dimensional al porilor realizati prin sablarea cozii endoprotezei
minim invazivd fara structurd lattice prin intermediul microscopului

BUPT



178 Contribitii originale si directii viitoare de cercetare 7

Olympus BX41 M din cadrul Centrului de Micro si Nanoingineria Materialelor

_si a Structurilor Inteligente din Universitatea Politehnica din Timisoara.

In concluzie se poate spune ca masina Formiga P100 poate fi utilizata cu
succes la realizarea prototipurilor endoprotezelor cu structura lattice din polimeri
biocompatibili, iar masinile clasice si automate de prelucrare prin aschiere poate fi
utilizate cu succes pentru realizarea prototipului de endoproteza minim invaziva fara
structura lattice.

Capitolul 6 intitulat ,Tehnici de evaluare a recuperarii persoanelor
protezate” prezintd solutii de evaluare in vivo a recuperarii persoanelor protezate cu
endoproteze produse de catre firma Biomet. In acest capitol contributiile autorului
sunt date de:

« Evaluarea radiografica, cea a anamnezei si a datelor clinice a doi pacienti
internati la Clinica | de Ortopedie-Traumatologie a Spitalului Clinic
Judetean de Urgente Timisoara dintre care unul implantat cu o
endoproteza totald de sold si altul cu una partiald;

« Evaluarea procesului de implanatre a unei endoproteze partiale implantata
unuia dintre cei doi pacienti in cadrul Clinicii | de Ortopedie-Traumatologie
a Spitalului Clinic Judetean de Urgente Timisoara;

« Evaluarea recuperdrii a doi pacienti. S-au utilizat in acest sens sistemele
Zebris CMS-HS si FDM existente in dotarea Laboratorului de Analiza a
Miscarii al BCUM CMPICSU din cadrul Universitatii Politehnica din
Timisoara. Aceasta evaluare s-a facut pe baza rapoartelor analizei miscarii
si a distributiei presiunii plantare pre-operator si post-operator a
pacientilor.

Tn concluzie se poate spune cd tehnica de evaluarea a mersului pacientilor

pre-operator cat si post-operator este foarte utila medicilor ortopezi.

Conclusiv se poate afirma ca scopul stabilit prin tema de cercetare a fost pe
deplin realizat.

Teza prezinta o abordare multidisciplinara a unei teme deosebit de actuale.
Structurile lattice care pot fi create cu ajutorul tehnologiilor de prototipare rapida
vor fi integrate in viitorul apropiat in marea majoritate a implantelor ortopedice si nu
numai. Aceasta teza reprezintd un pas foarte important pentru realizarea
endoprotezelor cu structuri lattice incorporate.
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Fara structura lattice

Equivalent Stress
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Stem cu structura lattice realizata din celula 2

Equivalent Stress

Equivalent Elastic Strain
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Stem cu structura lattice realizata din celula 4

Equivalent Stress

Equivalent Elastic Strain
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Stem cu structura lattice realizata din celula 6

Equivalent Stress Equivalent Elastic Strain
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Stem cu structura lattice realizata din celula 8

Equivalent Stress

Equivalent Elastic Strain

Time: 1

/5/2010 6:11 PM /502010 6:11 PM

591.5 Max 0.0025717 Max
549,27 0,0023831
507,05 0,0022045
464,82 0,002021
422,59 0,0018374
380,36 0,0016538
338,14 0,0014702
295,91 0,0012866
253,68 0,001103
21145 0,00091938
169,23 0,00073576

127 0.00055219
84.775 0,00036859
42,548 0,00018499
0.32137 Min 1.3973e-6 Min
i ¥
L .
30.00 () 5 0.00 30,00 {mm) u
[ | T —
15.00 15.00

Stem cu structura lattice realizata din celula 9

Equivalent Stress Equivalent Elastic Strain

Time: 1

7]5/2010 7:51 PM 716/2010 7:51 PM

633.1 Max

0.0027526 Max

587,91 0.0025561
542,71 0.0023596
497.52 0.0021631
452,32 0.0019666

40713 0.0017701
361,93 0.0015736

318,73 0.0013771

27154 0.0011806

226,34 0.0009841

181,15 0.0007876

135,95 0.0005911

90,757 0.0003946

45,561 0.00019809

0.3659 Min 1.5909e-6 Min

! ¥
* -
30.00 () b-[\. kS y 30,00 {mm) i\. W
[ I [ —

15.00

15.00

BUPT



190 Anexa 2

Stem cu structura lattice realizata din

Equivalent Stress
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Stem cu structura lattice realizata din celula 2 la exterior si celula 7 la interior

Equivalent Stress

Equivalent Elastic Strain
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Rapoarte analiza miscarii
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Pacient 1 dupa op.

Project: Gluba  Subject: pacient 1 dupa op. Zebris Gait RBPOIT, Drate of meas.. 22.03.10

Record: 22-03-2010 12 Markers 2 Date of analysis02 06,10
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Project: Ghiba Subject: pacient | dupa op
Record: 22-03-2010 12 Markers 2

1 Average angles (left side;
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196 Anexa 3

Pacient 2 Tnainte de op.

Project: Ghiba

Subject: pacient 2 inainte de 0

Record: 28-10-2009 12 Markers

Zebris Gait Report

Date of meas.: 28.10.09

Date of analysis:02.06.10
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Anexa 3 197

Project: Chiba  Subject: pacient 2 inainte de o2, Zehris Gait Report Date of meas.: 28.10.09

Record: 28-10-2009 12 Markers Date of analysis02 06 10
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198 Anexa 3

Pacient 2 dupa op.

Project: Ghiba Subject: pacient 2 dupa op.
Record: 21-04-2010 12 Markers

Zebris Gait Report

Date of meas.: 21.04.10

Drate of analysis:02.06.10
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Anexa 3 199

Project: Ghiba  Subject: pacient 2 dupa op. - : Diate of meas.: 21.04.10
Record: 21-04-2010 12 Markers Zebris Gait RBPOIT Date of analysis02 06 10
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200 Anexa 3

Pacient 1 inainte de op.

Patient pacient 1 inainte de op

Rapoarte distributie plantara

Zebris Gait Report

Long Platform Picture

Date of meas. B1772009
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Anexa 3 201

Zebris Gait Report

Fatient: pacient 1 inainte de op Date of meas.: B17/2009

Parameter Table

left right
Step time. sec 1.5 1.47 ll
Swing time, % 13.84 20.62 .l
Stance time, % 86.16 79.38 l_l
Load response, % 33.36 33.14 l_l
Pre-swing, % 33.14 33.36 l_l
Single support, % 19.66 12.89 l_l
Step length, cm 18 27
Normalized - -
Stride length, cm 45
Normalized -
Stride time, sec 2.72 I
Cadence, st/min 22 I
Velocity, cm/sec 16
Normalized, 1/sec -
Variability of velocity, % 6.22 I
Leg length, cm -
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202 Anexa 3

Patient pacient 1 inainte de op

Zebris Gait Report

Date of meas.. 6M7/2009

Butterfly Table
Parameter, mm -
Left Right
Gait line length, mm 173221 185421
Single support line, mm 5214 4516
Ant/post position, mm 132
Ant/post variability, mm 3
Lateral symmetry, mm -21
Lateral variability, mm 7

Cyclogram
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Anexa 3 203

) . Zebris Gait Report
Fatient: pacient 1 inainte de op Date of meas.: 61772009
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204 Anexa 3

Pacient 1 dupa op.

Patient: pacient 1 dupa op

Micm"2

Zebris Gait Report

Long Platform Picture

Date of meas. 3222010
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Patient. pacient 1 dupa op.

Zebris Gait Report

Parameter Table

Date of reas. 3222010

left right
Step time, sec 2.37 2.49 u
Swing time, % 15.55 14.34 l_l
Stance time, % 84.45 85.66 l_l
Load response, % 36.92 34.30 l_l
Pre-swing, % 34.30 36.92 u
Single support, % 13.24 14.45 u
Step length, cm 28 30
Normalized - -
Stride length, cm 59
Normalized -
Stride time, sec 4.86 I
Cadence, st/min 12 I
Velocity, cm/sec 12
Normalized, 1/sec -
Variability of velocity, % 14.94 I
Leg length, cm -
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206 Anexa 3

Fatient: pacient 1 dupa op

Zebris Gait Report

Butterfly Table

Date of meas . 3/22/2010

Parameter, mm

Left Right
Gait line length, mm 187112 20843
Single support line, mm 5814 69+14
Ant/post position, mm 138
Ant/post variahility, mm 5
Lateral symmetry, mm -20
Lateral variahility, mm 17
Cyclogram
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Zebris Gait Report
Fatient: pacient 1 dupa op. Date of meas.: 32272010
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208 Anexa 3

Pacient 2 Tnainte de op.

Zebris Gait

Patient; pacient 2 inainte de op
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Anexa 3 209

. . Zebris Gait Report
Fatient: pacient 2 inainte de op Drate of meas.: 10/28/2009

Parameter Table

left right

Step time, sec 1.21 1.46

Swing time, % 15.37 22.06

Stance time, % 84.63 77.94

Load response, % 31.85 29.98

1
11
1l
1
Pre-swing % 29.98 31.85 u
i
11
|
|
|
|
|
|

Single support, % 22.79 16.10

Step length, cm 16 21
Normalized 0.09 0.11
Stride length, cm 36
Normalized 0.20

Stride time, sec 2.68

Cadence, st/min 22

Velocity, cm/sec 13
Normalized, 1/sec 0.07

Variahility of velocity, % D.39

Leg length, cm 181
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210 Anexa 3

Patient. pacient 2 inainte de op

Zebris Gait Report

Butterfly Table

Date of rneas. 10/28/2009

Parameter, mm

Left Right
Gait line length, mm 2075 14446
Single support line, mm 82120 B1t7
Ant/post position, mm 114
Ant/post variability, mm 7
Lateral symmetry, mm 18
Lateral variability, mm 8
Cyclogram
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) . Zebris Gait Report
Patient: pacient 2 inainte de op Date of meas.; 10/28/2009
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212 Anexa 3

Pacient 2 dupa op.

Patient: pacient 2 dupa op.

hlfem*2
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Zebris Gait Report
Diate of meas.: 42172010
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Patient. pacient 2 dupa op.

Zebris Gait Report

Parameter Table

Date ofmeas.. 42172010

left right
Step time, sec 0.80 0.86 u
Swing time, % 30.06 34.17 u
Stance time, % 69.94 65.83 l_l
Load response, % 17.74 18.34 u
Pre-swing, % 18.34 17.74 l_l
Single support, % 33.87 29.76 l_l
Step length, cm 47 45
Normalized - -
Stride length, cm 91
Normalized -
Stride time, sec 1.66 I
Cadence, st/min 38 I
Velocity, cm/fsec 54
Normalized, 1/sec -
Variability of velocity, % 2.84 I
Leg length, cm -
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214 Anexa 3

Patient: pacient 2 dupa op

Zebris Gait Report
Date of meas.: 4/21/2010

Butterfly Table
Parameter, mm -
Left Right
Gait line length, mm 229+4 173119
Single support line, mm 122413 129410
Ant/post position, mm 149
Ant/post variability, mm 4
Lateral symmetry, mm 5
Lateral variability, mm 5
Cyclogram
""""""""""""""""""""""""""""""""" Pages T
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Anexa 3 215

. ) Zebris Gait Report
Patient: pacient 2 dupa op. Diate of meas.. 4/21/2010
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