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Streszczenie

Ninigjsza praca naukowa koncentruje si¢ na stworzeniu szczegdétowego modelu konczyny
dolnej cztowicka za pomoca metody elementéw skonczonych (MES) oraz na przeprowadzeniu
quasi-statycznej symulacji ruchu bazujacego na cyklu normalnego chodu. Wykorzystanie
anizotropowego rownania konstytutywnego do opisania wtasciwosci materialowych macierzy
kostnej stanowi wyréznik pracy. Wynikiem symulacji jest precyzyjne odwzorowanie
fizjologicznego stanu obcigzenia prawej kosci udowej oraz obliczenie jej mechanicznego stanu
wewnetrznego podczas ruchu. Przeprowadzona analiza naprezen i odksztalcen ukazata ztozony
i dynamiczny stan wewngtrzny, ktory koreluje z mikrostrukturg kosci.

Prace rozpoczeto od utworzenia uproszczonego modelu belkowego w MES, bazujacego na
projekcie Gait2392 z programu OpenSim, odwzorowujacego uktad migsniowo-szkieletowy prawej
nogi. Model belkowy pozwolit na walidacje mozliwosci i doktadnosci odwzorowania funkcji
z OpenSim. W pracy zastosowano sprezysto-kurczliwy model mig$nia autorstwa V. Creuillot jako
alternatywe dla skomplikowanego modelu Thelena z OpenSim. Model sprgzysto-kurczliwy
wymagat okre§lenia tylko chwilowej dlugosci i sity migsnia, co znacznie uproscito proces
modelowania. Potrzebne dane dla modelu mig$nia zostaly uzyskane z obliczen dynamicznych
przeprowadzonych przez M. DeMersa dla Gait2392.

Po przeprowadzaniu walidacji, model MES wzbogacono o objetosciowy model kosci udowe;j,
stworzony na podstawie danych z mikrotomografii komputerowej. Kazdemu elementowi tego
modelu przypisano unikalne wiasnosci mechaniczne przy uzyciu modelu Zysseta-Curniera,
laczacego parametry modelu konstytutywnego kosci z tensorem struktury. Wykorzystujac
srodowisko Abaqus, przeprowadzono symulacje ruchu i obcigzenia konczyny, co pozwolito na
uzyskanie szczegotowych informacji o stanie napre¢zenia i odksztatcenia kosci udowej w cyklu
normalnego chodu. Wyniki pozwolity zrozumie¢, jak kierunek i amplituda ciggnacych sit
mig$niowych oraz obcigzenie masg ciala wplywaja na stan naprezen wewnatrz kosci.
Zaobserwowano zwiazek pomiedzy orientacja struktury beleczkowej a kierunkami naprezen
glownych. Wnioski ptyngce z analizy sg zgodne z wynikami innych prac literaturowych, ale ich
szczegotowosc 1 doktadno$¢ stanowig unikalny wktad w tematyke badan nad biomechanika kosci.

Slowa kluczowe:

MES, model konstytutywny, mikrostruktura kosci, cykl chodu, ko$¢ udowa cztowieka



Abstrakt

This scientific work focuses on the creation of a detailed model of the human lower limb using
the finite element method (FEM), and on conducting a quasi-static simulation of motion based on
a normal gait cycle. The use of an anisotropic constitutive equation to describe the material
properties of the bone matrix is a distinctive feature of this work. The result of the simulation is
a precise reflection of the physiological state of stress of the right femur and the calculation of its
internal state during movement. The conducted analysis of stresses and strains revealed a complex
and dynamic internal state that correlates with the microstructure of the bone.

The work began with the creation of a simplified beam model in FEM, based on the Gait2392
project from the OpenSim software, replicating the musculoskeletal system of the right leg. The
beam model allowed for the validation of the capabilities and accuracy of mapping functions from
OpenSim. In the work, we used the elastic-contractile muscle model by V. Creuillot as an alternative
to the complex Thelen model from OpenSim. The elastic-contractile model required determining
only the momentary length and force of the muscle, which significantly simplified the modeling
process. The necessary data for the muscle model were obtained from dynamic calculations carried
out by M. DeMers for Gait2392.

After validation, the FEM model was enriched with a volumetric model of the femur, created
based on data from computed microtomography. Each element of this model was assigned unique
mechanical properties using the Zysset-Curnier model, combining the parameters of the bone's
constitutive model with the structure tensor. Using the Abaqus environment, simulations of limb
movement and loading were conducted, allowing for detailed information on the state of stress and
strain of the femur in the normal gait cycle. The results allowed us to understand how the direction
and amplitude of the pulling muscle forces and the load of body weight influence the state of stress
inside the bone. A correlation was observed between the orientation of the trabecular structure and
the directions of the main stresses. The conclusions drawn from the analysis are consistent with
other literary works, but their precision and detail constitute a unique contribution to the topic of
bone biomechanics research.

Keywords:
FEM, constitutive model, bone microstructure, gait cycle, human femur
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Wprowadzenie

Chod normalny czlowieka jest podstawowym schematem ruchowym oraz gléwnag forma
poruszania si¢. Wytworzenie i kontrola ruchu, na przyktad w postaci cyklu chodu, wymaga
zaangazowania i wspotpracy wielu uktadow naszego organizmu. Specyficzne wtasciwosci migsni,
sciggien, kosci oraz stawow wynikaja z adaptacji tych narzadow do zmiennych warunkéw
obcigzenia, z zachowaniem mozliwosci efektywnego wytwarzania ruchu.

Ztozone relacje kontroli neuronalnej z dynamika mig$niowo-szkieletowg stanowia istotng
barier¢ w doglebnej ocenie tego zjawiska. Dotychczasowe badania koncentrowaty si¢ na okresleniu
wlasnosci biologicznych 1 fizycznych poszczegdlnych tkanek jako odrebnych struktur.
Wiele istotnych informacji, dotyczacych na przyktad aktywnosci migsni czy obcigzenia stawow,
wynika z wzajemnej interakcji tych uktadow, przez co sa one trudne lub niemozliwe
do bezposredniego zmierzenia bez powaznej ingerencji w organizm cztowieka. Dlatego dane
uzyskane na drodze eksperymentow sa zwykle wybiorcze i1 nie oddaja catego obrazu zlozonego
uktadu ruchu. Identyfikacja czynnikow stojacych za powstaniem konkretnego, rowniez
patologicznego, wzorca ruchowego jest istotna, gdyz pozwala na zrozumienie etiologii wielu
schorzen na tle nerwowym, kostnym czy migsniowym, a co za tym idzie, na precyzyjniejszy dobor
metod leczenia. Obecnie wymaga si¢, aby stosowane metody badawcze byly doktadne,
spersonalizowane, a do tego szybkie i nieinwazyjne.

Odpowiedzia na liczne zapotrzebowania klinicystow staty si¢ modele ukladu mig¢$niowo-
szkieletowego, oparte na teorii uktadow mechanicznych, przy wsparciu metod obliczeniowych
i symulacji numerycznych. Rozwdj dziedzin interdyscyplinarnych umozliwit tworzenie
zaawansowanych modeli biomechanicznych, ktére odzwierciedlaja zarowno budowe,
jak 1 funkcjonalnosci wszystkich elementow aparatu ruchu. Modele te pozwalajg na oszacowanie,
a nawet przewidzenie, zjawisk niedostgpnych eksperymentalnie, jednoczesnie spetniajac
oczekiwane kryteria wspotczesnych badan. Jednym z takich zagadnien jest proces przebudowy
tkanki kostnej. Zgodnie z teorig Juliusa Wolffa [1], struktura mineralna kosci podlega statej,
lecz powolnej reorganizacji, dostosowujac si¢ do kierunkéw oraz wartosci sit mechanicznych
dziatajacych na uktad kostny. Zmienna aktywnos¢ ruchowa cztowieka wymusza ciggla adaptacje
struktury Kkostnej na poziomie makro- i mikroskopowym. Dzieje si¢ to chociazby poprzez
ukierunkowanie beleczek kostnych i ich lokalne zageszczenie. W ten sposob kos¢ dazy
do uzyskania stanu maksymalnej wytrzymatosci przy minimalnej masie i minimalnym wydatku
energetycznym. W przypadku zaburzenia stanéw mechano-regulacyjnych, np. poprzez zmiany
zwyrodnieniowe kosci, nowotwory lub chirurgiczne wprowadzenie implantow kostnych, w kosci,
zamiast wzmacniania tkanki, moze dochodzi¢ do resorpcji i pogorszenia wytrzymatosci kosci.
Skutkuje to zwigkszeniem ryzyka zlaman i urazow. Brak peinej wiedzy na temat bodzcow
mechanicznych 1 biologicznych stymulujacych zmiany w ko$ci ogranicza mozliwosci leczenia
i predykcji zabiegow. Dlatego tworzenie procedur i narzgdzi umozliwiajacych wnikliwa analizg
wewnetrznego stanu naprezenia i odksztatcenia w kosci jest przedmiotem wielu badan i projektow.

Dotychczasowe modele biomechaniczne kosci posiadajg liczne  ograniczenia,
uniemozliwiajace obliczenie pelnego i fizjologicznego stanu obcigzenia. GIownym problemem
jest trudnos¢ w oszacowaniu amplitudy 1 kierunku dziatania wszystkich rodzajow sik:
grawitacyjnych, migsniowych czy bezwladnosciowych. Z tego wzgledu wigkszos¢ prac naukowych
koncentruje si¢ na analizie pojedynczych kosci lub ich fragmentow w okreslonych stanach
statycznego obcigzenia. Ogranicza si¢ w ten sposob ogromne zrdéznicowanie wartos$ci i orientacji
dziatajacych w czasie sit, aspekty dynamiki ruchu jak i zlozone interakcje migsien-kosc.
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Co wigcej, takie symulacje zwykle przedstawiajg skrajne stany obcigzania kosci lub jej potozenia,
ktore cho¢ wyraziste, stanowig zwykle krotki wycinek czasowy zlozonych aktywnosci ruchowych.

Kolejnym problemem w precyzyjnym wyznaczeniu stanu wewnetrznego kosci sg trudnosci
W opisaniu anizotropowych cech materiatlowych tkanki kostnej. W wielu pracach, wytrzymatosé¢
kos$ci opisuje si¢ na bazie korelacji z jej gestoScia, zaniedbujac aspekty struktury i wytrzymato$ci
kierunkowej. Szeroki przekroj testow doswiadczalnych wskazuje na ogromny rozrzut granicy
wytrzymalo$ci materialu kostnego. Przyczyna takiego zréznicowania nie jest znana, cho¢ wiele
obecnych badan upatruje ja wlasnie w mikroarchitekturze beleczek kostnych. Wnioski te znajduja
potwierdzenie chociazby w wystepowaniu charakterystycznych grup beleczkowania, ktdrych
wystepowanie jest nastgpstwem optymalizacji struktury kostnej do kierunkéw najwiekszego
obcigzenia. Dlatego tez potrzebne sa modele biomechaniczne, pozwalajace na przewidzenie stanu
napre¢zenia i odksztalcenia, ktore to stanowig baze dla predykatorow kierunku zmian i adaptacji
ko$ci do nowych warunkéw obciazenia.

Opisane problemy i wymagania staty si¢ przestanka do stworzenia przez autora szczegdtowego
modelu biomechanicznego prawej konczyny dolnej czlowieka opracowanego z wykorzystaniem
metody elementoéw skoficzonych (MES). Glownym celem pracy jest analiza stanOW naprezen
i odksztalcen ko$ci udowej czlowieka pod wplywem fizjologicznego obciazenia na przykladzie
cyklu chodu. Nalezy jednak podkresli¢, ze zarbwno wybor schematu obcigzenia (cykl normalnego
chodu) jak i przedmiotu szczegdtowej analizy (prawa kos¢ udowa) jest jedynie przyktadem
realizacji okres$lonej metodyki. Dlatego oryginalnym wkladem pracy w dyscypling fizyki
sg zarowno szczegotowe wyniki symulacji stanu obcigzenia kosci jak i caloSciowa metodyka
budowy modelu biomechanicznego konczyny dolnej z okre§leniem anizotropowego modelu
konstytutywnego kosci udowej. Opisane w pracy procedury i schematy postepowania mogg by¢
z powodzeniem uzyte do budowy i analizy innych modeli biomechanicznych.

Realizujac gtéwny cel pracy, zdekomponowano calo$¢ prezentowanej problematyki na
powigzane ze sobg rozdziaty. Dysertacja sktada si¢ z pigciu numerowanych rozdziatow
poprzedzonych wprowadzeniem i zakonczona rozdzialem nienumerowanym — podsumowaniem.
Catos¢ uzupetniona jest bibliografia i spisem rysunkow. Kazdy z rozdziatow zawiera okreslone cele
prowadzace do realizacji gtéwnego celu:

o Rozdzial pierwszy wprowadza anatomiczne i fizjologiczne aspekty uktadu mig$niowo-
szkieletowego cztowieka oraz podstawowe pojecia z zakresu fizjologii ruchu. Opisana
warstwa teoretyczna jest niezbedna do zrozumienia wiasnosci i zjawisk, ktore nalezy
odwzorowa¢ w modelu numerycznym.

e Rozdzial drugi prezentuje podstawy modelu mig$niowo-szkieletowego z programu
OpenSim, ktorego projekt Gait2392 stat si¢ podstawa dla utworzonego przez autora modelu
konczyny dolnej w MES. Zawiera szczegotowy opis architektury i elementéw sktadowych
modelu rusztowania kostnego, stawow oraz uktadu migsniowego. Przedstawia takze
procedury obliczeniowe, ktore prowadzg do uzyskania wynikow sit i przemieszczania
modelu niezbedne do przeprowadzenia symulacji w MES. Charakteryzacja elementéw oraz
ustrukturyzowanie danych zawartych w projekcie Gait2392 jest niezbedne do budowy
modelu uktadu miesniowo-szkieletowego w MES i stanowi cel tego rozdziatu.

e Rozdziat trzeci zawiera metodyke budowy modelu belkowego prawej konczyny dolnej
w MES. Oméwiono w nim parametry materiatowe wszystkich elementéow modelu
oraz przyjete rozwigzania niezbedne do odwzorowania warunkéw brzegowych i stanu
obcigzenia. W modelu MES wykorzystano model kurczliwego migénia (autorstwa
Creuillot i in. [2]) jako glownego generatora sit i ruchu konczyny. Celem utworzenia
modelu belkowego byla walidacja przyjetych rozwigzan jak roéwniez okreslenie
podstawnych réznic pomigdzy modelem MES a Gait2392, ktéore wplywaja na wyniki
obliczen.

14



e (Czwarty rozdzial przedstawia proces tworzenia objgtosciowego modelu kosci udowej,
powstatej na bazie obrazowania technika mikrotomografii komputerowej. Binaryzacja
i segmentacja obrazu ko$ci prowadzi do utworzenia obj¢tosciowego modelu koséci udowej
w MES. Nastepnie, rozdzial szczegdtowo opisuje wiaczenie modelu objgtosciowej kosci
do modelu belkowego nogi, obejmujac Utworzenie panewki stawu biodrowego, chrzastki
stawu kolanowego oraz anatomicznych obszaréw przyczepu migsni. Kluczowym celem
rozdzialu jest prezentacja obliczen anizotropowego modelu konstytutywnego na bazie
obliczen morfometrycznych mikrostruktury kosci (model Zysseta-Curniera) oraz ich
przypisanie do elementow siatki za pomoca procedury uzytkownika UMAT.

e Piaty rozdziat prezentuje wyniki symulacji stanu obcigzenia obj¢tosciowego modelu kosci
udowej w trakcie cyklu chodu. Rozpoczyna si¢ od przedstawienia ogélnego stanu naprezen
i odksztatcen catej kosci udowej a konczy na analizie wybranych fragmentéw w réznych
etapach ruchu. Dyskusja wynikow oraz wskazanie zaleznosci pomigdzy mikrostrukturg
kosci a kierunkami gléwnymi stanu napregzenia i odksztatcenia stanowi gtowny cel tego
rozdziatu.

e W zakonczeniu pracy sformulowano kluczowe wnioski ptynace z przeprowadzonego
procesu modelowania oraz symulacji numerycznej. W dalszej czeSci nakreslono
perspektywy rozwoju i wskazano na mozliwe kierunki dalszych prac.

Catoksztalt podjetej tematyki wpisuje si¢ w obszar nauk fizycznych w kontekscie:
obrazowania kosci technikg mikrotomografii rentgenowskiej, okre§lania parametréw
materiatowych macierzy kostnej, Symulacji ruchu ciat i obcigzania w odniesieniu do rzeczywistych
systeméw  biologicznych. Metodycznie, praca stanowi interdyscyplinarne podejscie
do modelowania i analizy ruchu i obcigzenia konczyny dolnej cztowieka, taczac elementy
biofizyki, biomechaniki i informatyki.

Wszystkie rysunki oraz tabele pod ktorymi nie podano zrodta sa opracowaniami wtasnymi autora.
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Rozdzial 1. Podstawy teoretyczne

1.1. Relacje przestrzenne w anatomii czlowieka

1.1.1. Anatomiczny uklad przestrzenny ciala

W anatomii cztowieka najbardziej podstawowym uktadem, w ktorym definiuje si¢ szereg
pojec jest pozycja anatomiczna [3]. Pozycja ta przedstawia cztowieka wyprostowanego, dla ktorego
glowa zwrdcona jest na wprost, ramiona swobodnie opadajg wzdhuz tulowia a powierzchnie dioni
skierowane sg do przodu. Nogi ustawione sa w niewielkim rozkroku ze stopami lekko obréconymi
na zewnatrz [4]. Kierunek utozenia lub orientacja réznych struktur ciata okresla si¢ poprzez
poréwnanie ich z plaszczyznami anatomicznymi. Wyrdznia si¢ trzy gléwne plaszczyzny
anatomiczne, ktore sg zdefiniowane w nastepujacy sposob [5]:

1. Plaszczyzna strzalkowa jest kazdg ptaszczyzna, ktora dzieli cialo na czg$¢ prawa i lewa.
Szczegolnym przypadkiem plaszczyzny strzatkowej jest plaszczyzna $rodkowa,
przebiegajaca doktadnie przez srodek ciata, dzielac go na dwie quasi-symetryczne czgsci.

2. Plaszczyzna czolowa jest kazda ptaszczyzng oddzielajaca przod ciata od tyhu. Plaszczyzna
ta jest zorientowana pionowo i od lewej do prawe;j.

3. Plaszczyzna poprzeczna (nazwana rowniez poziomg lub horyzontalng) jest prostopadia
do poprzednio zdefiniowanych ptaszczyzn i rownolegta do podtoza. Oddziela dolng i gorng
cze$¢ ciala.

Graficzna ilustracja ptaszczyzn anatomicznych zostata przestawiona na rysunku 1.1.
Wymienione plaszczyzny mogg by¢ rowniez okreslone wgladem konkretnych obszarow ciata, na
przyktad kosci. Oznacza to, ze w trakcie ruchu moze dochodzi¢ do obrotu lub translacji takiej
ptaszczyzny w stosunku do ciata catego cztowieka. Dla przyktadu, kierunek ruchu konczyny dolnej
jest rownolegty do plaszczyzny strzatkowej kosci udowej, ktora ulega obrotowi wraz z ruchem
konczyny.

PLASZCZYZNA POPRZECZNA PLASZCZYZNA CZOLOWA PLASZCZYZNA STRZALKOWA

[

Rys. 1.1. Plaszczyzny anatomiczne w odniesieniu do pozycji anatomicznej ciata cztowieka [6]

Opisane plaszczyzny moga przecina¢ si¢ w dowolnym punkcie w ludzkim ciele tworzac o$
uktadu. W ten sposob wyrdznia si¢ nastepujace 0sie gtowne: o$ strzatkowg przebiegajacg od przodu
ku tytowi, o$ pionowa przebiegajaca z dotu do goéry oraz o§ poziomg (poprzeczng) przebiegajaca
od lewej do prawej. Do matematycznego opisu potozenia ciata niezbgdne jest okreslnie jego uktadu
odniesienia.

16



Najczesciej wykorzystywanym uktadem odniesienia jest uktad kartezjanski, w Ktorym osie
oznaczane zwykle jako [X, Y, Z] odpowiadaja kolejno osiom: strzatkowej, pionowej i poprzecznej.

1.1.2. Typy stawow czlowieka

Ruch konczyn w przestrzeni jest mozliwy dzicki stawom. Sg to obszary potaczenia dwoch lub
wigcej kosci, ktore charakteryzuja si¢ wystepowaniem specyficznego rodzaju tkanki
powierzchniowej: wioknistej i chrzestnej. Stawy sa podzielone w zaleznosci do zakresu ruchu jaki
umozliwiajg. Stawy nieruchome (zwane synartrozami) to np.: szwy czaszki czy staw mostkowo-
zebrowy. Stawami umozliwiajacych niewielki ruch sg np.: stawy miedzykregowe i1 stawy
srodstopno-paliczkowe. Pod katem lokomocji cztowieka najbardziej interesujace sg stawy osiowe
o duzej ruchomosci (synowialne), ktore uwarunkowuja ruch wzgledny w konczynach goérnych
i dolnych. Ruchome stawy mozna dalej klasyfikowac zgodnie z zakresem ruchu na jaki pozwalaja.
Wyrdznia si¢ szes¢ klas przegubow ruchomych [7]:
1. Plaski (ang. plane) — staw nie-osiowy, umozliwia poslizg liniowy, sktada si¢ z dwoch
rownolegltych ptaskich powierzchni, ktore §lizgaja si¢ po sobie.

2. Obrotowy (ang. pivot) — staw 1-osiowy, dopuszcza jedynie ruch obrotowy wokot danej osi.

3. Zawiasowy (ang. hinge) — staw 1-osiowy, pozwala na zginanie i prostowanie wzdtuz osi
przysrodkowo-bocznej.

4. Siodetkowy (ang. sadle) — staw 2-osiowy, pozwala na zginanie i prostowanie, ale bez
obrotu.

5. Elipsoidalny (ang. ellipsoidal) — staw 2-osiowy, umozliwia ruch podobny do stawu
zawiasowego, ale w dwoch ptaszczyznach.

6. Kulisty (ang. ball-and-socket/spherical) — staw wieloosiowy, zezwala na szeroki zakres
obrotow w prawie kazdym kierunku.

Wizualizacja opisanych typéw stawow w postaci przegubow mechanicznych zostata
przedstawiona na rysunku 1.2.

Saddle Ellipsoid Ball-and-socket

Rys. 1.2. Typy przegubow ruchomych wystepujqcych w ciele ludzkim [7]

Szczegodlng cecha stawow ruchomych jest wystgpowanie torebki stawowej w miejscu
potacznia koSci. Wypelniajagca przestrzen stawu ciecz synowialna zapobiega $cieraniu kosci
i odzywia powierzchnie chrzastek [8]. Co istotne, zmniejsza rowniez opor podczas ruchu i redukuje
tarcie powierzchniowe kosci do tarcia hydrostatycznego. Poniewaz w ciele czlowieka wstepuje
wiele roznych typow stawow, mozliwe jest wykonanie szerokiego wachlarza precyzyjnych ruchéw.
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Jednoczesne i skoordynowane obroty w wielu stawach umozliwiaja wykonanie ztozonych
schematow ruchowych, na przyktad normalnego chodu. Skomplikowane ruchy wykonywane przez
konczyne dolng mozna opisa¢ jako sekwencj¢ ruchow podstawowych: ruchow postgpowych
i obrotowych. Dlatego pod wgladem mechanicznym, stawy mozna opisa¢ jako przegub
0 maksymalnie 6 stopniach swobody (3 w ruchu translacyjnym i 3 w ruchu obrotowym), w ktérym
okreslone kierunki ruchu i obrotu sg dozwolone lub zablokowane ze wzgledu na sama konstrukcje
stawu. Warto zaznaczy¢, ze ruchy odbywajace si¢ wzdtuz jednej z osi nazywamy ruchami prostymi,
a wzgledem kilku ruchami ztozonymi. W tabeli 1.1 zebrano najwazniejsze definicje ruchow
podstawowych i ztozonych wystepujacych w konczynie dolnej cztowieka.

Tabela 1.1. Zestawienie podstawowych obrotéw i ruchéw anatomicznych w stawach korczyny
dolnej [5]

Nazwa ruchu Plaszezyzna ruchu Objasnienie
prostowanie strzatkowa zwickszenie kata migdzy dwiema ko$émi
zginanie strzatkowa zmniejszenie kata miedzy dwiema ko§¢émi
przywiedzenie czotowa ruch w kierunku osi pionowej ciata
odwiedzenie czolowa odchylenie od osi pionowej ciata
inwersja poprzeczna obracanie podeszwy stopy do wewnatrz
ewersja poprzeczna obracanie podeszwy stopy na zewnatrz
nawracanie 3-plaszezyznowa inaczej_' prona}cja, laczy inwersje, zgiecie podeszwowe i
przywiedzenie
odwracanie 3-plaszczyznowa inaczej supinacja, laczy ewersje, zgigcie grzbietowe i odwiedzenie
protrakcja po powierzchni stawu przesunigcie kosci do przodu bez zmiany kata
retrakcja po powierzchni stawu przesunigcie kosci do tytu bez zmiany kata

1.1.3. Cykl chodu

Cykl chodu jest jedna z fundamentalnych czynno$ci ruchowych czlowieka i podstawg jego
lokomocji. Mozna go zdefiniowac jako najkrétszy, powtarzalny i zamkniety w czasie schemat
ruchu, bedacy pojedynczym etapem zlozonego procesu chodu. W duzym uproszczeniu,
jest to rowniez interwal czasu pomigdzy dwukrotnym wystgpieniem tego samego,
charakterystycznego stanu konczyny w trakcie chodu [9]. Istotnym aspektem normalnego chodu
jest jego powtarzalno$¢ — czasowa (periodyczno$¢) oraz przestrzenna (wzgledem $rodka masy
ciata) [3]. Pomimo Ze poruszanie si¢ polega na translacji catego ciala, to jego wytworzenie jest
gtéwnie spowodowane przez pracg konczyn dolnych. Dlatego tez w literaturze czesto pojawia
si¢ opis chodu bazujacy jedynie na analizie pracy konczyn dolnych. Stabilizacja kregostupa, ruchy
ramion i obroty miednicy rowniez maja istotny wktad w jako$¢ procesu przemieszczania, gdyz
odpowiadajg za balans gornej czesci ciata, zapewniajg utrzymanie rownowagi i stabilizujg srodek
cigzkos$ci cztowieka.

W niniejszej pracy wykorzystano 7-etapowy schemat cyklu chodu na podstawie opracowania
D. A. Neumanna [10]. Schemat ten jest jednym z najczgsciej wykorzystywanych opiséw cyklu
chodu, gdyz podzielony jest wedtug zdarzen, ktore sa istotne w procesie ruchu, a przy tym tatwe
do zaobserwowania i okreslenia. Jako$ciowo proces chodu mozna podzieli¢ na dwie gtowne fazy:
faze podparcia (ang. stance phase) oraz faze wymachu (ang. swing phase). Obie fazy mozna
podzieli¢ na facznie siedem czeSci, w tym cztery w fazie podparcia i trzy w fazie wymachu, ktore
rozdziela siedem charakterystycznych zdarzen poczatkujacych. W literaturze najczesciej petny cykl
chodu wyraza sie¢ w postaci procentowego interwalu czasu 0 — 100% [11,12]. Dokladne
przyporzadkowanie kolejnych etapdw chodu z odpowiednimi zdarzeniami poczatkujacymi
| przypisanymi im interwatami czasu (jak rowniez z oryginalna nomenklaturg angielska) zawarto
w tabeli 1.2. Na rysunku 1.3 przedstawiono graficzng ilustracj¢ postaw ciata cztowieka.
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W literaturze najczesciej za poczatek cyklu dla prawej konczyny uznaje si¢ faze podparcia
oraz moment, w ktéorym dochodzi do pierwszego kontaktu piety prawej konczyny z podtozem,
oznaczonym jako 0%. Nastepnie w wyniku zgigcia podeszwowego stawu skokowego, obcigzanie
ciata przenoszone jest na calg stopg, podczas gdy stopa kontralateralna odrywa si¢ od podtoza przy
10% cyklu chodu. Wyrzut lewej konczyny do przodu skutkuje translacja catego ciata, w ktorym
prawa konczyna stanowi wtedy punkt podparcia. Moment wyroOwnania uniesionej lewej pigty
z pionowo postawiong konczynag podporowa wystgpuje W okoto 30% cyklu chodu.
Jest to jednoczesénie etap, w ktdrym na stawy konczyny podporowej dziataja najwigksze sity.
Wynika to zardwno z pelnego obcigzenia masa ciata, jak rowniez pracy licznych migéni, ktore daza
do stabilizacji stawéw. Dalsze przemieszczanie lewej konczyny, az do Kkontaktu jej stopy
z podtozem, zamyka fazg¢ pojedynczego podparcia w okoto 50% cyklu chodu. Nastepuje wtedy
odcigzenie prawej konczyny i przeniesie podparcia na przeciwlegla stopg. Krotki okres, w ktorym
ciezar ciata roztozony jest pomiedzy obie konczyny, nazywamy etapem podwojnego podparcia.
Oderwanie palcow prawej konczyny od podtoza wystepujacej w 60% cyklu chodu i rozpoczyna
faze zamachu. Uniesienie konczyny i utrata kontaktu z podtozem inicjowana jest przez silne zgigcie
w stawie biodrowym i kolanowym. Poczatkowy wymach konczy si¢ w momencie wyréwnania
stopy konczyny wykrocznej z nogg podporowa w okoto 73% cyklu. Podczas tej fazy ruch prawej
konczyny jest bardzo dynamiczny a tutow osigga najwyzsze potozenie. Gdy ko$¢ piszczelowa nogi
wahadtowe] ukierunkowana jest pionowo, konczyna przechodzi w fazg wymachu $rodkowego w
okoto 87% cyklu chodu. Rozpoczyna si¢ wtedy aktywne hamowanie nogi oraz stabilizacja stawu
kolanowego i skokowego przed uderzeniem o podioze. Ostatnim wydarzeniem jest ponowny
kontakt poczatkowy prawej konczyny, oznaczany jako 100% cyklu chodu, ktory w rzeczywistosci
jest poczatkiem (0%) kolejnego cyklu [10,13-15].W ten sposob przeciwstawne i zgrane w czasie
dziatanie obu konczyn prowadzi do wytworzenia powtarzalnego i stabilnego proces chodu.

Tabela 1.2. Zestawienie kolejnych faz i etapdéw cyklu chodu z odpowiednimi zdarzeniami
poczgtkujgcymi oraz interwatami czasu wraz z ich angielskimi odpowiednikami. Opracowanie
wiasne na podstawie [9,10]

Faz Eta L Zdarzenia L
, y Interwal i py. Odpowiednik ) Odpowiednik
glowne posrednie poczatkujace
0-10% obcigzenie nogi loading kontakt poczatkowy @ initial contact
response
e oderwanie
-3009 1d- 1 1
Faza 10-30% srodkowe mid-stance prze;:llt\:/vérxch opposite toe off
podparcia odparcie terminal i
30-50% P ’p uniesienie piety heel rise
koncowe stance
L . . przeciwny kontakt | opposite initial
50-60% @ odcigzenie nogi pre-swing
poczatkowy contact
mach I . . .
60-73% Wy initial swing oderwanie palcow toe off
poczatkowy
Faza mach . . . N .
73-87% 'wy mid-swing wyréwnanie stép feet adjacent
wymachu srodkowy
mach . . . . - .
87-100% wy ac terminal swing | piszczel pionowo tibia vertical
koncowy

Graficzna ilustracja cyklu chodu cztowieka z podzialem na etapy posrednie zostata
przedstawiona na rysunku 1.3.
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Rys. 1.3. Schemat cykiu chodu cztowieka z podzialem na posrednie etapy ruchu [10]

Opisany cykl chodu jest mozliwy dzigki pracy licznych miesni, ktore dzigki skoordynowanej
akcji skracania i rozluzniania generuja momenty w stawach prowadzac do sukcesywnego zgiecia i
wyprostu kosci polaczonych tym stawem.

1.2. Uklad mi¢sniowy czlowieka

1.2.1. Budowa i funkcjonowanie mies$ni szkieletowych

Uktad migsniowo-szkieletowy jest zintegrowanym uktadem, w ktorym koS$ci, migsnie, stawy
i $ciggna, wspotpracuja ze sobg umozliwiajac ruch. Uktad kostny dziata jako sztywne rusztowanie
i podpora ciata, natomiast migsnie, poprzez zmiang swojej dtugosci, s czynnie zaangazowane w
zmian¢ pozycji ciata, na przyktad podczas chodzenia. Migénie szkieletowe zbudowane sg z
wrzecionowatych wtokien migsniowych potaczonych w peczki. Gloéwng mase mie$nia stanowi
brzusiec, ktory przez potaczenie z centralnym uktadem nerwowym, posiada zdolnos¢ do skurczu.
Brzusiec mig$nia moze si¢ rozgaltgziac, tworzac glowy, ktore zaczepione sa w wielu réznych
miejscach na ko$ci. Potaczenie miegsni szkieletowych z ko$¢mi odbywa si¢ poprzez mato
rozciagliwe $ciggna, ktore zbudowane sa z tkanki tacznej. Pozwalaja one na przenoszenie
znacznych obcigzen mechanicznych na oddalone miejsca przyczepu na kosci. Ogdélna budowa
migsnia szkieletowego zostata przestawiona na rysunku 1.4.

a3

- Sciggno

brzusiec 1\ widkno
migsniowe

sciggno

4
wiokienka
biatkowe

Migsien szkieletowy
sktada sie z wielu
réwnolegle utozo-
nvch wiékien.

Rys. 1.4. Schemat makroskopowej budowy miesnia szkieletowego [16]
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Przetomowe badania, ktore dostarczyly wiedzy o budowie migsnia oraz fundamentalnych
podstawach jego skurczu, zostaly przeprowadzone dopiero w XX wieku. Zobrazowanie
prazkowanej struktury miesnia stalo si¢ mozliwe dzigki wykorzystaniu nowoczesnych technik
obrazowania z wykorzystaniem promieniowania rentgenowskiego i mikroskopii elektronowej.
W 1954 roku niezalezne prace z uzyciem tych technik przeprowadzili H.E. Huxley i J. Hanson [17]
oraz A.F. Huxley i R. Niedergerke [18]. Potwierdzili oni istnieniec wzajemnie przeplatajacych
si¢, ruchomych struktur biatkowych a ich odkrycia doprowadzity do sformutowania teorii $lizgowe;j
miegsnia (ang. sliding-filament theory) oraz teorii mostkow poprzecznych (ang. cross-bridge
theory). W teorii $lizgowej mig$nia, najmniejsza jednostka motoryczng migsénia jest sarkomer, ktory
zbudowany jest z przeplatajacych si¢ kolejno cienkich (zbudowanych z kompleksu aktyny)
i grubych (kompleksu miozyny) filamentow. Widkna aktyny i miozyny majg stala dlugosé
I przesuwaja si¢ wzgledem siebie, co powoduje skrocenie lub wydtuzenie sarkomeru, a tym samym
zmiang dtugosci calego widokna migsniowego. Teoria mostkow poprzecznych opisuje mechanizm
przesuwania si¢ wzgledem siebie filamentow, poprzez formowanie potaczen (mostkow
poprzecznych) pomiedzy glowka miozyny i widknem aktyny. Glowki miozynowe podlegaja
cyklicznemu przytaczaniu i odtgczaniu od widkna aktynowego, dzieki procesowi formowania,
rotacji i uwolnienia mostka poprzecznego, ktoremu towarzyszy szereg reakcji chemicznych
z wydzieleniem duzych ilo$ci ciepta. Schemat biomolekularnej budowy widkna migsniowego oraz
obrazy zostaly przestawione na rysunku 1.5.
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Rys. 1.5. Schemat budowy miofibryli i sarkomeru w slizgowej teorii migsnia [19]

Obie teorie sa dzis powszechnie akceptowane i najczg$ciej przytaczane przy opisie
mechanizmu skracania migsnia. W dalszym ciaggu pojawiajg si¢ pewne niedoktadnosci, ktére
uwidaczniaja si¢ pomigdzy modelem a eksperymentem przeprowadzanym na pojedynczych
wioknach mie$niowych [20-22]. Z tego powodu trwajg nieustanne badania nad wlasno$ciami
biomechanicznymi migénia. Biofizyczne warunki skurczu, w tym poziom produkcji ciepta
w migsniach, zostaly szczegotowo opisane przez A.V. Hilla. Odkryt on anaerobowy (beztlenowy)
charakter pracy miesni [23] raz opisat role tlenu w procesie regeneracji migsnia, co zostato
docenione nagroda Nobla w 1922 r. Przelomowe okazaty si¢ opublikowane w 1938 r. badania,
w ktérych Hill przedstawit biochemiczny mechanizm skurczy migénia, co doprowadzito
do wyjasnienia rol trifosforanu adenozyny (ATP) i fosfokreatyny (PCr) jako glownych inicjatorow
skurczu wtokna migsniowego [24]. Jego znaczacy wkiad w odkrycie bezposredniego mechanizmu
skurczu dat poczatek wielu modelom migénia, ktore nazwano ogolnie modelami Hilla.
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1.2.2. Model reologiczny mi¢$nia

Wspolczesne badania wlasciwosci mie$ni obejmuja szeroka grupe zagadnien, poczawszy
od wlasciwosci mechanicznych i biochemicznych, az po efekty termiczne i elektryczne.
Szczegolnie istotne jest okreslenie skomplikowanych relacji pomiedzy sitami dziatajacymi
na migsien a ich rzeczywista zmiang dtugo$ci (relacja sita-dlugo$¢ oraz sita-predkos¢ miesnia).
Dlatego opisanie specyficznej charakterystyki migéni jako catosci, zarébwno podczas pracy
jak i spoczynku, odbywa si¢ na drodze reologicznych badan mechanicznych. Gtownym problemem
pomiaru odksztalcenia mig$ni jest fakt, ze wykazuje on wlasciwosci z pogranicza ciat sprezystych,
plastycznych oraz lepkich (ptynéw nienewtonowskich). Materiaty o takich wtasnosciach okreslono
jako lepkosprezyste, ktore poza nieliniowa charakterystyka, cechuje wystepowanie swoistych
efektow zaleznych od czasu. Do najwazniejszych zjawisk ktore je charakteryzuja naleza: petzanie
(materiat stopniowo si¢ odksztalca pod wptywem statego obcigzenia), relaksacja naprezen
(napr¢zenie w materiale stopniowo maleje, gdy jest on poddany statemu odksztatceniu)
oraz histereza (ksztalt krzywej rozciagania jest rézny dla obcigzania i odcigzania probki).

Aktywacja miesnia

Bezposrednim czynnikiem wywolujacym skurcz jest zjawisko aktywacji miesnia
spowodowane pobudzeniem widkien mie$niowych serig impulséw pochodzacych z ukladu
nerwowego. Poniewaz pomiar catkowitego sygnatu ze splotu neuronow prowadzacych do migsnia
jest w zasadzie niemozliwy, zamiast tego stosuje si¢ metode pomiaréw posrednich, miedzy innymi
za pomocg techniki elektromiografii. W zaleznosci od metody pomiaru sygnatu (powierzchniowo
lub iglowo) oraz protokotu badania (pomiar pasywny, aktywny) mozliwe jest mniej lub bardziej
doktadnie pozyskanie informacji o poziomie pobudzenia mig¢snia i wywotanej W nim sily
izometrycznej [25]. Pomiaru dokonuje si¢ poprzez poréwnanie réznicy potencjatu elektrycznego
pomiedzy elektroda miesniowa a elektroda odniesienia, gdzie zarejestrowany sygnat w postaci serii
pikow trwa ok. 20 — 50 ms, a jego amplituda nie przekracza wartosci 100 uV . Korelacja pomiedzy
aktywacja migsnia a(t), a wywotana w ten sposob izometryczna sita migsnia FM, stanowi punkt
wyjscia do badania jego wlasnos$ci mechanicznych.

Relacja sita-diugos¢ miesnia

Podstawowsa zaleznoscig okre$lajacg wiasciwo$¢é miesnia jest relacja sita-dtugosé. Relacja
ta opisuje zmiane sity mie$niowej przy zmianie dtugosci wtdkna migsniowego, a tym samym catego
migsnia. Wyznaczenie charakterystyki sita-dlugos¢ zalezy od stanu, w jakim znajduje si¢ migsien.
Kiedy migsien jest pobudzony (aktywna charakterystyka mig¢énia) wykazuje on odmienng
charakterystyke mechaniczng niz W trakcie spoczynku (bierna charakterystyka mig$nia).
Podstawowa wielkoScig opisujacg migsien szkieletowy jest optymalna dlugos¢ wiokna
mie$niowego [, (ang. optimal fiber length). Miesien znajdujacy sie w swojej optymalnej dtugos$ci
W stanie spoczynku nie wywiera zadnej sity ciagnacej FM w miejscach jego przyczepu. Jednak,
kiedy migsien jest rozciggany poza swoja normalng dtugos¢, wystepuje wewnatrz niego naprezenie,
ktore jest zalezne od przytozonej sity. Sita ta jest okreslana jako sita bierna (pasywna), poniewaz
rozwijana jest w mig$niach niekurczacych si¢ lub niepobudzonych. Badania przeprowadzone przez
M. Linari i in. [26] wykazaty, Ze sity bierne wynikaja z wewnetrznego oporu na rozcigganie tkanki
tacznej, znajdujacej sic w zespole migsniowo-sciegnistym. Doktadna dhugos$é, przy ktorej
wystepuje sita bierna, zalezy od konkretnego mig$nia, jednak zwykle przy pewnym poczatkowym
rozcigganiu, pozostaje ona proporcjonalna do sity, a nastepnie ro$nie wyktadniczo. Wykres funkc;i,
ilustrujacy zmiang sily biernej w stosunku do wydhluzania poza optymalng dlugo$¢ migsnia, zostat
pokazany na rysunku 1.6. Bierne naprezenie w migsniach zalezy od sprezystosci brzusca i $ciggien.
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Rys. 1.6. Wykres sita-diugosé dla wickna miesniowego [27]

Na rysunku 1.6 linia przerywana (passive) odwzorowuje wykres sity biernej przenoszonej
przez sprezyste struktury w mieéniu. Linia ciggla (active) przedstawia izometryczng sile ciagnaca
wytwarzang przez wtokno w wyniku aktywacji, przy czym sila ta jest zalezna od aktualnej dtugosci
migsnia. Przyjmuje si¢, ze efekty biernej i aktywnej sity migénia sumujg si¢ odwzorowujac
rzeczywistg charakterystyke migénia (total). Aktywne sity mig§niowe zwigzane sg z akcja skurczu
1 rozluzniania brzusca w wyniku kontroli motorycznej. Poprzez czynne odzialywania pomiedzy
aktyng i miozyna, dochodzi do skrocenia wtokien migsniowych, ktore wytwarzaja sit¢ ciagnaca,
mierzong w miejscach przyczepu migsnia. W wielu modelach mechanistycznych przyjmuje sig, ze
sila ta jest wytwarzana w tak zwanych ,.komponentach kurczliwych” migsni. Mieénie aktywnie
moga generowac wylgcznie sity rozciagajace (ciggnace). Rozciggnie migsnia jest aktem biernym,
to znaczy wynika wylgcznie z jego wlasciwosci sprezystych lub tez dziatania mig$ni
antagonistycznych. Tetanizowany miesien (rys. 1.6) moze osiggna¢ swoja maksymalng site F,",
kiedy witokna mig$niowe znajdujg si¢ w swojej optymalnej dlugosci. Zaktada sie rowniez,
ze rekrutacji ulegly wtedy wszystkich mozliwe wtokna migsniowe. Migsnie, w miar¢ swojego
skracania, rozwijajg coraz mniejszg site aktywna, a kiedy wilokna migéniowe osiagna okolice
potowy swojej dlugosci spoczynkowej 0.51,, nie moga juz wytwarza¢ zadnej sity rozciaggajacej
i nie moga si¢ dalej skraca¢. Wynika to bezposrednio z budowy sarkomeru, w ktorym zakres
zachodzenia na siebie filamentow jest ustalony. Aktywne rozluznianie mig$nia jest mozliwe
do okoto wartosci 1.5 [;.

Relacja sila-predkosé migsnia

Drugg, podstawowa cecha mieg$nia jest relacja sita-predko$¢. Miesnie pod wpltywem
zewngtrznej czy to wewnetrznej sity, wykazuja okreslong, nieliniowa reakcje w postaci zmiany
dlugosci. Jednak zmiany te nie sg natychmiastowe. Istotng cechg ciat lepkich jest wrazliwo$¢ nie
tyle na amplitud¢ zmian, co na tempO0 w jakim nastepuja. Dlatego okreslajgc wlasciwosci
mechaniczne mig¢s$ni, np. poziom napr¢zen w wyniku rozciagania, nalezy rowniez okresli¢ szybkos¢
dziatania sily odksztalcajacej. Zalezno$¢ ta zostata dobrze opisana przez Hilla [24].
W przeprowadzonych przez niego badaniach na migéniu krawieckim zaby (w tescie ,,quick
release”), Hill odkryt, ze na skutek elektrycznego pobudzenia, w mig$niu wytwarzane jest napigcie
miesniowe, ktore przektada si¢ na sile ciggnaca. Sita generowana przez miegsien zalezna jest jednak
od predkosci jego skracania po uwolnieniu. Otrzymana hiperboliczna zalezno$¢ obrazuje spadek
predkos$ci skracania wraz ze wzrostem sity mie$nia, jak przedstawiano na rysunku 1.7.
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Warto zaznaczy¢, ze mig$nie cztowieka roznig si¢ od miesni zaby pod wzgledem wielu
czynnikow, takich jak: sktad wtokien miesniowych, poziom pobudzenia i warunki skurczu. Mimo
to, fundamentalna podstawa sposobu dziatania mi¢$ni pozostaje taka sama. Ksztatt krzywej sita-
predkos¢ jest charakterystyczny dla kazdego mig$nia, jednak wnioski z przeprowadzonych badan
mozna dostosowac do specyfiki migéni cztowieka.

Z przeprowadzanego eksperymentu wynika, ze im wigksze obcigzanie mig$nia, tym
powolniejszy jest proces jego skracania. Na tej podstawie Hill zaproponowat empiryczne rownanie
dla krzywej sita-predkos¢, ktora podkresla hiperboliczng postaé danych. Interpretacja tego
réwnania przyjmuje postac:

(FM + a)(v + b) = const = (F}' + a)b (1.1)

gdzie, FM — sita mieénia, v — predko$¢ skracania, a, b, F}! — parametry stale wtasciwe dla danego
migénia. State w tej zaleznosci sa wyznaczona dla predkosci v = 0.

Roéwnanie Hilla (1.1) cieszy si¢ duzym uznaniem jako jedno z najczesciej stosowanych rownan
do opisania charakterystyk sita-predko$¢ migsnia. Wykresy sita-predkos¢ dla migsnia przedstawia
si¢ jednak dla calego zakresu pracy migsni, a wigc zarowno podczas rozciggania jak i skracania.
Przyjmujac, ze predko$¢ maksymalna skracania miesnia v,,,, jest rowna asymptocie poziomej —b,
a optymalna sita mie$nia Fg" jest réwna asymptocie pionowej —a, otrzymuje si¢ typowa dla
migsnia hiperbole prostokatng, ktorg zostata przedstawiona na rysunku 1.8. Uwzglednienie wktadu
pasywnego migsnia zwigzanego z rozcigganiem (na lewo od asymptoty —b) ukazuje catkowita
charakterystyke sita-predkos¢ typowa dla migsnia szkieletowego.
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Rys. 1.8. Wykres hiperbolicznej zaleznosci sita-predkos¢ dla skurczu miesnia [24]

Wprowadzone parametry a,b, F}! sa state tylko dla okre$lonej dtugosci poczatkowej,
temperatury czy tez warunkoéw pracy migsnia. Zmiana ktorejkolwiek z tych wielkosci ma istotny
wplyw na wyniki pomiaréw pozostatych parametrow (a, b, F}?). W literaturze tego zagadnienia
istniejg rowniez inne przyblizania krzywej sita-predkosc, w tym réwnania biorgce pod uwagg inne
warunki i parametry skurczu, np. prace autoréw W. P. Fenna i B. S. Marsha [28] czy J. M. Polissara
[29].

1.2.3. Charakterystyka Sciegna

Niezwykle istotng czesci uktadu migsniowo-Sciegnistego jest potacznie brzusca z mato
rozciggliwym $ciggnem. Sciegno to zlozona struktura skladajaca ze splecionych wiokien
kolagenowych polaczonych w peczki. Glowng rola Sciggna jest przeniesienie efektu skurczu
migénia na ko$¢ poprzez transmisje sit ciagnacych. Wysoka zawarto$¢ kolagenu, elastyny oraz
biatek strukturalnych we wtoknach odpowiada za niezwykla wytrzymato$¢ $ciggna oraz jego
wilasciwosci mechaniczne [30]. Nalezy zaznaczyé, ze znaczny udzial wody w przestrzeni
migdzykomorkowej oraz innych bialek niekolagenowych (np. proteoglikanéw) nadaje $ciegnu
lepkosprezyste i dynamiczne wlasciwosci. Wiasciwosci te, odzwierciedlone w krzywej rozciggania,
dzielg funkcje naprezenie-odksztalcenie na dwa obszary, jak zaprezentowano na rysunku 1.9.
Poczatkowy, nieliniowy obszar krzywej do wartosci okoto 2% odksztalcenia spowodowany jest
wlasciwosciami lepkosprezystymi $ciggna. Poczatkowe wydtuzenie przy niskim naprezeniu
wynika z rozciggania i rozkr¢cenia pgczkow kolagenowych, jednak ta zalezno$¢ jest silnie zalezna
od predkos$ci sity rozciggajacej. Cecha ta jest istotna w konteks$cie wykonywania ruchu, gdzie
sciggna przy niskich predkosciach odksztalcenia maja tendencj¢ do pochtaniania wigkszej ilosci
energii mechanicznej ale s3 mniej skuteczne w przenoszeniu obcigzen mechanicznych. Powyzej
okoto 2% odksztatcenia, funkcja przechodzi w charakter liniowy, w ktérym odksztalcenie ro$nie
proporcjonalnie do napr¢zenia.
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[27]

Na wykresie krzywej wyroznia si¢ dwa obszary charakterki $ciggna: obszar nieliniowy
wynikajacych z wlasciwosci lepkosprezystych $ciegna dla matych sit odksztatcanych, oraz zakres
liniowy charakterystyczny dla sit wyzszych od F; [31]. Catkowita podatno$¢ Sciggna na rozcigganie
jest nieznaczna i nie przekracza zwykle 4% [32].

1.2.4. Wlasnosci sprezyste kompleksu mig¢sniowo-$ciegnistego

Potaczenie lepkosprezystego migénia z nieliniowa charakterystyka sprgzysta §ciegna wptywa
na catoksztalt charakterystyki kompleksu migsien-sciggno. Dlatego cato$ciowe opisanie pracy tego
kompleksu jest generalnie trudnym zagadnieniem. Liczne badania w tej tematyce wykazuja duza
rozbiezno$¢ pomiarowg pomiedzy modutami sprezystosci (modutami Younga) mig¢$ni w zaleznos¢
od typu mig$nia, przedmiotu badania (wtokna migéniowe/ kompleks migsien-§ciegno), sposobu
pomiaru (in vitro/in vivo), techniki pomiaru (bezposrednie, posrednie) oraz warunkdw pomiaru
(suche, w ptynach). Wykonane przez autoréw [33] badania probek kompleksu mig$niowo-
Sciegnistego dla migéni: gastrocnemius medialis, gastrocnemius lateralis, soleus metoda
statycznego rozciggania rowniez wykazalo znaczne rozrzuty wartosci modutu sprezystosci. Dla
osiowego modulu Younga wymienionych mig$ni otrzymano wyniki: 210 4+ 96 MPa,
196 + 89 MPa, 199 + 113 MPa a dla poprzecznego modut: 0.4 + 0.6 MPa, 0.8 + 0.9 MPa
0.8+ 0.9 MPa. Nalezy zauwazy¢, Zze wystepuje znaczacy, Statystyczny rozrzut pomiardw.
Dla modutu sprgzysto$ci mierzonego w osi migénia niepewno$¢ pomiaru si¢ga nawet potowy
warto$ci zmierzonej. Podobne wartosci uzyskano w pracy [34], gdzie $redni modut osiowy zawiera
si¢ w przedziale: 71 — 275 MPa oraz 3 — 41 MPa dla modutu poprzecznego. Jak podkreslaja
autorzy, na duzy rozrzut wplywajg glownie problemy zwigzane z zachowaniem grubos$ci
I homogennosci probek niz sam rozrzut wlasnosci materialu. Odmiennie prezentuja si¢ badania
tkanki brzu$ca miesnia. W badanych in vivo metodg elastografii ultradzwiekowej wykonanych
przez J. Liu i in. [35], dokonano pomiaru modutu sztywnosci dziesi¢ciu wiokien migsniowych przy
réznych postawach cziowieka na bazie cyklu chodu. Przedstawione na rysunku 1.10
charakterystyki wskazuja, ze dla dziesigciu migéni tj. (vastus lateralis (VL), rectus femoris (RF),
vastus medialis (VM), sartorius (SAR), gracilis (GRA), biceps femoris (BF), semitendinosus
(SET), semimembranosus (SEM), gastrocnemius medialis (GM) i gastrocnemius lateralis (GL)
wartoSci modutéw Younga generalnie mieszcza si¢ w zakresie 7.39 kPa — 10.34 kPa [35].
Badanie przeprowadzono dla czterech quasi-statycznych pozycji w cyklu chodu: (a) kontakt
poczatkowy (0%), (b) uniesienie pigty (30%), (c) odepchniecie (60%) i (d) piszczel pionowo
(87%).
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Jednakze, dla specyficznych potozen nogi, wartosci modutu Younga np.: SAR, GM, GL, rosna
do 50 — 110 kPa. Zmiana sprezysci migsnia w takim wypadku moze wynika z jego biernego
rozciggania w specyficznej pozycji. Oznacza to, ze okre$lenie referencyjne warto$ci materiatowej

modulu Younga dla widkna migSniowego, czy catego migsnia mogg by¢ nieskuteczne.
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Rys. 1.10. Ogolny trend zmiany modutu Younga 10-ciu wybranych miesni dla czterech quasi-
statycznych postaw cztowieka [35]

Sciggna, podobnie jak migénie, rowniez wykazuja znaczne zréznicowanie charakterystyk
mechanicznych w zalezno$ci od warunkow testowych, gatunkoéw, z ktorych pochodza, wieku
i wielkosci preparatow [36]. Przyktadowo, izotropowy modut sprezystosci wigzadta rzepki
czlowieka zostal oszacowany na 660 + 266 MPa [37], podczas gdy modut sprezystosci $ciggna
mie$nia piszczelowego przedniego wynosi juz ok. 1200 MPa [38].

1.2.5. Model lepkosprezysty mie$nia

Pierwsze teoretyczne modele miesnia zaktadaly, ze stymulowany migsien moze by¢
traktowany jako ciato sprezyste z mozliwos$cia skracania i wydhuzania. Przy rozcigganiu, napigcie
sprezyny wzrasta, a praca wykonana przez rozcigganie jest w nim magazynowana jako energia
potencjalna. Po uwolnieniu i skrdceniu sprezyny, cze$¢ energii potencjalnej jest przeksztatcana na
prace, a pozostata cze$¢ jest tracona w postaci ciepta w wyniku tarcia w nieodwracalnych procesach
w tkance migsniowej. W takim wypadku, teoria ciata sprezystego, zaktada, ze maksymalne napigcie
stymulowanego migsnia zalezy tylko od jego dlugosci (rozciggnigcia badz skrocania). Jednak
model ten, nie zgadzal si¢ z wynikami doswiadczalnymi uzyskanymi przez Hilla [39]. Po pierwsze,
jego badania jasno wykazaty, ze sita w migsniach zalezy réwniez w duzej mierze od predkosci
skurczu.

27



Po drugie, ilos¢ wytwarzanego ciepta podczas wykonywania pracy migénia jest
nierownomierna, a mi¢sien oddaje wigcej ciepta podczas skurczu skracajacego niz podczas skurczu
izometrycznego (efekt Fenna) [40]. W 1924 H. S. Gasser i A.V. Hill [41] zaproponowali
rozwigzanie tego problemu zaktadajac, ze odksztalcenie spr¢zyste migénia jest ttumione przez
wewnetrzng lepko$¢. To znaczy, kazda zmiana ksztattu mie$nia wymaga pokonania pewnego oporu
wynikajgcego z szybszego lub wolniejszego poruszania si¢ wtokien migsniowych w polptynnym
srodowisku. Hill zaproponowal model migénia szkieletowego, ktory sktadat si¢ z dwdch
elementow: aktywnego komponentu kurczliwego o wlasciwosciach lepkiej cieczy, ktory skraca si¢
pod wplywem stymulacji oraz komponentu sprezystego, ktory reaguje na powstate odksztatcenie.

Zaproponowang przez Hilla koncepcje rozwingt F. E. Zajac w 1989 roku [42], ktory rozdzielit
sprezystos¢ migénia od sprezystosci $ciggna, ze wzgledu na nieporownywalne réznice w sposobie
gromadzenia i przechowywani energii mechanicznej w obu czgéciach. Zaproponowany model
migénia przedstawiono na rysunku 1.11. Na ponizszym schemacie brzusiec mig$nia tworzy
rownolegte potaczenie komponentu kurczliwego (ang. contractile element, CE) z nieliniowym
elementem biernym (ang. passive element, PE). Element kurczliwy odzwierciedla molekularny
mechanizm aktynowo-miozynowy komoérek migsniowych i odpowiada za generacje sity w funkcji
aktywacji mies$nia a(t), dtugoéci LM i predkosci skracania v™. Nieliniowy element bierny modeluje
bierne zachowanie i sprezyste wtasciwosci widokna migsniowego. Catos¢ potaczona jest szeregowo
z nieliniowym elementem sprezystym, ktory odzwierciedla krzywa sita-dtugo$¢ dla $ciggna.
Kat a, pomigdzy brzuscem migsnia a Sciggnem nazywany jest katem pierzastosci (ang. pennation
angle) [43]. Wprowadzenie do modelu kata pierzastosci wynika z faktu, ze wtokna migéniowe sa
zorientowane pod innym katem niz o$ §$ciegna. Generalnie uznaje si¢, ze wszystkie modele
mechaniczne migénia, dziatajagce na zasadzie potaczenia komponentu kurczliwego z réznymi
wariantami komponentow sprezystych, sa modelami typu Hilla (ang. Hill-type).

Tendon Muscle [

Rys. 1.11. Schemat mechanicznego modelu miesnia oparty na koncepcji Zajaca-Hilla [44]

Podstawowym problemem zastosowania modelu Zajaca-Hilla jest trudno$¢ w dopasowaniu
funkcji matematycznych do krzywych doswiadczalnych, ktére odwzorowuja nieliniowy charakter
pracy mie$nia. W kolejnych latach powstato wiele modeli probujgcych dopasowaé rownania do
modelu Hilla [44,45]. Modele te sa jednak trudne do poréwnania ze wzgledu na zrdéznicowane
podejscie do interpretacji modelu Hilla oraz rozne metody modelowania nieliniowych wiasciwosci
mechanicznych mig$nia i $ciggien.
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Szczegdlne rozwigzanie tego problemu zostato zaproponowane przez D. Thelena w 2003 roku
[46], ktorego wyniki znalazty zastosowanie w wielu programach dedykowanych biomechanicznym
obliczeniom numerycznym jak np. OpenSim. Przyjeta przez Thelena aktywacja mi¢sniowa a(t)
spetia nieliniowe rownanie rézniczkowe:

da u—a
dt 7,(a,u)

(1.2)

gdzie: T, — jest stalg czasowa wzrostu i zanikania sygnatu bioelektrycznego migsnia.
Charakterystyka mieénia dla cze$ci biernej wykresu sita-dtugo$¢ zostata opisana funkcja
wyktadnicza:

eKPE@M-1)/et" _ 4

FPE — 13
FPE = o (1.3)

kFE jest wyktadnikiem ksztattu krzywej, LM — jest

gdzie: FPE — jest znormalizowang sitg migénia,
normalng dhlugoscia widkna miesnia, &)/ dopowiada biernemu odksztalceniu migénia dla
maksymalnej sity izometryczne;j.

Na podstawie przeprowadzonych badan, Thelen zatozyt, Zze dla migsnia szkieletowego
wyktadnik kPE = 5, natomiast wspotczynnik ) jest zmienny w zaleznosci od wieku osoby
badanej. Relacja sita-dtugos¢ dla aktywnej charakterki migsnia zostata przedstawiona przez funkcje

wyktadnicza:
fi= e—(M-1)" 1y (1.4)

gdzie: f; — jest wspotczynnikiem relacji sita-dtugosé, y — jest wspotezynnikiem ksztattu, o przyjetej
przez Thelena warto$ci 0.45.
Relacje sita-dtugosc¢ dla $ciggna zostata przedstawiona jako funkcja wyktadnicza, rozdzielna
dla czesci nieliniowej €7 < gl i liniowej e > &f,, :
Foe
FT ={ekioe — 1
klin(gT - £Zoe) + Fg{)e; el > glrfroe

T,.T
(ektoe“: /Etoe — 1); el < EZoe (1.5)

gdzie: FT — jest znormalizowang sila mig$nia dla maksymalnej, izometrycznej sity migénia, £ —
jest odksztalceniem mieénia, &],, — warto$cig odksztatcenia, od ktorego zaczyna sie liniowe
zachowanie, K¢pe, kiin — sa wyktadnikami ksztattu krzywych dla odpowiednio cze$ci wyktadniczej
i liniowej, przy czym ky;,, = 3.

Thelen zaobserwowat, ze punkt stycznosci pomiedzy charakterystyka wyktadniczg i liniowg
Sciegna nastepuje przy sile FL, = 0.33 wartoéci znormalizowanej. Wiasnosci dynamiczne
kompleksu mie$niowo-$ciegnistego mozna opisa¢ w postaci zaleznosci sity miesnia FM od
predkoéci skracania V™ w postaci réwnania;

FM —af;
VM = (0.25 + 0.75a) V,,’{'axT (1.6)

gdzie: VX, — jest maksymalng predkosci skracania mig$nia.

Zaletg podejscia modelu Thelena jest bezposrednie powigzanie sity migsnia FM z jego
odksztalceniem €. W takim wypadku ksztalt wykresu relacji sita-dtugo$¢ zalezy od przyjetych
warto$ci wspolczynnikow ksztattu krzywych, ktore moga by¢ dowolnie dopasowywane do migséni
w przypadku indywidualnych badan. Warto$ci wspotczynnikow zaproponowane przez Thelena
byty opracowane na podstawie grupy badawczej liczacej 110 osob, uwzgledniajac glownie wiek
danej osoby.
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W pracy poréwnawczej pomiedzy réznymi modelami Hilla, autorzy [44] przede wszystkim
wskazali, ze model Thelena zawiera do$¢ parametréw, aby doktadnie dopasowa¢ krzywe relacji
oraz wykazuje si¢ wysoka efektywnoscia obliczeniowa.

Chociaz omoéwione modele i wlasciwosci migsni odgrywaja kluczowa rolg w kontekscie
analizy uktadu ruchu cztowieka, to nie sg one jedynym istotnym elementem tego systemu. Szkielet,
a w szczegblnosci kosci, cechuje szeregiem unikatowych cech, ktére warunkuja ich niezwykla
wytrzymatos$¢ i elastyczno$é. Dlatego tez opis budowy oraz mechanicznych wtasciwosci kosci jest
tematem nastepnego podrozdzialu, ktéry zamyka cze$¢ teoretyczng wprowadzenia do uktadu
mie$niowo-szkieletowego cztowieka.

1.3. Uklad kostny czlowieka

1.3.1. Budowa tkanki kostnej

Ko$¢ jest niezwykle ztozonym organem, ktory dzieki swojej budowie, pelni wiele istotnych
funkcji w organizmie. Podstawowymi jednostkami funkcjonalno-strukturalnymi kosci sg osteony —
laminarne uktady koncentrycznie zmineralizowanych blaszek kostnych. Osteony, nazywane
réwniez systemami Haversa, powstajg w wyniku pracy komoérek ko$ciotworczych — osteoblastow,
ktore poprzez produkcje kolagenu oraz glikoprotein sg gléwnym inicjatorem wzrostu kosci. Proces
formowania koS$ci rozpoczyna si¢ od syntezy przez osteoblasty kolagenu typu I, ktéry wydzielany
na zewnatrz ulega asocjacji i elongacji do witokien o $rednicy ok. 80 nm [47]. Przeplatajace si¢
wlokna tworzg matryce kolagenowa, ktéra, jak przedstawiono na rysunku 1.12, stanowi
rusztowanie dla formujacej si¢ mineralnej osnowy kosci. Ta zmineralizowana struktura,
przypominajaca spiralne stupy o $rednicy od okoto 100 — 400 um, grubosci blaszki 3 — 7 um
i dlugosci rzedu 1 — 2 c¢m, charakteryzuje bardzo wysoka wytrzymatosci mechaniczna [48].

COLLAGEN
FIBERS

CONCENTRIC APATITE
AN LAMELLA MINERAL CRYSTALS
(3-7 pm) (200-400 A LONG)

i -
Rys. 1.12. Szczegotowy proces formowania osteonu (po lewej) [47]. Obraz matrycy kolagenowej
na powierzchni kosci wykonany technikq skaningowej mikroskopii elektronowej (po prawej) [7]

Po zakonczeniu mineralizacji, mtode komorki kostne zaprzestaja syntezy zwigzkow kolagenu
i apatytu, przeksztalcajac si¢ w dojrzate komorki kostne - osteocyty. Te, pomimo zatopienia
w zmineralizowanej matrycy kostnej, utrzymuja intensywna komunikacj¢ z otoczeniem poprzez
liczne kanaliki kostne. Osteocyty odgrywaja kluczowa role w monitorowaniu obcigzen
mechanicznych natozonych na ko$¢, a takze w sygnalizowaniu potrzeby naprawy lub remodelingu
kosci innym komoérkom, takim jak osteoblasty i osteoklasty. Z czasem pierwotna ko$¢ zostaje
prawie catkowicie zastgpiona przez regularne uktady osteondw, przyjmujac ksztatt stupow, ktore
stanowig podstawe mineralnej struktury kosci.
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Pod wzgledem materialowym, ko$¢ moze by¢ traktowana jako niejednorodny nanokompozyt
zbudowany z fazy organicznej i nieorganicznej. Faza organiczna jest niezmineralizowana,
organiczng cze¢scig macierzy kostnej. To glownie w tej frakcji zwigzana jest woda, ktora stanowi
okoto 10 — 20% catkowitej masy kosci. Pozostalg sucha masg¢ fazy organicznej stanowig sktadniki
organelli komorkowych oraz elementy macierzy zewnatrzkomorkowej do ktorej nalezy: kolagen,
rozpuszczone bialka i glikoproteiny powstale w wyniku metabolizmu komorek kostnych.
Najwazniejszym sktadnikiem macierzy zewnatrzkomorkowej jest osteoid, ktory stanowi az 90%
masy frakcji organicznej. Tworzg je uwodnione wtdkna kolagenowe, ktore nadaja kos$ci sprezystosé
i elastycznosc¢. Pozostala czgé¢ stanowia komorki kostne, do ktorych nalezg osteoblasty, osteocyty,
osteoklasty oraz mezenchymalne komorki macierzyste [7].

Faza nieorganiczna, stanowigca 65— 70% masy calej kosci, sklada si¢ glownie
z nieorganicznych soli mineralnych, gdzie dominujacym sktadnikiem jest mikrokrystaliczny
hydroksyapatyt (Ca,0(P0,)¢(OH),; HAp). Faza nieorganiczna powstaje, jak wczesniej opisano,
w procesie mineralizacji krysztalow apatytu na matrycy kolagenowej. Mocno zmineralizowana
macierz kostna, wystgpujaca w postaci scementowanych osteonow, jest gtéwnie odpowiedzialna
za whasciwosci mechaniczne kosci, takie jak twardo$¢, odporno$¢ na zginanie i Sciskanie.
Wplyw substancji organicznych obecnych w porowatej czesSci kosci gabczastej jest zwykle
zaniedbywany, chociaz moze by¢ uwzgledniony, z wykorzystaniem dodatkowych zatozen np. teorii
porosprezystosci, W specyficznych zastosowaniach [49].

1.3.2. Rodzaje tkanki kosci

Na poziomie makroskopowym zespolone ze sobg osteony tworzg sztywne i mechanicznie
wytrzymate rusztowanie tkanki kostnej. Istniejg dwie glowne formy tkanki kostnej: kos¢ zbita,
nazywana rowniez koscig zwartg lub korowa oraz ko$¢ gabczasta okreSlana roéwniez jako
beleczkowa. Wystepowanie obu tych form w objetosci kosci wynika z przystosowania jej struktury
do przenoszenia obcigzen mechanicznych, przy jednoczesnej zdolnosci do zachowania funkcji
metabolicznej i krwiotworczej.

Kosé zbita

Ko$¢ zbita uformowana jest przez osteony i przystosowana do przenoszenia znacznych
obcigzen mechanicznych. Jej wysoce zmineralizowana i uporzadkowana struktura sprawia, ze ko$¢
charakteryzuje si¢ wysoka twardoscig 1 wytrzymatosciag mechaniczng, szczegodlnie wzdtuz osi
osteonow. Jednak ko$¢ zbita nie jest catkowicie litym materialem. Centralnie, wzdtuz osteonu
przebiegaja kanaty Haversa o $rednicy ok. 50 um. Natomiast poprzecznie lub ukosnie do osi
osteonow przebiegaja kanaty Volkmanna. Oba typy kanatow perforujg kos¢, a wystepujacy w nich
ptyn kostny oraz drobne naczynia wlosowate zapewnig transport jonoéw i sktadnikow odzywczych
do wnetrza kosci [47]. Dookota kanalow rozmieszczone sa jamki kostne wypetnione osteocytami,
od ktorych radialnie odchodza kanaliki kostne, przez ktore komorki, za pomoca drobnych
wypustek, komunikujg si¢ z otoczeniem. Na granicy osteonow znajduje si¢ linia cementowa, ktéra
jest uboga w Kkolagen, lecz silnie zasadochtonna i zmineralizowana. Najbardziej zewngtrzng
powierzchni¢ kosci stanowi okostna, w wigkszo$¢ gladka, silnie unaczyniona i unerwiona btona,
sktadajaca si¢ w wigkszo$ci ze sprezystych wiokien kolagenowych i fibroblastow. Szerokie obszary
przyczepu S$ciggien stanowig skupiska zagregowanego kolagenu, ktore wychodzac z kosci,
W sposob ciagly przechodza we wiokna migsniowe. Schemat opisanej struktury kosci zbitej
zilustrowano na rysunku 1.13, natomiast poréwnanie obrazu mikrotomograficznego kosci
gabczastej 1 zbitej przedstawiano na rysunku 1.14.
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Rys. 1.13. Budowa makroskopowa kosci zbitej [50]

Kosé ggbczasta

Przechodzaca do wnetrza kosci, tkanka zbita staje si¢ coraz bardziej porowata, a osteony
i blaszki kostne zaczynaja przybiera¢ ksztatt beleczek kostnych, potaczonych ze soba
i rozchodzacych sie w roznych kierunkach. Beleczki kostne stanowig konstrukcyjna podstawe kosci
gabczastej. Grubos¢ beleczek kostnych wacha si¢ zwykle pomigdzy 50 — 120 um i staja si¢ one
tym szersze, im blizej sg kosci zbitej [51]. Przejscie pomiedzy koscig zbitg oraz gabczastg jest
ptynne i czesto trudno jest okresli¢ bezposrednig granice pomiedzy obydwoma strukturami.
Obecnie za gléwny parametr odrdzniajacy obszar koS¢ gabczaste] od zbitej uwaza si¢ jej
porowato$¢. Pordwnanie struktury oraz porowatosci kosci gabczastej i zbitej przedstawiano na
rysunku 1.14.

na podstawie obrazéw mikrotomografii komputerowej

Kos¢ gabczasta, w przeciwienstwie do kosci zbitej, cechuje wysoki poziom ztozonosci
geometrycznej. W trakcie naszego zycia, struktura kosci ulega ciaglej przebudowie, a powstata
W ten sposob anizotropowa i niejednorodna struktura jest trudna do ilosciowego okreslania.
Dlatego do jej opisania wykorzystuje si¢ szereg parametréw mozliwych do scharakteryzowania
np. na postawie obrazéw rentgenowskich tkanki kostnej.
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1.3.3. Charakterystyka struktury beczkowatej

Kos¢ gabczasta charakteryzuje sie wysoka zmienno$cia, przez co na przestrzeni kilku
milimetrow moze dochodzi¢ do diametralnych zmian nie tylko w porowatosci ale rowniez
w wielkosci, ksztalcie 1 orientacji beleczek kostnych. Gtownym zadaniem mineralnego rusztowania
kostnego jest zrownowazenie zewnetrznych obcigzen mechanicznych dziatajacych na ko$¢ przy
jednoczesnym zapewnieniu miejsca dla komorek naszego ciata.

Do badania struktur kostnych wykorzystuje si¢ szereg technik opartych o rozne zjawiska
fizyczne. Do obserwacji kosci w skali makroskopowej wykorzystuje sie¢ zwykle techniki
mikroskopii optycznej (badania przekrojow probek kostnych) lub nieinwazyjne metody
radiograficzne takie jak: radiografia, densytometria czy rentgenowska tomografia komputerowa.
Obecnie, do najczesciej wykorzystywanych technik badania struktury kosci nalezy obrazowanie
oparte na promieniowaniu rentgenowskim. Ze wzgledu na wysoka absorpcje promieniowania przez
mineralng faze kosci, techniki te pozwalaja na doktadne oddzielnie mineralnych struktur kosci
od tkanek migkkich. Dodatkowo badania te sa szybkie, bezkontaktowe i niedestruktywne.
Na szczegolne zainteresowanie zastuguje technika rentgenowskiej mikrotomografii komputerowej
(ang. micro-computed tomography, uCT), ktora ze wzgledu na swoja wysoka rozdzielczos¢ (nawet
ponizej 1 um) oraz przestrzenne skanowanie, umozliwia szczegdtows oceng trojwymiarowej
struktury kosci [52].

Do potowy lat 60-tych badania kosci opieraly si¢ glownie na jakosciowej ocenie
histologicznych fragmentéw ko$ci lub ich radiograficznych przekrojéow [53]. Standaryzacja
parametrow opisujacych kos¢ byta przedmiotem wielu prac naukowych oraz komisji medycznych.
Pionierami w tej dziedzinie byli m.in. H.M Frost [54] oraz A.M. Parfitt [55], ktorzy potozyli
podwaliny pod opracowanie wskaznikow histomorfometrycznych dla dwuwymiarowych
przekrojow histologicznych kosci [56]. Jednak rozwoj przestrzennych metod obrazowych
umozliwil obserwacje¢ struktur kosci w trzech wymiarach oraz wprowadzenia szeregu parametrow,
ktore umozliwity kompleksowa charakteryzacje struktury kosci. Proby okreslania parametrow
struktury kosci z wykorzystaniem mikrotomografii zaproponowali miedzy innymi A. Odgaard [57],
R. Muller [58], W.J. Whitehouse [59] czy R.W. Goulet [60]. Zestawienie parametréw
morfometrycznych uzywanych do opisu struktury kosci w mikrotomografii przedstawiano w tabeli
1.4. W niniejszej pracy, okre§lone parametry morfometryczne, odnosza si¢ do zestawu cech
mierzalnych na obrazie uCT, ktore poza standardowym opisem morfologicznym bedg réwniez
okreslaty inne cechy struktury, takie jak potaczeniowos¢ beleczek kostnych Conn.D czy stopien
anizotropii DA. Opisane w tabeli 1.4. parametry maja szeroki zakres wykorzystania: od opisu
kierunku remodelingu kosci do projektowania kosciopodobnych struktur porowatych na potrzeby
implantologii. W niniejszej pracy, do opisania mechanicznych wtasnos$ci kosci w oparciu o zwiazki
konstytutywne, dokonano okreslenia lokalnych parametrow takich jak frakcja objetosciowa BV /TV
oraz stopien anizotropii DA, co zostanie szczegétowo opisane W rozdziale 4.3.
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Tabela 1.4. Zestawienie parametrow wykorzystywanych do opisu struktury kosci wykorzystywanych
w mikrotomografii. Opracowanie wiasne na podstawie [57] oraz [60]

Skrot Rozwinigcie (ang.) Objasnienie

BV bone volume objeto$é obszaru kosci [mm3]

TV total volume objetos¢ obszaru probki [mm3]

BS bone surface zrekonstruowana powierzchnia kosci [mm?]

BV/TV bone volume fraction udziat objetosciowy kosci/catej probki [%]

1-BVITV porosity porowatos¢ kosci [%]

BS/BV specific bone surface stosunek powierzchni do objetosci kosci [mm? /mm3]
BS/TV bone surface density stosunek powierzchni do objetosci probki [mm?/mm3]
Conn.D connectivity density gestosé potaczen [1/mm3]

DA degree of anisotropy stopien anizotropii [0, 1]

EF ellipsoid factor wspotczynnik ksztattu struktury [—1, 1]

SMI structure model index wspotczynnik ksztattu struktury (—oo, 4]

Th.N trabecular number $rednia liczba beleczek [mm™]

Th.Sp trabecular spacing lokalna grubos$¢ porow [mm]

Th.Th trabecular thickness lokalna grubosc¢ beleczek [mm]

Porowatosé i frakcja objetosciowa

Porowato$¢ kosci jest jednym z najwazniejszych parametréw morfometrycznych. Dotyczy ona
zarowno ko$ci zbitej jak i gabczastej. Wystepujaca na poziomie mikro porowato$¢ beleczek
kostnych wynika z istnienia jamek kostnych oraz przecinajacych ko$¢ kanatéw Haversa
i Volkmanna. Na poziomie mezo i makro porowatos¢ kosci odpowiada obszarowi wypetionemu
szpikiem kostnym, wystepujacym pomiedzy beleczkami kostnymi, jak rowniez kanatom, w ktorych
przebiegaja drobne naczynia krwiono$ne lub limfatyczne. Kazdy z opisanych typow porowatosci
w inny sposob wplywa na wiasnosci mechaniczne kosci [49]. Ze wzgledu na trudnosci
w obrazowaniu i pomiarze defektow macierzy kostnej w skali nano, wplyw tej porowato$ci
jest zwykle zaniedbywany w modelach i rownaniach opisujacych faze¢ mineralng kosci. Na rysunku
1.15. przedstawiano poréwnanie porowato$¢ kosci na poziomie mikro oraz mezo.
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Rys. 1.15. Poréwnanie porowatosci kosci w skali mikro (lewa) i mezo (prawa) na podstawie

obrazow uzyskanych z techniki mikrotomografii komputerowej

W literaturze poza porowatoscia czgsciej operuje si¢ pojeciem frakcji objetosciowej. Frakcja
objetosciowa kosci (BV /TV) zdefiniowana jest jako stosunek objeto$ci zmineralizowanej tkanki
kostnej (BV) do objetosci catkowitej badanego obszaru (TV). W takim wypadku porowatos¢
stanowi dopetienie do frakcji objetosciowej i jest czgsto oznaczana jako: 1 — BV /TV.
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Anizotropia strukturalna

Wiele materiatdow, zaro6wno biologicznych jak i syntetycznych, posiada anizotropi¢
strukturalna, ktora odnosi si¢ do zjawiska istnienia preferowanej orientacji elementow struktury
w danej objetosci. Proby ilosciowego okreslania zjawiska ukierunkowania struktury kostnej zostaty
po raz pierwszy podjete przez W. J. Whitehouse’a w 1974 roku [59], ktéry do opisu struktury
przestrzennej wprowadzil algorytm MIL (ang. Mean Intercept Length), bedacy narzedziem
pozwalajacym na opisanie poziomu anizotropii strukturalnej. Aby wyznaczy¢ warto$¢é parametru
MIL dla danego dwuwymiarowego obszaru, nalezy przeprowadzi¢ przez badany obraz seri¢
rownolegtych linii. Nastepnie wzdluz kazdej linii oblicza si¢ liczbg przecigé, czyli miejsc,
w ktorych nastepuje przejscie z fazy mineralnej do porow. Miarg MIL dla danego kata 6 jest
catkowita dtugo$¢ wszystkich linii probkujacych podzielona przez liczbg przeci¢¢ podczas zmiany
fazy, co odzwierciedla nastepujacy wzor:

L
MIL(6) = 0 (1.7)

gdzie: L - catkowita dlugos¢ wszystkich linii probkujacych, I - liczba przecigé struktury dla danego
kata orientacji 8, przy czym 0 < 6 < 180°.

Graficzna prezentacja metody MIL dla przypadku dwuwymiarowego zostata przedstawiona
na rysunku 1.16. Whitehouse wykazat, ze dla materiatdéw anizotropowych lub ortotropowych,
parametr MIL przedstawiony na wykresie biegunowym (ang. polar plot) mozna przyblizy¢ elipsa.

A B.

0 45 90 135 180
¢ (degrees)

Rys. 1.16. Idea pomiaru anizotropii metodg MIL: A. Wyznaczenie parametru MIL dla struktury
beleczkowej kosci, B. wykres liczby przecie¢ w funkcji kgta, C. dopasowana elipsy na wykresie
biegunowym [61]

Podstawowa wadg metody MIL jest trudno$¢ w analizie obiektow (beleczek kostnych)
0 bardzo malej liczebnosci na obrazie lub o matej objetosci (ze wzgledu na problem rasteryzacjil).
Rozwiniecie koncepcji pomiaru anizotropii struktury dla trzech wymiaréw zaproponowali T.P.
Harrigan i R.W. Mann w 1984 [62], ktrzy wykorzystali parametr MIL do utworzenia tensora
drugiego rzedu, zwanego tensorem struktury H (ang. fabric tensor). W przypadku kosci, tensor
struktury H moze by¢ rozumiany jako stereologiczna miara kierunkowej dystrybucji masy kosci.
Do obliczenia tensora struktury obecnie czeSciej wykorzystuje si¢ podejscie iteracyjne, w ktorym
zamiast pojedynczego pomiaru, dokonuje si¢ analizy wielu mniejszych obszaréw w umieszczonych
w losowo pozycjach. Dla przypadku tréjwymiarowego, do chmury punktéw wykresu biegunowego

! Rasteryzacja — odzwierciedlenie ksztattu obiektu dysponujac skonczong rozdzielczo$cia.
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dopasowywana jest elipsoida, ktorej dugosci potosi opisuje zestaw wartosci whasnych hy, hy, hs.
Przyktad dopasowania elipsoidy do chmury punktéw oraz metodyke okreslania osi glownych
przedstawiano na rysunku 1.17.

Rys. 1.17. Dopasowanie elipsoidy do chmury punktow dla przykladowej struktury kosci (po lewej)
oraz ilustracja okreslajgca kierunek osi gtownych dla dopasowanej elipsoidy (po prawej)

Na bazie powstatlego tensora H mozna obliczy¢é ogo6lny poziom stopnia anizotropii
(ang. Degree of Anisotropy, DA), opisanego w nast¢pujacy sposob:

min,
DA=1-

ax (1.8)

gdzie: min, jest dtugosciag najkrotszej osi, a max, dtugoscia najdtuzsze;j osi.

Stopien anizotropii DA okre$la jak mocno ukierunkowana jest badana struktura. Dla struktury
izotropowej przyjmuje ona wartos¢ 0, natomiast dla materialu zawierajacego elementy
zorientowane wylgczenie w jednym kierunku (min, = 0) warto$¢ 1. Sktadowe tensora struktury
H moga zosta¢C wykorzystane do okre§lania zwigzkéw konstytutywnych dla materiatow
orto- i anizotropowych, co zostanie omoéwione szerzej w podrozdziale 1.3.5.

1.3.4. Sprezyste rownanie konstytutywne

Kos¢ mozna potraktowaé jako material quasi-sprezysty, w ktorym stan odksztalcenia jest
liniowo zwigzany ze stanem napr¢zenia [63]. Relacje pomigdzy odksztatceniami i nieprezeniami
wystepujacymi w materiatach opisujg tzw. zwiazki konstytutywne. Zwiazki konstytutywne
okreslaja zaleznoéci pomiedzy tensorem drugiego rzedu napr¢zen o a miarami odksztatcenia np.
tensorem drugiego rzedu odksztatcenia € (w przypadku matych odksztatcen). Dla materiatow
liniowo sprezystych zwigzkiem konstytutywnym jest prawo Hooke’a, w ktorym relacja pomigdzy
odksztalceniem i napr¢zeniem materialu opisana jest przez tensory czwartego rzedu C i S.
Tensor C nazywamy tensorem sztywnosci sprezystej (od ang. stiffness), zas tensor § nazywamy
tensorem podatnosci sprezystej (ang. compliance). Uogodlnione prawo Hooke’a opisuje
tréjwymiarowy przypadek ogdlny, gdy analizowane sg wszystkie sktadowe tensora naprezen
i odksztalcen. Relacje pomiedzy tensorami mozna zapisa¢ w postaci:

0ij = Cijri€r (1.9)
&kt = Siji0ij (1.10)

gdzie: Cyji; — sktadowe tensora sztywnosci sprezystej, S;ji; — skladowe tensora podatnosci
sprezyste;.
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Ze wzgledu na symetrie tensorow @ i g, czgsto uzywa sie zredukowanej notacji zapisu, ktora
opiera si¢ na uproszczonym zapisie zaleznych od siebie sktadowych. Pomimo popularnosci notacji
Voigta, w pracy wykorzystano notacje srodowiska Abaqus, gdzie wykorzystuje si¢ nastgpujace
oznaczanie:

g = 0;, 0ij = Oipjy1 gAY i +] (1.11)

Na podstawie tego zapisu, dla sktadowych tensora naprezef o;; przyjmuje sig:

011 = 01 012 =021 = 014241 = Oy
022 = 02 013 = 031 = 014341 = O (1.12)
033 = 03 023 = 033 = 0 243+1 — O¢

Dzigki zastosowaniu powyzszego oznaczenia, mozliwe jest rowniez uproszczenie zapisu tensora
naprezen o;; do wektora kolumnowego:

011 012 013 01 04 Og 0
0jj = 021 022 0O23| = (04 02 Og| = (1.13)
031 032 033 05 Og O3

Dla tensora odksztatcenia ¢;; zachodzi analogiczna sytuacja, jednak przy skladowych $cinajacych

uzywa si¢ wspotczynnikow 2:

&1

: |

€11 €12 €13 |[5§|
&j = €21 €22 23| = 26, (1.14)

€31 €32 €33 265

2&g

Podobne uproszczenie mozna zastosowa¢ dla sktadowych tensora Cjj;, Ktory przeksztalca
si¢ w macierz kwadratowg 6x6 o sktadowych C,,;,:

Cijkl = Cmn (1.15)
Poniewaz macierz C,,, jest symetryczna, posiada ona 21 sktadowych niezaleznych. Dla materialow
0 symetrii ortotropowej wystepuje 9 niezaleznych statych sprezystosci wstepujacych w macierzy
podatnosci i sztywno$ci i przyjmuje ona postaé [64]:
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i _Vyx Vax 0 0

E, E, E

Vxy 1 Vzy

- — -2 0 0 0

E, E E,

V. V. 1

[S1=[c1*=| ™ Y Cy (1.16)
0 0 0 — 0 0
Gyz
0 0 0 0 ! 0
GZ.X'

0 0 0 0 0 !

ny_

gdzie: E; - modut Younga wzdhuz osi i, G;; - modut $cinania w kierunku j na ptaszczyznie, ktorej
normalna biegnie w kierunku i, v;j- jest wspotczynnikiem Poissona odnoszacym si¢ do
odksztatcenia w kierunku j dla obcigzenia przytozonego w kierunku i.

Wynikajace z whasnoéci materiatu symetrie w macierzy podatnosci sprezystej prowadza do
wystepowania nastepujacych zwigzkOw:
Yyx _Vay  Vax _Vaz  Vyz _Vay

) - ) 117
E, E, E, E, E, E, (1.17)

Szczego6lnym przypadkiem materiatu ortotropowego jest materiat izotropowy. Wihasnosci sprezyste
materiatu izotropowego sg niezaleznie od kierunku w jakim sg mierzone. Dla materiatu
izotopowego macierz podatno$ci przyjmuje wtedy postaé:

1 v v 0 0 0
E E E
v 1 v 0 0 0
E E E
v v 1 0 0 0
[s1=[c1*=| & F EF (1.18)
0 0 0 = 0 0
G
0 0 0 O ! 0
G
0 0 0 0 O !
i G
gdzie modut Kirchhoffa (modut §cinania) mozna obliczy¢ ze wzoru:
G = £ 1.19
21 +v) (1.19)

W niniejszej pracy opisane zwiazki zostang wykorzystane do okre$lania sprezystych wlasnosci
materiatu kostnego opisanego bardziej szczegétowo w rozdziale 3 i rozdziale 4.
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1.3.5. Aproksymacja tensora sprezystosci modelem Zysseta-Curniera

Pierwsza prob¢ powigzania wilasciwosci morfologicznych kosci z ich wlasnoSciami
mechanicznymi zaproponowat S.C. Cowin [65], ktory dokonat powigzania tensora drugiego rzedu
struktury (ang. fabric tensor) z tensorami czwartego rzgdu sztywnosci C i podatnosci sprezystej S.
Celem jego pracy byto potwierdzenie, ze istnicje zwigzek pomigdzy whasciwosciami
morfologicznymi okreslonymi stereologicznie a anizotropowymi wiasciwosciami sprezystymi
kosci gabczastej. Pomimo opisania matematycznej relacji pomigdzy tensorami, Cowin nie
zaproponowat praktycznej implementacji swojego podejscia. Alternatywny model teoretyczny
wykorzystujacy tensor struktury rozwingli P.K. Zysset i A. Curnier w 1995 roku [66]. Model ten,
nazwany modelem Zysseta-Curniera, opiera si¢ na pigciu statych powigzanych z tensorem struktury
oraz parametrami materialowymi macierzy kostnej. W podejéciu tym anizotropi¢ struktury opisuje
si¢ za pomocg elipsoidy z dtugoSciami osi okreSlonymi przez wektory wiasne hq, h,, hs (ang.
eigenvectors) tensora struktury H [62]. Tym samym kierunek okreslajacy najwieksza anizotropig
strukturalng jest zgodny z kierunkiem orientacji wektora wtasnego hy, gdy spetnione jest zatozenie:
hy < h, < hs. Nabazie tensora struktury H okresla si¢ powigzang z nim wielko$¢ wyrazong przez
tensor mikrostruktury M z warto$ciami wiasnymi y; (ang. eigenvalues), ktore taczy zalezno$¢:

M= H°5 (1.20)

spetniajac warunek dla warto$ci wlasnych y; , takimi ze: y; = h; 0-5 zatem uy > pp > ys.
Wynikiem powigzania wlasno$ci geometrycznych tensora M jest rowniez fakt, ze osi

okreslajacej kierunek najwickszej anizotropii odpowiada najwigksza warto$¢ wlasna p, tensora

struktury M oraz najdtuzsza poto$ elipsoidy. W praktyce wartosci whasne tensora M normalizuje

si¢ uzywajac wartosci $redniej g = Tr(M)/3.

Znormalizowane warto$ci wtasne m; sg rowne:

m; = (1.22)

=I|E

i spetniajg warunek: m; +m,+ms = 3 [67].
Ortotropowy model Zysseta-Curniera, oparty na dodatnio okreslonym tensorze mikrostruktury
M zdefiniowany jest na bazie nastepujacych relacji:

E; = E,pk(m;*)t, VE—; = f—zpk(mimj)l . G = Gopk(mimj)l (1.22)
gdzie:
Ei, vij, Gij sa poszukiwanymi lokalnymi statymi materiatowymi,
Ey, vy, Gy sg wlasciwo$ciami materialowymi macierzy kostnej (beleczek kostnych),
p =BV /TV  jest znormalizowang gestosciag kosci utozsamiang z frakcjg objetosciowa,
m; sa znormalizowanymi warto$ciami wtasnymi tensora mikrostruktury M
Z pomiaru anizotropii,
k, 1 sa hieznanymi wyktadnikami odpowiednio dla gestosci i anizotropii.

Anizotropia kosci opisana jest w postaci znormalizowanych wartos$ci wtasnych my, m, i ms
tensora mikrostruktury M. Wartosci te mozna wyznaczy¢ dokonujac pomiaru ukierunkowania
struktury kostnej np. metodag MIL. Latwo zauwazy¢, ze z relacji (1.22) da si¢ efektywnie uzyskac
model izotropowy, gdy m; = 1 lub M;; = §;;. W takim wypadku model sprowadza si¢ do rownania
E; = E,pk, gdzie model jest okreslony jedynie parametrem frakcji objetosciowej BV /TV i statym
wspodtczynnikiem Poisson’a v = v,. Ze wzorow (1.22) wynika, ze tensor sprgzystosci jest opisany
przez 9 parametrow (Ey, vy, Go, p, My, My, Mg, k, 1) z ktérych parametry m,, m,, ms uzyskuje sie
poprzez analiz¢ pomiaréw anizotropii kosci.
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Znormalizowana gestosci kosci p moze zosta¢ obliczona na podstawie obrazu struktury kosci
jako frakcja objetosciowa BV /TV. Wlasnosci macierzy kostnej beleczek (Ey, vy, Gy) Wyznacza
si¢ metoda iteracyjng regresji liniowej. W metodzie tej zaktada si¢ pewne wartosci poczatkowe
dla whasnosci beleczek, a nastgpnie oblicza si¢ wlasno$ci badanej struktury kostnej (np. zmierzonej
w mikrotomografii komputerowej) a nast¢pnie porownuje si¢ otrzymane wilasnosci struktury
Z wartosciami zmierzonymi do§wiadczalnie dla tej samej struktury. W funkcji otrzymanej réznicy
modyfikuje si¢ wlasnosci beleczek i ponownie oblicza wilasnosci struktury. Proces powtarza
si¢ do momentu najlepszego uzgodnienia wtasnos$ci wyliczonych dla struktury z wilasnosciami
zmierzonymi. Szczegdtowy opis wyznaczania wspotczynnikow rownania opisano w pracy [68].
Przyjmuje sie¢, ze whasnos$ci beleczek odpowiadajace najlepszemu dopasowaniu odpowiadajg (Ey,
Vo, Go) [69]. Uzyskane wyniki w postaci wielu zestawow nastgpujacych wartosci: Ej, Gy vij, p, m;
wykorzystuje sie jako dane wej$ciowe do problemu optymalizacji w celu wyznaczanie parametrow
k i I na podstawie danych do$§wiadczalnych uzyskanych dla kosci o r6znych warto$ciach BV /TV.
Warto podkresli¢, iz rownanie 1.22 opisuje wartosci modutdéw Younga w ukladzie opisanym przez
wektory wilasne hq,h,, h; w ktérym macierz sprezystosci podatnosci sprezystej ma symetri¢
ortotropowa. W przypadku konieczno$ci wykonania obliczen w innym ukladzie odniesienia
konieczne jest dokonanie jej odpowiedniej transformaciji.

Korelacja pomiedzy gestoscig a wiasciwoSciami sprezystymi kosci

Wykorzystana w modelu Zysseta-Curniera metoda regresji wymaga przyjecia wstepnego
zatozenia dotyczgcego wilasnosSci sprezystych macierzy kostnej E,, vy, G, Z ktorej zbudowana
jest kos¢ zbita jak i beleczki kostne. Podstawowym problem w okresleniu wlasnosci kosci zbitej
jest wyznaczanie gesto$ci wlasciwej matrycy mineralnej kosci. Ze wzgledu na wystepowanie
licznych poréw wypelnionych fazg organiczna, w wigkszo$ci prac przytacza si¢ gestos¢ pozorng
kosci pgpp (ang. apparent density), ktora okreslana jest przez stosunek catkowitej masy tkanki
wilgotnej do catkowitej objetosci probki. W niektdrych opracowaniach wykorzystuje sie pojecie
gestosci popiotu p,¢p, (ang. ash density), gdzie dokonuje si¢ pomiaru masy wypalonego materiatu
(popiotu) w stosunku catkowitej objetosci probki. Wedtug licznych prac gestosc istoty gabczastej
waha sie od 0.9 do 1.2 g/cm3 natomiast istoty zbitej od 1.74 do 2.0 g/cm3 [70]. Jednak nawet
kos¢ zbita nie jest idealnie lita macierza kostng. Na podstawie badan przeprowadzonych przez
P. Ziouposa, za hipotetyczna granice gestosci macierzy kostnej mozna przyja¢ wartosé 2.2 g/cm3
[71].

Na obrazach radiograficznych do opisania gestosci kosci wykorzystuje si¢ gestosc
radiologiczna p,.q (ang. radiological density), ktora jest powiazana ze skala Hounsfielda.
W takim wypadku gestos¢ kosci okreslana jest na podstawie jej absorbancji 1 kalibracji urzadzenia.
Przyjmujac okreslong granice gestosci kosci, mozna wyznaczy¢ jej objgtos¢ na obrazie
radiograficznym, ktora sprowadza si¢ obliczenia frakcji objgtosciowe;.

Dos$wiadczalnie wyznaczone wartosci modutu Younga dla koSci gabczastej i kosci zbitej
obejmuja szeroki zakres wartosci. Generalnie dla kosci gabczastej odnotowuje si¢ wartosci
z przedziatlu 1.3 — 18 GPa, za$ dla ko$ci zbitej 12 — 26 GPa [72]. Jednak trudnoS$ci
w prawidtowym zdefiniowaniu wlasciwosci mechanicznych poszczegdlnych beleczek sa duze
i prowadzg do zréznicowanych wynikow. W tabeli 1.5 zestawiono wartosci statych sprezystych dla
r6znych podejs¢ eksperymentalnych.
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Tabela 1.5. Wartosci modutow sprezystosci kosci na podstawie badan [713-76]

Frédlo Reilly i Burstein Yoon i Katz Knets i Ashman i in.
(1975) (1976) Malmeisters (1977) (1984)
Badana ko$¢ udowa udowa piszczelowa piszczelowa
Symetria poprzecznie poprzecznie ortotropowa ortotropowa
izotropowa izotropowa
Metoda maszyna metoda maszyna metoda
pomiaru wytrzymato$ciowa | ultradzwickowa wytrzymato$ciowa ultradzwigkowa
Modut Younga | E; = E, =115 E,=E, =188 E; =691 E; =120
[GPa] E; =170 E; =274 E, =851 E, =134
E; =184 E; =20.0
Modut G3, =G5, =33 G3, =G5, =871 G3, =3.56 G3, =5.61
Kirchhoffa G, =36 Gy, =717 G,3 =491 G,3 =6.23
[GPa] G, =241 Gy, =4.53
Wspotczynnik | vy53 = v,5 =0.31 Vi3 = V,3 =0.193 | v;53=0.12 V33 =0.222
Poissona [-] Vg = V3, = 0.46 V31 = V3, =0.281 | v,3=0.14 v,3 =0.235
V1, =V, =0.58 Vip =Vy =0.312 | v3, =0.32 vy, =0.371
v3, =0.31 v3, = 0.350
vy, =0.49 v, =0.376
vy, = 0.62 vy, =0.422

Czestym podejsciem w probie ujednolicenia wynikow prac jest powigzanie zmierzonych
modulow sprezystosci z gestoscia pozorng tkanki kostnej. Przedstawione na rysunku 1.18
zestawienie wynikow prac dokonane przez B. Helgason i in. [77], ktére wskazuja na powazny

rozrzut wynikdw pomiaru.

20 T T T T T T T
-8~ Carter and Hayes 1977
=©~ Lotz et al. 1990
18 |- | =% Snyder and Schneider 1991
=% Lotz et al. 1991
=#- Hodgskinson and Currey 1992
16 =%~ Linde et al. 1992

=+ Anderson et al. 1992

=& Dalstra ct al. 1993

—— Keller 1994 - Spine

14 |- | -4 Keller 1994 - Femur

-%- Kcyak et al. 1994

=& Goulet et al. 1994

—4 Keaveny et al. 1997

=b— Liand Aspden 1997

= Ouyang etal. 1997

=~ Kopperdahl et al, 1998

=~ Ciarelli et al, 2000

—=— Morgan et al. 2003 - Vertebra

==~ Morgan et al. 2003 - Prox. ubia
=&~ Morgan et al. 2003 - Greater troch.
=8- Morgan et al. 2003 - Femoral neck
== Kancko et al. 2004
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Rys. 1.18. Zestawienie wynikow pomiaru modutu Younga W funkcji gestosci kosci na podstawie

wynikow réznych prac [T7]
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Przedstawiony rozrzut wynikdw moze by¢ skutkiem zastosowania réznego rodzaju metod
pomiarowych czy tez badania r6znego rodzaju kosci 0 odmiennej aktywnos$¢ metabolicznej. Nawet
pomimo zastosowania ujednoliconych metod pomiarowych oraz wyboru prébek z tych samych
obszarow kosci uzyskuje si¢ niejednoznaczne wyniki relacji pomigdzy gestoscig a wytrzymatoscia
kosci. W przekrojowych badaniach prowadzonych przez D.T. Reilly’ego (prawie 200 probek kosci
udowej czltowieka) $rednia warto§¢ modutu E dla tkanki zbitej kosci udowej byta rowna

17.1 + 3.15 GPa [63].

Ostatnie badania nad wlasciwo$ciami materialowymi macierzy kostnej sugeruja, ze oprocz
samej gestosci kosci, na jej sztywnos¢ wpltywaja rowniez inne czynniki. W badaniach dotyczacych
wplywu parametrow morfologicznych na sztywnos$¢ kosci [78] oszacowano, ze najwigkszy wktad
w ostateczng wytrzymatos¢ kosci maja: frakcja objgtosciowa (~87%), anizotropia strukturalna
(~10%), natomiast pozostale parametry morfologiczne maja okoto 3% wpltywu. Numeryczne
symulacje przeprowadzone przez Wronskiego i in. [79] na koSciach krowy wykazaty,
ze uwzglednienie anizotropii strukturalnej w obliczeniach ma istotny wplyw na jakos¢
odwzorowania stanu naprezen i odksztatcen wewnatrz kosci.

1.3.6. Budowa kos$ci udowej czlowieka

Kos$¢ udowa, potozona pomiedzy stawem biodrowym a kolanowym, pelni kluczowa role
w tancuchu kinetycznym konczyny dolnej. Jest uznawana za jedna z najbardziej wytrzymatych
ko$ci w organizmie cztowieka, z podstawowym zadaniem utrzymywania ci¢zaru ciata zarowno
podczas stania, jak 1 podczas réznych aktywnosci ruchowych. Makroskopowo, kos¢ udowa mozna
podzieli¢ na trzy obszary: centralnie potozony trzon kosci oraz dwie nasady: blizsza/proksymalna
i dalsza/dystalng. Anatomiczng budowe kosci udowej prezentuje schemat na rysunku 1.19.
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Rys. 1.19. Makroskopowa budowa kosci udowej — powierzchnia przednia i tylna. Opracowanie
wiasne na podstawie [80]
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Najwyzej potozona jest gtowa kosci, ktora poprzez szyjke kosci udowej taczy si¢ z trzonem.
Glowa kosci udowej ma kulisty ksztalt a jej gorna cze$¢ pokryta jest chrzastka szklista, z wyjatkiem
zaglebiania nazywanego dotkiem gltowy, do ktorego przyczepia si¢ wigzadto gtowy kosci udowe;.

Glowa kosci kieruje si¢ przysrodkowo, zaglebiajac si¢ w panewce kosci miednicznej
wspottworzy staw biodrowy. Szyjka kosci udowej taczy glowe kosci z trzonem pod katem okoto
135°, jednak indywidulanie warto$¢ ta waha si¢ pomigdzy 110° a 150° [81] W miejscu potaczenia
szyjki z trzonem znajduja si¢ dwie wyniostosci: bocznie od glowy znajduje si¢ kregtarz wigkszy
a ponizej i przysrodkowo kretarz mniejszy. Oba kretarze stanowia miejsce przyczepu licznych
miesni. Pogrubiona, przysrodkowa czgs¢ szyjki kosci udowej nazywana jest tukiem Adamsa.
Nasada blizsza zweza si¢ dystalnie i przechodzi w trzon kosci. Trzon kosci udowej ma ksztatt rury,
z czego zewngtrzna czeS¢ zbudowana jest z wyjatkowo gestej tkanki zbitej, natomiast wewnatrz
znajduje si¢ jama szpikowa wypetniona szpikiem kostnym. Trzon mimo swojej niewielkiej masy,
wykazuje bardzo wysoka wytrzymato$¢ oraz umozliwia przenoszenie znacznych obcigzen
pomiedzy stawami. W czeéci dystalnej, trzon przechodni w nasade dolng. Najdalsza powierzchnia
nasady jest mocno zgrubiata oraz posiada dwa kiykcie: przysrodkowy i boczny tworzace
powierzchni¢ stawu kolanowego.

Nasada blizsza kosci udowej zastuguje na szczeg6lna uwage ze wzgledu na swoja wyjatkowa
mikroarchitekture wewngtrzna. W jej obszarze wyrozniamy pie¢ gtownych grup beleczkowania:

1. Pierwotng kompresyjna (ang. principal compressive group),

2. Pierwotna rozciagajaca (ang. principal tensile group),

3. Wtorng kompresyjng (ang. secondary compressive group),

4. Wtérng rozciagajaca (ang. secondary tensile group),

5. Beleczkowanie krgtarza wigkszego (ang. greater trochanteric trabeculae).

W wicgkszosci opracowan, uklady te opisuje si¢ w przekroju czolowym kosci udowej,
jak pokazano na rysunku 1.20.A. Charakterystyczne uktady beleczkowania, cho¢ dobrze widoczne
w technikach np. radiograficznych (rys. 1.20.B), posiadajg nicostre granice wystgpowania,
€O czesto utrudnia ich szczegdtowy analize.

principal

A compressive

: group (1)
greater

trochanteric

secondary
compressive
group(3)

secondary
tensile
group

(4)

Rys. 1.20. Struktura beleczkowa nasady blizszej: A. Schemat ukierunkowania pieciu gtownych grup
beleczkowania [82], B. Mikrotomografia glowy kosci udowej
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Wystepowanie opisanych grup wynika z adaptacji struktury kostnej do lokalnego stanu
napre¢zenia. Nierownomierne obcigzenie nasady blizszej wynika glownie z dwoch czynnikow: masy
ciata oraz sit migSniowych. Masa ciata stanowi stale obcigzenie dla kosci udowej, w postaci
pionowe;j sity $ciskajacej. Z kolei mig$nie wywierajg znaczne sily ciggnace w miejscach przyczepu,
a kierunek tych sil zalezy od aktualnej pozycji konczyny dolnej. Wiele silnych mie$ni, takich jak
gluteus maximus czy psoas major, ma swoje przyczepy w obszarze wyniosto$ci kosci, ktore
stanowig dodatkowe miejsca umocnienia struktury kostne;j.

Najwickszemu obcigzeniu podlega pierwotna grupa kompresyjna (1), przebiegajaca
od powierzchni stawu biodrowego, przez srodek glowy kosci az do tuku Adamsa. Grupa ta przenosi
glowne obcigzenia $ciskajace, wynikajace z masy tutowia, na trzon kosci. Pierwotna grupa
rozciggajaca (2) przecina grupe (1) w centralnej cze$ci glowy kosci i1 rozciaga
si¢ az do kontrlateralnej czesci trzonu. Poniewaz glowa kosci wysunigta jest poza lini¢ trzonu kosci,
obcigzenie glowy powoduje jej zginanie, co prowadzi do Sciskania po jednej stronie i rozciggania
po drugiej. Krytycznym obszarem jest szyjka kosci udowej, ktora ulega jednoczesnemu rozcigganiu
i $cinaniu. Wtorna grupa kompresyjna (3) oraz wtorna grupa rozciagajaca (4) krzyzuja si¢
w dystalnej czgs$ci nasady blizszej. Przenosza one obcigzenia z nasady blizszej na zewnetrzng czes$é
trzonu kosci, rozwidlajac sie ponad jama szpikowa. Srodkowy obszar kosci, otoczony przez $ciezki
(1), (2) i (3), charakteryzujacy si¢ lokalna, niska gesto$cig mineralng, nazywany jest trojkatem
Warda (W). Widoczna na radiogramie jasna linia przechodzaca w poprzek glowy kosci udowej
nazywana jest liniag nasadowa (tac. linea epiphysialis). Jest to pozostatos¢ po warstwie chrzestnej,
wystepujaca podczas rozwoju kosci dziecka. W pewnym momencie w okresie dojrzewania, ptyta
koncowa zostaje zastgpiona przez kos¢ i przestaje rosnac.

Dziatajace na ko$¢ sity $ciskajace i rozciagajace prowadza do powolnego procesu przebudowy,
kosci. W procesie tym, pewne struktury w kosci ulegaja resorpcji lub nadbudowie dostosowujac
Swoja orientacje do kierunku dziatania sit gltownych. W ten sposob mikroarchitektura beleczkowa
kos$ci ulega ciggtej zmianie, adaptujac si¢ do nowych kierunkoéw i stanéw obcigzenia.
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Rozdzial 2. Podstawy i zalozenia modelu mi¢Sniowo-
szkieletowego

2.1. Opis oprogramowania OpenSim

2.1.1. Charakterystyka OpenSim

Jednym z ogoélnodostepnych projektéw dedykowanych analizie inzynierskiej i projektowaniu
biomechanicznych  modeli  uktadu mig$niowo-szkieletowego czlowieka 1  zwierzat
jest oprogramowanie OpenSim?, Jego gtéwna cechg jest mozliwos$¢ przeprowadzania symulacji
kinematycznych i dynamicznych uktadéw biomechanicznych, ktore trudno byloby analizowaé
eksperymentalnie. ~ Wykorzystujac metody numeryczne mozliwe jest — odtworzenie
skomplikowanych schematow ruchu bazujac na prostych pomiarach sil i przemieszczen.
Na podstawie dostepnych modeli uktadu mig$niowo-szkieletowego oraz zapisu ruchu mozliwe
jest przeprowadzanie symulacji kinematycznej jak i dynamicznej (z warunkami obcigzenia).
Dodatkowo OpenSim moze przewidywac nowe ruchy, na podstawie modeli kontroli motorycznej
lub z wykorzystaniem kinematyki prostej, a takze by¢ wykorzystany do przewidywania zakresow
ruchu po operacji lub w wyniku specyficznego obcigzenia bez przeprowadzania jakichkolwiek
eksperymentow. Dziatanie i obliczenia OpenSim sg oparte na silniku obliczeniowym Simbody -
bibliotece przeznaczonej do wysokowydajnej symulacji wielocztonowych uktadéw bryt sztywnych
opartej na jezyku C++ i 0 otwartym kodzie zrodtowym. Podstawg dziatania silnika Simbody
sa obliczenia dynamiczne dla wielu potaczonych ze soba cial w oparciu o réwnowage sit
wynikajaca z praw dynamiki Newtona.

Zespot tworzacy OpenSim [83] we wspotpracy z naukowcami i lekarzami stale aktualizuje
i rozwija $rodowisko, wzbogacajagc oprogramowanie o nowe modele komputerowe ruchu
czlowieka, funkcjonalnosci uktadu migsniowo-szkieletowego i modele aktywno$ci migsniowe;j.
Oprogramowanie jest objete licencjg Apache License 2.0 [84] ktora zezwala na wykorzystanie jego
zasobéw w dowolnym celu, zaréwno w projektach non-profit jak i zastosowaniach komercyjnych.
Wczesne wersje oprogramowania byty wykorzystywane przede wszystkim do badania chodu
cztowieka [85]. Obecnie istnieje ponad 180 projektow zwigzanych z OpenSim, z ktorych wiele
zawiera cenne zestawy danych eksperymentalnych [86-88]. Co istotne, wszystkie dane, modele
i wtyczki dostgpne w przestrzeni publicznej moga by¢ tatwo powielane i weryfikowane, co rzutuje
na wysokie zaufanie do srodowiska OpenSim.

2.1.2. Architektura i elementy skladowe modeli w OpenSim

Punktem wyj$ciowym pracy w OpenSim jest zbudowanie biomechanicznego modelu, ktéry
bedzie reprezentowat badany przez nas przypadek fizyczny lub wybranie istniejgcego modelu
ze strony internetowej OpenSim. Przy czym pojecia model biomechaniczny i model mie$niowo-
szkieletowy beda tutaj stosowane zamiennie. Oba odnosza si¢ do modelu reprezentujacego uktad
miesniowo-szkieletowy, ktory oparty jest na hierarchicznym uktadzie bryt sztywnych potaczonych
stawami, w ktorych wzajemne interakcje, wigzy oraz sily dziatajg tak, aby wywotac¢ okreslony ruch.
Konstrukeyjne elementy modelu sa odzwierciedleniem anatomicznych i funkcjonalnych czesci
rzeczywistego uktadu ruchu, a ich wilasciwosci maja zapewni¢ im zgodno$¢ z biologicznymi
odpowiednikami. Elementy konstrukcyjne modelu obejmuja: bryly, polaczenia, sily, wigzy
i kontrolery.

2 OpenSim, https://simtk.org/projects/opensim, data dostepu 20.10.2022 r.
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Bazujgc na przyktadzie modelu dolnej konczyny cztowieka bryly reprezentuja geometrie
kolejnych segmentow ciata np.: uda, podudzia i stopy, a do ich podstawowych whasnosci naleza:
tensor bezwladnos$ci, masa i potozenie Srodka masy. Potaczenia odzwierciedlaja ruchome stawy,
np.: staw biodrowy, staw kolanowy, ktdre opisane sg stopniami swobody (ang. Degrees of Freedom,
DOF) i ograniczeniami zakresu ruchu. W rzeczywisto$ci stawy czlowieka rowniez posiadajg
okreslone granice ruchu i dozwolone kierunki obrotu, np.: w staw kolanowy jest najczesciej
modelowany jednoosiowym przegubem zawiasowym. Przeprost kos¢ piszczelowej jest
ograniczony licznymi wigzadtami w obrgbie kolana oraz istnieniem rzepki, natomiast maksymalne
zgiecie ogranicza elastycznos¢ $ciegien jak rowniez sama grubos¢ uda i podudzia. Wigzy okreslaja
wzajemne zalezno$ci pomigdzy brytami a stawami, ktore wynikajg ze skomplikowanej anatomii
naszego ciata, np. sprze¢zenia ruchu rzepki z katem zgigcia kolana. Sity w modelu obejmujg zar6wno
sily wewnetrzne pochodzace od mig$ni i §ciggien, jak i sity zewnetrzne wynikajace z interakcji ciata
z otoczeniem. Wreszcie kontrolery stuza do sterowania modelem i reprezentuja one mig$nie
0 okreslonych wlasciwosciach. OpenSim do odtworzenia aktywnoS$ci neuronalnej oraz fizycznego
skurczu migénia wykorzystuje element o wiasciwosciach kompleksu miesniowo-$ciegnistego
na podstawie modelu Thelena.

Wszystkie wspomniane elementy konstrukcyjne tworzg hierarchiczng struktur¢ modelu
W postaci zaleznych od siebie segmentow, w ktérym catkowity ruch ciata jest zalezny od kolejnych
cztonéw tancucha kinematycznego [27]. Ze wzgledu na fakt, iz noga czlowieka moze byc¢
potraktowana jako zamkniety tancuch kinematyczny o szeregowym potaczeniu elementow
przyczepionych do miednicy, ostateczne polozenie kazdego czlonu jest zalezne nie tylko od kata
zgiecia w danym stawie, ale réwniez zalezy od konfiguracji czlondow potozonych wyze;j.
Kazdy z segmentéw naszego ciata jest swoistym i niezaleznym uktadem bryta-staw, opisanym
mechanikg bryt sztywnych, wigc lokalnie w ich obrgbie nie dochodzi do Zadnych zmian. Dopiero
zmiana polozenia lub orientacji dwoch uktadow wzgledem siebie, prowadzi do zmiany potozenia
catego tancucha. Ostatecznie ,,ruchomos$¢” tancucha kinematycznego jest okreslona na podstawie
stopni swobody wszystkich elementow tego tancucha wzgledem wybranego, ,,nieruchomego”
punktu, ktory bedzie stanowi¢ uktad odniesienia. Liczba ciat i stopni swobody, jak rowniez wybor
modelu migéni, decyduje o poziomie skomplikowania catego uktadu. Ze wzgledu na fakt, ze celem
pracy jest stworzenie mozliwe doktadnego modelu prawej nogi cztowieka zdecydowano
si¢ na wybranie najbardziej szczegétowego modelu. W momencie rozpoczecia prac badawczych,
najbardziej zawansowanym modelem przeznaczonym do analizy chodu czlowieka jest projekt
OpenSim Gait2392 [89], z ktorego to model uktadu migéniowo-szkieletowego stat si¢ podstawa
tej pracy.

Model Gait2392 jest modelem numerycznym uktadu mig$niowo-szkieletowego cztowieka
zawierajagcym rozbudowany model konczyn dolnych, polaczonych segmentem tutowia.
Zbudowany jest w oparciu 0 12 segmentéw ciala potgczonych stawami i sumarycznie
posiada 23 stopnie swobody oraz 92 kontrolery migsniowe. Model Gait2392 zostat zaprojektowany
na podstawie danych i definicji przejetych przez S. L. Delpa i in. [90] wraz z kilkoma adaptacjami
dotyczgcymi anatomii poszczegolnych kosci [91] oraz funkcjonalnego modelu stawu kolanowego
[92]. Domyslna wersja tego modelu reprezentuje cztowieka o wzroscie 1.8 m i masie 75.16 kg.
Szczegdlowe dane numeryczne dotyczace polozenia ko$ci w modelu, ich geometrii, budowy,
wlasciwosci wszystkich ko$ci, migsni i stawow zostaly opublikowane na stronie internetowej
isbweb.org?®.

3 parameters for a model of the lower limb, https://isbweb.org/data/delp/, data dostepu 21.10.2022 r.
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Natomiast opis gotowego modelu Gait2392 w programie OpenSim zostat zamieszczony na stronie

internetowej simtk.org®.

Wizualizacja modelu uktadu migsniowo-szkieletowego w OpenSim oraz schemat tancucha
kinematycznego zostat przestawiony na rysunku 2.1. Szczegétowej analizie zostata poddana
jedynie prawa noga opisana przez tancuch kinematyczny obrysowany na czerwono.

@

odies
pelvis
femur _r
tibia_r

talus_r
calen_r
toes_r
femur_|
tibia_|

talus_|
calen_|

geeeeececeeeee

g8
-
g 8

= '\(; Joints
= ground_pelvis
#-e hip_r

+

W knee_r
W)= ankle_r

4= subtalar_r

&)

)

¥ mtp_r
V- hip_|

4 knee_|
+-W ankle_|

)

%)~ subtalar_|
¥ mtp_|

#-W back

ground_pelvis
Il

v

hip_r

em

knee_r

ankle_r

subtalar_r

¢

mtp_r

ey

hip_| bzlck

knee_|

3

ankle_|

Y

subtalar_|

'

calcn,

mtp_|

Y

toes_|

Rys. 2.1. A. Wizualizacja modelu ukiadu miesniowo-szkieletowego Gait2392 w OpenSim.

B. Drzewo hierarchii elementow (ciat i stawow)

Model Gait2392 ma na celu mozliwie najdoktadniejsze odwzorowaniu dolnej czesci ludzkiego

ciata. Jak zostalo wspomniane, chod cztowieka jest symetryczny i powtarzalny, dlatego opisanie
najwazniejszych aspektow chodu cztowieka moze zosta¢ wykonane w oparciu o ruch miednicy oraz
pracg jednej z konczyn dolnych. Jako ze, jednym z glownych celow pracy autora jest obliczenie
wewnetrznego stanu mechanicznego kosci udowej podczas chodu, doglebnej analizie zostanie
poddany jedynie szeSciosegmentowy tancuch kinematyczny prawej konczyny, ktory zostat
zaznaczony na rysunku 2.1. Pozostata cze$¢ modelu tj. miednica, tutléw, podtoze i lewa noga
zostang tutaj opisane w duzym skrécie, a w zbudowanym przez autora modelu w elementach

skonczonych, zostang ostatecznie pominigte i1 zastgpione odpowiednimi warunkami brzegowymi.

4 Gait 2392 and 2354 Models,

https://simtk-confluence.stanford.edu:8443/display/OpenSim/Gait+2392+and+2354+Models, data dostepu

21.10.2022 .
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2.2. Zalozenia i budowa modelu konczyny w OpenSim

2.2.1. Model rusztowania kostnego konczyny dolnej

Geometria ko$ci w modelu Gait2392 jest zobrazowana za pomoca powierzchniowej siatki
wielokgtow i zapisana zgodnie ze standardem pliku STL [93]. Ma to pom6c w umiejscowieniu
znacznikow do obliczen kinematyki ruchu oraz lepszemu zobrazowaniu poruszajacych
si¢ elementow. Dane geometryczne opisujace kosci podudzia i stopy autorzy zaczerpneli z pracy
D. Stredney’a [94]. Pierwszym segmentem modelu jest nieruchome podtoze (ground), z ktdrym
zwigzany jest uktad kamery i obserwatora, jak rowniez punkt odniesienia dla calego uktadu.
Gorna czg$¢ ciata jest znaczaco uproszczona i stworzona przez zespolenie gornych segmentow
anatomicznych tj. gtowy, ramion i tutowia, powszechnie nazywanej HAT (ang. Head-Arms-Torso),
w postaci jednej bryty sztywnej (torso) [27]. Obie konczyny dolne sg w zasadzie swoim lustrzanymi
odbiciami oraz posiadajg identyczne wlasno$ci materialowe. Elementy szkieletu konczyny dolnej
moga by¢ przedstawione w formie sze$ciu segmentow - uktadow lokalnych, ktore sa opisane
w odniesieniu do kosci je tworzacych:

e kosci miednicy (ang. pelvis), o poczatku w punkcie O,,,

o kosci udowej (ang. femur), o poczatku w punkcie Oy,

e kosci piszczelowej (fac. tibia), ze sztywno potaczong koscig strzatkowa (ang. fibula),

o poczatku w punkcie O,

e zespolonymi ko$¢mi stgpu (ang. tarsal bones), o poczatku w punkcie Osg,

o zespolonymi ko$émi $rodstopia (ang. metatarsal bones), o poczatku w punkcie Ogg,

e zespolonymi ko$¢mi paliczkowym (ang. phalanges), o poczatku w punkcie Op,.

Poszczegolne kosci opisane sa w lokalnych uktady wspotrzednych (ktérych poczatki
zaznaczono na rysunku 2.2) dlatego relacje pomi¢dzy nimi (obroty i translacji) odnoszg
si¢ do relacji pomigdzy tymi uktadami.

Rys. 2.2. Potozenie lokalnych ukiadow spotrzednych prawej konczyny dolnej w Gait2392.
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Kazdemu z cial przypisano odpowiednig mas¢ oraz potozenie $rodka masy. Wartosci mas
poszczegodlnych segmentéw prawej nogi zostaty przedstawione w tabeli 2.1.

Tabela 2.1. Catkowita masa segmentow koviczyny dolnej w modelu Gait2392 [95]

kos¢ udowa kos¢ piszczelowa kosci stepu kosci srodstopia palce
masa [kg] 8.98 3.58 0.10 1.21 0.21

Warto zwroci¢ uwage, ze model rusztowania kostnego nie zostal odwzorowany wyjatkowo
szczegotowo, wiele kosci jest pominigtych lub zostaly zastapione zespolonymi brytami. W modelu
brakuje kosci rzepki, co wynika z przyjetego modelu plaskiego stawu kolanowego.
Odzwierciedlenie prawidlowego ruchu w stawie kolanowym zostato dokonane przez natozenie
wigzoOw taczacych przemieszczanie ko$ci piszczelowe] z funkcja zgiecia kolana [92].
Kos¢ strzatkowa zostala zespolona z kosci piszczelowa w jedna bryte, gdyz jej ruch jest catkowicie
potaczony z koscig piszczelowa. Warto jednak pamigtaé, ze ko$¢ strzatkowa stanowi miejsce
przyczepu wielu miesni oraz wspottworzy powierzchnie stawu skokowego. Duzemu uproszczeniu
zostaty poddane rowniez liczne kosci stopy. Zostaty one sprowadzone do dwoch bryt: zespolonymi
kos¢mi stepu (talus) i zespolonymi kosémi $rodstopia (calcn). Anatomicznie kosci te potaczone sa
drobnymi stawami o niewielkiej ruchomosci, ktorych sprezystos¢ odgrywa istotng role w ruchach
dynamicznych (np. biegu lub wyskoku). Jednak ze wzgledu na fakt, ze w normalnym chodzie ich
ruchomos$¢ jest niewielka, ich zespolenie wydaje si¢ uzasadnione w celu ograniczenia liczny
stawoOw oraz stopni swobody modelu.

2.2.2. Modele stawow

Lancuch kinematyczny konczyny dolnej cztowieka sktada si¢ z grupy pieciu stawow: stawu
biodrowego, stawu kolanowego, dwuelementowego stawu skokowo-goleniowego i stawu
srédstopno-paliczkowego [96]. Najwyzej potozonym stawem konczyny dolnej jest staw biodrowy,
ktory zlokalizowany jest na potaczeniu glowy kosci biodrowej i panewki kosci miednicze;j.
Model stawu biodrowego w OpenSim zostat przedstawiony na rysunku 2.3.

b

Rys. 2.3. Model stawu biodrowego Gait2392 z zaznaczonym punktem obrotu stanowigcym poczqtek
lokalnego uktadu wspotrzednych kosci udowej
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W modelu Gait2392, staw biodrowy zostat scharakteryzowany jako przegub kulisty. Zakresy
dopuszczalnego obrotu w stawie biodrowym zostaty ograniczone tak, aby odwzorowa¢ naturalny
zasigg ruchu tego stawu, ktory anatomicznie ograniczony jest geometria panewki kosci
miednicznej. Umozliwia on pelng rotacj¢ oraz ruch konczyny w trzech kierunkach glownych:
zgigcie 1 wyprost w plaszczyznie strzatkowej, przywiedzenia i odwiedzenie w plaszczyznie
czolowej oraz rotacje boczng i przysrodkowa wzgledem $rodka stawu biodrowego, jak rowniez
wszystkie kombinacje tych ruchdw. Nalezy zaznaczyé, ze $rodek stawu biodrowego
nie jest punktem anatomicznym lecz umownym. Pod wzglgdem biomechanicznym staw biodrowy
nalezy do najbardziej obcigzonych stawow konczyny dolnej, co przektada si¢ rdwniez na jego
istotno$¢ w kontek$cie modelowania chodu cztowieka. Dzigki duzej powierzchni stawu,
wyspecjalizowanej strukturze wewnetrznej oraz silnym mig$niom moze on przenosic¢ bardzo duze
obcigzania zar6wno statyczne jak i dynamiczne. Obcigzenie niniejszego stawu zapewnia tez
wyjatkowo ztozony uktad migsniowy. W jego wytworzenie zaangazowana jest szczegdlnie duza
liczba miegsni; pomiedzy koscig miedniczng a stawem kolanowym przyczepionych jest co najmniej
30 niezaleznych grup mie$niowych. Ze wzgledu na zréznicowana budowe migéni i ich
wielowarstwowe potozenie, odtworzenie pelnego schematu sit i momentéw w stawie biodrowym
jest w niezwykle trudne. Jednym z najbardziej znanych modeli stawu biodrowego jest model
Pauwelsa [97], ktory w oparciu 0 pewne uproszenia, probuje odtworzy¢ stan rownowagi
dynamicznej w tym stawie.

Ponizej stawu biodrowego znajduje si¢ staw kolanowy taczacy udo z podudziem. Staw
kolanowy jest stawem trojkostnym, to znaczy, stanowi przegub, ktory przekazuje obcigzania
miedzy trzema ko$¢mi: udowa, piszczelowa i strzatkowa. Staw kolanowy charakteryzuje si¢
wyjatkowo duza powierzchnig stawowa, gdzie glowna powierzchnie stawu tworza ktykcie kosci
udowej wraz z powierzchniami gornej czesci kosci piszczelowej 1 strzatkowej. Wewnatrz stawu,
pomiedzy kiykciami kosci udowej a panewka piszczeli znajdujg si¢ dwie takotki: boczna
i przy$rodkowa. Sg to chrzestno-widkniste struktury w ksztatcie potksiezycow, ktore ze wzgledu
na swoja wysoka sprezystos$¢, wraz z mazig stawowa petnig funkcje thumika drgan oraz zapewniajg
poslizg dla ruchu posuwistego kosci udowej. Radiogram stawu kolanowego przedstawiono
na rysunku 2.4.A.

Ogolnie przyjmuje sig, ze staw kolanowy jest stawem zawiasowym co jednak nie oddaje
prawdziwego obrazu jego funkcjonalno$ci. Dominujacym ruchem kolana jest ruch obrotowy wokot
osi poprzecznej, ktéry prowadzi do zgiecia i wyprostu nogi w trakcie ruchu. Ruch ten faktycznie
moze by¢ odtworzony przez przegub zawiasowy. Jednak w miar¢ zginania kolana, wskutek
rozciggania wigzadet krzyzowych, udzial ruchu obrotowego maleje, a rosnie udziat ruchu
posuwistego. Dopuszczalny zakres kontaktu kosci udowej z powierzchnig stawowa kosci
piszczelowej jest bardzo szeroki jak przedstawiono na rysunku 2.4.B. Na czerwono schematycznie
zaznaczano mozliwg powierzchni¢ kontaktu kosci udowej, a na niebiesko powierzchni¢ kontaktu
kosci piszczelowej, przy czym powierzchnia kontaktu jest zmienna i zalezy od kata zgiecia kolana.
Uzywane w pracy pojecie ,kat kolana” 6, odnosi si¢ do kata bedacego dopetnieniem do
180° pomiedzy udem a podudziem. Przyjmuje sie, ze wartos¢ kata w przypadku zgiecia jest
dodatnia, a w przypadku przeprostu - ujemna.
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Rys. 2.4. A. Radiogram stawu kolanowego [98], B. Schemat budowy i obcigzenia plaskiego stawu
kolanowego w plaszczyznie strzatkowej zaproponowanego w modelu Gait2392. Opracowanie
wilasne na podstawie [90]

Protrakcja stawu kolanowego powoduje réwniez przesunig¢¢ srodka obrotu stawu kolanowego
(oznaczone pomaranczows, przerywana linig), szczeg6lnie dla skrajnych wartosci zgiecia kolana.
Istotng cechg pracy stawu kolanowego jest translacja srodka obrotu stawu kolanowego w trakcie
ruchu. Wzajemny ruch kosci powoduje przesunigcie osi obrotu stawu kolanowego zaleznie od kata
zgiecia jak zaznaczono na rysunku 2.4.B. Jest to istotne w kontek$cie zmiany ramienia i kierunku
sit dziatajacych w kolanie, w celu rownomiernego obcigzenia powierzchni stawu kolanowego.

Odtworzenie funkcjonalno$ci stawu kolanowego wymaga wzigcie pod uwage zlozonego stanu
rownowagi sit dla ruchomego $rodka obrotu stawu, przy zmiennym ramieniu dzialania migéni.
Ogolne rozwigzanie tego problemu zaprezentowatl G.T. Yamaguchi [92], ktory w swoim modelu
ptaskiego kolana, przedstawit staw kolanowy za pomoca stawu zawiasowego z ruchoma osia
obrotu. Sugerowane przez niego rozwigzanie uwzglednia kinematyke uktadu piszczelowo-
udowego i uktadu rzepkowo-udowego w plaszczyznie strzatkowej w funkcji zgiecia kolana oraz
odtwarza mechanizm dzwigni rzepki. Rozwigzanie to w przypadku tréjwymiarowym zaadaptowali
autorzy modelu Gait2392. Ogolny schemat tego rozwigzania przedstawiono na rysunku 2.4.B.
W modelu Gait2392 zdecydowano si¢ na usuni¢cie rzepki aby unikng¢ ograniczen
kinematycznych, a przyczepy dolne kolejnych gléw migsnia czworogtowego uda modelowane
sg jako ruchome punkty w segmencie podudzia, ktorych translacja jest potagczona wigzami
z wartoscig kata zgiecia w kolanie. Funkcje przemieszczenia kosci piszczelowej wzgledem udowe;j
wraz z ruchem posuwistym utworzono na podstawie danych opisanych przez R. Nisella [99].
Funkcje przemieszczenia wykorzystane w Gait2392 przedstawiono w tabeli 2.2.

Tabela 2.2. Wartosci wektora polozenia stawu kolanowego wzgledem biodrowego w funkcji kqta
zgiecia kolana w modelu Gait2392 [89]

Kat zgiecia kolana [°] X [m] Kat zgiecia kolana [°] Y [m]
-120.0 -0.00320 -120.0 -0.423
-100.0 0.00179 -70.0 -0.408
-80.0 0.00411 -30.0 -0.399
-60.0 0.00410 -20.0 -0.398
-40.0 0.00212 -10.0 -0.397
-20.0 -0.00100 9.1 -0.395
-10.0 -0.00310 120.0 -0.396

11.3 -0.00523
19.3 -0.00544
28.1 -0.00557
87.2 -0.00544
120.0 -0.00525

51



Kolejnym elementem tancuch kinematycznego jest stopa. Anatomicznie jest ona uktadem
wielu mniejszych kosci, ktore potaczone licznymi wigzadtami i chrzgstkami, tworza obszar ciata
odpowiedzialny za wszystkie aspekty zwigzane z interakcje konczyny dolnej z podtozem. Stopa
sktada si¢ w sumie z 26 pojedynczych kosci. Najbardziej ruchomy stawem stopy jest trojkostny
staw skokowy, w ktorego budowie biora udziat: ko§¢ skokowa stopy oraz kos§¢ piszczelowa
i strzatkowa nogi. Stawem skokowym w rzeczywistoéci okre$la si¢ kompleks 2 przegubow:

e staw skokowo-goleniowy — zapewniajacy ruch zawiasowy w lokalnej ptaszczyznie
strzatkowej, ktorej orientacja jest mocno zalezna od pozostatych zgie¢ w gornych stawach
nogi. Staw umozliwia zgigcie grzbietowe i podeszwowe stopy.

e staw podskokowy (skokowo-pigtowy) — zapewniajacy ruch obrotowy, ktory prowadzi
do ruchu przywiedzenia i odwiedzenia w lokalnej ptaszczyznie poprzecznej. Staw ten dziata
rowniez jak amortyzator, gdy pieta uderza o podloze podczas pierwszej fazy chodu.

W modelu Gait2392 model kosci oraz stawow stopy zostaty zaprojektowanie na podstawie
pomiaréw przeprowadzanych przez R. E. Ismana [100]. W stopie odtworzony trzy stawy:
staw skokowo-goleniowy jako przegub zawiasowy, staw podskokowy jako przegub obrotowy
i staw $rodstopno-paliczkowy jako przegub zawiasowy. Czes$¢ stepu i §rodstopie zostaty zespolone
w jedno ciato, podobnie jak wszystkie paliczki. Model geometrii kosci z zaznacza lokalizacja
stawow w stopie zostaly przedstawione na rysunku 2.5.

Rys. 2.5. Geometryczny model stopy w Gait2392 z zaznaczonym polozeniem Srodkow obrotu
stawow: stawu skokowo-goleniowego (gorny), skokowo-pigtowego (lewy) i stawow Srodstopno-

paliczkowych (prawy)

Warto réwniez zwroci uwage, ze staw SKOKOwo-pigtowy jest nieanatomicznie potozony
i przesunigty w okolice kranca kosci pigtowej, jak pokazano na rysunku 2.5. Modyfikacja potozenia
tego uktadu umozliwia wytworzenie realistycznego ruch stawu skokowo-pigtowego, tak aby
modele powierzchni kosci nie kolidowaty ze soba ani nie ulegaty rozdzieleniu.

2.2.3. Model ukladu miesniowego

Dopetieniem modelu szkieletowego w OpenSim jest model uktad migsniowego, ktory jest
glownym motorem ruchu. Autorzy modelu Gait2392 szczegotowo odwzorowali uktad migsniowy
obu konczyn dolnych cztowieka, uwzgledniajac zarowno dtugosci, potozenie migséni jak i pozycje
ich anatomicznych przyczepéw. W modelu dodatkowo wprowadzono wybrane migsnie tutowia,
ktore odpowiadaja za balans miednicy, jednak ze wzgledu na zakres niniejszej pracy, ich opis
zostanie tutaj pominigty. W przypadku modelu prawej nogi autorzy zdecydowali
si¢ na wykorzystanie 43 elementéw migSniowych, odtwarzajacych 35 najwazniejszych
anatomicznych mi¢sni.
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Alfabetyczny wykaz jednostek mig$niowych (wraz z przypisanymi skrotami) uzytymi
do rekonstrukcja modelu migéniowego prawej nogi w Gait2392 zostat przedstawiony w tabeli 2.3.

Poddajac analizie wytacznie konstrukcj¢ uktadu migsniowego, mozna zauwazy¢ rozne zabiegi
techniczne, ktore wprowadzili autorzy, aby pogodzi¢ anatomiczng budoweg i potozenie migsni
z ich funkcjonalnymi kierunkami dziatania. Niektore mie$nie ze wzgledu swoja specyfike dziatania
(np. semiten) lub objetos¢ (np. glut_max) sa modelowane przez wigcej niz jeden Segment.
W ten sposob odwzorowano wszystkie najwazniejsze migs$nie konczyny dolnej, z pominigciem
matych migéni (np.: articularis genus oraz niektore migsnie stopy) lub migséni, ktére nie maja
istotnego wktadu w proces chodu.

Tabela 2.3. Wykaz elementéw korniczyny dolnej w modelu Gait2392 wraz ze zmiennymi parametrami
miesni. W tabeli pominigto elementy nalezgce do tulowia. Opracowanie wlasne na podstawie [95]

Maksymalnasita Optymalna dtugos¢ Kat pierzastosci  Optymalna dtugos¢

Nr Nazwa elementu Skrot . 3 . L.
izometryczna [N] wtdkna [cm] [stopnie] Sciegna [cm]

1 adductor brevis add_brev 285 13.3 0 2.0
2 adductor longus add_long 420 13.8 6 11.0
3 adductor magnus 1 add_magl 345 8.7 5 6.0
4 adductor magnus 2 add_mag2 310 12.1 3 13.0
5 adductor magnus 3 add_mag3 445 13.1 5 26.0
6 biceps femoris - long head bifemlh 720 10.9 0 34.1
7  biceps femoris - short head bifemsh 400 17.3 23 10.0
8 extensor digitorum ext_dig 340 10.2 8 34.5
9 extensor hallucis ext_hal 110 11.1 6 30.5
10 flexor digitorum flex_dig 310 3.4 7 40.0
11 flexor hallucis longus flex_hal 320 4.3 10 38.0
12 gemellus gem 110 2.4 0 3.9
13 gluteus maximus 1 glut_max1 380 14.2 5 12.5
14 gluteus maximus 2 glut_max2 550 14.7 0 12.7
15 gluteus maximus 3 glut_max3 370 14.4 5 14.5
16 gluteus medius 1 glut_med1 550 5.4 8 7.8
17 gluteus medius 2 glut_med2 380 8.4 0 5.3
18 gluteus medius 3 glut_med3 435 6.5 19 5.3
19 gluteus minimus 1 glut_minl 180 6.8 10 1.6
20 gluteus minimus 2 glut_min2 190 5.6 0 2.6
21 gluteus minimus 3 glut_min3 215 3.8 1 5.1
22 gracilis grac 110 35.2 3 14.0
23 iliacus iliacus 430 10.0 7 9.0
24 gastrocnemius lateralis lat_gas 490 6.4 8 38.5
25 gastrocnemius medialis med_gas 1115 4.5 17 40.8
26 pectineus pect 175 13.3 0 0.1
27 peroneus brevis per_brev 350 5.0 5 16.1
28 peroneus longus per_long 755 4.9 10 34.5
29 peroneus tertius per_tert 90 7.9 13 10.0
30 piriformis piri 295 2.6 10 11.5
31 psoas major psoas 370 10.4 8 13.0
32 quadriceps femoris quad_fem 255 5.4 0 2.4
33 rectus femoris rect_fem 780 8.4 5 34.6
34 sartorius sar 105 57.9 0 4.0
35 semimembranosus semimem 1030 8.0 15 35.9
36 semitendinosus semiten 330 20.1 5 26.2
37 soleus soleus 2830 3.0 25 26.8
38 tensor fasciae latae tfl 155 9.5 3 42.5
39 tibialis anterior tib_ant 600 9.8 5 22.3
40 tibialis posterior tib_post 1270 3.1 12 31.0
41 vastus intermedius vas_int 1235 8.7 3 13.6
42 vastus lateralis vas_lat 1870 8.4 5 15.7
43 vastus medialis vas_med 1295 8.9 5 12.6
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Wymienione w tabeli 2.3 anatomiczne nazwy migsni, czasem powtarzaja si¢, zawierajac
jedynie dodatkowych numer na koncu. Wynika to z faktu, ze element migsniowy w modelu
Gait2392 nie zawsze jest odpowiednikiem pojedynczego migsnia w ciele czlowieka. Obszerny
migsien jak glut_max, ze wzgledu na swoj szeroki obszar przyczepu na talerzu kosci biodrowe;j
nie moze by¢ zamodelowany za pomoca pojedynczej jednostki migsniowej, gdyz wigzatoby
si¢ to ze zbyt duzym uproszczaniem w stosunku do jego fizjologicznego dziatania. W takim
wypadku glut_max modelowany jest na trzy elementy migsniowe o roznej dtugosci, orientacji,
miejscach przyczepu, kierunku dziatania a tym samym odrebnej, izometrycznej sile.

Wizualizacja uktadu migéniowo-szkieletowego prawej nogi w programie OpenSim zostala
przedstawiona na rysunku 2.6, gdzie orientacje segmentdw miesni przedstawiano w postaci
czerwonych linii.

Rys. 2.6. Model uktadu migsniowego prawej nogi cztowieka w projekcie Gait2392

Elementy mig$niowe definiuje si¢ poprzez okreslnie zbioru punktow potozonych
w trojwymiarowych lokalnych uktadow ko$ci, w ktorych koniec jednego punktu, jest bezposrednim
poczatkiem nastgpnego, tworzac pojedynczg i nierozgateziona lini¢. Polacznia tych punktow sa tak
zaprojektowane, aby odtwarza¢ fizjologiczng lini¢ dziatania mieénia, uwzgledniajac orientacje
brzusca oraz kierunek dziatania $ciggien, natomiast potozenie punktow poczatkowych i koncowych
odpowiada anatomicznym miejscom przyczepu do kosci. Punkty te w ukladzie kosci sg
nieuruchomione, co oznacza, ze ruch kosci nie powoduje zmiany potozenia punktéw przyczepow
w lokalnym uktadzie wspolrzgdnych. Dopiero wzgledny ruch pomigdzy réznymi uktadami kosci,
wynikajgce z np. obrotu w stawie, prowadzi do zmiany odleglosci pomigdzy punktami okre§lonymi
w roznych ukladach, a tym samym zmiany samej dtugo$ci mig¢énia. Anatomiczne potozenie
I przyczepy glownych migéni uda, podudzia i stopy przedstawiano kolejno na rysunkach 2.7 i 2.8.
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Rys. 2.7. PoloZenie i przyczepy najwazniejszych miesni uda [5]
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Rys. 2.8. Polozenie i przyczepy najwazniejszych migsni podudzia oraz stopy [5]

W OpenSim, elementy opisujace migsien zostaly oparte na modelu kompleksu mig$niowo-
$ciegnistego zaproponowanym przez Thelena [46]. Opisujacy model Thelena zestaw parametréw
oraz funkcji dla lepkosprezystego migs$nia (rozdziat 1.2.5) jest wymagany do przeprowadzania
zardbwno obliczen kinematycznych jak i zwigzanych z kontrola migsniowa. Autorzy modelu
Gait2392, na podstawie bazy danych [95] przypisali wszystkim migsniom odpowiednie
wlasciwosci. Do indywidulanych parametrow okre§lonych kazdy migsien naleza: maksymalna sita
izometryczna migénia (max_isometric_force), optymalna dlugosci wiokna (optimal_fiber_length),
kat pierzastosci [101] (pennation_angle_at_optimal) oraz optymalna dtugos¢ $ciggna (tendon slack
length). Indywidulne parametry modelu Thelena dla migsni w Gait2392 przedstawiano
w znajdujace si¢ wczesniej tabeli 2.3.

Zgodnie z propozycja Thelena, do modelu mig$nia nalezy wprowadzi¢ rowniez state opisujace
ksztalty nieliniowych krzywych charakterystyki miesnia. Autorzy modelu Gait2392 zdecydowali
si¢ tutaj na wprowadzenie identycznych wartosci dla wszystkich elementow. Do stalych
parametrow naleza m.in.: maksymalna predkos¢ skracanie (max_vlocity_contraction), wyktadnik
ksztattu czesci aktywnej (KshapeActive), wyktadnik ksztaltu cze$ci pasywnej (KshapePassive),
maksymalne odksztalcenie $ciggna (FmaxTendonStrain) oraz brzu$ca (FmaxmusleStrian), stata
czasowa wzrostu (activation_time_constant), minimalny poziom aktywacji (minimum activation)
i wiele innych. Warto zwroci¢ uwage, ze migsnie w OpenSim sg elementami bezmasowymi, a ich
zmienne potozenie nie bierze udziatu w obliczeniach dynamicznych ruchu. Aby zminimalizowac
problem zanizonej wagi cial w obliczach dynamicznych, masa mi¢$ni zostata wliczona w masg
odpowiednich segmentow.
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2.3. Procedura obliczen kinematycznych i dynamicznych w OpenSim

2.3.1. Rejestracja ruchu

Stworzenie lub dostosowanie istniejacego modelu mig$niowo-szkieletowy wraz z okreslaniem
jego wilasciwosci i zatozen jest zaledwie poczatkiem procesu badawczego w analizie ruchu
cztowieka. Procedura obliczeniowa rozpoczyna si¢ od uzyskania zapisu ruchu czlowieka
w specjalistycznym laboratorium wyposazonym w odpowiedni sprzet do jego rejestracii.
Odbywa si¢ to z wykorzystaniem systemow przechwytywania ruchu (ang. motion capture).
OpenSim wspoéltpracuje z Systemem znacznikow (aktywnych np.: elektromagnetycznych,
lub pasywnych np.: refleksyjnych), ktére umieszcza si¢ w rdéznych miejscach na ciele osoby
badanej. Nastgpnie ruch osoby badanej jest rejestrowany przy uzyciu zestawu kamer, za pomoca
ktorych ustala si¢ potozenie znacznikdw w przestrzeni. Wiele kamer skierowanych na ten sam
obszar przechwytywania pod réznymi katami moze wygenerowaé wystarczajaca ilo§¢ danych
do oznaczenia i triangulacji pozycji znacznikébw w przestrzeni trojwymiarowej. Znaczniki
umieszcza si¢ w taki sposob, aby jak najlepiej odwzorowac funkcjonalna strukture ludzkiego ciata.
Na ogot umieszcza si¢ je w widocznych punktach takich jak: dtonie, ramiona czy stopy
lub w okolicach stawow. Ze wzgledu na szeroki wachlarz mozliwosci, w celu optymalizacji procesu
rozmieszczania znacznikow, powszechnie stosuje si¢ protokoty badawcze [102], ktore standaryzuja
i definiujg mechanik¢ modelu, procedury zbierania i przetwarzania danych, analizy i raportowania
wynikdw. Opis wytycznych i dobrych praktyk w pomiarach chodu z wykorzystaniem znacznikow
zostal szczegdtowo opisany w pracy [103]. [llustracja rozmieszczania znacznikow
wykorzystywanych do analizach chodu cztowieka Gait2392 zostata przedstawiona na rysunku 2.9.
Znaczniki eksperymentalne sa umiejscowione na podstawie analiz obrazu przechwytywanego
z kamer wizyjnych i1 powinny by¢ rozlokowane zgodnie z potozeniem znacznikéw wirtualnych
(lub odwrotnie).

Znaczniki wirtualne

Rys. 2.9. Przyklad rozmieszczenia znacznikoéw eksperymentalnych (niebieskie) i wirtualnych
(rozowe) na bazie modelu ukiadu miesniowo-szkieletowego w Gait2392
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Uzyskane podczas wideo rejestracji dane ruchu znacznikow sg czesto synchronizowane
z sitami reakcji podtoza pochodzacymi najczgsciej z platform dynamometrycznych. Dodatkowo
stosowane czujniki to np.: czujniki elektromiograficzne, ptytki sitowe lub akcelerometry.
Mogg one zostac uzyte aby uzyska¢ wigcej danych na temat chodu. Ostatecznym etapem rejestracji
jest jego digitalizacji i przeniesienie do platformy obliczeniowej (np. OpenSim) w celu oszacowania
sit i momentéw w stawach oraz sit i aktywnosci mie$niowych dla kazdej zarejestrowanej fazy
ruchu.

2.3.2. Skalowanie modelu

W przypadku analizy wybranego schematu ruchowego, koniecznie jest dopasowanie
ogolnego, numerycznego modelu uktadu migsniowo-szkieletowego w taki sposob, aby pasowat
do rzeczywistego przypadku. Sprowadza si¢ to do ustalenia pozycji poczatkowej modelu oraz
dtugosci odpowiednich segmentow konczyn. Dostosowanie poczatkowego stanu potozenia ciata,
np. swobodnej postawy wyprostowanej, odbywa si¢ poprzez poréwnanie poczatkowych wartosci
katowych w stawach modelu numerycznego z oczekiwanymi. Natomiast skalowanie modelu odnosi
si¢ do dobrania odpowiednich dlugosci segmentdow modelu tak, aby byly zgodne z
antropometrycznymi stosunkami dtugosci odpowiednich segmentéw ciata badanej osoby. Warto
pamigtac, ze skalowanie dostosowuje zarowno wymiary segmentow ciala jak i jego wlasciwosci
(masy i tensora bezwladnosci).

Dostosowanie modelu moze odbywac si¢ recznie lub automatycznie z wykorzystywaniem
odpowiednich algorytméw. W OpenSim istnieje zestaw narzedzi, ktore moga znaczaco pomoc
w jak najdoktadniejszym dopasowaniu modelu. Narzedzie Scale Tool pozwala na automatyczne
zsynchronizowanie polozenia znacznikéw wirtualnych z tymi, zarejestrowani przez kamery
wizyjne. Odbywa si¢ to poprzez algorytm optymalizacyjny, ktory dziala w oparciu o funkcje
minimalizujaca [104]:

#marker ex 2 # coordinate ex 2
min Y g @I Y w0 @

m=1
gdzie:

Wy, W, — odpowiednio wagi dla potozenia znacznikéw i wektora wspotrzednych uogdlnionych,
X P, % (q) — wspotrzedne znacznika eksperymentalnego oraz w modelu (zaleznego od q),

qc*P, q.— wartosci wektora wspotrzednych uogolnionych dla danych eksperymentalnych

oraz wyznaczone dla modelu.

Wynikiem dziatania algorytmu optymalizacyjnego jest model ukladu migéniowo-
szkieletowego ustawiony w pozycji, ktéra wynika z algorytmu optymalizacyjnego. Poza informacja
o potozeniu nowych znacznikow, algorytm oblicza rowniez btad $rednio-kwadratowy (ang. Root
Mean Square, RMS) oraz maksymalny btad znacznika wraz z identyfikowanym segmentem.
Okreslenie bledu polozenia RMS dla wszystkich znacznikdéw pozwalana na mozliwosci
integracyjnego poprawiania modelu z mozliwoscig iloSciowego poréwnania poziomu
dopasowania. Dostosowanie modelu konczy si¢, kiedy uzyskany blad RMS bedzie
na satysfakcjonujgco niskim poziome.
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2.3.3. Kinematyka wsteczna

Kinematyka wsteczna (ang. Inverse Kinematics, 1K) jest metoda wyznaczenia zestawu
warto$ci katowych w przegubach na podstawie znanej pozycji i orientacji modelu. Dla kazdego
kroku czasowego algorytm kinematyki wstecznej oblicza zestaw katow, ktore mozna uznaé
za ,,najbardziej dopasowane” rozwigzujac problem optymalizacji statycznej. Algorytm, podobnie
jak w przypadku automatycznego skalowania modelu, dazy do minimalizacji btgdu znacznika
opisanego funkcja:

#marker exp 2
min Z Wm“xm — xm(q)” (2.2)
q m=1
gdzie:
w,,, — wartos¢ wagi dla znacznika m,
exp

Xm » Xm(q) — wspotrzedne znacznika eksperymentalnego oraz modelu.

Wynikiem dzialania algorytmu jest oszacowanie nowej pozycji wirtualnych markeréw modelu
uktadu migéniowo-szkieletowego tak, aby byly one zgodne z danymi eksperymentalnymi
dla kazdej kolejnej sekwencji zarejestrowanego ruchu. Wedlug podrecznika OpenSim [104]
obliczony btad RMS podczas ruchu powinien wynosi¢ mniej niz 2-5° dla kata w stawie lub mniej
niz 2 cm dla btgdu potozenia znacznika.

Warto zwroci¢ uwage na fakt, ze w metodzie kinematyki wstecznej, moga zaistnie¢ osobliwe
rozwigzania problemu, to znaczy takie, ktére sg teoretycznie mozliwe, lecz nieosiggalne
z praktycznego punktu widzenia. Wynika to glownie z nieliniowoséci rownan kinematycznych.
Moze prowadzi¢ to do powstania wielu rownowaznych rozwigzan (kilka zestawoéw wartosci
zmiennych przegubowych), w ktorych np.: zestawy obrotow w przegubach sa fizycznie niemozliwe
do spelniania. Dlatego w definicji modelu OpenSim wprowadza si¢ pewne ograniczenia,
np.: maksymalny kat zgi¢cia w stawie kolanowym powinien miescic si¢ w zakresie (+10°, —120°),
a predkos¢ obrotu nie moze przekracza¢ 0.828 rad/s. Roéwniez odpowiednia liczba,
oraz prawidlowe usytuowanie znacznikow, moze znaczgco poprawi¢ jednoznacznos$¢ rozwigzania
problemu.

2.3.4. Dynamika wsteczna

Metoda dynamiki wstecznej (ang. Inverse Dynamics, ID) pozwala na obliczenie wypadkowych
sily reakcji i momentow w przegubach na podstawie kinematyki oraz wilasciwosci fizycznych
modelu. Aby okresli¢ wartosci sit i momentdéw wewnetrznych w modelu, réwnania ruchu
sg rozwigzywane z uwzglednieniem sit zewnetrznymi (np. sily reakcji) oraz przyspieszen
(oszacowane przez dwukrotne zréznicowanie katow i pozycji). Rownania ruchu sg automatycznie
sformutowane na podstawie opisu kinematycznego i wlasciwo$ci masowych modelu uktadu
migsniowo-szkieletowego w OpenSim. Rozwiazanie tego problemu wymaga jednak wprowadzania
szeregu danych, ktére nie zawsze sg proste do okreSlenia. Po pierwsze, do wyznaczenia
wypadkowych sit, wymagana jest znajomos$¢ ruchu analizowanego obiektu, ktory mozna uzyskac
metoda kinematyki wstecznej. Po drugie, wszystkie fragmenty modelu uktadu mig$niowo-
szkieletowego muszg zostaé opisane przez podanie masy i tensora bezwladnosci, dlugosci
odpowiednich elementow modelu oraz polozenia ich srodkéw masy. Po trzecie, w rozwigzaniu
rownan ruchu nalezy uwzgledni¢ ograniczenia kinematyczne oraz warunki brzegowe,
np.: dane dotyczace sily reakcji podtoza.
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Posiadajac  wszystkie wspominane dane, rozwigzanie problemu dynamiki odwrotnej
sprowadza si¢ do rozwigzanie og6lnego, dynamicznego rownanie ruchu, ktdre mozna przedstawic
W postaci:

M(@)G+C(q. ) +G(g) =t (2.3)
gdzie:
q, 4, § — odpowiednio wektory uogoélnionej pozycji, predkosci i przyspieszenia,
M(q) — macierz masy,
C(q, q) — wektor Coriolisa i sit odsrodkowych,
G (q) — wektor sit grawitacyjnych,
T — wektor sit uogoélnionych.

W naszym przypadku, ruch modelu obliczony z kinematyki wstecznej pozwala na okreslnie
uogolnionego potozenia, predkosci i przyspieszenia. Kolejne sity inercyjne wynikaja z ruchu ciata
w obracajacym si¢ uktadzie odniesienia oraz jego wiasciwosci fizycznych. W zwigzku z tym,
wszystkie cztony po lewej stronie roéwnania (2.3) sg znane. Poszukiwany przez nas wektor sit
zawiera informacje o sitach reakcji w przegubach modelu [105].

Chociaz rozwiazanie problemu dynamiki wstecznej daje informacje o wypadkowych sitach
i momentach w przegubach to metoda nie daje nam informacji, ktéra w niniejszej pracy jest
najbardziej pozadana: jakie sitly migsniowe powodujg wytworzenie takiego a nie innego ruchu?
W modelu ciata cztowicka to migsénie sg efektorami ruchu i to ich skurcz wywotuje sity, ktdre
w rezultacie prowadzg do obrotu w stawach. Aby dokona¢ oszacowania sit efektorow niezbgdne
jest przeprowadzanie obliczen nazywanych optymizacja statyczna.

2.3.5. Optymalizacja statyczna

Optymalizacja statyczna (ang. Static Optimization, SO) jest metodg estymacji aktywacji
migsni oraz sit migsniowych, ktore beda prowadzily do poprawnego odwzorowania potozenia,
predkosci i przyspieszenia cial oraz sit zewnetrznych bioracych udzial w wytworzeniu ruchu.
Technika nazywana jest statyczng, poniewaz obliczenia przeprowadzane sg oddzielnie dla kazdej
chwili ruchu. Rozwigzanie problemu optymalizacji statycznej sprowadza si¢ do wyznaczania
wartosci sit uogélnionych 7; w rownaniach:

n
D (@nFm = 1 (24)
m=1
n
D @ f (G o) = (25)
m=
jednoczesnie dazac do minimalizacji funkcji celu J opisang jako:
n
J= ) (@ 26)
m=1
gdzie:
n — liczba mig$ni w modelu, Tm,j — ramig sity mig$nia wokot j-tej osi stawu
a,, — stopien aktywacji mig$nia 7j — sita uogolniona dziatajacg wokot j-tej osi

E2 — maksymalna sila izometryczna miesnia, stawu,

lm — dlugos¢ migsnia, p — stata zdefiniowang przez uzytkownika.
V. — predkosc¢ skracania migsnia,
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Optymalizacja statyczna jest w pewnym sensie rozszerzeniem dynamiki odwrotnej, poniewaz
rozktada momenty stawOw na poszczegolne sity migsniowe w oparciu o pewne kryteria. ROwnanie
(2.6) prowadzi do minimalizacji sumy kwadratow sit migsniowych. Kryterium to ma ograniczy¢
pojawienie si¢ bardzo duzych sit migsniowych dla osobliwych rozwigzan, w ktoérych ramiona
dziatania sit migSniowych wzgledem osi obrotu w stawach moga osiagga¢ mate wartosci.
Podstawowym problemem jest zdefiniowanie linii dziatania sit migsniowych do odpowiednich
cztonéw. Problem ten wynika z faktu, ze kierunek dziata sity mig$niowej nie musi pokrywac
si¢ z wprowadzong w modelu topologia mig$nia. W rzeczywisto$ci moze to prowadzi¢ do zestawu
dwoch rozwiazan, w ktorych brane sa pod uwage anatomiczne lub funkcjonale kierunki dziatan sit.

2.3.6. Algorytm Redukcji Sit Resztkowych

Wydawac by si¢ mogto, ze wykorzystujac algorytmy optymalizacji statycznej lub dynamiki
wstecznej, jesteSmy w stanie uzyska¢ precyzyjna informacje o wartosciach sit dziatajacych
na poszczegdlne elementy modelu uktadu migéniowo-szkieletowego. W praktyce jednak, badacze
muszg zmierzy¢ si¢ z bardzo powszechnymi problemami, ktore sprawiaja, ze obliczane wartosci sit
nie zawsze s3 idealnie zgodne z pomiarami eksperymentalnymi. Przyczyny tego moga by¢ rdzne:
niepelne odwzorowanie modelu numerycznego lub uproszczenia w zalozeniach modelu,
niedoskonatoéci wizyjnego systemu pomiarowego (np.: wystepowanie statystycznego szumu
W pomiarze pozycji znacznikow) lub tez niedoktadnosci w pomiarach sit reakcji podtoza przez
platformy dynamometryczne spowodowane niepewnoscia pomiaru matych momentow
lub artefaktami zwianymi z pomiarem odksztalcalnych tkanek miekkich. W szczegdlnosci
obliczenia momentéw sil obarczone moga by¢ znaczacym bledem, poniewaz przyspieszenia
katowe sg zwykle okre§lane przez podwojnie rézniczkowanie danych dotyczace ruchu w czasie,
a operacja rozniczkowania ma tendencj¢ do wzmacniania szumu pomiarowego [106]. Zaktada sie,
ze tego rodzaju niepewnosci w przetwarzaniu danych eksperymentalnych prowadza do niewielkich
odchytek, ktore nazywamy btedami resztkowymi lub tez sg wywotane przez tzw. sity resztkowe.
Dlatego tez wykorzystuje si¢ rozwigzania, ktore maja na celu skorygowaé otrzymanego
rozwigzania biorgc pod uwage znane zrodta btedu. W OpenSim powszechnie stosowanym
rozwigzaniem jest Algorytm Redukcji Sit Resztkowych (ang. Residual Reduction Algorithm, RRA),
ktory ma za zadanie skorygowaé wybrane cechy modelu tak, by doprowadzi¢ do zmniejszenia
efektow niedoskonato$ci modelowania oraz bledéw spowodowanych przetwarzaniem trajektorii
znacznikdw czy zmierzonym sitom i momentom reakcji podloza. Bledy te prowadza

do niespelnienia przez model Il zasady dynamiki Newtona F=md,w ktorej wartos¢ sity reakcji
podtoza dziatajacej na model nie réwna si¢ iloczynowi masy modelu i przyspieszenia dziatajacym
na wszystkie segmenty. Dlatego w celu spetnienia tej zasady, do rownania Newtona wprowadza si¢

dodatkowy wektor sity R [104]. W takim wypadku rownanie przyjmuje postac:

F+R=md 2.7)
gdzie:
F — warto§¢ zmierzonej sity reakcji podtoza m — catkowita masa modelu

R — wprowadzone sity resztkowe d — przyspieszenie dziatajace na model
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Dziatanie algorytmu sprowadza si¢ do korekcji 3 cech modelu: zmiany potozenia srodkow
ciezkosci segmentow, w szczegolnosci tutowia jako najwiekszego i najciezszego elementu, zmiany
mas pojedynczych segmentéw lub tez wyliczenie nowej, czasami znacznie zmienionej kinematyki
modelu. Algorytm ten jest skuteczny przede wszystkim dla ruchow, w ktorych cata sita wypadkowa
jest uwzgledniona w sitach i momentach reakcji podtoza, a wiec do wszystkich typow ruchow
chodu i biegu. Optymalne sily resztkowe powinny by¢ stosunkowo niskie, aby optymalizator nie
dazyt do znaczacej zmiany w kinematyce modelu. Zgodnie z opisem w poradniku do OpenSim,
maksymalne sily resztkowe powinny by¢ mniejsze niz 10 — 20 N, natomiast $rednie sity resztkowe
mniejsze niz 5 — 10 N, maksymalne momenty resztkowe nie powinny przekracza¢ 50 Nm [104].

Warto wspomnie¢, ze istniejg oczywiscie inne metody korekcji réznic pomigdzy warto$ciami
eksperymentalnymi a numerycznymi, czgsto maja one jednak specyficzne ograniczenia.
Przyktadem jest chociazby zaproponowaniu przez Remy’iego i Thelena [105] algorytm eliminacja
resztkowej (ang. Residual Elimination Algorithm, REA). Pomimo wysokiej skutecznosci, posiada
on jednak praktyczne ograniczenia, jak np. dugi czas obliczen czy podatnos¢ na szumy pomiaru
potozenia znacznikow, co ograniczenia jego uzycia do modeli prostszych i mniej rozbudowanych.

Pomimo Ze w pracy przedstawiono procedure przeprowadzenia obliczen dynamicznych, uzyte
w dalszej cze$ci wyniki kinematyki ruchu, wartosci sit migsniowych, obcigzenia stawow zostaty
zaczerpnigte z obliczen przeprowadzonych przez M. S. DeMersa i dotaczone do projektu Gait2392.
Przyjecie obliczen DeMersa uzasadnia si¢ faktem, ze celem pracy jest wykorzystanie
ogolnodostgpnych narzedzi i danych w celu skrocenia procesu tworzenia MES. Szczegoly obliczen
zostaly zaprezentowane na jednym z webinariéw [107]. Podobne obliczenia prezentowatem byty
w wielu innych pracach [108-110].
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Rozdzial 3. Model belkowy konczyny dolnej

3.1. Budowa modelu prawej konczyny dolnej w MES

3.1.1. Charakterystyka srodowiska obliczen elementéw skonczonych

Obliczenia mechaniczne dotyczace przemieszczenia i deformacji ciat z wykorzystaniem metod
analitycznych mozliwe sg tylko dla prostych uktadéw i konstrukcji. Dla uktadow o skomplikowanej
geometrii  lub zawierajagcych materialty o wlasciwosciach anizotropowych, konieczne
jest wykorzystanie metod numerycznych. Jedna =z najczesciej stosowanych metod
do rozwiazywaniu ztozonych problemoéw inzynierskich jest Metoda Elementéw Skonczonych,
nazywana MES (ang. Finite Element Method, FEM) [111]. W metodzie MES poszukiwanie
rozwiazania nieznanych funkcji ciggtych (opisujacych pole przemieszczen, odksztatcen i naprgzen)
zastepuje si¢ poprzez sformulowanie alternatywnego rozwigzania bazujacego na dyskretyzacji
i aproksymacji problemu w postaci odpowiedniego funkcjonatu [112]. W tym celu dokonuje
si¢ podzialu obszaru problemu na mate podobszary (elementy skonczone potaczone weztami)
i przyjecie odpowiednich funkcji aproksymujacych ich odksztatcenie (funkcji ksztattu).
Na podstawie geometrii problemu i warunkdw brzegowych budowana jest macierz sztywnosci
elementow stanowigca podstawe obliczen MES. Doktadno$¢ otrzymanego rozwigzania w duzej
mierze zalezy od jakosci dyskretyzacji.

Rozwigzanie problemu w MES moze by¢ rozlozone na cztery podstawowe -etapy:
(1) dyskretyzacja problemu (geometrii), (2) wybranie typu elementéw oraz odpowiednich funkcji
ksztattu, (3) przypisanie wiasno$ci materialowych elementom, (4) okres$lenie warunkow
brzegowych problemu. Na tej podstawie tworzy si¢ mniej lub bardziej rozbudowane modele
stanowigce odwzorowanie danego problemu. Nalezy pamigtac, iz metoda MES jest jedng z metod
aproksymacyjnego rozwiazywania rownan rézniczkowych, stad uzyskane wyniki obliczen zawsze
nalezy podda¢ wnikliwej analizie pod katem ich wiarygodno$ci. Do stworzenia modelu prawej
konczyny dolnej w MES wykorzystano program HyperMesh firmy Altair Engineering®. Pakiet
HyperMesh jest jednym z wielu produktéw firmy Altair, ktére dedykowane sg tworzeniu i obrébce
modeli w MES. Ogromng zaletg pakietu HyperMesh jest tatwos¢ w tworzeniu bryt o dowolne;j
geometrii, przeprowadzanie na nich matematycznych (logicznych) operacji, a takze kompleksowe
zarzadzanie ich wlasciwosciami. Co wazne, HyperMesh posiada wsparcie dla innych srodowisk
obliczeniowych, w tym Abaqusa. Do stworzenia modelu wykorzystano wersj¢ HyperMesh 14.0.

Nastepnie, utworzony w HyperMesh model MES prawej koniczyny dolnej zostal przeniesiony
do srodowiska Abaqus, w ktorym przeprowadzono obliczenia symulacji chodu cztowieka. Program
Abaqus® firmy Dassault Systémes Simulia Corp. to pakiet dedykowany skomplikowanym
obliczeniom inzynierskim. Architektura programu oparta jest na koncepcji bibliotek,
ktore umozliwiajg symulacje proceséw mechanicznych, termicznych, elektrycznych czy mechaniki
ptynow. Zaleta srodowiska Abaqus jest mozliwos¢ tworzenia wiasnych procedur uzytkownika,
w tym definiowanie whasnych modeli materiatlow, niedostepnych w standardowej bibliotece.
Do przeprowadzania obliczen symulacji chodu wykorzystano wersj¢ Abaqus/CAE 6.13.

W pracy wykorzystano réwniez oprogramowanie MATLAB’ (R2018a, MathWorks, Inc.)
w celu obrobki oraz analizy danych, jak rowniez do pisania kodoéw i algorytmoéw wspierajacych
dzialania autora.

5 Altair® HyperMesh®, https://www.altair.com/hypermesh, data dostepu 24.10.2022 r.
& ABAQUS, https://www.3ds.com/products-services/simulia/products/abaqus/,

data dostepu 24.10.2022 r.
7 Math, https://www.mathworks.com/products/matlab.html, data dostepu 24.10.2022 r.
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3.1.2. Odwzorowanie modelu kostnego z Gait2392

Budowe modelu MES rozpoczeto od wyboru uktadu wspotrzednych, wzgledem ktorego
rozmieszczone beda wszystkie wezly i elementy modelu. Za poczatek uktadu wspédtrzednych dla
calego modelu prawej nogi wybrano $rodek obrotu miednicy zgodny z Gait2392.
W celu utworzenia elementdw reprezentujacych kos¢, zdecydowano si¢ na uzycie przestrzennych,
dwuweztowych elementéw belkowych elementow typu B31 (wedtug nomenklatury Abaqus,
ang. 2-node linear beam in space) [113]. Poniewaz catly model kostny oparty jest na elementach
typu belka, w dalszej czesci nazywany on bedzie skrotowo modelem belkowym. Elementy B31
maja mozliwos¢ przenoszenia obcigzen zarowno podluznych (osiowych), jak i poprzecznych
(Scinajacych), dzigki czemu moga zosta¢ poddane rozcigganiu (lub $ciskaniu) i zginaniu.
Wykorzystuje si¢ je zwykle do modelowania smuktych belek, to znaczy takich, ktorych przekrdj
poprzeczny jest zdecydowanie mniejszy niz dhugos¢ belki, aby podatno$¢ na $cinanie poprzeczne
byta pomijalna [114]. Wykorzystanie elementéw belkowych do odwzorowania uproszczonego
stanu naprezania i odksztatcenia koSci jest czesto praktyka i zostalo uzyte m.in. w pracach
[115,116]. Na podstawie danych zaczerpni¢tych z modelu Gait2392 dotyczacych potozenia
i geometrii kosci, w programie HyperMesh utworzono model potaczonych ze soba elementéw
odwzorowujacych poszczegodlne kosci konczyny dolnej. Kazda ko$¢ zostata przyblizona zbiorem
elementdw B31 w taki sposob, aby jak najlepiej odwzorowywac przebieg, krzywizng i rzeczywiste
polozenie poszczegodlnych kosci w catej nodze. Na tej podstawie stworzono grupy elementow
symulujacych kosci, ktore zostaly przyporzadkowane do nastepujacych czesci:

e ko$¢ udowa (ang. femur),

o ko$¢ piszczelowa (ang. tibia),

e kosc strzatkowa (ang. fibula), potaczona sztywno z koscig piszczelowa,

e zespolonymi ko$¢mi stgpu (ang. tarsal bones) i kosci srodstopia (ang. metatarsal bones),

e zespolonymi kos¢mi paliczkowymi (ang. phalanges).

W modelu belkowym potozenie i orientacja kos$ci zostata utworzona na bazie linii neutralnej
(wldkna) kosci. Podobne rozwigzanie zostalo wykorzystane m. in. w pracy [117]. Na podstawie
siatek zaimportowanych z Gait2392 do programu HyperMesh, wyznaczono geometryczne $rodki
kolejnych przekrojow poprzecznych bryl, ktore uformowaty linie neutralng. Odwzorowanie
belkowego modelu ko$ci na podstawie bryl dostepnych w Gait2392 zostalo przedstawione
narysunku 3.1. Po lewej przedstawiono model brytowy kosci z Gait2392 a po prawej
korespondujacy model belkowy z wykorzystaniem elementéow B31. Ko$¢ udowa zostala
zaznaczona na czerwono, ko$¢ piszczelowa — ciemny niebieski, ko$¢ strzatkowa — jasny niebieski,
zespolone kosci stgpu i kosci §rodstopia — zolty, zespolonymi kosémi paliczkowymi — zielony.
Pomimo tego, ze opisane podej$cie jest powaznym uproszczaniem geometrii kosci, metoda ta
pozwala na odwzorowanie najwazniejszych krzywizn poszczegolnych kosci, ktore beda stanowic
miejsca przyczepu dla kolejnych migsni.
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Rys. 3.1. Przyblizenie 3-wymiarowej geometrii kosci konczyny dolnej

W kosci udowej dodatkowo zamodelowano rozgalezianie odpowiadajace kretarzowi
wigkszemu ko$ci udowej, ktory to obszar stanowi miejsce przyczepu licznych migéni grupy
posladkowej. Pewna trudno$¢ stanowi odwzorowanie zlozonej geometrii licznych kosci stopy,
jednak ze wzgledu na ich niewielkg ruchomos¢ w cyklu chodu, zdecydowano si¢ na ich zespolenie
i przyblizanie grupg elementow nazwanych zespolonymi ko$émi stgpu i §rodstopia. Rowniez
paliczki w stopie zostaty zespolone i przyblizone pojedyncza grupa elementéw belkowych.

Do elementow B31 opisujacych kosci przypisano profil rurowy. Profil rurowy moze zosta¢
opisany na kilka sposobow, lecz w niniejszej pracy zdecydowano si¢ na opis poprzez podanie jego
srednicy zewnetrznej D i wewngtrznej d, zgodnie z konwencjg stosowang w srodowisku Abaqus.
Schemat profilu rurowego zostat przedstawiony na rysunku 3.2.

Rys. 3.2. Profil rurowy uzyty do opisania przekroju geometrycznego elementow B31

Dla wszystkich ko$ci, poza koscig udowa (ze wzgledu na to, iz kos¢ ta zostanie poddana
glebszej analizie w dalszej czgsci pracy), przyjeto uproszczony profil o statej Srednicy zewngtrznej
i wewnetrznej. Warto$ci przyjetych parametréw profilu przedstawiono w tabeli 3.1.
Wyznaczenie statych warto$ci profilu dla kosci odbyto si¢ poprzez numeryczng analiz¢ ksztattu
i objetosci bryt z modelu Gait2392, na podstawie ktérych wyznaczano $rednig warto$¢ dla profilu
wewngtrznego 1 zewnetrznego.
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Tabela 3.1. Wartosci srednicy wewnetrznej i zewnetrznej profilu rurowego dla poszczegolnych
czesci kosci

Rodzaj kosci Srednica zew. D [mm] Srednica wew. d [mm]
Ko$¢ udowa zmienna (rys. 3.3) zmienna (rys. 3.3)
Kos¢ piszczelowa 40 20

Ko$¢ strzatkowa 15 8

Zespolone kosci stepu i srodstopia 40 0

Zespolone kosci paliczkowe 40 0

Poniewaz analiza stanu wewngtrznego kosci udowej lezy w obszarze szczegodlnego
zainteresowania pracy, dla tej kosci zdecydowano si¢ na przyjecie zmiennego profilu
odpowiadajacego w wickszym stopniu geometrii rzeczywistej. Szczegdtowe informacje dotyczace
pozyskania i pomiaru rzeczywistej kosci cztowieka zostaty zawarte w rozdziale 4. Na podstawie
modelu pozyskanego z wykorzystaniem techniki mikrotomografii komputerowej, dokonano
mapowania pola przekrojow poprzecznych, a nast¢pnie odpowiednim elementom B31 kosci
udowej przypisano profil rurowy o odpowiednich wartosciach $rednicy D i d. Mapowania
dokonano od najbardziej proksymalnej czgsci gtowki kosci udowe;j, przez trzon az do nasady dolnej
kosci. Na rysunku 3.3 przedstawiono wykresy zmiany S$rednicy zewngtrznej przekroju
poprzecznego wzdtuz linii przebiegu kosci (niebieska linia) oraz zmiany $rednicy wewnetrznej
(pomaranczowa linia). Na rysunku wida¢, iz w okolicach dlugosci 25 mm znajduje si¢ maksimum
szeroko$ci zewnetrznej glowy kosci. Nastepnie pojawia si¢ obszar lokalnego minimum na dtugosci
50 mm, ktore reprezentuje szyjke kosci udowej. Pik przy wartosci 70 mm odpowiada lokalizacji
kretarz wickszego. W dalszej czesci $rednica jest w miare stata (trzon kosci) i ro$nie dopigto pod
koniec, odzwierciedlajac grubo$é nasady dolnej. Srednica wewnetrzna zaczyna przyjmowaé
niezerowe wartos¢ W przedziale od 50 do 425 mm. Jest to obszar reprezentujacy wystepowanie
jamy szpikowej kosci.
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Rys. 3.3. Wykresy przedstawiajgce Srednice zewnetrzng D (niebieska linia) i wewnetrzng
d (pomaranczowa linia) profilu dla modelu belkowego kosci udowej

Wybér profilu elementu wptywa w znacznym stopniu na wiele aspektow obliczen. Po pierwsze
narzuca lokalng grubo$¢ kosci tym samym wplywajac na jej mase i rozktad tensora bezwtadnosci.
Po drugie rzutuje na catkowita wytrzymato$¢ i podatno$¢ na naprezenie osiowe oraz na zginanie
kosci. Po trzecie wptywa na lokalny rozktad pol naprezen. W wyniku przypisania opisanego profilu
uzyskano przyblizony do rzeczywistego profil kosci w modelu belkowym, ktory przestawiono
na rysunku 3.4.B.
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Rys. 3.4. Porownanie geometrii (A.) rzeczywistej kosci udowej czlowieka oraz (B.) geometrii
modelu kosci na bazie zmiennego profilu

Elementom reprezentujacym ko$¢ przypisano wilasciwosci materialowe o charakterze
izotropowym. Poza koscig udows, wszystkim elementom kostnym przypisano efektywny modut
Younga o warto$ci E = 23 GPa oraz wspdlezynnik Poissona v = 0.3, na podstawie opracowania
literaturowego przedstawionego w rozdziale 1.3. W przypadku kosci udowej, ze wzgledu na
zmienny profil kosci, uzyto zmiennego modutu sprezystosci w zalezny od $redniej porowatosci
danego segmentu kosci. Poniewaz porowatos¢ koSci bezposrednio wptywa na jej sztywnos¢, uzyto
nastgpujacego podejscia:

Do obszaru nasady dolnej i gornej (na rysunku 3.4 oznaczona kolorem biatym), przypisano
modut sprezystosci zgodnie z izotropowym modelem Zysseta-Curniera (rownanie 1.22)
[66]. Na podstawie danych tomograficznych dokonano pomiaru $redniej frakcji
objetosciowej dla tego obszaru, ktora jest rowna BV /TV = 0.56 oraz przyj¢to k = 1.914
na podstawie [118]. Efektywny modut sprezystosci wyznaczono zgodnie ze wzorem:
Epiaty = Eop* = 23 GPa * 0.56'° =~ 7.5 GPa.

Dla strefy przejsciowej pomigdzy czegécig glowka kosci a trzonem (na rysunku 3.4
oznaczona kolejno kolorem czerwonym i niebieskim) ze wzgledu na malejaca gestosé
radiologiczng przypisano odpowiednio E¢,erwony = 18 GPa i Epjepieski = 12 GPa.
Obszar trzonu kosci (na rysunku 3.4 oznaczona kolorem zielonym), jest obszarem
dominujgcej kosci zbitej 0 Ejp1ony = Eg = 23 GPa. Jama szpikowa nie jest uwzglgdniana
w obliczaniach porowato$ci kosci gdyz zostata wylaczona poprzez wewnetrzna, wolng
przestrzen w profilu rurowym kosci.

Dla kosci udowej przyjeto izotropowy wspotczynnik Poissona v = 0.3.
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3.1.3. Odwzorowanie ukladu mig¢sniowego w modelu belkowym

W OpenSim migsnie istniejg jako elementy o punktach przyczepow opisanych w lokalnych
uktadach odniesienia roznych kosci. W celu utworzenia elementéw reprezentujacych migsien
(nazywany dalej elementem mige$niowym) konieczne byto przetransformowane punktéw z modelu
Gait2392 (z uktadow lokalnych kosci) do globalnego uktadu w HyperMesh. Dokonano tego
poprzez wyznaczanie odpowiednich wektoréw translacji pomiedzy poczatkiem uktadu lokalnego
kosci a srodkiem obrotu miednicy (poczatek uktadu modelu w MES).

Do utworzenia elementow reprezentujacych migsnie w modelu belkowym wybrano elementy
typu T3D2. Elementy T3D2 [119] to dwuwgzlowe, trojwymiarowe element okreslane jako prety
(ang. 2-D stress/displacement truss). Elementy te zostaly wybrane na elementy mig$niowe
ze wzgledu na ich najwazniejszg cechg, tj.: przenoszenie wylgcznie rozciagajacych osiowych sit.
i zostato ono uzyte przez autorow wielu innych prac [120]. Migsnie sktadajace si¢ z wielu sekcji
w modelu Gait2392 réowniez zostaly odwzorowane w postaci wielu elementéw w HyperMesh.
Przy czym, w wytworzenie ruchu zaangazowane sg jedynie sektory migsénia, Ktorych punkty
przyczepione sg pomigdzy roznym kosc¢mi. Wizualizacja pelnego modelu uktadu migsniowego
prawej nogi w programie HyperMesh zostata przedstawiona na rysunku 3.5.

\

Rys. 3.5. Odwzorowanie ukfadu miesniowego prawej koniczyny w HyperMesh na podstawie modelu
Gait2392

W modelu belkowym odwzorowano wszystkie elementy migsniowe wystepujagce w modelu
Gait2392 dotyczace prawej konczyny cztowieka. Jednak w MES konieczne jest nadanie
im dodatkowych wlasciwosci geometrycznych a mianowicie pola przekroju poprzecznego PCSA
(ang. Physiological Cross-Section Area). W pracy wartosci pola przekroju mieéni zaczerpnieto
z publikacji [121]. Przy czym skrot PCSA jest tutaj rozumiany jako poczatkowe pole przekroju
poprzecznego mig$nia, gdyz w trakcie symulacji rzeczywista warto$¢ przekroju mig$nia ulega
zmianie, co opisano dalej w rozdziale 3.1.5. W tabeli 3.2 przedstawiono wlasciwo$ci geometryczne
elementow T3D2 niezbedne w procesie symulacji cyklu chodu.
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Tabela 3.2. Wiasciwosci geometryczne elementéow miesniowych modelu prawej nogi w modelu
belkowym. PCSA — poczgtkowe pole przekroju poprzecznego migsnia, l, — poczgtkowa diugosé
miesnia w cyklu chodu

Nr. Nazwa elementu Skrot PCSA [m?] 1o [m]
1 adductor brevis add_brev 0.001152 0.1531
2 adductor longus add_long 0.002273 0.2387
3 adductor magnus 1 add magl 0.002552 0.1370
4 adductor magnus 2 add mag2 0.001835 0.2354
5 adductor magnus 3 add mag3 0.001695 0.4146
6  bicepsfemoris- long head bifemlh 0.002734 0.4665
7  biceps femoris - short head bifemsh 0.000814 0.2429
8 extensor digitorum ext dig 0.000746 0.0372
9 extensor hallucis ext hal 0.00064S8 0.0413
10 flexor digitorum flex dig 0.00064 0.0533
11 flexor hallucis longus flex_hal 0.001852 0.0415
12 gemellus gem 0.000433 0.0652
13 gluteus maximus 1 glut max1 0.00202 0.1185
14 gluteus maximus 2 glut max2 0.001958 0.0980
15 gluteus maximus 3 glut_max3 0.002 0.1367
16 gluteus medius 1 glut_med1 0.0025 0.1348
17 gluteus medius 2 glut med2 0.001621 0.1448
18 gluteus medius 3 glut med3 0.002121 0.1207
19 gluteus minimus 1 glut minl 0.000676 0.0916
20 gluteus minimus 2 glut_min2 0.00082 0.0918
21 gluteus minimus 3 glut_ min3 0.001198 0.0955
22 gracilis grac 0.000374 0.4316
23 iliacus iliacus 0.002333 0.0500
24 gastrocnemius lateralis lat_gas 0.00143 0.4265
25 gastrocnemius medialis med_gas 0.00506 0.4261
26 pectineus pect 0.000903 0.1101
27 peroneus brevis per brev 0.001961 0.0189
28 peroneus longus per long 0.002465 0.0199
29 peroneus tertius per tert 0.000414 0.0516
30 piriformis piri 0.002054 0.0865
31 psoas major psoas 0.00257 0.0467
32 guadratus femoris quad fem 0.0021 0.0712
33 rectus femoris rect fem 0.004296 0.4684
34 sartorius sar 0.00029 0.4656
35 semimembranosus semimem 0.004633 0.4652
36 semitendinosus semiten 0.001305 0.4479
37 soleus soleus 0.0058 0.2929
38 tensor fasciae latae tfl 0.0008 0.1946
39 tibialis anterior tib_ant 0.001688 0.0729

40 tibialis posterior tib_post 0.002627 0.0388

41 vastus intermedius vas_int 0.0082 0.2076

42 vastus lateralis vas_lat 0.006441 0.1571

43 vastus medialis vas_med 0.006687 0.1310

Dtugo$¢ poczatkowa kazdego z migéni [, zostata okreslona na podstawie geometrii konczyny
dolnej dla poczatku cyklu chodu. Dodatkowo dla elementu miesniowego T3D2 wprowadzono
modyfikacje wlasciwosci sprezystych w postaci funkcji *no compression w programie Abaqus.
Aktywacja tej funkcji w $rodowisku Abaqus zapobiega powstaniu w elemencie sit $ciskajgcych
[122], co oznacza, ze naprezenia W elemencie nie moga by¢ negatywne ($ciskajace).
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Woprowadzenie tej funkcji dla elementu migsniowego wynika z przystosowania jego
zachowania do fizjologicznego. Migénie w stanie spoczynku oraz w swojej optymalne dtugosci
(optimal fiber length) nie generuja sity izometrycznej, a wigc naprezenie w nich sa réwne 0.
Pobudzenie mig$nia i wzrost sity izometrycznej powoduja wzrost naprgzen w wyniku aktywnego
skracania mig$nia. Jednak miesien nie moze by¢ $ciskany sitami zewnetrznymi. Mozna to poréwnac
do modelu sznura, ktory moze by¢ rozciagany, ale skracany wygina si¢ [123]. Aktywacja funkcji
*No compression ogranicza wiec powstanie niefizjologicznych zachowan elementu.

3.1.4. Transformacja modelu do polozenia poczatkowego w cyklu chodu

Pierwotne utozenie modelu migsniowo-szkieletowego w Gait2392 ukazuje czlowieka
W pozycji stojacej, przypominajacg pozycje anatomiczng. Dostepne dane dotyczace
zarejestrowane]j pozycji markerow dotyczg interwatu 2 sek, w ktérym osoba badana z pozycji
stojacej przechodzi przez caty cykl chodu. W okresie 0 — 0.59 sek czasu rejestracji dochodzi
do wstepnego wymachu prawej nogi z pozycji stojacej. Moment kontaktu prawej piety z podtozem
uznawany jest za poczatek cyklu chodu (0%) i nastgpuje w czasie 0.6 sek rzeczywistego czasu
rejestracji. Jest on rowniez zgodny z momentem rejestracji pierwszych sil reakcji podioza
z platformy dynamometrycznej. Pelny, pierwszy cykl chodu zostaje zakonczony w czasie 1.74 sek,
co oznacza, ze rzeczywisty czas kroku jest rtowny 1.24 sek. Pozostaly czas 1.75 — 2 sek dotyczy
fragmentu kolejnego cyklu i nie jest brany pod uwage w symulacji.

Uzyskane dane z modelu Gait2392 obejmuja poczatkowe potozenia kosci, migéni i stawow
dotycza czasu rejestracji 0 sek i pozycji czlowieka stojacego. Aby ograniczy¢ czas symulacji
i poprawi¢ efektywno$¢ obliczen w MES, zdecydowano si¢ na pominigcie czasu poczatkowego
wykroku i przejécie od razu do pozycji rozpoczynjacej cykl chodu w czasie 0.6 sek. Oznacza to,
ze konieczne jest dokonanie transformacji odpowiednich uktadow kosci oraz mie$ni o wartosci
obrotu w czasie rejestracji 0.6 sek. W modelu Gait2392 w czasie rejestracji 0 sek, warto$¢ katow
obrotu we wszystkich stawach jest rowna 0. Wartosci katow obrotu w stawach w czasie 0.6 sek
i w 0% cyklu chodu zostaty przedstawiane w tabeli 3.3.

Tabela 3.3. Wartosci kqtow obrotu w stawach prawej nogi w czasie rejestracji 0.6 sek i na poczqtku
cyklu chodu (0%)

Nazwa w pelvis pelvis pelvis hip flexi hip hip knee ankle subtalar t angl
Gait2392 tilt list rotation IPTEXION | adduction rotation angle angle angle mpt angle
Lokelna |7 x|y z X Y z z | z z

EuIIe<?at [°] 4.064 | 2563 | 1.115 | 18.089 | -4.899 | -6.262 | 1.418 | 1.486 | 1.822 | -0.001

Nalezy zauwazy¢, ze w Gait2392 kolejnos¢ obrotow w stawie jest zgodna z notacja Eulera.
Wykonanie rotacji odpowiednich segmentdéw nogi skutkuje: (1) przesunigciem potozenia srodkow
obrotu stawow i kosci, (2) wprowadzaniem poczatkowej wartoéci obrotu w stawach, (3) zmiang
dtugosci poczatkowej migsni. Wizualizacja przejscia modelu prawej nogi z pozycji stojacej do
pozycji poczatkowej symulacji 0% przedstawiano na rysunku 3.6.
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Rys. 3.6. Wizualizacja transformacji modelu prawej nogi z czasu 0 sek Gait2392 (po lewej)
do czasu 0.6 sek odpowiadajgcego poczgtkowi cyklu chodu 0% (po prawej), stanowigcej poczqtek
symulacji

Prezentowana w pracy poczatkowa dlugo$¢ miesénia [, jak i poczatkowa sita migénia F
W niniejszej pracy reprezentuja wartosci z 0% cyklu chodu, a wigc po dokonaniu wspomnianej
transformacji. Symulacja cyklu chodu konczy si¢ w momencie zamknigcia petlnego cyklu
oznaczonego jako 100%.

3.1.5. Sprezysto-kurczliwy model migsnia w MES

Wykonanie symulacji ruchy konczyny wymaga implementacji modelu migsnia pozwalajgcego
na zmiane¢ dtugosci elementéw przy jednoczesnym zachowaniu ciagnacych sit osiowych dla migsni.
Przedstawiona w rozdziale 1.2 szczegdétowa analiza wlasciwosci lepkosprezystych miegénia
pokazuje, ze odwzorowanie zlozonej i nieliniowej charakterystyki migsnia nie jest zadaniem
trywialnym. Przyktadows zalezno$¢ miedzy sitg a odksztatceniem migénia quad_fem podczas cyklu
chodu otrzymang na podstawie obliczen w OpenSim przestawiono na rysunku 3.7.
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Rys. 3.7. Wykres sita-dlugos¢ migsnia quad_fem wykreslona na podstawie obliczen modelu
Gait2392
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Z zaleznosci tej wynika, ze dla okreslonej dtugosci mig$nia moze istnie¢ kilka poziomow sit
miesniowych. Wynika to gtéwnie ze zmiennego poziomu aktywacji a® w cyklu chodu
jak wiasnosci lepko sprezystych modelu Thelena w OpenSim. Nie bez znaczenia pozostaje fakt,
ze quad_fem jest jednym z wielu migs$ni uda, ktory w danym momencie moze by¢ biernie
rozciggany bez wzrostu wilasnej sity izometrycznej w wyniku aktywacji sasiadujacych miesni.
Dlatego bezposrednie powigzanie dtugosci migénia z jego izometryczng sitg jest bardzo trudnym
zadaniem.

Jednym z mozliwych rozwigzan tego problemu jest implementacja nieliniowego,
lepkosprezystego modelu mieénia zgodnie z koncepcjg Hilla-Zajaca [42]. W literaturze mozna
znalez¢ liczne prace dotyczace tworzenia, implementacji i weryfikacji elementéw 1D, 2D i 3D
dedykowanych symulacji materiatdéw nieliniowych [124-127]. Gotowe implementacje i fragmenty
kodu w jezyku FORTRAN (obstugiwanym przez Abaqus) byly prezentowane w réznych pracach
naukowych [128] po$wigconych modelowaniu materiatdw o nieliniowej charakterystyce.

Nie jest jednak pewne czy zaproponowane rozwigzania mogtyby by¢ z powodzeniem uzyte
do budowy uktadu migéniowego konczyny. Na gtéwnej przeszkodzie stoi fakt, ze kazdy migsien
powinien posiada¢ wilasny zestaw parametrow modelu Hilla. Stworzenie w Abaqusie elementu
0 wlasciwosciach migéni wymagatoby odwzorowania wszystkich relacji i wyktadnikow
nieliniowych charakterystyk mig$nia uwzglednionych przez Thelena jak rowniez przeprowadzenie
obliczen kinematycznych i dynamicznych jak zostato to opisane w rozdziale 2. Przeprowadzenie
tych obliczen, jak rowniez poszukiwanie ogromnej liczby parametrow modelu Thelena, byloby
procesem zmudnym i trudnym, a sama optymalizacji wymagataby doglebnej analizy tematu,
co nie jest gtdéwnym przedmiotem niniejszej pracy. Co wigcej, w opisach literaturowych modeli
migsnia w MES, do walidacji modelu niemal zawsze zastosowano dziatajace prostoliniowe migsnie
jak np.: mig$nie zwaczy [129] czy migénie dna miednicy [124]. W konczynie dolnej znajduje si¢
wiele migéni o ztozonej budowie tj. mogacych owija¢ si¢ wokot przeszkdd anatomicznych (kosci).
Dodatkowo w konczynie dolnej wystepuja mig$nie wieloglowe, migénie o duzym kacie pierzastosci
wlokien, wykazujagce znaczne skrocenie lub o bardzo szerokim zakresie i zmiennosci sit.
Skomplikowany charakter budowy i dziatania mig¢$ni powoduje, iz nalezy poszukiwa¢ modeli
uproszczonych. Przeglad literatury w obszarze metod symulacji migénia ujawnit istnienie mniej
oczywistych podejsé¢, ktore wykorzystujg rozne whasnosci srodowiska Abaqus i obliczen MES
do obejscia skomplikowanego problemu modelowania nieliniowych charakterystyk materiatowych
mies$nia. Szczegblne i interesujgce rozwigzanie tego problemu przedstawili Creuillot i in. [2].
Zaproponowany sprezysto-kurczliwy model mie¢$nia, pozwala na sterowanie zar6éwno
wydtuzeniem jak i sila migénia niezaleznie od siebie. Wykorzystanie efektu cieplnej zmiany
objetosci materialu bez zmiany naprgzen wewnetrznych jest mozliwe w metodzie elementow
skonczonych i tatwe do wprowadzenia dla wielu standardowych elementéw programu Abaqus.
Dodatkowo uniezaleznienie charakterystyki mig$nia od parametrow dynamicznych i aktywacji
miesnia znaczaco ogranicza liczbe indywidualnych i trudnych do okres$lenia parametréw modelu
Thelena. Ze wzgledu na prostote oraz mozliwos¢ szerokiej implementacji zdecydowano
sie na wprowadzenie sprezysto-kurczliwego modelu migénia w niniejszej pracy.

Zaadoptowany model, okreslany w niniejszej pracy krocej - modelem kurczliwym mig$nia -
zaktada przypisanie elementowi imitujgcemu migsien parametru 40 odpowiadajgcego zmianie jego
temperatury. Abaqus dopuszcza wprowadzenie izotropowego lub anizotropowego tensora
rozszerzalnosci termicznej we wlasno$ciach materiatowych elementu T3D2.
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Poniewaz zadamy, aby zmiana objetosci mig$nia nastepowata tylko w kierunku osiowego
dzialania mieénia, to znaczy odpowiadala wylacznie za wydtuzenie/skrocenie, to tensor
rozszerzalnos$ci K przyjmuje nastgpujaca postac:

k;; 0 0 1 0 O
[K] = [ 0 Koo 0 ] = K[O 0 0] (31)
0 0 K33 0 0 O

gdzie: k = Ky, — WspOtczynnik rozszerzalnosci termicznej (ang. Expansion coefficent alpha
w Abaqus).

Przed implementacjg modelu kurczliwego mi¢$nia, nalezy doktadnie zrozumie¢ przestanki
stojace za utworzeniem takiego modelu jak i aspekty jego dziatania. Zgodnie z modelem Hilla,
odksztalcenie migénia €7 (ang. total) jest wynikiem sumy odksztalcenia skurczowego &€
(ang. contraction) komponentu kurczliwego i odksztatcenia sprezystego €€ (ang. elastic) czesci
elastycznej mig$nia, ktérg mozna zapisa¢ wzorem:

el = +¢° (3.2)

W obliczeniach numerycznych duzych odksztalcen, catkowite odksztalcenie jest rownowazne
logarytmicznej mierze chwilowej dtugosci migsnia [(t) w stosunku do jego dtugosé poczatkowe;j

ly 1 zapisuje si¢ jak ponizej:
It
el =In <Q> (3.3)
lo

W modelu Hilla, skroceniu brzu$ca migénia w wyniku aktywnos$ci neuronalnej odpowiada
odksztatcenie skurczowe £€. W modelu kurczliwym miegénia, miara odksztalcenia skurczowego
zostata opisana jako iloczyn wspotczynnika rozszerzalno$¢ k oraz bezwymiarowej zmiennej
opisujacej kurczliwos¢ migsnia 460, zgodnie ze wzorem:

£¢ = k40 (3.4)

Odksztatcenie sprezyste € w obu modelach opisane jest przez uogélnione prawo Hooke’a
i przyjmuje postac:

o F()
CE S(OE

€ (3.5)

gdzie: S(t) — chwilowy przekroj porzeczny migénia, F(t) — chwilowa sita izometryczna
migénia, E — modut sprezystosci migsnia

W trakcie implementacji modelu kurczliwego migsnia wymagane bylo pewne
uszczegotowienie dotyczace przekroju poprzecznego migsnia S(t). W programie Abaqus w wyniku
rozciggania/Sciskania elementu, zachowana zostaje objeto$¢ elementu co oznacza odpowiednio
zmniejszenie/powigkszenie jego przekroju poprzecznego. Uwzglednienie efektu zmiany przekroju
poprzecznego mig¢snia w wyniku rozciggania/skracania dla kazdego punktu czasowego symulacji
zostato uwzglednione wzorem:

lo
Podstawiajac zaleznosci (3.3), (3.4) i (3.5) do wzoru (3.2) otrzymujemy rownanie:
1(t) F(t)
ln( L > = k46 + S(OF (3.7)
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Rozwigzujac rownanie (3.6) wzgledem parametru 40 otrzymujemy ostatecznie:

1 1(t) F(t)

Modut rozszerzalnoéci termicznej Kk jest wspolczynnikiem proporcjonalnosci skalujgcym
skurczliwo$¢ elementu. Zalozono, ze wartos¢ tego wspotczynnika wynosi k1 = k = 1.

Model kurczliwy migénia w stosunku do standardowego modelu Hilla wprowadza wazne
uproszczenie. Komponent kurczliwy CE —PE w modelu Zajaca posiada nieliniowa
charakterystyke mechaniczng, ktora w modelu kurczliwym migsénia zostata zastapiona liniowym
wyrazeniem kA60. Graficzne poréwnanie modelu migénia Hilla z modelem kurczliwego mig$nia
przedstawiono na rysunku 3.8.

A. F(¢)
Foy T 3
1(t)
B.
F(t) @ F(t)
«— >
ES(¢)
k=—— K
1(t)

Rys. 3.8. Schematyczne poréwnanie (A.) modelu migsnia typu Hilla z (B.) zaimplementowanym
modelem sprezysto-kurczliwym migsnia

Nalezy podkresli¢, ze model sprgzysto-kurczliwym migsnia nie jest modelem
termomechanicznym w uje¢ciu fizycznym. Zastosowanie temperatury w modelu elementow
kurczliwych jest jedynie zabiegiem matematycznym pozwalajgcym na stworzenie parametru
(zmiennej), ktora pozwolitaby na otrzymanie pozadanej sity jak i wydluzenia mig$nia. Zmienna
kurczliwos$ci migsnia 40 jest wartoScia, ktorg nalezy obliczy¢ na podstawie réwnania (3.8)
i wprowadzi¢ do Abaqusa jako temperature elementu (funkcja TEMP). Walidacja i testowanie
modelu kurczliwego mieénia zostato opisane szerzej w rozdziatach 3.2 do 3.4.

3.1.6. Modelowanie polaczen pomiedzy miesniami a koS$cia

W Gait2392 punkty tworzgce przyczepy miesni sg zdefiniowane w lokalnym uktadzie
odniesienia kazdej z kosci. W MES elementy migsni T3D2 musza zosta¢ potaczone z elementami
belkowymi kosci w odpowiedni sposob. W tym celu wykorzystano wtasciwosci potgczenia typu
kinematic coupling (COUP_KIN) [130] jest to potaczenie pomiedzy weztem nadrzednym (ang.
master) z jednym lub wieloma weztami podrzednymi (ang. slave) na zasadzie sprzezenia
kinematycznego, w ktorym warunki translacji i obrotu wezta nadrzednego sa duplikowane na
stopnie swobody weztéw zaleznych [131]. Dzigki tego typu potaczeniu, mozliwe jest zachowanie
statej odleglosci pomiedzy powigzanymi weztami jak i transfer sit na kosc.
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W modelu, wybor wezta, do ktorego przyczepiono migsnie na kos¢, zostal przeprowadzony
na zasadzie znalezienia wezta kosci najblizszemu rzutowi prostopadtemu przyczepu migénia,
tak aby rami¢ dziatania sity mig$nia byto jak najkrotsze.

Kolejna przyczyna wykorzystania kinematic coupling jest brak wtasciwosci materiatowych dla
tego typu polaczenia. Dzigki temu, nadana na elementy T3D2 temperatura wykorzystywana przez
model kurczliwy migénia nie jest propagowana na sgsiednie elementy. Do tego polaczenie
to jest bezmasowe. Wizualizacja potaczenia miesni i kosci za pomoca kinematic coupling zostata
pokazana na rysunku 3.9 w postaci zielonych elementow.

Rys. 3.9. Wizualizacja polgcznia elementow miesni T3D2 (niebieski) z elementami kosci B31
(czerwony) za pomocg kinematic coupling (zielone) w HyperMesh

Wadg wykorzystania kinematic coupling jest to, ze do danego wezta moze by¢ przytaczony
wylacznie jeden kinematic coupling. Wynika z tego, ze dla duzej ilosci mig$ni, siatka kosci musi
by¢ odpowiednio gesta, aby moc umocowaé wszystkie elementy migsni w danym miejscu.
W toku dalszych analiz wykazano, ze dla tak stworzonego modelu prawej nogi, niewielkie
przesunigcia miejsca przyczepu migsnia (rzedu kilku mm) na kosci nie odgrywaja znaczacej roli
w procesie odwzorowania ruchu nogi. Warto takze zwroci¢ uwagg, ze potaczenie migsni z kos¢mi
poprzez COUP_KIN nie moze by¢ traktowane jako $ciggno w rozumieniu modelu Hilla.
Ze wzgledu na brak wlasnosci materialowych, potaczenie to ma na celu wylgcznie powigzanie
i przeniesienie sity mig$nia na ko$¢ w celu wywotania obrotu w stawie [132].

3.1.7. Modelowanie stawéw

W metodzie elementow skonczonych za $rodki obrotu stawoéw okresla si¢ wezty, wzglgdem
ktorych nastepowac beda obroty kosci. Na podstawie modelu Gait2392 odtworzono:
e staw biodrowy — odpowiadajacy stawowi hip joint w Gait2392,
e staw kolanowy — odpowiadajacy stawowi knee joint,
o staw skokowy — powstaly z potaczenia stawu skokowo-goleniowego (ankle) i stawu
podskokowego (subtalar),
e staw paliczkowy — odpowiadajacy stawowi mtp joint.

Staw biodrowy zostal zamodelowany jako przegub kulisy ze wszystkimi dozwolonymi
obrotami wokot kazdej z osi. Staw skokowy podzielony jest na 1-osiowy staw skokowo-goleniowy
oraz 2-osiowy staw podskokowy. Ze wzgledu na fakt, ze staw podskokowy zlokalizowany
jest nieanatomicznie (rozdziat 2.2), w modelu w MES zdecydowano si¢ na uproszczenie polegajace
na potaczeniu obu stawoéw w 3-0siowy staw 0 charakterze kulistym. W takim wypadku staw ten,
w niewielkim zakresie katowym, moze wykona¢ dowolny ruch obrotowy. Z kolei stawu
paliczkowy zostal utworzono jako staw zawiasowy, 1-osiowy w lokalnym uktadzie kos$ci stopy oraz
palcow.
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Wystepujace w modelu Gait2392 staw skokowo-goleniowy (ankle) i staw podskokowy
(subtalar) zostaty potaczone w modelu belkowym w jeden staw. Ruchomos$¢ kazdego stawu
okreslona jest przez stopnie swobody, ktore definiujg dozwolone kierunki ruchu i obrotu w osiach
X,Y,Z. Blokada stopni swobody odbywa si¢ z wykorzystaniem funkcji constrains [133]
w Abaqusie.

Staw kolanowy zostat odwzorowany jako jednoosiowy staw zawiasowy. W celu odtworzenia
ptaszczyzny ruchu kosci piszczelowej wzgledem kosci udowej, wykorzystano funkcje constrains
z blokowaniem obrotow wokot osi X i Y w lokalnym ukladzie wspotrzednych. Poza ruchem
obrotowym w stanie kolanowym, ko$¢ udowa wykonuje réwniez ruch posuwisty po powierzchni
stawu kosci piszczelowej. Ruch ten ma istotne konsekwencje w procesie symulacji chodu,
poniewaz: (1) powoduje dodatkowe przesuniecie §rodka obrotu, (2) wplywa bezposrednio
na dtugo$¢ migsni zaczepionych wokot stawu kolanowego, (3) zmienia kierunek dziatania sit
migsniowych. W celu odwzorowania prawidtowego funkcjonowania stawu kolanowego, niezbgdne
jest powigzanie ze sobg dwoch koncow kosci w taki sposob, aby mozliwe byto uwzglednienie
wzajemnego przemieszczenia obydwu kosci. W srodowisku Abaqus istnieje mozliwo$¢ powigzania
wielu stopni swobody za pomoca réwnania liniowego. Stuzy do tego migdzy innymi funkcja
equation [134]. Rownanie wi¢zow jest definiowane przez okreslenie liczby sktadnikéw w réwnaniu
— N, liczby wezty — P, stopni swobody kazdego wezta — {i,j,k} oraz wspotczynnika
proporcjonalnosci wzglednego przemieszczenia — A;, dla danego przemieszczenia o wartosci u .
Zgodnie z definicjg Abaqusa rownanie to przyjmuje postac:

Aul + AquQ + 4 Ayup =0 (3.9)

Roéwnanie (3.9) okresla zaleznos¢ pomigdzy przemieszczeniami wszystkich weziow biorgcych
udziat w rownaniu. Powigzanie to moze by¢ uzywane tylko do ograniczania mechanicznych stopni
swobody, jednak daje mozliwo$¢ powigzania réznych stopni swobody w réznych uktadach
odniesienia. Znajac docelowe zmiany katowe dla poszczegdlnych stawow w cyklu chodu, mozliwe
jest obliczenie wektora wzajemnego przemieszczenia kosci.

W ningjszej pracy, implementacja protrakcji dla stawu kolanowego zostata przeprowadzona
na bazie nastepujgcego rozumowania. Niech dolny koniec ko$ci udowej oznaczony zostanie jako
A, za§ goérny koniec kosci piszczelowej jako B. Wprowadzmy réwniez sztuczny punkt D,
niepowigzany z modelem, ktory bedzie stuzyl do wprowadzenia dodatkowego przemieszczenia
wzglednego. Na rysunku 3.10 przedstawiono schemat takiej sytuacji.

D.
uP(t)
A
5 uA(t)
uB(t)

Rys. 3.10. Wizualizacji dzialania rownania liniowego dla stanu kolanowego w celu zapewnienia
protrakcji i retrakcji tego stawu w cyklu chodu
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Niech wektor XA i wektor XB beda wektorami potozenia punktow A i B, uzyskanych
z kinematycznych obliczen na podstawie modelu Gait2392 i wyrazonych w globalnym uktadzie

wspotrzednych. Opis wzglednego ruchu punktu B w stosunku do punktu A oznaczmy jako uP.
Przemieszczenia punktow A i B sg dane zalezno$ciami:

uf (t) = XA () — X{(0) (3.10)
ub(t) = XE(t) — XE(0) (3.11)

gdzie: X/, X2 (i = 1(x),2(y),3(2)) sa sktadowymi wektoréw potozenia.
Przemieszczenie wzglgdne dodatkowego punktu D wynosi:

uP (t) = uB(t) — uA(t) = XB(t) — XB(0) — XA(t) + XA(0) (3.12)
co mozna zapisac¢ rowniez jako:
uP (t) = XB(t) — XA(t) — d4B(0) (3.13)

gdzie: dW(O) = X—B(O) — x4 (0) jest wektorem odlegtosci poczatkowej miedzy punktami A i B.
Znajac zatem wartosci przemieszczenia uf (t) i uP(t), mozna wyznaczyé przemieszczenia
punktu B dzieki réwnaniu:

UAL) —uB () +uP(t) = 0 (3.14)

Ostatecznie, powigzanie stopni swobody sztucznego wezla D z weztem kosci ponizej stawu B
prowadzi do sytuacji w ktorej ruch dolnej kosci bedzie suma przemieszczenia gornej kosci A oraz
przemieszczenia sztucznego wezta D. Na podstawie rownania (3.14) mozna rowniez odczyta¢ znaki
wyktadnikéw wartosci potrzebnych w réwnaniu (3.9), ktore sa nastepujace: A4 = 1, Ag = —1,
Ap = 1. Obliczone wartosci translacji wynikajace z interpolacji funkcji z tabeli 2.2 dla uktadu
globalnego HyperMesh. Odpowiednie wektory translacji zostaly natozone na wezet D w modelu
belkowym, ktory nastepnie powigzano z odpowiadajagcymi w modelu weztami A i B
z wykorzystanym funkcji rownania liniowego equation.

3.1.8. Warunki brzegowe w modelu MES

Poza sitami wewngtrznymi wynikajacymi z odzialywaniem mig$ni na ko$¢, w modelu
belkowym nalezy réwniez uwzgledni¢ wystepujace sity zewnetrzne. Podstawowe warunki
brzegowe natozone na model MES wynikaja z nieuwzglednienia w modelu konczyny elementow
HAT oraz miednicy. W cyklu chodu dochodzi do balansu miednicy w postaci pionowego
podnoszenia i opadania miednicy, jak rowniez niewielkich skretow wzgledem $rodka obrotu,
co schematycznie pokazano na rysunku 3.11.B. Ruchy te bezposrednio wptywaja na potozenie
wszystkich wystepujacych nizej elementéw kosci i mies$ni. Dlatego tez, na goérng czgs¢ kosci
udowej (doktadnie w punkcie obrotu kosci udowej, ktéra w Gait2392 wypada mniej wigcej
w srodku glowy kosci) a takze na konce przyczepu migsni do miednicy natozono warunki translacji,
ktorych amplituda odzwierciedla ruch tego punktu w przestrzeni w cyklu chodu. Wartos$ci funkcji
przemieszczenia nalozone na srodek obrotu kosci udowej w osiach X, Y, Z przestawiono na rysunku
3.11.A
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Rys. 3.11. A. Funkcje przemieszczenia natozone na punkt obrotu stawu biodrowego symulujgce
ruch i obroty miednicy i gornej czesci ciata czlowieka, B. Wizualizacji ruchu i obrotow miednicy
w cyklu chodu [9]

W podobny sposdb natozono warunki na miesnie, ktorych konce powinny zosta¢ przyczepione
do ko$ci miednicy. Na gorne wezty miesni T3D2 nalozono odpowiednie wektory przemieszczen,
wynikajace z balansu miednicy. Wektory przemieszczenia punktoéw migsni w czasie cyklu chodu,
otrzymano przy pomocy wtyczki OpenSim o nazwie PointsKinemtics [135], ktéra umozliwia
obliczenie potozenia dowolnego punktu w czasie trwania symulacji.

Wptyw pola grawitacji zostal uwzgledniony zaréwno w obliczeniach dynamicznych modelu
Gait2392 jak i w modelu belkowym w postaci stalego przyspieszenia grawitacyjnego rownego
g = 9.8066 m/s?. Biorac pod uwage mase poszczegolnych kosci (tabela 2.1), w programie
Abaqus dokonano implementacji wektora sity grawitacji poprzez utworzenie obcigzania (*Loads),
typu Gravity [136] o amplitudzie g i kierunku Y.

Zgodnie z III prawem Newtona, sita nacisku ciata na podtoze skutkuje powstanie
przeciwstawnej sity, ktora nazywana jest sitg reakcji podtoza (ang. Ground Reaction Forces, GRF).
Sktadowe tej sity mogg zosta¢ zmierzone przy pomocy platformy dynamometrycznej. Normalnie,
sifa ta powinna zosta¢ odzwierciedlona w postaci grupy tréjwymiarowych wektorow sit
dziatajacych na cata powierzchnig naszej stopy. W praktyce czesciej stosuje si¢ uproszczony opis,
w ktorym przedstawia si¢ jedynie sumaryczne wartosci skladowych wektorow sit reakcji,
a te przyktada si¢ w okreslonych punktach w stopie. Wartosci GRF uwzglednione zaréwno
w obliczeniach DeMersa dla Gait2392 jak i w niniejszym modelu w MES pochodzg
z eksperymentalnych pomiaréw na platformie dynamometrycznej. Dane te zawarto w pliku
subjectOl_walkl_grf.mot dotaczonym do projektu Gait2392. Jak zaznaczono na stronie
Gait2392, udostepnione dane eksperymentalne pochodza z innego badania [137] niz dane
wykorzystane do budowy modelu Gait2392.

Na potrzeby symulacji w s$rodowisku Abaqus, wybrano okres sit odpowiadajacy
pojedynczemu cyklowi chodu. Wartoéci sktadowych sit reakcji podioza, ktore wykorzystane
w symulacji, przedstawiano na rysunku 3.12.A. W pracy przyjeto nastepujgce oznaczanie
sktadowych GRF: sktadowa X — sita dziatajaca w osi strzatkowej, Y — sita w osi pionowej, Z — sita
W 0Si poprzecznej.
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Rys. 3.12. A. Wartosci sktadowych sit reakcji podloza uwzglednione w MES, B. Wizualizacja
rozkladu sktadowej pionowej wektora GRF po diugosci stopy w cyklu chodu [9]

W obliczeniach Gait2392 sity reakcji podtoza zostaty przytozone w catosci do stawu skokowo-
goleniowego. Jednak liczne analizy stanu obcigzenia nogi, jasno wskazujg na nieréwnomierne
obcigzenie powierzchni stopy w cyklu chodu [9], jak pokazano réwniez na rysunku 3.12.B.
Z tego powodu zdecydowano si¢ na podziat wszystkich sktadowych sit X, Y, Z na dwie cze$¢: site
dziatajaca na obszar piety X;, Y;, Z; oraz palcow X,, Y, Z,. Na rysunku 3.12.A. przedstawiano
sposob podzialu jedynie sktadowej Y na dwie funkcje Y;, Y,. Wezly na ktore przytozono
rozdzielone sit GRF w modelu belkowym przedstawiano na rysunku 3.13. w postaci wektorow sit.

Rys. 3.13. Wizualizacji weziow na stopie, na ktore przytozono skiadowe sit reakcji podioza.
Sktadowe wektorow GRF przedstawiono w postaci niebieskich strzalek

3.1.9. Sily inercji w modelu belkowym

Srodowisko OpenSim pozwala na przeprowadzenie analiz dynamicznych ruchu, czyli
uwzgledniajacych sity bezwtadnosci. Sity inercyjne (lub inaczej sity bezwladno$ci) pojawiajg si¢
rownaniach rdwnowagi sit jako konsekwencja przyspieszanie uktadu inercyjnego, a ich wektor
inercji ﬁinertiu jest proporcjonalny do iloczynu masy m oraz wektora przyspieszenia srodku masy
acom ciata wedlug wzoru:

Finertia = _m&COM (3-15)
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Sity inercyjne Fiertiq Wraz sitami mig§niowym F,, oraz sitami reakcji podtoza F;rr maja
swoj wktad w obliczenia stanu rownowagi sit dla poszczegolnych stawow Fj,i,, W Obliczeniach
roOwnowagi sit:

muscle

F}oint = AGRF + ﬁinertia + Z ﬁm (3-16)
i=1

W  modelu belkowym, obliczenia zostaly przeprowadzone za pomocg metody
standard/implicit, przy zaniedbaniu sit bezwtadnosci. Réznice pomigdzy dynamicznym stanem
rownowagi w modelu Gait2392 a statycznym w modelu belkowym moga prowadzi¢ do powstania
znacznych bledéw, dlatego koniecznie jest oszacowanie wartosci sit bezwtadnosci oraz ich wptywu
na wyniki symulacji.

W modelu Gait2392 zawarto informacje na temat masy poszczeg6lnych ko$ci oraz tensoréw
bezwtadnos$ci. Znajac ruch srodka masy uktadu mozliwe jest obliczenie warto$ci przyspieszen
liniowych oraz sit bezwladnosci dziatajgcych na poszczegllne sktadowe modelu.
Masy poszczegolnych czgsci konczyny w OpenSim opisane sa w odniesieniu do catoksztattu masy
kosci, migsni i otaczajacych tkanek i zostaty opisane w tabeli 2.1. Na podstawie znajomosci
potozenia srodkéw masy kosci, obliczono przyspieszenie punktow srodka masy dla kolejnych chwil
czasowych symulacji przy uzyciu metody réznicy centralnej:

y(t+ At) + y(t — At) — 2y(t)
At?

Nastepnie w podobny sposob obliczono wartosci przyspieszen oraz odpowiadajace
im wartosci sit inercyjny w cyklu chodu dla kolejno: uda, podudzia i stopy, co przestawiono kolejno
na rysunku 3.14.

W cyklu chodu noga, poruszajac si¢, doznaje naprzemiennie przyspieszenia oraz hamowania.
Jak wynika z rysunkdw 3.14, przyspieszenia pojawiajace si¢ w cyklu chodu sa zmienne
i charakterystyczne dla kolejnych faz ruchu. Najwigksze zmiany przyspieszenia pojawiaja
siec w fazie kontaktu (0 —10%) oraz w fazie przenoszenia (60 —80%). Najwicksze
przyspieszenia, a zarazem najistotniejsze z punktu widzenia lokomocji wystepuja w kierunku osi

(3.17)

y'() =

X, a wigc zgodnie z kierunkiem ruchu. Przyspieszenia w osi pionowej Y wynikaja z balansu ciata
oraz unoszenia i opuszania nogi podczas chodu, a niewielkie przyspieszenia w osi porzecznej Z
sg wynikiem ruchu okr¢znego nogi powstalego w wyniku obrotu konczyny w stawie biodrowym.
Dotychczasowe badania sugeruja, ze masa nogi, a wigc i sily inercji, wplywaja zaréwno
na mechaniczng moc nogi jak i wydatek metaboliczny potrzebny do jej ruchu [138].

Obliczone na podstawie danych z OpenSim wartosci sily inercyjnych (przedstawione
na rysunku 3.14) zwigzane z masg ciala s3 ostatecznie niewielkie i nieporéwnywalne
do sit migsniowych. Nawet biorgc pod uwage maksymalng wartos$¢ sity inercyjnej dla kosci udowe;j
lub podudzia w 60% cyklu chodu, sita ta ledwo przekracza 50 N. Dla poréwnania najwyzsza
wartos¢ sity najsilniejszego migsnia konczyny dolnej soleus w cyklu chodu ma wartos¢ 1890 N,
mig$nia gastrocnemius — 1290 N, natomiast sita grupy miesniu posladkowych (gluteus maximus)
mieéci sie¢ w granicach 150 — 400 N. Maksymalna warto$¢ sity reakcji podtoza jest rowna
ok. 770 N, przez co maksymalna sita bezwladnosci na poziomie max. 50 N stanowi nie wigcej niz
6.5% wartosci GRF i utamek wartosci sit migsniowych.
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Rys. 3.14. Wartosci przyspieszenia Srodka masy (skala po lewej) dla kolejnych segmentow nogi: A)
uda, B) podudzia, C) stopy, oraz odpowiadajgce im sily bezwladnosci (skala po prawej)

W modelu MES nie wprowadzono réwniez uwzglgdnionych w Gait2392 momentow sit,
gdyz ich wptyw na proces symulacji jest znikomy. Nie oznacza to jednak, Ze analiza sit inercyjnych
w przypadku dowolnego dynamicznego ruchu moze zosta¢é catkowicie zaniedbana.
Wptyw sit inercji moze odgrywaé istotng role w przypadku analiz obcigzen dynamicznych
np. biegu [139] lub w przypadku analiz wptywu protez na dysproporcje w szybkosci i sile obydwu
konczyn [140].

Opracowany w metodzie elementéw skonczonych model uktadu mig$niowo-szkieletowego
odwzorowuje wszystkie istotne aspekty modelu Gait2392 oraz wzbogaca go o nowe wlasciwosci.
Ze wzgledu na czesty brak bezposrednich odpowiednikow pomiedzy oboma Srodowiskami,
w wielu przypadkach konieczne byto wykorzystanie funkcjonalnych zamiennikéw. Ze wzgledu na
réznorodno$¢ rozwigzan i elementow w Abaqus, wybor kazdego opisanego w pracy odpowiednika
zostal poprzedzony wczesniejszg analizg literatury i mozliwych rozwigzan.
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3.2. Walidacja modelu kurczliwego mig$nia

3.2.1. Gléwne roznice pomiedzy modelem MES a modelem Gait2392

Jednym z celéw pracy jest implementacji i przetestowanie modelu kurczliwego migénia,
ktory jest gtownym motorem ruchu i generatorem sit w modelu MES. Przy czym oczekuje sie,
iz uzyskane wyniki ruchu jak i sit migsniowych beda bardzo bliskie lub identyczne z wynikami
otrzymanymi z obliczeniach kinematycznych z Gait2392. Glgbsza analiza problemu wykazata,
ze otrzymanie identycznych wynikoéw nie jest mozliwe ze wzgledu na fundamentalne réznice
W podejsciu do obu modeli migéni. I cho¢ réznice te nie mogg by¢ catkowicie wyeliminowane,
to ich identyfikacja i minimalizacja jest po czgéci przedmiotem niniejszej pracy. Istnieja dwie
fundamentalne réznice pomigdzy podej$ciem zastosowanym w OpenSim a modelem MES:

1) Symulacja sit i przemieszczen w $rodowisku OpenSim opiera si¢ na mechanice bryt
nieskonczenie sztywnych. Oznacza to, ze niezaleznie od uzyskanego poziomu obcigzenia
kosci, nie dochodzi w niej do odksztalcen. W metodzie elementéw skonczonych, relacje
pomiedzy stanem naprezenia a odksztalceniem elementow opisujg zwigzki konstytutywne.
W takim przypadku, kompresja lub zgiecie kosci spowoduje nieuwzgledniony w modelu
OpenSim efekt zmiany geometrii bryly co prowadzi do zmiany potozenia punktu obrotu
stawu oraz przesuniecie punktow przyczepu migsni, a co za tym idzie zmiang ich dtugosci
i dalej sit miesniowych.

2) W OpenSim model ruchu i obrotu ciat jest pozyskiwany poprzez rejestracj¢ i digitalizacje
ruchu badanej osoby. Na tej podstawie, przy zatozeniu odpowiednich parametréw
okreslanych przez uzytkownika, szacowane sg warto$ci obcigzen w stawach oraz sity
migsniowe. Oznacza to, ze dla pojedynczego i okreslonego modelu ruchu, mozna uzyskac
wiele modeli obcigzenia i aktywnosci migsni w zaleznos$ci od przyjetych parametrow.
Stad wynika, ze wyniki kinematyki ruchu sa niejednoznacznie powigzane z sitami
i aktywnoscig migsni.

Biorgc pod uwage obydwie roznice, uzyskanie idealnego odwzorowania zaréwno ruchu
jak i sit migsnych w modelu MES nie jest mozliwe. Jednak proba okreslenia granicy doktadnosé
modelu MES jest przedmiotem dalszych podrozdziatow.

3.2.2. Walidacji modelu kurczliwego na przykladzie pojedynczego mie¢$nia

W swoich zatozeniach, zastosowanie modelu kurczliwego mig$nia umozliwia zmiang dlugosci
elementow, co skutkuje generowaniem odpowiednich obrotéw w stawach oraz powstaniem sit
ciggnacych na zakladanym poziomie. Aby przedstawi¢ ide¢ oraz konsekwencje zastosowania
zaproponowanego rozwiazania, pojedynczy element modelu kurczliwego migsnia zostal poddany
Kilku testom w celu sprawdzenia jego dziatania. Pierwsza cz¢$¢ analizy opisuje jego zachowanie
w oderwaniu od jego polaczenia z uktadem szkieletowym. Na podstawie danych sit i dtugosci
migs$nia pozyskanych z obliczen DeMersa [107] dla projektu Gait2392, dokonano symulacji pracy
mie$nia lat_gas. Miesien ten zostat wybrany ze wzgledu na jego prosta charakterystyke wydtuzenia
oraz sity w cyklu chodu, jak pokazano na rysunku 3.15.

Do obliczenia chwilowej wartosci 40 dla kazdego migs$nia zgodnie ze wzorem (3.8),
potrzebne sg nastepujgce dane: Iy, I(t), F(t), PCSA, k, E. Parametr [, oraz zmienne [(t), F(t)
dotyczace dtugosci i sity miesnia zostaly uzyskane z obliczen kinetycznych OpenSim i sa $cisle
okreslone dla analizowanego przypadku cyklu chodu. Zmienne pole przekroju migénia S(t) zalezy
od przyjetego na podstawie danych literaturowych przekroju PCSA oraz zmiany dlugosci migsnia
z modelu Gait2392.
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Parametry nieznane i niemajgce swojego bezposrednio odzwierciedlania w OpenSimto ki E.
Stata kK jest wspotczynnikiem skalujagcym i1 moze zosta¢ przyjeta jako 1. Jednak wartosé
wystepujacego w modelu modutu Younga E nie jest znana i musi zosta¢ okreslona na drodze
analizy. Analizujac wzor (3.18) i przyjmujac statg k = 1,

l F
ln< g:)) = k460 + S(S)E (3.18)

mozna zauwazy¢, ze funkcja A@ jest uzalezniona od cztonu odksztatcenia sprezystego &°.
Odksztalcenie to jest proporcjonalne do sity migsnia i odwrotnie proporcjonalne do modutu Younga
E. Z analizy matematycznej wynika, ze w ogdlnym przypadku funkcja 46 jest superpozycja
ksztattow funkcji [(t) | —F (t). Jednak gdy modut E jest wystarczajaco wysoki, odksztatcenie €€

jest zaniedbywalnie niskie w poréwnaniu z odksztatcenie catkowitym 7 = In (lg—t)), a funkcja 40
przyjmuje ksztatt funkcji [(t). Odwrotnie, gdy warto$¢ E jest bardzo mata, 46 jest podobne
do krzywej —F(t). Wplyw parametru E na ksztalt krzywej 40 w cyklu chodu na przyktadzie

mieénia lat_gas przestawnio na rysunku 3.15.
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Rys. 3.15. Wykresy przedstawiajg kolejno od lewej: dlugosé i izometryczng site miesnia lat_gas
uzyskang z obliczen Gait2392 oraz obliczang ze wzoru (3.8) kurczliwos¢ migsnia AO dla réznych
modulow sprezystosci E = [1,5,10,100] MPa

Analizujac wykres kurczliwo$¢ migénia 4@ na rysunku 3.15 mozna zauwazy¢, ze Wraz ze
spadkiem modutu sprezystosci nastepuje wzrost udziatu odksztalcenia sprezystego £°.
Dla E = 100 MPa, ksztalt krzywej 40 jest niemal identyczny jak wykres dtugosci mieénia I(t).
Dla E = 1 MPa, ksztalt krzywej A0 jest bardziej zblizony do funkcji sity. Analiza numeryczna
wykazata, iz wyzszy modul sprezystosci bedzie dazyt do lepszego odwzorowania dlugosci,
ze wzgledu na wyzsza sztywnos$¢ migsnia. Z kolei nizszy modut spowoduje lepsze dopasowanie
krzywej sity spowodowane mniejszym wptywem zaburzen dlugosci. Niestety przejecie niskiego E
ma swoje granice. Jak zauwazono w trakcie prac nad modelem, jesli mig¢$nie sa bardzo mato
sztywne w poréwnaniu ze sztywnoscig ko$ci, powoduje to zte uwarunkowanie globalnej macierzy
sztywnosci modelu, co prowadzi do powaznych zaburzen zbieznosci obliczen. Dlatego w kolejnej
czesci tego rozdziatlu zdecydowano si¢ na analize interakcji pomigdzy modelu migéniowego
Z elementem symulujacym kosc.

3.2.3. Analiza wplywu sztywnosci kosci na jakos¢ krzywych I(t) i F(t)

Poniewaz w modelu belkowym migénie potaczone sa z elementami kosci o skoficzonej
sztywnosci, wplyw modutu Younga kosci ma kluczowe znacznie dla dziatania modelu. Jako, ze
wszystkie migénie potaczone sg szeregowo z elementami kosci, zdecydowano si¢ na stworzenie
prostego modelu migsien-kos¢ w Abaqusie, o geometrii jak na rysunku 3.16.
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Przyktadajac zmienng kurczliwosci do migénia A@ oczekujemy powstania w nim sity
oraz zmiany dtugosci do wartosci we wzorze (3.8). Element B31 imitujacy kos¢ o izotropowym
module sprezystosci Ej, dlugosci poczatkowa [, i przekroju poprzecznym A; zostal potaczony
szeregowo z elementem T3D2, ktéoremu przypisano wlasciwosci modelu kurczliwego migsnia:
modut sprezystosci E,,, dtugos¢ poczatkowa [, = [,,,, pole przekroju A,, oraz wspdtczynnik
skurczliwos$ci k = 1.

S/ S PP

Ek lk Ek lk

Rys. 3.16. Model szeregowego potgczenia elementow migsien-kosc, ktory ma na celu sprawdzenie
wphywu wlasciwosci materiatowych elementow na doktadnosé odwzorowania I(t) i F (t)

Gorny wezel kosci i dolny wezel miesnia majg zablokowane translacyjne stopnie swobody.
Catkowite zerowe odksztatcenie w modelu szeregowym opisuje rownanie:

et e +eg =0 (3.19)

gdzie: f;, jest odksztatceniem skurczowym miesnia, €5, — odksztatceniem sprezystym migsnia i €5
— odksztalceniem sprezystym kosci. Uzywajac prawa Hooke'a i definicji odksztatcenia
skurczliwego, rownanie (3.19) przeksztatca si¢ w zaleznos¢:

Ok

g,
—+ "+ k40 =0 (3.20)
Ek Em

Poniewaz w ukladzie szeregowym sita dzialajaca na oba elementy jest identyczna, rozwigzujac
rownanie (3.20) wzgledem A@otrzymujemy:

40 = 1( F + F) 3.21
T K\EnA, Ei A (3.21)

W przypadku polaczenia migsnia z koscig, w stosunku do roéwnania (3.8), pojawia

si¢ dodatkowy czton % modyfikujacy skurczliwo$é 40. Podstawowym zalozeniem niniejszej
kak

pracy jest stwierdzenie, ze sztywnos$¢ kosci jest duzo wigksza niz sztywno$¢ mieénia to znaczy,

ze stosunek E,Ay/E A, jest odpowiednio duzy. W takim przypadku czion % jest
kak

zaniedbywalny w poroéwnaniu z LA. Warto przypomnie¢, iz model OpenSim zaklada,

mam

ze sztywno$¢ kosci jest nieskonczona (model bryt sztywnych). W przypadku modelu konczyny
przedstawionego w niniejszej pracy, zalozenie to nie moze by¢ spetnione, gdyz symulacja
numeryczna powinna by¢ wykonana dla rzeczywistej sztywnosci kosci. Pozostaje wige pytanie
na ile wlasnosci sprezyste kosci wptywaja na wartosci sit w elemencie reprezentujacym migsien?
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Aby dokona¢ analizy tego zagadnienia, wykreslono funkcje btedu sity migénia w funkcji
ilorazu modutu Younga ko$ci i migsnia. Btad sity migsnia zostat zdefiniowany jako stosunek sity
mieénia przy zalozeniu nieskonczonej sztywnosci kosci oraz sity migénia z uwzglednieniem
sprezystosci kosci:

. . s FEk—mo
Blad sity miesnia(Ey) = o 100% (3.22)
Ek
Wyniki testu zostaty przedstawione na rysunku 3.17.
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Rys. 3.17. Wykres bledu sily migsnia w funkcji stosunku modutu Younga potgczonych elementow
kosci i migsnia

Przy zalozeniu, ze blad sily migsnia nie powinien przekracza¢ wartosci 0.1%, w takim
wypadku stosunek modulu sprezystosci kosci do mig$nia powinien wynosi¢ co najmniej 103.
Chociaz przeprowadzona analiza pokazuje wplyw parametréw Ey, E,,, Ak, A, Na zachowanie
modelu mig$nia to jej wyniki nie moga zosta¢ bezposrednio uwzglgdnione w modelu belkowym.
W rzeczywisto$ci polgcznie kosci z migsniem jest znacznie bardziej skomplikowane, a przede
wszystkim nie jest potaczeniem szeregowym, jak zatozono w powyzszych rozwazaniach.
Na podstawie przeprowadzonych testow dla pojedynczego elementu modelu kurczliwego migsnia,
dokonano podsumowania i stwierdzono, ze modut Younga dla migéni E,,, powinien uwzgledniaé
nastgpujace kryteria:

1) Na podstawie analizy rysunku 3.15, oczekujemy, aby modut E,,, byt mozliwie najwyzszy,
tak aby warto$§¢ odksztalcenia €€ byta jak najmniejsza, dzigki czemu model bgdzie
doktadnie odtwarzat dtugosci migsni a przez to i ruch nogi. Na podstawie konkretnych
danych dotyczacych sit i wydtuzania dla wielu migéni, zaktada sig, ze modut E,,, powinien
by¢ wyzszy niz 107 Pa.

2) Poniewaz efektywny modut sprezystoéci kosci Ej, na podstawie wynikéw literaturach
zawiera sie w przedziale 1.7 —2.3%10'°Pa, na postawie rysunku 3.17,
aby zminimalizowac btad spowodowany nieuwzglednieniem odksztalcenia kosci przez
model mie$nia, stosunek modutow sprezystosci pomiedzy koscig a mie$niem powinien by¢
wiekszy niz 103, wigc modut E,,, powinien by¢ mniejszy niz 107 Pa.
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3) Stosunek pomigdzy modutem sprezystosci kosci Ej a mie$nia E,, nie moze by¢
nieskonczenie duzy. Pojawianie si¢ w obliczeniach numerycznych zle uwarunkowanej
macierzy sztywno$ci prowadzi do braku zbiezno$ci rozwigzania [141]. Na podstawie
analizy zbieznoSci obliczen dla modelu belkowego, otrzymane rezultaty pokazuja,
7ze stosunek modutéw sprezystosci pomiedzy Ei E,, nie powinien byé wiekszy niz ok. 10%.

Analizujac powyzsze wnioski, zauwazono sprzeczno$¢ miedzy stwierdzeniami 1) i 2) oraz 2)
i 3), ktore wskazujg na odmienne zakresy pozadanego modutu sprezystosci migsnia. Dodatkowe
ograniczenia na model nakladaja na nas anatomiczne badz fizjologiczne dane materialowe
dotyczace sztywnosci kosci czy przekroju poprzecznego elementéw. Biorac pod uwage wszystkie
czynnika, w niniejszej pracy zakltada si¢, ze optymalny modul spr¢zystosci mig$nia powinien
wynosié ok. 107 Pa.

Aby uzyska¢ mozliwe najlepsze rozwigzanie oraz ostatecznie potwierdzi¢ dziatanie modelu
kurczliwego migs$nia, w dalszej czgsci pracy przeprowadzono symulacji dla catego modelu
belkowego. W celu zdecydowano si¢ na utworzenie i przetestowanie modelu o wysokim module
sprezystosci Ej, nazywanym dalej przesztywnionym modelem belkowym. Podniesienie wartosci
E}, ma swoje uzasadnienie: (1) w obliczenia OpenSim kosci sa nieskonczenie sztywne i obliczenia
te nie biora pod uwagg efektow odksztatcenia kosci, ktére w metodzie MES sa nieodlaczng reakcja
materiatu na obciazenie, (2) wyzszy modut E} minimalizuje rozbieznosci pomigdzy zaleceniami
dotyczacymi wyboru modutu E,,,, minimalizujac btagd modelu mig$nia.

3.3. Analiza wynikow przesztywnionego modelu belkowego

3.3.1. Poréwnanie wyznacznikéw chodu

W celu przetestowania utworzonego modelu MES wraz z modelem kurczliwym migs$nia,
w pierwszej kolejnosci dokonano zwigkszenia warto$ci modutu sprezystosci kosci do10-krotnos¢
wartos$ci fizjologicznej (modut kosci zbitej obszaru trzonu w modelu przesztywnionym jest rowny
230 GPa). Dla modelu migénia przyjeto parametry modelu kurczliwego: k = 11 E,, = 10 MPa.

Pierwsza weryfikacji wynikdw modelu oparta jest na ocenie wizualnej. Na rysunku 3.18
przedstawiano zestawianie kolejnych chwil czasowy uzyskanego ruchu prawej konczyny.
Uwidoczniony ruch elementéw migéni i kosci pozwalana na zidentyfikowanie wszystkich
najwazniejszych zdarzen w cyklu chodu: fazg¢ kontaktu, zgigcia kolana, zamachu 1 wyprostu.

Rys. 3.18. Wizualizacja wynikdw symulacji dla wybranych etapéw cyklu chodu [0,20,50,70,90] %
prawej nogi w modelu belkowym
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Wszystkie elementy ciata, takie jak mies$nie i kosci, maja zdefiniowane wymiary fizyczne,
jednak na rysunku 3.18 pelng wizualizacje objgtosci przedstawiono tylko dla kosci udowe;.
W celu okreslania ilo$ciowej zbieznosci wyznacznikow chodu, uzyskane wyniki ruchu
przeniesiono do srodowiska MATLAB, gdzie nast¢pnie dokonano ich doktadnego poréwnania
z warto$ciami uzyskanymi z modelu Gait2392. Na podstawie wspotrzednych elementow kosci,
dokonano obliczenia potozenia stawow oraz wartosci katow wszystkich elementéw w kazdej chwili
czasowej. Wyniki przedstawiono na rysunku 3.19.
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Rys. 3.19. Wizualizacja polozenia elementow kosci w funkcji cyklu chodu w plaszczyznie
strzatkowej kosci udowej (XZ) wzgledem srodka obrotu kosci udowe;j.

Glownym czynnikiem okreslajacym zgodnos¢ ruchu w modelu jest prawidtowe odwzorowanie
potozenia kolejnych stawow w przestrzeni. Na rysunku 3.20 przedstawiono btad wzgledny
wspotrzednych stawow (kolanowego i skokowego) pomiedzy modelem belkowym a Gait2392.
Najwickszy btad miedzy dwoma modelami dla stawu kolanowego obserwowana jest W 0Si Y,
w10 —25% cyklu chodzi i wynosi on 3.49%.Warto$¢ ta odpowiada 1.91 mm rdznicy
bezwzglednej przemieszczenia w 0si Y. Jest to okres nacisku podtoza na pigte i pierwszego szczytu
sit GRF. Dla pozostatych sktadowych, btad przemieszczenia w calym cyklu nie przekracza 1%,
co mozna uzna¢ za dobre odwzorowanie ruchu.
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Rys. 3.20. Wzgledny blgd przemieszczenia stawu kolanowego i skokowego migdzy modelem
belkowym a modelem Gait2392
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W literaturze najczesciej stosowang metoda oceny ruchu, a zarazem gtéwnym wyznacznikiem
charakterystyki chodu, uwaza si¢ pomiar katow pomiedzy kolejnymi stawami [142]. Pomiar ten,
cho¢ uniwersalny i tatwy do przeprowadzania w laboratorium, nie jest tak doktadny jak pomiar
wspotrzednych w obliczeniach numerycznych. Wynika to z faktu, ze wybor punktow, wzgledem
ktorych dokonywany jest pomiar kata, zalezy od przyjetej metodologii pomiaru. To moze
prowadzi¢ do znacznych réznic pomigdzy testami. WartoSci zgigcia w stawach nie zostaty
poréwnane z wartoSciami modelu Gait2392 a jedynie zobrazowane na rysunku 3.21.
Wynika to ze specyficznego wyboru uktadow odniesienia dla pomiaru katoéw w tym modelu, ktory
nie jest powszechnie stosowany w literaturze.
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Rys. 3.21. Po lewej: wartosci zgigcia stawow w plaszczyznie strzatkowej stawu, po prawej: typowe
zakresy kqtow w stawach w cyklu chodu [143]

Opis chodu w stanach normalnych i patologicznych jest przedmiotem wielu artykutéw
np. [144]. W przypadku symulacji chodu w modelu belkowym, réwnie istotna jest analiza
doktadno$ci odwzorowania sil, ktére stanowia podstawe do obliczenia stanu naprezenia
i odksztatcenia w cyklu chodu.

3.3.2. Weryfikacja sil reakcji w stawie

Pozyskane wyniki obliczen z modelu Gait2392 (uzywane tutaj zamiennie z modelem
OpenSim) zawieraja informacje nie tylko o geometrii ruchu, ale rowniez o zmianach dlugosci
migsni, sit mig$niowych oraz sit reakcji w stawach. Ze wzgledu na to, iz w $rodowisku Abaqus,
obliczenie wartosci sit reakcji mozliwe jest tylko w weztach. na ktore natozono warunki
kinematyczne. Na rysunku 3.22. przedstawiono sktadowe oraz wypadkowa site reakcji w stawie
biodrowym. Wyniki z symulacji przedstawiono w postaci czarnej linii, natomiast r6znice modelu
w stosunku do Gait2392 w postaci niebieskiego pola wystepujacego nad lub pod wykresem.
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Rys. 3.22. Poréwnanie sktadowych sil reakcji w stawie biodrowym otrzymanych przy uzZyciu
przesztywnionego modelu belkowego (czerwona linia) w stosunku do modelu Gait2392 (czarna
linia)

Sktadowa sit reakcji w stawie w o0si X odpowiada sitom wystepujacym w ptaszczyznie ruchu.
W poczatkowej fazie ruchu nastgpuje hamowanie w fazie podparcia. Nastgpnie obserwujemy
wzrost sit powodujacych przyspieszenie nogi ,,do przodu”, az do osiggnigcia szczytu w okolicach
50% cyklu chodu, gdzie nastepuje ostateczne odepchniecie sie prawej nogi od podtoza w kierunku
ruchu. W wyniku symulacji, sktadowa X zostata bardzo dobrze odwzorowana. Najwigksza roznica
sit wystepuje w przedziale 10 — 20%. Jej wartos¢ jest o0 200 N za duza w stosunku sity uzyskanej
z OpenSim.

Sktadowa sit reakcji Y odpowiada pionowemu naciskowi nogi na panewke kosci biodrowe;j.
Ma ona charakterystyczny ksztatt zblizony do sit reakcji podiloza. Pierwsze maksimum wynika
zZ przeniesienia catej sity podparcia nogi, natomiast drugie wynika z odepchnie si¢ nogi w koncowej
fazie obcigzania. W tym przypadku model belkowy przewiduje mniejsza wartos¢ sktadowej
niz model OpenSim. W 10 — 20% cyklu chodu jest to ok. 300 N i 40 — 60% o okoto 150 N.

Wykres skladowej bocznej (wzdhuz osiZ) przedstawia sity prowadzace noge na boki.
W tym przypadku, model belkowy uzyskal zawyzong wartos¢ o ok. 250N w ok. 15% cyklu
I zanizong 0 OK. 150N dla 65% cyklu. Analizuja wartosci sktadowych warto zwréci¢ uwagg,
iz kazda z nich osigga rdzne wartosci, a wigc procentowe odchytki sa dla roznych sktadowych
roézne. Z biologicznego punktu widzenia najwazniejsza jest sktadowa Y, ktora posiada najwicksza
amplitude jak rowniez odpowiada za gtdwny nacisk na chrzastke panewki. Z kolei wypadkowa sita
w stawie, ktorg przedstawiono na rysunku 3.22. zostata do$¢ poprawnie odwzorowana przez model
belkowy. Znaczace odchytki pojawiaja sie tylko miedzy 15 — 25% cyklu chodu.
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3.3.4. Poréwnanie dlugosci i sit miesniowych

Wystepujace na rysunku 3.22 odchylki sity reakcji od oczekiwanej, wynikaja z niepelnego
odwzorowania sit cigganych pojedynczych mieéni. W opracowanym modelu MES wystepuja
43 elementy mie$niowe, ktore w wyniku zmiany swoich dlugo$ci wytwarzaja sity, prowadzace
do obrotu w stawach oraz obcigzenia szkieletu kostnego. Wyniki prezentujace dtugo$é migéni
jak iwartosci ich sity ciagnacych, uzyskane w wyniku symulacji chodu, przedstawiono
na rysunkach 3.23, 3.24 i 3.25. Ze wzgledu na znaczng liczbe migséni, w pracy zdecydowano si¢
na opisanie jedynie kilku charakterystycznych przypadkow. W przesztywnionym modelu kosci,
przy zatozeniu E,, = 10 MPa, wyniki migéni glut_medl oraz med_gas zostaly zaprezentowane
na rysunku 3.23.
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Rys. 3.23. Poréwnanie dfugos¢ oraz wartosé¢ sily ciggngcej dla miesni glut_medl i med_gas
pomiedzy modelem OpenSim a modelem w MES

Bazujac na analizie sit reakcji w stawie biodrowym (rys. 3.22), mozna przypuszczac,
ze odchytki w sile i dlugosci pojedynczych mieéni pojawiag sie¢ na podobnym poziomie
i w podobnym czasie co w sile reakcji. Prawdopodobnie beda one wynika¢ z minimalnych réznic
w odwzorowaniem modelu OpenSim na model MES. Jednak glebsza analiza wykazata istnienie
duzych rozbieznosci w wystepowaniu roznego poziomu odchytek na réznych etapach ruchu.

Do grupy najwazniejszych migéni odpowiadajgcy za ruchu nogi nalezg m.in. glut_medl
oraz med_gas. Na rysunku 3.23 dostrzega si¢ niepelne dopasowanie wartosci sit oraz dlugosci
migsnia w pewnych chwilach czasowych. Co istotne, odchytki w dlugosci mig$nia nie muszg miec¢
swojego bezposrednio przelozenia na rozbiezno$¢ w otrzymanej sile. Anatomicznie, migsnie
generujg sitg izometryczng wylacznie w stanie aktywacji mig$nia, nawet jesli jej celem jest
utrzymanie statego poziomu napiecia i dtugosci miesnia. Dodatkowo, mie$nie pracujg na zasadzie
synergicznej badz antagonistycznej w stosunku do innych. Fizjologicznie, migsien moze byc¢
rozciagany badz skracany przez inne mig$nie bez wzrostu sity wiasnej. W takim wypadku
niedopasowanie w sile konkretnego mig$nia moze wynika¢ z nadmiarowej lub niedomiarowej sity
innych migsni w danej chwili czasu.
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Jednak stwierdzenie zaleznosci, ktory migsien, i w jakim stopniu wptywa na pozostale
jest niemal niemozliwe zaré6wno na drodze analitycznej jak i numerycznej. Na drodze analizy
nie stwierdzono zauwazalnej korelacji pomigdzy maksymalng sita miesnia, jego polozeniem
W modelu, ramieniem sity czy katem dzialania.

Dla wigkszosci migsni o znacznej sile, wzgledny poziomo dopasowania zarowno sity jak
i wydluzenia sa na zadowalajacym poziomie. Wzgledny poziom odwzorowania sit i dtugosci jest
podobny zarowno dla mig$ni o bardzo wysokiej sile jak i bardzo matej. Potwierdzaja to miedzy
innymi wyniki m.in. mig$ni glut_min czy tfl, ktorych wykresy sit i dtugosci przedstawiano
na rysunku 3.24.
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Rys. 3.24. Poréwnanie diugosé¢ oraz wartosé sity ciggngcej dla miesni glut min2 i tfl pomiedzy
modelem OpenSim a modelem w MES

Otrzymane warto$ci wydluzenia i sity dla konkretnego migs$nia nie mowia nic o jego wptywie
na catkowite zachowanie si¢ modelu. Nawet niewielka zmiana aktywnosci w pojedynczym migsniu
wplywa na calkowity stan rownowagi sil, powodujac powstanie innego schematu ruchu,
a wiec i dlugosci wszystkich grup migsniowych.

Nalezy jednak zwrdci¢ szczegdlng uwage na grupe migsni, dla ktorych odwzorowanie sity jest
wyjatkowo niewtasciwe. Przyktadem takich migéni jest grupa migsni wchodzaca w sktad migsnia
czworogtowego uda: vas_med, vas_ int, vas lat, lub tez grupy krotkich miesni stopy
odpowiedzialnych za zginanie palcow np.: flex_hal i ext _dig. W przypadku miesni stopy
rozbiezno$¢ moze by¢ spowodowana faktem ze w modelu Gait2392 sita reakcji podtoza
jest nalozona na gérny staw skokowy przez co nie dziata ona bezposrednio na palce, w odroéznieniu
od modelu belkowego, w ktorym roztozona jest ona na piete i paliczki.

Istotnym problemem jest niedopasowanie sit trzech z czterech miesni grupy czworoglowego
uda. Jak pokazano dla rysunku 3.25, istnieje znaczna roznica w poziome sit dla tej grupy migsni.
Migsénie te odpowiadajg glownie za ruch i stabilizacj¢ w obrebie kolana.
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Rys. 3.25. Pordwnanie wartosci sily ciggnqgcej dla miesni vas_lat, vas_med oraz vas_int pomiedzy
modelem OpenSim a modelem w MES

Bez watpienia bezposrednia przyczyna duzej rozbieznosci sit jest nieprawidlowy ruchu
w okolicy stawu kolanowego, gdzie migénie te maja swoje przyczepy. Co wigcej, migsnie te naleza
do najnizej zaczepionych migsni wzgledem kosci udowej, przez co niewielka zmiana w kacie
obrotu w stawie biodrowym spowodowana niewielka rozbieznosécig sit np.: licznych mig$ni
posladkowych, znaczaco przektada si¢ na ruchu pozostatych kosci znaczgco oddalonych od tego
stawu. Niestety doktadna przyczyna takiej niezgodno$ci w sitach nie zostata okreslona.

Podsumowujac, w modelu przesztywnionym belkowym wystepuja bardzo rézne rodzaje
odchylen sity mig$niowej w stosunku do oczekiwanej. Wypadkowa sita dziatania wszystkich
miegsni jest uwidoczniona w postaci sit reakcji podtoza. W wigkszosci przypadkow, odchylenia
od warto$ci oczekiwanych sa niewielkie. Istnieja jednak pewne grupy migsniowe, dla ktorych
poziom sil jest catkowicie niewtasciwy.

3.4. Optymalizacja modelu kurczliwego mi¢snia

Przedstawione w rozdziale 3.3 wyniki dotyczace poziomu odwzorowania sit migsniowych
oraz wydtuzenia mig$ni przedstawiajg skrajne zachowanie si¢ niektorych miesni. Z jednej strony
dopasowanie wydtuzenia wszystkich migsni w cyklu chodu jest w wigkszosci wysoce
zadowalajace. Z drugiej, dopasowanie niektorych sil mig$niowych wskazuje na znaczace
odstepstwa od wartosci wyznaczonych przez OpenSim, pomimo zastosowania tego samego modelu
dla wszystkich miesni. Identyfikacja doktadnych przyczyn tego zjawiska jest niezwykle trudna.
Glebsza analiza tego zjawiska wymaga przesledzenia zachowania modelu dla roznych wartosci
statych materialowych migénia, ktore maja przelozenie na relacje pomiedzy odwzorowaniem
warto$ci sity a dlugoscig. Optymalizacja tych parametréw moze pomoc w poprawie ostatecznych
wynikéw modelu co jest tematem niniejszego podrozdziatu.

3.4.1. Metodyka pomiaru dokladno$ci dopasowania sily miesnia

Porownanie doktadnos$ci odwzorowania sily izometrycznej migsénia nie moze opieraé
si¢ wylacznie na analizie wizualnej czy jakosciowej. W celu doktadnego i ilo§ciowego porownania
przebiegu i warto$ci krzywych sit pochodzacych z obliczen przy pomocy modelu Gait2392
oraz modelu belkowego niezbedne jest opracowanie odpowiedniej metodyki poréwnawczej.
W przypadku takich analiz czgsto stosuje si¢ metode regresji liniowej, ktora bazuje na dopasowaniu
takiej linii prostej lub powierzchni, ktéra minimalizuje rozbieznosci migdzy przewidywanymi
i rzeczywistymi warto$ciami funkcji [145]. Jednym z popularnych narzedzi regresji liniowej,
jest obliczenie wspolczynnika determinacji R? (ang. coefficient of determination), ktory stuzy
do oszacowania poziomu dopasowania dwdch krzywych, poprzez dopasowanie funkcji, ktéra
minimalizuje sum¢ kwadratow réznic migdzy punktami danych a linig.
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Wspotczynnik R?jest wiec kwadratem korelacji miedzy wynikiem uzyskanym
a przewidywanym i opisuje si¢ go wzorem [146]:
n 2
R?=1- —Zifl(y‘ ]E) (3.23)
Z i:l(yi - y)Z

gdzie: y; — warto$¢ uzyskana w wyniku symulacji, f; — warto$¢ przewidywana, y — $rednia
warto$¢ z y;.

Wspotczynnik R? wskazuje, jak blisko wartoci przewidywanej znajduje sie warto$é
uzyskana. Wspolczynnik determinacji zwykle mieéci si¢ w przedziale od 1 do 0, jednak R? moze
rowniez przyjmowaé wartosci ujemne. Im wyzsza wartos¢ R? tym lepsze jest odwzorowanie
modelu w stosunku do oczekiwanego wyniku.

3.4.2. Wplyw modulu sprezystosci mi¢snia na jakos¢ odwzorowania sily

W modelu kurczliwego mieénia, za powstate w elemencie sity odpowiedzialny jest czton
odksztalcenia sprezystego €¢. Wystepujacy we wzorze (3.5) iloczyn statych materiatowych E
oraz PCSA scisle okresla udziat sily ciggnacej w stosunku do odksztalcenia elementu.
Jednak obie warto$¢ nie majg swojego odzwierciedlenia w $rodowisku OpenSim. Wartosci pola
przekroju poprzecznego mig$nia PCSA zostaly przyjete jako stale dla kazdego migsnia na podstawie
publikacji [121], dlatego proba polepszania izometrycznych sit ciagnagcych moze zosta¢ dokonana
wylacznie przez zmiang wartosci E,,, .

W pracy przeprowadzona zostata seria obliczen, w ktdrej przyjeto izotropowy i identyczny
dla wszystkich mig¢éni modut spre¢zystosci E,,, W zakresie 3 — 50 MPa. Dla warto$ci ponizej
E,, =3 MPa, stwierdzono brak =zbieznosci numerycznej, wywolanej prawdopodobnie
zle uwarunkowang macierzg sztywnosci. Powyzej wartosci E,, = 50 MPa stwierdzono
sukcesywne pogarszanie si¢ wynikdéw modelu manifestujacy si¢ ogdlnym spadkiem wszystkich sit.
Wykreslenie funkcji zmiany wspétczynnika determinacji R? w zaleznosci od modutu sprezystosci
mieénia E,, obrazuje zmian¢ poziomu doktadno$ci dopasowania jego sity w funkcji modutu E,,.
Dla migéni o wysokiej zgodnosci w odwzorowaniu sity w modelu przesztywnionym jak np.:
glut_med2, krzywe zalezno$¢ R%(E,,) wygladaja podobnie i prezentuja sie jak na rysunku 3.26.
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Rys. 3.26. Wykres zaleinosci Wspolczynnika determinacji R?* od modutu sprezystosci E,, dla
migsnia glut med?2
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W wigkszosci, krzywe te maja paraboliczny ksztalt z dobrze widocznym maksimum.
Dla miesnia glut_med2, najlepszy poziom odwzorowania wypada dla E,,, = 10 MPa, a warto$¢
dopasowania jest réwna R? = 0.988. Podniesienic lub obnizenie modutu sprezystosci
poza ta wartos¢ powoduje sukcesyjny spadek poziomu dopasowania jego sity.

Dla migsni, ktore charakteryzuja si¢ wigksza rozbieznosci w stosunku do oczekiwany wartosci,
wykresy zaleznosci R%(E,,) prezentuja sie calkowicie odmienienie. Przedstawione na rysunkach
3.27 oraz 3.28 funkcje przyjmuja ksztatty prostych lub krzywych, ktorych maksimum nie znajduje
si¢. W rozwazanym przedziale. Z zaleznoSci przedstawionej na rysunku 3.27 zauwazmy,
ze dla mie$nia vas_int o module 10 MPa, warto$é dopasowania jest rowna R? = 0.102, natomiast
jego maksimum zdaje si¢ leze¢ poza wartosciag 50 MPa.
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Rys. 3.27. Wspétczynnika determinacji R? w funkcji modutu sprezystosci dla miesnia vas_int

Problem z jasno okreSlonym maksimum jest charakterystyczny dla wigkszosci stabo
lub $rednio dopasowanych miesni, przy czym ksztatt krzywych dla kazdego mig$nia przyjmuje
indywidualny charakter, jak poznano to na rysunku 3.28.
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Rys. 3.28. Wspdiczynnika determinacji R* w funkcji modutu sprezystosci miesnia dla piri i grac

Z powyzszych rozwazan wynika, ze dla wspdlnie przyjetego modutu E,,,, wiele migsni posiada
maksimum swojego dopasowania dla réznych warto$ci modutu sprezystosci. Przyktadowo
dla mig$nia piriformis, optymalna warto$¢ modutu Younga wypadatby na poziomie E,, = 25 MPa,
natomiast dla mig$nia gracilis warto$¢ modutu powinna by¢ mniejsza i wynosic¢ ok. E;,, = 3 MPa.
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3.4.3. Wplyw modutu sprezysto$ci miesni na poziom dopasowania GRF

Analiza krzywych R?(E,,) dla przykladowych miesni wykazala, ze aby uzyska¢ dobrg
zgodnos¢ sit miesniowych w modelu MES z modelem OpenSim, konieczne byloby przypisanie
r6znych warto$ci wspotczynnika E,,,, do kazdego migénia. Podstawowa bariera w tym rozwigzaniu
jest jednak wzajemny wptyw pojedynczego migénia na pozostate. Przypisanie optymalnego
parametru dla jednego lub grupy mies$ni przesuwa optymalng warto$¢ dla pozostalych, a czasem
nawet catkowicie zmienia ksztatt ich krzywych R?. Jednocze$nie, zmiana modutu na warto$é
optymalng dla danego migénia niekoniecznie prowadzi do zwigkszenia zbieznosci sit w modelu
jako catosci. Opracowanie zbioru optymalnych warto$ci wymagatoby wiec podejscia iteracyjnego
i opracowania metodyki optymalizacji, co byloby przede wszystkim czasochtonne, glownie
ze wzgledu na fakt, ze uzyskanie wynikéw sit migsniowych wymaga przygotowania modelu
i przeprowadzania catej symulacji ruchu, co samo w sobie jest zadaniem angazujacym.

Ze wzgledu na fakt, ze gtdwnym obszarem badawczym pracy jest analiza stanu obcigzenia
kosci udowej, w ktorym odwzorowanie prawidtowych sit migsni stanowi jedynie etap, a nie cel,
zdecydowano si¢ na zaniechania proby glebokiej optymalizacji modelu mig$nia i uproszczenie
problemu. Zamiast poszukiwania zbioru indywidulanych parametrow pojedynczych migéni,
zaczgto poszukiwaé rozwigzania, dla ktorego ogoélne wyniki modelu pozostaja w zgodnosci
z modelem OpenSim. Wyznacznikiem ogdlnego dopasowania sit catego modelu jest wypadkowa
sil reakcji w stawie biodrowym. Przyjmujac identyczny modut E,, dla wszystkich mig$ni,
przeprowadzono poszukiwanie rozwigzania, ktore daje jak najlepsze dopasowania krzywej
sit reakcji w stawie biodrowym. Wyniki analizy zmiennosci jednolitego modutu E,,, na poziom
dopasowania sit reakcji w stawie biodrowym opisanym wartoscig R? przedstawiano na rysunku
3.29.
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Rys. 3.29. Wphw modutu sprezystosci miesnia na poziom dopasowania wypadkowej sit reakcji
W stawie biodrowym. Dla jednolitego modutu sprezystosci najlepsze dopasowanie na poziomie
R? = 0.981 otrzymano dla E,, = 25 MPa

Ksztatt krzywej R?(E,,) dla sit reakcji w stawie biodrowym wyraznie wskazuje na istnienie
maksimum dopasowania dla wartosci modutu Younga migéni E,,, = 25 MPa na poziomie
R? = 0.981. Zbadano réwniez poziom dopasowania dla sktadowych X,Y, Z sit reakcji w stawie
biodrowym, ktére dla E,, = 25 MPa prezentujg si¢ nastepujacg: RZ = 0.977, R32, = 0.982,
R2Z = 0.604. Co ciekawe, w przypadku sktadowej X maksimum dopasowania jest najmocniej
przesunigte i wypada dla ok. E =12MPa i jest rdbwne RZ = 0.981. Niemniej, warto$¢
dopasowania skladowej X oraz Y prezentuja si¢ na zadowalajacym poziomie.
Sktadowa sit Z posiada nizszy poziom dopasowania, jednak ze wzgledu na niewielka amplitudg tej
sily, ma ona niewielki wptyw na wypadkowa sity reakcji.
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3.4.3. Wplyw zoptymalizowanego modulu mie¢$nia

Wplyw wyboru nowego modutu sprezystosci migsni na warto$¢ sktadowych oraz wypadkowa
site reakcji w stawie biodrowym przedstawiono na rysunku 3.30. Uzycie zoptymalizowanej
wartosci E,,, = 25 MPa nieznacznie wptynelo na wartosci sktadowych jak i wypadkowej sity

reakcji. Najwigksze zmiany byty obserwowane dla sktadowej Z a takze dla sktadowej Y w 15%
cyklu chodu.
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Rys. 3.30. Poréwnanie sktadowych sit reakcji w stawie biodrowym przed optymalizacja (niebieska
linia) i po optymalizacji (czerwona linia) wartosci modutu Younga miesni

O ile w przypadku wartosci sit reakcji w stawie wprowadzenie nowej warto$ci modutu Younga
migéni nie powoduje duzych zmian to w przypadku odwzorowania ruchu konczyny zmiany
sa juz istotne. Na rysunku 3.31 przedstawiono btad wzgledny potozenia stawu kolanowego podczas
cyklu chodu dla warto$ci modutu Younga migéni E,,, = 25 MPa oraz E,, = 10 MPa.
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Rys. 3.31. Blgd przemieszczenia stawu kolanowego na osiach X,Y,Z po optymalizacji modelu
dlaE,, = 25 MPa

Porownujac warto$¢ btedu wzglednego modeli przed i po optymalizacji modutu E,,,
zauwazalna jest istotna poprawa poziomu dopasowania uzyskanego na podstawie obliczen w MES
w stosunku do obliczen OpenSim. Dla wartosci modutu Younga migsni E,,, = 10 MPa najwigksza
rozbiezno$¢ ruchu wynoszaca 3.49% =zostala zmniejszona do wartosci 1.51% w modelu
E, = 25 MPa.
Podsumowujac, przyjecie jednolitego modutu sprezystosci dla wszystkich migsni na poziome
E,, = 25 MPa pozwalana na lepsze odwzorowanie ruchu. W poréwnaniu do E,, = 10 MPa
wartos$¢ btedu spadta srednio o potowe. Rowniez sktadowe reakcji sit w stawie biodrowym rowniez
ulegly poprawie.
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Niestety, analiza sit pojedynczych mig$ni ujawnita nieprzewidywalne wzorce — wzrost
poziomu dopasowania dla pewnych migéni oraz spadek dla innych. Gtownym wynikiem procesu
optymalizacji jest fakt, ze przyjmujgc jednolity modut E, istnieje ogdlnie najlepsze rozwigzanie,
jednak nie oznacza ono najlepszego rozwiagzania dla pojedynczych sit migsniowych w modelu.
Oczywistym wnioskiem jest to, ze w celu dalszej poprawy poziomu dopasowania pojedynczych
migs$ni nalezatoby przyja¢ indywidualny modut E,, dla kazdego migsnia. Podobne wnioski,
zaobserwowano rowniez w pracy [35], opisane w rozdziale 1.2.4. Dodatkowo, autorzy tej publikacji
zauwazali, ze modut sztywnosci migsénia jest nie tylko indywidulany ale rowniez i zmienny w czasie
w cyklu chodu. Prawdopodobnie, poprzez przyjecie indywidulanych lub zmiennych parametrow
E,, istnieje mozliwos$¢ dalszego poprawienia jakosci wynikow, jednak autor nie zdecydowat si¢ na
wdrozenie takiego rozwigzania. W dalszej czesci pracy postanowiono jednak przedstawi¢ ciekawy
wyniki z procesu optymizacji oraz nakre$li¢ Kryteria, jakie powinny zostaé postawione
w przypadku procesu wyboru optymalnej wartosci modutu sprezystos¢ dla kazdego miesnia.

3.4.3. Dyskusja optymalizacji parametrow modelu mi¢$nia

Poszukiwanie zbioru optymalnych wartosci dla kazdego migénia, moze si¢ odby¢ w sposob
czysto iteracyjny lub tez poprzez poszukiwanie kryteriow, ktore moga wskazywac na kierunek
W jakim modut ten powinien by¢ zmieniony. Analizujac model migsniowo-szkieletowy pod katem
mechanicznym, zauwazono, ze w sktad modelu wchodzi bardzo wielu elementow mieéniowych
0 roznych dtugosciach i polach przekroju. Na rysunku 3.32 dokonano uporzadkowania wszystkich
migsni wystepujacych w modelu wzgledem ich dlugosci poczatkowej [, i poczatkowego pola
powierzchni przekroju poprzecznego PCSA.
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Rys. 3.32. Rozkiad pola przekroju poprzecznego PCSA w funkcji dlugosci poczgtkowej 1, dla
wszystkich miesni w modelu belkowym

Przedstawiony rozktad wskazuje na znaczng dysproporcje pomiedzy mig$niami zarOwno
w zakresie ich dhugosci jak i catkowitego pola przekroju porzecznego. Wigksza czesci migéni
posiada dtugoéci w zakresie 2 - 15 ¢cm i niewielkie pole przekroju pomigdzy 20 — 300 cm?.
Istnieje tez grupa migs$ni o znacznej dtugosci, lub tez o relatywnie duzym przekroju w stosunku
do ich dtugosci.
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Gdyby utworzony model konczyny poréwnaé do np.. modelu kratownicy, mozna
by wywnioskowaé, ze sposdb przenoszenia obcigzenia przez konstrukcje jest bardzo
nierbwnomierny, a pewne elementy modelu sg obcigzone bardziej niz inne. Jednym z kryteriow
analizy sposobu rozkladu naprezen w konstrukcji jest jej sztywnos¢. W prawidtowo
zaprojektowanej konstrukcji, ktorej celem jest przenoszenie obcigzen mechanicznych, jednym
z parametrow doboru elementow jest ich podobna sztywnosci, tak aby rozktad naprezen
W konstrukcji byt stosunkowo rownomierny. W innym wypadku moze dochodzi¢ do przecigzania
pewnych elementéw konstrukcji [147]. Modut sztywnos$¢ k opisuje relacje pomiedzy sitg F
dziatajagca na ciato a jego wydtuzeniem Al, co mozna opisa¢ wzorem:

_F
Al

Przy czym relacja pomiedzy modutem sztywnosci k a modulem sprezystosci E,, moze by¢

k (3.24)

opisana nastepujaco:

PCSA
k= Ep- T (3.25)

Na podstawie rdwnania (3.25) obliczono modut sztywno$¢ k dla kazdego migénia przyjmujac
E,, = 25 MPa, natomiast PCSA i [, zgodnie z danymi modelu belkowego. Uzyskany rozktad

sztywnosci elementow migéniowych w funkcji ich dhugosci poczatkowej przedstawiono na rysunku
3.33.
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Rys. 3.33. Rozklad sztywnosci miesni od ich dlugosci poczgtkowej (ly). Sredniq sztywnosé
elementow k = 0.54 N/m oznaczono w postaci czarnej przerywanej linii

Przedstawiony wykres wskazuje na znaczy rozrzut w sztywnosci elementéw migsniowych.
Najliczniejsza grupe stanowig elementy o niewielkiej dtugosci i sztywnosci w okolicy $redniej
sztywnosci k = 0.54 N/m (niebieski okrag). Kolejne grupa elementéw odnosi sie do migéni
dlugich o nizszej sztywnosci niz $rednia (czerwony okrag). Ostatnia grupa dotyczy migsni,
ktore sa bardzo krotkie w lecz maja sztywno$ci wielokrotnie przewyzszajacg warto$¢ $rednig
(zielony okrag). Analizujac rozklad sztywnosci elementow migsni na rysunku 3.33, mozna
zauwazy¢ znaczacy rozrzut pomi¢dzy warto§ciami modut sztywnosci.

98



W szczegolnosci roznica pomigdzy grupa o bardzo wysokiej sztywnosci w okolicy k = 2 N/m
i jednoczesnie bardzo krotkich, kontrastuje z grupa migsni dtugich o niskiej sztywnosci w okolicy
k=02N/m.

Ze wzgledu na wysoki poziom skomplikowania budowy modelu belkowanego, oszacowanie
wplywu rozbieznos$ci pomigdzy sztywnoscig elementdow jest bardzo trudne. Znaczne rdznice
W poziomie odwzorowania sit przez rézne migénie moze by¢ spowodowane wiasnie wysokim
rozrzutem w sztywnosci elementow. Kryterium sztywnos$ci elementéw moze by¢ brane pod uwagg
w przypadku poszukiwania indywiduach modutéw sprezystosci migsni, w taki Sposob, aby
zmniejszy¢ rozrzut sztywnosci pomigdzy elementami, a tym samym zmniejszy¢ poziom
niedopasowania sit. Jednak doktadna analiza tego zjawiska pozostaje w sferze mozliwosci dalszych
prac w obszarze optymalizacji parametrow modelu kurczliwego mig$nia dla ztozonego modelu
mig$niowo-szkieletowego.

Podsumowujac, przeprowadzona optymalizacji w postaci proby znalezienia najlepszego
modulu E,, dla wszystkich mie$ni poprawita nieco doktadno$¢ modelu, jednak nie umozliwita
calkowitego rozwiazania problemu. Analiza danych przeprowadzona przez autora, wnioski
Z niej wyciagniete oraz zarysowanie dalszych kierunkéw pracy otwieraja perspektywe na dalsze
prace nad doborem parametrow elementu kurczliwego reprezentujacego mig$nie. Pomimo
ograniczen, model kurczliwy migsnia jest tatwy w uzyciu oraz posada znaczne mozliwosci rozwoju.
Ze wzglgdu na fundamentalne réznice w podejsciu MES i OpenSim do rozwigzania problemu,
nie jest rowniez pewne czy mozliwe jest uzyskanie idealnego dopasowania zaréwno dlugosci
migéni jak i1 izometrycznych sit ciagnacych. Pomimo minimalizacji efektow odksztatcenia kosci
pod wpltywem dzialajacych sil, istnieje szereg ro6znic miedzy obliczeniami MES a Gait2392, ktore
ostatecznie nie mogg by¢ calkowicie wyeliminowane. Ostatecznym etapem pracy nad
uproszczonym modelem belkowym jest przyjecie modutu sprezystosci kosci, ktory bedzie blizej
warto$ci fizjologicznej, w celu przedstawienia ogdlnego stanu sit w cyklu normalnego chodu.

3.5. Wyniki modelu belkowego z rzeczywistym modulem sprezystosci
kosci

3.5.1. Przypisanie rzeczywistego modulu sprezystosci kosci udowej

Analiza optymalizowanego modelu belkowego z kurczliwym modelem migénia wykazata
wysoka zgodno$¢ w odwzorowaniu ruchu oraz satysfakcjonujaca zgodnos¢ sit mig$niowych
zmodelem Gait2392. Warto jednak podkreslié, ze w przesztywnionym modelu znaczaco
ograniczono efekty zwigzany z elastycznym odksztatlceniem kosci. Zjawisko to nie jest
uwzglednione w OpenSim, ktdory zaktada, Ze kosci sg brytami sztywnymi. Z tego wlasnie powodu
sztywnosc¢ kosci jest niewatpliwie zrodtem rozbiezno$ci migdzy wynikami uzyskanymi za pomoca
MES a tymi uzyskanymi z modelu Gait2392. Mozna postawi¢ hipoteze, ze wyniki otrzymane
w wyniku symulacji MES, ktore biorg pod uwage sprezyste zachowania kosci, mogg by¢ blizsze
rzeczywistosci niz te prezentowane przez model Gait2392. Jednak odpowiedz to pytanie przekracza
zakres tematyczny niniejszej pracy. Dlatego tez w dalszej czeSci pracy, autor dalej bedzie sig¢
odnosit do poziomu sit referencyjnych z modelu Gait2392. Jednakze stanowig one jedynie
orientacyjny punkt odniesienia dla wynikow uzyskanych z symulacji MES.

W przedstawionym modelu belkowym, efektywny, izotropowy modutu sprezystosci kosci
zostal dostosowany do warto$ci fizjologicznej, ktora zawiera si¢ pomiedzy 7.5 GPa a 23 GPa.
Poniewaz gtownym obiektem zainteresowania jest rozktad naprezen w kos¢ udowej, jej geometria,
krzywizna oraz zmienne pole przekroju zostaly w modelu belkowym odwzorowane z wysoka
starannoscia, jak to opisano w rozdziale 3.1.
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W przypadku pozostatych kosci konczyny dolnej, zdecydowano si¢ na przypisanie
jednakowego modutu sprezystosci wszystkim ko$ciom na poziomie E, = 17 GPa oraz statego
profilu kosci na podstawie danych literaturach zwartych w rozdziale 1.3. Wykorzystane parametry
materialowe nie wptywaja na wartosci sit w modelu, a jedynie determinujg rozktad napr¢zen
W kosci, a te analizowane i prezentowanie beda wylacznie dla kosci udowej. Zastosowany modut
sprezystosci miesni  wynikajgcy z optymalizacji modelu zostal okreslony na poziome
E,, = 25 MPa.

3.5.2. Wplyw modulu sprezystosci kosci na wyniki symulacji

Wyniki w postaci biedu potozenia stawu kolanowego oraz skokowego przedstawiono
na rysunku 3.34. W porownaniu do poprzedniego modelu (z zawyzona warto$cig modutu Younga
kosci x10) wystepuje nieznaczny wzrost rozbieznosci pomiedzy potozeniem stawow otrzymanych
przy pomocy MES oraz modelu Gait2392. Najwigkszy btad wystgpuje w osi Y a wartos¢ btedu jest
rowna 3.43%, podczas 15% cyklu co przektada si¢ 1.86 mm roznicy bezwzglednej.
Jest to podobny wynik jak w przypadku modelu przed optymalizacjg parametrow modelu mig$nia.
Sam ksztatt krzywych btedu jest rowniez podobny do wczesniej analizowanych przypadkow.
Dodatkowe rozbiezno$ci w potozeniu stawoéw moga by¢ wywolane zgieciem, skreceniem
lub kompresja kos$ci w wyniku dziatajacych sit.
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Rys. 3.34. Blgd polozenia stawu kolanowego i skokowego na osiach X,Y,Z w cyklu chodu dla
rzeczywistego modutu sprezystosci kosé

Wprowadzenie rzeczywistego modutu Younga kosci spowodowalo réwniez znaczacy spadek
wszystkich sktadowych sit reakcji w stawie biodrowym. Mozliwe, ze w wyniku kompresji
lub ugiecia kosci, catkowite wydtuzenie elementow jest mniejsze niz przewidziane przez model
Gait2392. W takim wypadku prowadzi to réwniez do zmiany dtugosci migéni zaczepionych
do kosci jak rowniez adaptacji warto$ci samych sit mieéniowych. Wyniki poréwnania wartosci sit
reakcji w stawie biodrowym dla modelu OpenSim oraz w MES przedstawiono na rysunku 3.35, na
ktorym: czarna linia to model Gait2392, model belkowy z zawyzong warto$cig modutu Younga
kosci w linii niebieskiej oraz o rzeczywistym module sprgzystosci w linii czarno-czerwone;.
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Rys. 3.35. Porownanie sktadowych sit reakcji otrzymanych przy pomocy modelu Gait2392, modelu
belkowego z zawyzong wartoscig modutu Younga kosci oraz 0 rzeczywistym module sprezystosci

Wystepujace w model belkowym efekty sprezyste prowadza do uzyskania nieco innego Stanu
rownowagi niz zostalo to przewidziane przez model Gait2392 oraz model przesztywniony.
Nalezy tutaj podkresli¢, ze jedyng zmiang w stosunku do modelu prezentowanego wczesniej jest
zmiana modut Younga kosci. Dlatego mozna zalozy¢, ze opisane efekty zwigzane ze zmianami
W ruchu czy w sitach migsniowych sa w wigkszosci efektem uwzgledniania fizjologicznych
odksztatcen kosci. Pomimo znacznych ro6znic w sitach reakcji i mig$ni, model osiggnat schemat
ruchu bardzo zblizony do zaktadanego.

3.5.6. Podsumowanie wynikéw nad modelem belkowym

Zgodnie z gtownym celem pracy, utworzono i przetestowano uproszczony model belkowy
prawej konczyny dolnej, ktory stanowi punkt wyjscia dla dalszej analizy bardziej ztozonego modelu
kosci udowej. W tym rozdziale skupiono si¢ na przedstawieniu i opisaniu gtownych problemow
zwigzanych z budowa zlozonego uktadu mig$niowo-szkieletowego, a takze omoéwieniu ogdlnych
wynikow z przeprowadzonej symulacji.

Przedstawiona analiza modelu belkowego wykazala, ze mozliwe jest stworzenie
uproszczonego modelu kosci udowej do oszacowania jakosci symulacji modelu. Uwzglednienie
W obliczeniach efektow sprezystosci kosci prowadzi do zwigkszenia rozbieznosci na wszystkich
poziomach w porownaniu do modelu Gait2392, szczegdlnie w zakresie odwzorowania sit. Pomimo
opisanych réznic, udato si¢ z satysfakcjonujaca doktadnoscia odwzorowac ruch w catym cyklu
chodu. Problem niedopasowania sit migsniowych nie zostat catkowicie i zadowalajgco rozwigzany.
Okreslone jednak potencjalne przyczyny problemow oraz zarysowano kierunek, ktory moze
prowadzi¢ do polepszenia zgodnosci. Zbudowany model okazat si¢ wyjatkowo czuly na zmiany
dlugosci migéni. Nawet niewielkie niedopasowanie dtugosci pojedynczego elementu migsnia

przektada si¢ na znaczacg zmiang wartosci sity ciagnacej oraz drobne zmiany w trajektorii
ruchu kosci.
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Rozdzial 4. Objetosciowy model kosci udowej

4.1. Cyfryzacja rzeczywistej kosci udowej czlowieka

4.1.1. Pozyskanie i preparatyka ko$ci udowej czlowieka

W celu utworzenia modelu objetosciowego kosci udowej czlowieka, przeprowadzono
obrazowanie rzeczywistego materiatu biologicznego technika mikrotomografii komputerowej.
Odpowiedni material w postaci prawej kosci udowej zostal pozyskany w ramach wspotpracy
z Katedrg i Zaktadem Anatomii na Uniwersytecie Jagiellonskim Collegium Medicum za zgoda
Komisji Bioetycznej Uniwersytetu Jagiellonskiego o nr. 1072.6120.130.2018 z 24 maja 2018 roku.
W ramach eksperymentu medycznego nie pozyskano szczegdtowych informacji klinicznych na
temat dawcy. Pozyskane informacj¢ ograniczaja si¢ do: plci — megzczyzna, wiek dawcy — 31 lat,
przyczyna zgonu — samobdjstwo, stan ko$c¢ca — nie zdiagnozowano schorzen uktadu kosci udowe;.
Zdjecie pobranej kosci udowej zostato przedstawione na rysunku 4.1.

Rys. 4.1. Zdjecie kosci udowej czlowieka wykorzystanej przez autora do stworzenia cyfrowego
odpowiednika w MES

W ocenie wizualnej, kos¢ charakteryzowata si¢ prawidtowa anatomia i nie wykazywata sladow
uszkodzen czy degeneracji tkanki kostnej, ktére mogly wynikaé z proceséw zapalnych
lub po$miertnego rozktadu. Pelnego zobrazowania struktury wewngtrznej kosci udowej dokonano
z  wykorzystaniem  techniki ~ wysokorozdzielczej ~ mikrotomografii  komputerowej.
Badanie mikrotomografii rentgenowskiej zostato przeprowadzone w Laboratorium Mikro i Nano
Tomografii (LMINT) w Akademii Gorniczo-Hutniczej AGH w Krakowie. Pomiar przeprowadzono
przy uzyciu mikrotomografu rentgenowskiego Nanotom S (GE Sensing & Inspection Technologies
Phoenix X-ray).

Ze wzgledu na ograniczone pole robocze mikrotomografu GE Nanotom (maksymalnie
150 mm wysokosci i 120 mm $rednicy), ko$¢ udowa zostata fizycznie pocieta na cztery fragmenty:
nasade blizsza, blizszg i dalszg cze$¢ trzonu oraz nasade dalsza zawierajgca gorng czes¢ stawu
kolanowego. Kazdy z fragmentéw zostat zmierzony oddzielnie z wykorzystaniem identycznych
parametrow: napiecie przyspieszjace lampy — 140 kV, prad — 150 uA, rozdzielczo$¢ — 60 um,
1600 projekcji, czas naswietlania — 2500 ms, binowanie x2, usrednianie z 3 projekcji.
W celu minimalizacji artefaktow wynikajacych z utwardzania wiazki zastosowano filtr miedziany
o grubos¢ 0.2 mm [148]. Otrzymane projekcje zostaly poddane rekonstrukcji przy pomocy
oprogramowania firmy GE datosX v. 2.1.0 z wykorzystaniem algorytmu Feldkampa [149].
Zrekonstruowane fragmenty kosci =zostaly nastepnie cyfrowo dopasowane i polgczone
w pojedynczy stos danych. Na rysunku 4.2. przedstawiono zrekonstruowane i potagczone fragmenty
kosci czlowieka.
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Rys. 4.2. Przekrdj podtuzny kosci udowej, uzyskany za pomocg mikrotomografii rentgenowskiej

Kos$¢, pomimo wstgpnej preparatyki, nie zostala catkowicie oczyszczona, co oznacza,
ze w momencie pomiaru zawierata roOwniez fragmenty $ciggien, chrzastki stawowej i innych tkanek
miekkich. W takim wypadku, w celu utworzenia modelu w MES, z obrazu kosci nalezato wydzieli¢
tlo oraz frakcje organiczna, ktora jest nieistotna z punktu widzenia wytrzymato$ci kosci. Przyjmuje
si¢, ze to mineralna struktura kosci (jej objetos¢ i mikroarchitektura) w najwiekszym stopniu
decyduje o jej mechanicznych wlasnosciach.

Segmentacje obrazu, czyli wydzielenie okreslonych jej czesci, przeprowadza si¢ poprzez
operacje progowania (binaryzacji). Proces binaryzacji sprowadza si¢ do konwersji obrazow
kolorowych lub monochromatycznych do obrazu binarnego (dwupoziomowego), w wyniku
ktorego powstaje maska zawierajagca wylacznie niezbedne dane. Okreslenie jednak doktadnej
granicy pomi¢dzy réznymi frakcjami kosci jest trudnym zadaniem. Na rysunku 4.3 przedstawiono
natywny obraz przekroju poprzecznego na wysokosci kretarza wiekszego (A) oraz histogram tego
obrazu (B). W przypadku badanej kosci, na histogramie widoczny jest wyrazny obszar ciemnego
tta (pik 1), oraz mniej intensywne obszary fazy organicznej (pik 2) i nieorganicznej (pik 3).
Plynne przejscie pomigdzy obszarem kosci mineralnej a tkanka wynika m.in. z niedostatecznej
rozdzielczosci obrazowania, fizycznymi efektami rozpraszania wigzki rentgenowskiej
lub tez niedoskonatoscia algorytmu rekonstrukcyjnego.

Rys. 4.3. A. Przekroj poprzeczny kos¢é udowej uzyskany z mikrotomografii. B. Histogram obrazu
kosci udowej na ktorym zaznaczono przedzialy jasnosci pikseli odpowiadajgce obszarom: (1) ta,
(2) fazy organicznej, (3) fazy mineralnej

Glownym problemem z wydzieleniem fazy nieorganicznej (rys. 4.3, pik 3) jest jego
przekrywanie si¢ z pikiem reprezentujacych faze organiczng (pik 2). W literaturze opisano wiele
metod dedykowanych separacji obu faz kosci [150]. Analizujac rozktad jasnosci macierzy
mineralnej mozna stwierdzi¢, ze beleczki kostne znajdujace si¢ blisko $rodka kosci oraz beleczki
znajdujace si¢ w poblizu ko$ci kortykalnej majg zblizong jasno$¢.
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Swiadczy to o braku niepozadanego efektu utwardzania wiazki, na ktéry wptynat prawidtowy
dobdr napigcia przyspieszajacego oraz zastosowanie filtra miedzianego podczas pomiaru.
Jednorodna jasno$¢ wewnatrz gtowy kosci oraz brak artefaktow zwigzanych z utwardzaniem wigzki
pozwolito na zastosowanie metody binaryzacji globalnej. Proces binaryzacji zostal wykonany
przy pomocy programu ImageJ (dystybucjia Fiji, v.152) [151] z naktadka BoneJ [152].

W metodzie binaryzacji globalnej nalezy dokona¢ wyboru progu binaryzacji, ktory pozwolitby
na odseparowanie fazy mineralnej kosci od fazy organiczne;j i tfa. Prog binaryzacji okresla granice,
powyzej ktorej kazdemu pikselowi o wartosci powyzej ustalonego progu zostaje przypisana
warto$¢ 255, a pozostatym pikselom wartos¢ 0. Wplyw doboru réznego progu na obszar
segmentacji przedstawiono na rysunku 4.4. Przyktadowo, wybor progu o warto$ci 55 powoduje,
ze wybrany zostaje caty obszar ko$ci wraz z przylegajacymi do jej powierzchni tkankami miekkimi.
Z kolei wartos¢ progu ok. 125 sprawia, ze zaznaczony zostaje obszar nalezacy zarowno do ko$ci
zbitej jak 1 gabczastej. Dla progu powyzej 150 zostajg wybrane wylacznie najjasniejsze fragmenty
kosci zbitej.

Obraz oryginalny Wartosc¢ progu binaryzacji 55

Wartosc¢ progu binaryzacji 125 Wartosc¢ progu binaryzacji 150

Rys. 4.4. Wplyw wartosci progu binaryzacji na obszar segmentacji. Kolorem czerwonym oznaczono
zbior pikseli posiadajgcych jasnos¢ powyzej zadanego progu

W niniejszej pracy zastosowano podejScie numeryczne, co umozliwito precyzyjne
dopasowanie wartosci progu binaryzacji. Poniewaz zmiana wartosci progu bezposrednio wpltywa
na poziom frakcji mineralnej kosci (BV /TV), zbadano, jak zmienia si¢ udziat pikseli biatych
w calym obrazie dla kolejnych warto$ci progu binaryzacji, zmieniajacego si¢ w przedziale
od 1 do 255. Wykres otrzymanej w ten sposob funkcji oraz jej pochodnej przedstawiono na rysunku
45.A. Krzywa ta, dla matych wartosci progu, posiada wartos¢ zblizong do 1. Oznacza to,
ze w procesie binaryzacji zostaly wybrane niemal wszystkie piksele. Wraz ze wzrostem progu
binaryzacji nast¢puje spadek udziatu wybranych pikseli. Dla warto$ci progu od 0 do ok 25 zmiana
jest niewielka. Znaczacy skok obserwowany jest dopiero po przekroczeniu wartosci 25.
Udzial spada, gdyz nie zostajag wybrane piksele nalezace do tta. Po przekroczeniu wartosci
okoto 55 nastepuje obszar niewielkich liniowych zmian. Zakres liniowy oznacza, ze dalsze
zwigkszanie wartosci progu powoduje juz izotropowe zmniejszanie rozmiarow wybranego obszaru
podobne do dziatania funkcji eroz;i.

104



O liniowosci $wiadczy stata warto$¢ pierwszej pochodnej. Punkt ten (gdzie zaczyna si¢ liniowa
zmiana i pierwsza pochodna jest stata) wyznacza warto$é progu binaryzacji dla ktorego wybrana
zostata cata kos$¢ (wraz z czgscig organiczng znajdujaca si¢ w przestrzeni migdzy beleczkowej
a takze na jej powierzchni) co przedstawiono na rysunku 4.5.B. Kolejny spadek obserwowany
jest dla wartosci progu binaryzacji ok. 85. Poczatek obszaru w ktérym pierwsza pochodna jest stata
wyznacza kolejng warto$¢ progu tj. 125. Dla tej wartosci progu binaryzacji zostaje wybrana tkanka
kostna bez cze¢$ci organicznej.
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Rys. 4.5. Krzywa binaryzacji prezentujgca: A. wartos¢ frakcji objetosciowej kosci BV/TV w funkcji
wartosci progu binaryzacji oraz B. pierwsza pochodna BV/TV

Ostatecznie, warto$¢ 125 zostata wybrana jako prog binaryzacji dla fazy mineralne;j.
Wynik binaryzacji pokazano na rysunku 4.6 w postaci maski binarnej. Zawiera ona najlepszy obraz
struktury kosci zbitej jak i beleczkowej architektury wewnetrznej. Przekrd] podtuzny
przez strukture wewnetrzng kosci udowej, wydzielong w wyniku binaryzacji, stanowi podstawe
do dalszych obliczen morfometrycznych.

Rys. 4.6. Przekroj podtuzny przez wydzielong w wyniku binaryzacji strukture wewnetrzng kosci
udowej

Wydzielenie obszaru calej ko$ci, a w szczegélnosci okreslenie jej zewnetrznej granicy,
jest niezbedne do stworzenia modelu w MES. W tym celu wykorzystano funkcj¢ FloodFill 3D,
ktéra stuzy do wypelniania zamknigtych obszarow dowolnym kolorem. Przy jej pomocy,
dla kazdego obraz ze stosu, wypetniono zewngtrzng przestrzen kosci kolorem o wartosci 127.
Po zbinaryzowaniu progiem 127 i operacji inwersji, otrzymano wypelniong objetos¢ catej kosci
jak pokazano na rysunku 4.7. Otrzymana maska odtwarza zewngtrzng geometri¢ kosci i stanowi
podstawe do utworzenia modelu powierzchniowego a nastgpnie modelu objetosciowego. Podczas
analizy maski mineralnej kosci udowej (rysunek 4.6) zauwazalne jest, ze zawiera ona zarOwno
zewnetrzng warstwe kosci zbitej, jak 1 wewngtrzng strukture beleczkowa. Nalezy zaznaczy¢, ze
tkanka zbita rowniez charakteryzuje si¢ strukturg porowatg. Porowato$¢ ta wynika z obecnosci
kanatow Haversa i Volkmana, ktorych srednice wynosza okoto 20 — 100 um oraz ok. 50 um [47].
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Rys. 4.7. Wydzielenie maski petnego obszaru kosci, ktora stanowi podstawe do stworzenia modelu
objetosciowego W MES

Wykonany pomiar tomograficzny catej kosci z rozdzielczoscia 60 wm nie umozliwia
poprawnego odwzorowania struktury przestrzennej kanatdow w koSci zbitej i wyznaczenia
anizotropii statych sprezystych. W dalszych analizach ko$¢ ta zostanie potraktowana jako materiat
o wlasnosciach izotopowych. Z tego wzgledu, zdecydowano si¢ na odseparowanie czesci
wewngtrznej (bardziej porowatej) i zewnetrznej (kosci zbitej) i przypisanie im odmiennych
wlasnosci sprezystych.

Zbiér danych zawierajacych tylko piksele nalezgce do kosSci zbitej otrzymano poprzez
binaryzacje z progiem 230. W tym przypadku takze postuzono si¢ analiza ksztattu krzywej
binaryzacji i jej pierwszej pochodnej. Uzyskany w ten sposob obraz przedstawiono na rysunku
4.8.A. Obszar ten zawiera jednak liczne niecigglosci, szczegolnie w miejscach, w ktérych kos¢ zbita
jest bardzo cienka. W celu utworzenia ciaglego obszaru kos$ci zbitej dokonano najpierw
wyznaczenia jej zewnetrznego konturu. Obrys koSci wyznaczono z przygotowanej poprzednio
maski catej kosci (rys. 4.7). Nastepnie wykorzystano dwukrotng operacj¢ Erode 3D, w wyniku
ktorej cata koS¢ zostata zmniejszona. Obliczajac roéznice pomigdzy obrazem niezmodyfikowany
(rys. 4.7) a obrazem po dylatacji otrzymano cienkg (2 pixelowa) powierzchni¢ catej kosci,
jak przedstawiono na rysunku 4.8.B. Sumujac logicznie dwie poprzednie maski (rys. 4.8.A i B)
otrzymano ciagly obszar kosci zewng¢trznej (rys. 4.8.C).

Rys. 4.8. Kolejne etapy segmentacji obszaru kosci zbitej: (A.) Kos¢ zbita po binaryzacji, (B.)

zewnetrzny kontur kosci, (C.) polgcznie kosci zbinaryzowanej z zewnetrznym konturem
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Zamknigcie i pogrubienie konturu kosci jest konieczne, aby mozliwe byto utworzenie warstwy
o grubo$ci przynajmniej jednego elementu. Zapewnienie pokrycia catej kosci warstwa korowa
pozwala wyeliminowa¢ problem bezposredniego obcigzania kosci o charakterze gabczastym sitami

ciggnacymi migéni. Poprzez logiczng réznice masek obszaru kosci (rys. 4.7) oraz obszaru kosci
zewnetrznej (rys. 4.8.C) wydzielono obszar ko$ci wewnetrznej, jak przedstawiano na rysunku 4.9.

Rys. 4.9. Wydzielenie obszaru kosci wewnetrznej, ktora stanie si¢ podstawq do stworzenia czesci
siatki objetosciowej w modelu W MES

Na podstawie uzyskanej maski zostata utworzona wewnetrzna cze¢sci modelu objetosciowego
dla ktorej dokonana zostanie szczegotowa analiza morfometryczna struktury beleczkowej.
Jama szpikowa znajdujaca si¢ wewnatrz trzonu kosci, wypetniona jest przez szpik Kkostny.
Z mechanicznego punktu widzenia tkanka organiczna bierze znikomy udzial w przenoszeniu
obcigzen. Dlatego zdecydowano si¢ na wydzielenie 1 usunigciu obszaru jamy szpikowej z obrazu
jak rowniez z modelu elementdéw skonczonych. W celu uzyskania maski obszaru szpiku kostnego
wykorzystano funkcje FloodFill 3D wewnatrz zbinaryzowanego obszaru kosci, jak przedstawiano
na rysunku 4.10.

B

Rys. 4.10. Wydzielenie objetosci jamy szpikowej z obrazu kosci udowej metodg FloodFill 3D, ktorej
obszar oznaczono szarym kolorem. Ponizej wizualizacja przestrzenna jamy szpikowej

Nalezy zaznaczy¢, ze anatomicznie obszar ten zawiera ptynne przejscie struktury beleczkowej
w kosci zbitg. Poniewaz nie jest mozliwe wyznaczenie precyzyjnej granicy pomiedzy szpikiem a
koscig gabczasta, zaznaczony profil odzwierciedla jedynie przyblizony ksztalt jamy szpiku
kostnego. Wyizolowany fragment poddano wygtadzeniu metoda Gaussian Blur 3D i poddano
ponownej binaryzacji w celu usunigcie ewentualnych powierzchniowych niedoskonatos$ci.
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4.1.2. Budowa modelu objetosciowego w MES

Na podstawie masek zewnetrznego (rys. 4.8.C) i wewnetrznego (rys. 4.9) obszaru kosci
oraz jamy szpikowej (rys. 4.10), z wykorzystaniem oprogramowania ImageJ utworzono trzy
modele powierzchniowe w formacie STL. Format STL jest triangulacyjnym przedstawieniem
powierzchni obiektu w przestrzeni trojwymiarowej i jest on akceptowany przez wickszos¢
programow inzynierskich typu CAD (ang. Computer Aided Design). Otrzymane siatki
powierzchniowe zostaly wczytane do programu HyperMesh. Model siatki powierzchniowej,
zewnetrznego obszaru kosci udowej przedstawiano na rysunku 4.11.

Rys. 4.11. Model powierzchniowy kosci udowej

Uzywajac funkcji tetramesh [153] dokonano wypetnienia modelu powierzchniowego
elementami objetosciowymi. Do utworzenia modelu objetosciowego kosci wybrano elementy
tetraedryczne C3D4, o $redniej wielko$¢ elementu rownej 2mm. W pierwszej kolejnosci
utworzono siatke kosci zewnetrznej pomigdzy powierzchniami obszaru zewngtrznego
i wewnetrznego kosci. Nastepnie siatkg kosci wewnetrznej utworzono pomiedzy powierzchnig
kosci wewngtrznej a powierzchnig jamy szpikowej. Otrzymany model objetosciowy, w Ktorym
siatka elementow modelu objgtosciowego zostata podzielona na dwa obszary: kosci zewnetrznej
(w kolorze szarym) oraz kosci wewnetrznej (w kolorze czerwonym) przedstawiono na rysunku
4.12. Ostatecznie uzyskano model o tacznie 627 868 elementach typu C3D4. Otrzymana siatka
zostala poddana standardowej ocenie w celu okre$lania jej jakosci.
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Rys. 4.12. Wizualizacji siatki elementow modelu objetosciowego obszaru nasady blizszej kosci
udowej z wydzielonymi dwoma obszarami

Utworzonga siatke sprawdzono pod katem jakosci jej elementow. Obliczona $rednia objgtosée
elementu jest rowna Vy,pqn = 0.89 mm3, co przeklada sie na elementy o $redniej wielkosci boku
tetraedru  roéwnej Amean = 1.72 mm.  Najmniejszy  element  posiada  objetos¢
Vinean = 0.0002mm3, a najwiekszy ok Vjeqn = 3.99 mm3. Otrzymany rozklad objetosci
elementéw ma charakter asymetrycznej krzywej Poissona jak przedstawiano na rysunku 4.13.
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mean = 0.89 mm®

251 3
max = 3.99 mm

Lidzba elementdw
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o 05 1 15 2 25 3 35 4
Objetos¢ elementu [mm3]
Rys. 4.13. Histogram objetosci elementow w siatce modelu kosci

Jednym z parametrow opisujacym jakos¢ siatki jest Aspect Ratio (AR), ktory okresla stosunek
najdtuzszej do najkrotszej krawedzi elementu. Przyjeto, ze oczekiwany AR nie powinien
by¢ wiekszy niz 10. Analiza wykazata, ze w momencie utworzenia siatki 12 elementéw posiadato
AR wigkszy niz 10, dlatego zostaly one poprawione rgcznie. Zauwazono, ze elementy zaréwno
0 najmniejszym jak i najwyzszym wspotczynniku AR wystepuja gtownie na powierzchni pomiedzy
trzonem kosci a pustym obszarem jamy szpikowe;j.
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4.2. Budowa modelu objetosciowego kosci udowej

4.2.1. Dopasowanie modelu objetosciowego kosci do modelu belkowego

Wykonany w srodowisku HyperMesh objetosciowy model kosci udowej zostat dopasowany
i zintegrowany z istniejacym modelem belkowym prawej konczyny. W pierwszej kolejnosci
dokonano zastgpienia modelu belkowego kosci udowej przez model objetosciowy w pozycji
cztowieka wyprostowanego (rozdziat 3.1.4). Dokonane poréwnanie pomigdzy oboma modelami
kosci ujawnito, ze konieczne bylo przeskalowanie modelu obje¢tosciowego o wartos¢ 1.0667,
tak aby jego dlugos¢ pokrywata si¢ z modelem powierzchniowym Gait2392. Najistotniejsze,
Z punktu widzenia analizy ruchu, jest zachowanie prawidtowego potozenia $rodkéw obrotow
w stawie biodrowym (0,) i stawie kolanowym (0y). Poza dlugoscig kosci, zauwazono rdéznice
dotycza glownie odmiennego ksztaltu zakrzywienia w czgSci trzonowej oraz odmiennego kata
nachylania gtowki kosci udowej w stosunku do linii trzonu. Ostateczne dopasowanie obu modeli,
tj. modelu objetosciowego i belkowego przedstawiono na rysunku 4.14. Na rysunku zaznaczono
dopasowanie srodkow obrotu w stawach: biodrowym (0p) i kolanowym (Oy).

Rys. 4.14. Dopasowanie modelu objetosciowego kosci udowej do modelu belkowego (czerwona
linia)

Kolejnym etapem jest ponowne utworzenie potgczen pomigdzy modelem objetosciowym
a pozostatymi elementami modelu konczyny dolnej. Proces ten wymaga jednak ponownego
rozwazenia warunkéw brzegowych natozonych na ko$¢ udowa, gdyz cze$¢ z dotychczasowych
rozwigzan dla modelu belkowego nie moze zosta¢ bezposrednio powielona na model objetosciowy.
Dotyczy to w szczeg6lnosci warunkow przemieszczenia natozonych na staw biodrowy zwigzanych
z balansem miednicy, sposobu potaczenia kosci z uktadem mig$niowym oraz potaczenia kosci w
stawie kolanowym.
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4.2.2. Utworzenie panewki stawu biodrowego

W modelu belkowym, na ko$¢ udowa natozono kinematyczne warunki brzegowe w punkcie
0y, ($rodek gtowy ko$ci udowej) ktdre odpowiadaja ruchom oraz obrotowi miednicy podczas cyklu
chodu. Natozenie warunkéw kinematycznych na wezet, bgdacy najblizej srodka obrotu, sprawi,
ze proksymalna czes¢ gltowki kosci udowej pozostanie nieobcigzona. Dlatego w celu
odwzorowania prawidtowego stanu obcigzania gtowy kosci udowej, konieczne jest wprowadzenie
dodatkowego zbioru elementéw symulujacych panewke stawu biodrowego.

Analiza problemu wykazata, ze nawet niewielkie niedopasowania obu powierzchni podczas
kontaktu skutkowatoby zmniejszeniem zakresu ruchu kosci i powstaniem niefizjologicznie duzych
napre¢zen kontaktowych. Réwniez nie posiadano danych tomograficznych panewki kosci udowej
podchodzacego od dawcy kosci. Z tego tez powodu zdecydowano si¢ na utworzenie wiasnego
uproszczonego modelu stawu biodrowego opartego na przegubie kulistym. W programie
HyperMesh zaprojektowano i utworzono model panewki stawu biodrowego sktadajacego
si¢ z trzech warstw elementow, jak pokazano na rysunku 4.15.

Rys. 4.15. Tréjwymiarowy model panewki stawu biodrowego w metodzie elementéw skonczonych

Do modelu wprowadzono nastgpujgce elementy odwzorowujace: chrzgstke glowki kosci
udowej, chrzastke panewki kosci biodrowej oraz fragment kosci biodrowej zawierajacej obszar
panewki:

e Warstwa 1 (niebieska warstwa elementéw na rysunku 4.15) — reprezentuje chrzastke glowki
kosci udowej. Na gorng cze$¢ gtowki kosci udowej natozono warstwe elementéw typu C3D8
(HyperMesh 8-node linear brick) [154] ktorej dolna czg$¢ jest dopasowana do geometrii glowki,
natomiast gorna posiada idealnie sferyczng powierzchni¢. W celu zapewnienia prawidtowego
polozenia $rodka obrotu stawu, zewnetrzna powierzchnia warstwy zostala utworzona przez
zrzutowanie elementéw kosci na powierzchni¢ sfery o srodku w punkcie 0y, - z6tty punkt na
rysunku 4.15. Elementom tym przypisano izotropowe wiasciwosci materiatowe o wysokiej
sztywnosci: E = 1.2 GPa oraz v = 0.3, w celu zredukowania przesadnego odksztalcania si¢
tego obszaru. Warto tu podkresli¢, ze wiasnosci materiatowe chrzastki jak i innych elementow
w modelu stawu posiadaja wartos$ci wigksze niz w rzeczywistosci. W niniejszym modelu sg one
elementem umozliwiajgcym przenoszenie sity reakcji stawu na glowe kosci. Aby model w MES
pozostawal w zgodnosci z modelem OpenSim elementy nie powinny si¢ odksztalcac.
Ich ewentualne odksztalcenie bgdzie miato wptyw na odwzorowanie ruchu.
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e Warstwa 2 (fioletowa warstwa elementdw na rysunku 4.15) — reprezentuje chrzastke stawu
biodrowego. Zbidr ten powstal poprzez natozenie kolejnej warstwy elementow C3D8
na poprzednia, przy czym zaprojektowano niewielki odstgp pomiedzy warstwa 2 1 warstwa 1
0 wartosci 0.01 mm. Luz ten mial na celu poprawne nawigzanie kontaktu miedzy obu obiektami
w pierwszym kroku iteracji symulacji. Pomigedzy pierwsza i druga warstwa utworzono dwie
powierzchni¢ kontaktu. W programie Abaqus na wezty kontaktowe natozono warunki interakcji
(Interactions) o parametrach: finite sliding, no adjustment. Kontakt ten zdefiniowano jako
beztarciowy (ab. Frictionless) w wykorzystujac opcj¢ Tangential Behavior, natomiast
odziatywanie w kierunku normalnym (Normal Behavior) zdefiniowano jako twardy kontakt
(,, Hard” contact), zaktadajac mozliwos$¢ separacji ciat (allow seperation after contact - ON).
Wigcej na temat dziatania i definiowania kontaktu mozna przeczyta¢ w instrukcji programu
Abaqus [155]. Elementom drugiej warstwy rowniez przypisano izotropowe wiasciwosci
materialowe: E = 1.2 GPaoraz v = 0.3. Utworzone warunki kontaktu majag na celu
zapewnienie przeniesienia obcigzen na trzecia warstwe elementéw, na ktérg natozono
dodatkowe warunki brzegowe.

o Warstwa 3 (czerwona powierzchnia na rysunku 4.15) — reprezentuje fragment kosci miednicy
i na niej znajdujg si¢ elementy chrzastki stawu biodrowego. Zostala ona utworzona jako
powloka (ang. shell) zbudowana z elementow typu S4 (HyperMesh 4-node general-purpose
shell, finite membrane strains) [154]. Dla trzech wybranych wezléw siatki umieszczonych na
niniejszej powierzchni obliczono zmiane ich przemieszczen podczas cyklu chodu, ktoéra jest
wynikiem balansu miednicy wokot jej srodka. Obliczenia wykonano z wykorzystaniem wtyczki
PointKinematics dostgpnej w OpenSim. Siatke¢ elementow wraz z weztami na ktore natozono
odpowiednie przemieszczenia przedstawiono na rysunku 4.16.

Rys. 4.16. Implementacji warunkéw brzegowych na trzecig warstwe modelu panewki w celu
odwzorowania balansu miednicy w cyklu chodu

Wszystkim elementom trzeciej warstwy rdéwniez przypisano izotropowe wlasciwosci
materiatowe: E = 100 GPa oraz v = 0.3, tak aby utworzy¢ element o wysokiej sztywnosci.
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4.2.3. Utworzenie chrzastki stawu kolanowego

W modelu objeto$ciowym, konieczne jest takze ponowienie potaczenia kosci udowej z koscia
piszczelowa. Identycznie jak w modelu belkowym, proksymalny koniec kosSci piszczelowej zostat
potaczony ze $rodkiem obrotu stawu kolanowego Op za pomoca funkcji equation.
Przy czym w przypadku modelu objetosciowego zdecydowano si¢ na utworzenie dodatkowe;j
warstwy na obszarze kiykci kosci udowej, jak pokazano na rysunku 4.17. Warstwe elementow
0 grubos$ci 2 mm utworzono poprzez wyciagniecie wybranych elementéw na kosci udowe;j.

i S’

Rys. 4.17. Dodatkowa warstwa elementow imitujgca chrzgstke stawu kolanowego

Utworzenie jednoelementowej warstwy ma na celu przeniesie sit reakcji ze stawu kolanowego
na dystalng powierzchnie ktykci, przy zachowaniu prawidlowego $rodka obrotu w stawie
kolanowym. Do potgcznie $rodka obrotu stawu O, z dystalng powierzchnig elementow wybrano
potaczenie typu COUP_KIN. Takze tym elementom nadano wiasnosci izotopowe o duzej
sztywnosci: E = 100 GPa oraz v = 0.3.

4.2.4. Utworzenie anatomicznych obszarow przyczepu miesni

W modelu belkowym, polaczenie systemu mig$niowego z ukladem kostnym odbywato
si¢ poprzez powiazanie pojedynczego wezta elementu mig§niowego z pojedynczym weztem kosci
za pomocg wiezow typu COUP_KIN. Zastosowanie pojedynczego potaczenia migsien-kosé
w trojwymiarowym modelu kosci wiazatoby si¢ ze znaczng koncentracja naprezen na kosci,
a tym samym ich niefizjologicznym rozktadem w jej wnetrzu. Dlatego zdecydowano
si¢ na utworzenie powierzchni obszaréw przyczepu migsni sugerujac si¢ atlasami anatomicznymi,
ktore wskazuja na potozenie oraz przyblizong wielko$¢ przyczepdw. Anatomiczne powierzchnie
przyczepow wybranych migsni do kosci udowej przedstawiono na rysunku 4.18.
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Rys. 4.18. Rozmieszczenie anatomicznych obszarow przyczepu migsni na kosci udowej [156]

W niniejszej pracy starano si¢ odwzorowaé obszary i ksztalty przyczepow bazujac gtdéwnie
na opracowaniach [156-158]. Trojwymiarowe obszary przyczepow migéni zostaly utworzone
jako dodatkowa warstwa elementow poprzez wyciagnigcie elementow kosci w postaci elementow
C3D8 o grubosci 1 mm. Aby unikna¢ nadmiernego odksztatcenia tych elementow, przypisano
im izotropowe wlasno$ci materiatowe o wysokim module sztywnosci: E = 100 GPa oraz v = 0.3.
Wizualizacje utworzonych obszaréw przyczepu migsni w HyperMesh zostata przedstawiona
na rysunku 4.19.
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Rys. 4.19. Grupy elementow odwzorowujgce anatomiczne obszary przyczepu miegsni (na zielono)
W modelu objetosciowym kosci udowej. Widok z przodu oraz z tytu kosci

Prawidlowe odwzorowanie sposobu przyczepu mig$ni wplywa na wiele aspektow
mechanicznych modelu. Po pierwsze, definiuje rozktad ciagnacych sit migsniowych na kosci,
a tym samym wewnetrzny rozktad naprezen. Po drugie, wptywa na kierunek dziatania wypadkowej
sity. Wiele migsni posiada miejsca przyczepu na kosci, ktore sg znacznie oddalone od ich brzusca,
jak na przyktad migsien semimem. W takim wypadku zmiana miejsca przyczepu wptywa na zmiang
ramienia sity, a tym samym na generowany w stawie obrot [132]. Potaczenie pomiedzy elementami
migsniowymi a obszarami przyczepu na kosci zrealizowano poprzez potaczenie typu COUP_KIN,
przy czym kazdemu wezlowi migénia odpowiada wiele weztow podrzednych na kosci.

4.2.5. Integracja modelu objetosciowego kosci z modelem prawej nogi

Wprowadzenie opisanych zmian w modelu objetosciowym kosci udowej umozliwilo jego
peine potacznie z dotychczasowym modelem uktadu miesniowo-cztowieka konczyny. Podmiana
belkowej kosci udowej zbudowanej z elementow B31 na trojwymiarowy model kosci C3D4
wymagala ponownego polaczenia mig$ni z nowa koscia oraz nalozenia szeregu warunkow
brzegowych. Wizualizacja zintegrowanego modelu objetosciowego kosci udowej z modelem
belkowym konczyny prawej w programie HyperMesh przedstawiono na rysunku 4.20.
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Rys. 4.20. Wizualizacja modelu belkowego koriczyny wraz modelem objetosciowym kosci

Ostatnim etapem budowy modelu objetosciowego jest przypisanie wszystkim elementom
trojwymiarowej kosci odpowiednich wtasnosci mechanicznych. Sktadowe tensora sztywnosci
sprezystej C zostaly obliczone na podstawie danych tomograficznych z wykorzystaniem modelu
Zysseta-Curniera a nastgpnie zaimplementowane w programie Abaqus z wykorzystaniem
procedury uzytkownika UMAT.

4.3. Implementacji modelu konstytutywnego

4.3.1. Obliczenia morfometryczne mikrostruktury kosci udowej

Struktura gabczasta kosci czlowieka jest bardzo mocno zrdznicowana. W zalezno$ci
od miejsca przeprowadzenia pomiaru, struktura moze ro6znic si¢ porowatoscia, gruboscia beleczek
i odleglosciag pomiedzy nimi, Srednig ilo$cia polaczen, ksztattem jak i orientacja przestrzenng
beleczek. W oparciu o badania mikrotomograficzne kosci mozliwe jest precyzyjne okreslenie
wszystkich wymienionych parametréow. Jednak ze wzgledu na cel pracy, przeprowadzone
obliczenia dla calego obrazu kosci udowej cztowieka ogranicza si¢ jedynie do pomiaru dwaéch
parametréw tj. frakcji objeto$ciowej BV /TV oraz sktadowych tensora mikrostruktury M,
wystepujagcych w réwnaniach Zysseta-Curniera (réwnanie 1.22). Przeprowadzone obliczenia
postuzg do okreslenia anizotropowego tensora sztywnosci sprezystej € dla kazdego elementu
modelu objetosciowego kosci w MES.

W pierwszej kolejnosci nalezy dokona¢ wstepnej oceny przyjetej metodologii na przyktadzie
kilku podobszarow. W tym celu wybrano 9 obszaréw badanej ko$ci udowej o zrdéznicowane;j
charakterystyce morfologicznej i lokalizacji. Przyblizone umiejscowienie wybranych obszarow
kosci przedstawiano na rysunku 4.21.

116



Rys. 4.21. Umiejscowienie obszarow poddanych wstepnej analizie morfometrycznej w kosci udowej
czlowieka

Pomiarom poddano szeScienne fragmenty o dtugosci boku ok. 10 mm. Wyniki analizy
morfometrycznej dla wybranych obszaréw (1)-(9) zestawiono w tabeli 4.1. W tym wypadku, poza
okresleniem frakcji objetosciowej BV /TV, przeprowadzono réwniez obliczenia lokalnej grubosci
beleczek kostnych (Th.Th.mean) oraz $redniej wielkosci porow (TB.Sp.mean) przy pomocy
algorytmu Thickness, dostepnego w ramach pakietu BoneJ. Metodologi¢ pomiaréow lokalnej
grubosci beleczek 1 porow przedstawiono na stronie pakietu BoneJ (BoneJ, Thickness).

Tabela 4.1. Obliczenia morfometryczne wybranych obszarow kosci udowej czlowieka. Obszary
analizy numerowane zgodnie z rys. 4.21

Nr. | BV/TV[-] | Tb.Th.mean[mm] | Th.Sp.mean [mm]
1 0.443 0.352 0.596
2 0.404 0.331 0.568
3 0.105 0.224 1.539
4 0.098 0.229 1.263
5 0.188 0.285 0.781
6 0.168 0.272 0.979
7 0.859 6.226 1.028
8 0.084 0.237 2.447
9 0.295 0.279 0.613

W przypadku analizy fragmentow z roznych obszarow kosci, istotna jest nie tyle sama wartos¢,
co rozrzut uzyskanych wynikéw. Wybrane fragmenty zawierajg zar6wno obszary o bardzo niskiej
frakcji objetosciowej (BV /TV(8) = 0.084), ktére znajduja si¢ blisko trzonu kosci, jak rowniez
obszary zawierajacy fragment kosci zbitej, w ktorej frakcja objetosciowa przekracza BV /TV (7) =
0.859.

W przypadku grubosci beleczek kostnych, poza fragmentem (7), ktory odpowiada kosci zbitej,
srednia grubo$¢ beleczek kostnych znajduje si¢ na podobnym poziomie rownym 0.276 mm
($rednia (1)-(9) z wylaczeniem (7)). Rozrzut $redniej odlegtosci pomigdzy beleczkami (a wiec
rozrzut rozmiardw porow) jest istotnie wickszy niz rozrzut srednich grubosci beleczek. Zjawisko
to wynika z faktu, ze w miar¢ zmniejszania si¢ porowatosci kosci, najpierw dochodzi do oddalania
si¢ beleczek od siebie przy zachowaniu ich $redniej grubosci, natomiast przy duzych
porowato$ciach rownoczeénie malejg $rednie grubosci beleczek. Dominujacy jest jednak pierwszy
z tych efektow, stad znaczacy rozrzut $redniej odlegtosci migdzy beleczkami liczonej w obszarach
o roznej porowatosci. Na rysunku 4.22 przedstawiano wizualizacje pomiaru lokalnych grubosci
beleczek kostnych oraz przestrzeni migdzy beleczkowej z wykorzystaniem funkcji Thickness.
Lokalna grubos$¢ beleczek/porow zostata oznaczona w postaci zmiennej palety barw. Niektore
z tych obszaréw np. obszar (1) i (2) sg stosunkowo jednorodne. Na pozostatych mozna dostrzec
znaczne gradienty zmiennosci struktur (np. rosngca liczba beleczek czy ich grubosc).
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Rys. 4.22. Wybrane wyniki analizy fragmentow struktury kostnej kosci udowej. Na rysunku
przedstawiono zbinaryzowany obszar pomiaru (gora), zmapowana grubos¢ beleczek kostnych
(Srodek) oraz grubos¢ porow kosci (dot) dla obszarow kolejno: (1), (2), (3), (5), (6)

W podobny sposéb dla wybranych obszaréw kosci przeprowadzono wstepne obliczenia
stopnia anizotropii z wykorzystaniem funkcji Anisotropy dostepnej w pakiecie Boned. Opis
dziatania algorytmu jest dost¢pny znalez¢ na stronie BoneJ (BoneJ, Anisotropy) oraz w rozdziale
1.3.3. Wyniki obliczen anizotropii dla obszarow (1)-(9) zestawiono w tabeli 4.2. W tej tabeli
przedstawiono stopien anizotropii DA, warto$ci wlasne tensora struktury h; — hy 0oraz macierz
przejscia miedzy uktadem globalnym (uktadem, w ktéorym wirtualnie wycieto fragment struktury
do obliczen) a uktadem kierunkéw gtéwnych tensora struktury H.

Tabela 4.2. Wyniki pomiaréw anizotropii metodg MIL dla wybranych obszaréw kosci. DA = 1 —
h_max/h_min — stopien anizotropii, h; — wartosci wtasne tensora struktury, V;j — sktadowe

macierzy transformacji pomiedzy uktadem kierunkéw giownych a ukladem globalnym

Nr. | DA h1 h2 hs Vi | V2 | Vi3 V21 V22 V23 | Var | Va V33
1 0649 | 5510 | 11.20 | 15700 | -0.952 | -0.014 | 0.307 | 0.303 | -0.213 | 0929 | 0053 | 0977 | 0.207
2 0727 | 5.024 | 1457 | 18406 | -0.919 | 0.125 | 0.374 | 0394 | 0237 | 0.888 | -0.022 | -0.963 | 0.267
3 0655 | 0542 | 0752 | 1569 | 0913 | -0.215 | -0.346 | -0.338 | 0.075 | -0.938 | 0.228 | 0974 | -0.004
4 0523 | 1.639 | 2246 | 3437 | 0966 | 0200 | 0161 | 0201 | -0.980 | 0.013 | -0.160 | -0.020 | 0.987
5 0663 | 3.382 | 4.830 | 10.050 | -0.984 | -0.121 | -0.130 | -0.073 | -0.392 | 0917 | -0.162 | 0912 | 0.377
6 0825 | 1213 | 2.904 | 6935 | -0.967 | -0.198 | 0.161 | 0212 | -0.272 | 0938 | -0.142 | 0942 | 0.305
7 0988 | 0.001 | 0015 | 0062 | -0.987 | 0.071 | -0.142 | 0057 | -0.675 | -0.735 | -0.148 | -0.734 | 0.663
8 0708 | 0631 | 1.093 | 2161 | -0.981 | -0.169 | -0.096 | -0.009 | -0.456 | 0.890 | -0.195 | 0.874 | 0.446
9 0738 | 5511 | 7.518 | 21.076 | -0.688 | -0.716 | 0.122 | 0157 | 0018 | 0.987 | -0.709 | 0.698 | 0.100

W wyniku dziatania algorytmu Anisotropy wyznaczana jest rowniez chmura punktow
umozliwiajaca obliczenie parametru MIL. Wizualizacja chmur punktéw wraz z dopasowanymi
elipsoidami przedstawiano na rysunku 4.23. Im bardziej anizotropowa jest struktura kosci,
tym bardziej wydtuzona jest elipsoida.
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Rys. 4.23. Wizualizacja chmury punktow z obliczen MIL wraz z dopasowanq elipsoidg
dla przypadkéw obszarow (3) i (4)

Po przeprowadzeniu normalizacji sktadowych y; (zgodnie ze wzorem 1.21), otrzymujemy
znormalizowane sktadowe m;, ktore zostaly uzyte do obliczenia tensora spr¢zysto$ci zgodnie
z modelem Zysseta-Curniera.

Analizujgc wyniki pomiardéw, nalezy zwroci¢ szczegolng uwage na obszar (7), dla ktorego
przeprowadzone obliczenia wskazuja na bardzo wysoka anizotropi¢ struktury DA = 0.988.
Wizualizacj¢ chmury punktow z obliczen MIL wraz z dopasowang elipsoidg dla tego obszaru
przedstawiono na rysunku 4.24. Istnienie wysokiego stopnia anizotropii w tym przypadku wynika
z obecnosci w oknie pomiarowym fragmentu koSci zbitej oraz obszaru kosci gagbczastej 0 bardzo
niskiej frakcji. W takim wypadku obszar ten cechuje si¢ wyjatkowa niejednorodnos$cia.
Przy analizie obszaru nalezy rozwazy¢ czy obszar spelnia wymogi probki reprezentatywnej
(ang. Representative Volume Element, RVE) [161]. W ogdlnym znaczeniu, obj¢tosé¢
reprezentatywna to taka, w ktorej struktura wewngtrzna probki oddaje charakter globalny probki
[162]. W przypadku obliczen numerycznych zaktada si¢, ze pola naprezen i odksztatcen powinny
by¢ statystycznie jednorodne, gdy sa poddane jednorodnym warunkom brzegowym (z wyjatkiem
warstwy w poblizu powierzchni zewnetrznej) [163]. W przypadku badan mikrostruktury kostnej,
rozmiar RVE musi by¢ wystarczajaco maty, aby nie dochodzito do rozmycia istotnych cechy
mikrostruktury, ale wystarczajaco duzy, aby mozna bytlo wykona¢ wiarygodne obliczenia
parametryczne. Dlatego w przypadku probek kostnych, rozmiar RVE koreluje si¢ z parametrami
jej struktury np. gruboscia beleczek kostnych i ich minimalna iloscia.

Dodatkows trudno$cig w badaniu struktur o bardzo wysokiej lub bardzo niskiej porowatosci
z wykorzystaniem metod bazujacych na MIL jest fakt, ze badany obszar moze zawiera¢ bardzo
matg liczbe przecig¢ w pewnych wybranych kierunkach. Moze to nastapic, jesli analizowany obszar
zawiera silnie ukierunkowane beleczki kostne, a ich dlugos¢ (najwickszy wymiar)
jest porownywalna lub wigksza od rozmiar6w analizowanego obszaru. W takiej sytuacji, w wyniku
dziatania algorytmu, mozliwe jest otrzymanie niejednorodnej i silnie ukierunkowanej chmury
punktow parametru MIL. Przyktad takich obliczen przedstawiono na rysunku 4.24. Wizualnie
chmura punktoéw tworzy powierzchni¢ cylindra, z tym, Zze najwigcej punktow zlokalizowanych
jest w na powierzchni bocznej w potowie wysokos$ci, a najmniej na jego podstawach. Dopasowanie
odpowiedniej elipsoidy do otrzymanego zbioru punktow rodzi pewne trudnosci.
W wyniku niejednorodnego rozktadu punktow w chmurze, dochodzi do rozciagnigcia dopasowane;j
elipsoidy i tym samym nadmiarowego oszacowania stosunku hs/h;. Dla tego typu struktur
otrzymuje si¢ nierealistyczne warto$ci stosunku h3/h, jak przedstawiono na rysunku 4.24.
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Rys. 4.24. Wizualizacja chmury punktow MIL wraz z dopasowang elipsoidg dla obszaru (7)

Pojawianie si¢ skrajnie anizotropowych struktur w modelu kosci moze prowadzi¢
do nieprawidlowosci w obliczaniach lokalnego stanu odksztalcen. W celu ograniczania
konsekwencji tego problemu w pracy podjeto nastepujace dziatania:

e w modelu objetosciowym analiz¢ MIL wykonano tylko dla obszaru kosci gabczastej,

o dla obszarow o wartosciach porowatosci BV /TV ponizej 0.1 lub powyzej 0.9,
odpowiadajacym elementom przypisano wlasnosci izotropowe, a przez to nie jest
konieczne obliczenie parametru MIL,

e na etapie przypisywania wlasciwosci materiatowych elementom skonczonym, dla kazdego
z elementéw o stosunku (m;/mg) > 5 przypisano wilasno$ci izotropowe zgodnie
z modelem Zysseta-Curniera.

Dokonujac obliczen parametrow morfometrycznych nalezy podda¢ pod dyskusje istotny
czynnik jakim jest wptyw wielkoséci okna do mapowania BV /TV oraz MIL na jako$¢ przypisania
wilasnos$ci sprezystych. W opisanych pomiarach testowych (1)-(9) przeprowadzone obliczenia
zostaly wykonane na oknie sze$ciennym o boku 10 mm. Jednak tak wprowadzana wielko$¢ okna
nie bylaby odpowiednia dla elementéw o Sredniej dtugos¢ boku tetraedru a,eqn = 1.72 mm
i prowadzitaby do znacznego rozmycia wynikow. Zaklada sig, ze wielko$¢ okna do mapowania
frakcji objetosciowej jak i MIL powinna by¢ skorelowana z wielkoscia elementow w siatce modelu
MES. Z drugiej strony ilo$¢ beleczek kostnych powinna by¢ wystarczajaca, aby moc poprawnie
wyznaczy¢ stopien anizotropii. Dokonujac wyboru wielkosci okna pomiarowego dla BV /TV
sugerowano si¢ wytacznie wielko$cig elementow modelu. Przy czym w pracy przyjeto kryterium
podobnej objetosci elementu a nie podobnej dtugosci boku. Bazujac na pomiarach $redniej
objetosci  elementu (histogram rozktadu objetoSci przedstawiano na rysunku 4.13),
wybrano szescian o dtugosci boku 1.2 mm.

Inaczej jest w przypadku obliczen MIL, gdzie istnieje pewna minimalna, reprezentatywna
objetosc¢, dla ktorego takie obliczenia majg sens. Gdy obszar badania zawiera zbyt mato beleczek
kostnych (jak pokazano na rysunku 4.22) istnieje powazny problem zaré6wno ze zbieznos$cia
obliczen jak i z dopasowaniem elipsoidy. W niniejszej pracy przyjeto, ze okno do mapowania
parametrow MIL bedzie przynajmniej 10 razy wicksze od $redniej wielkosci beleczki kostnej
(Tb.Th.mean = 0.276 mm). Dlatego przyjeta wielkos¢ szescianu do mapowania anizotropii
zostala ustalana na poziomie 3 mm. W pracy nie zdecydowano si¢ na szerszg analize¢ wptywu
wielko$¢ okna na jakos¢ obliczen, gtdéwnie ze wzgledu na ich bardzo wysoka czasochtonnosé.
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4.3.2. Przypisanie parametrow morfometrycznych elementom siatki

Bazujac na wspohrzednych geometrycznych kazdego elementu siatki MES, wyznaczano
potozenie jego $rodka cigzkosci. Nastgpnie dokonywano wyciecia sze§ciennego obszaru z obrazu
uCT w taki sposob, aby jego srodek pokrywat sie ze $rodkiem cigzkosci elementu z siatki 3D.
W ten sposob kazdemu elementowi zostang przyporzadkowane doktadne i jednoznaczne
wlasciwosci materiatowe odpowiadajgce faktycznemu lokalnemu otoczeniu tego elementu. Ideg
przypisania wlasnosci przedstawiono na rysunku 4.25.

Rys. 4.25. Idea pomiaru i przypisania lokalnych wiasciwosci materiatowych elementom modelu

objetosciowego kosci w MES

Dla kazdego z 627 868 elementow C3D4 modelu kosci, z obrazu mikrotomograficznego
wycigto odpowiadajacy mu obszar i przeprowadzono obliczenia parametrow morfometrycznych.
Przy czym obliczenia anizotropii metoda MIL dokonano jedynie dla 345 157 elementow koSci
gabczastej spetniajacej warunek 0.1 < BV /TV < 0.9. Elementom kosci zbitej oraz znajdujacej
si¢ na polaczeniu kosci zbitej i gabczastej o BV /TV > 0.9 przypisano wlasciwosci izotropowe.

4.3.4. Model konstytutywny w procedurze UMAT

Na podstawie przeprowadzonych obliczen morfometrycznych dla kazdego z elementow
wyznaczono sktadowe tensora sztywnosci C zgodnie z modelem Zysseta-Curniera. Wyniki
uzyskane z obliczen tensora M zostaly wykorzystany w modelu konstytutywnym utworzonym
w procedurze uzytkownika UMAT (ang. User MATerial subroutines) [164]. W poprzedzajacej
jej procedurze inicjalizacji zmiennych SVDINI (ang. Solution-Dependent state Variables
INitialization) [165] wczytywane sg state modelu Zysseta-Curniera niezbedne do obliczenia tensora
sztywnosci C. Sa to stale materialowe macierzy kostnej: Eo, Go, vo oraz wyktadniki k i I.
Wartosci statych zostaly przyjete takie same jak w pracy Hazrati’ego dla obliczen numerycznych
kosci [118]. Wartosci przyjetych statych zostaty zebrane w tabeli 4.3.

Tabela 4.3. Wykorzystane w pracy stale materialowe macierzy kostnej

Eo[GPa]  Go[GPa] wvo[-] k(-] L]
22.5 8.65 0.3 1.914 0.99
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W kolejnym kroku pobierane sa wyniki przeprowadzonych obliczen morfometrycznych
niezbednych do wyliczenia tensora sztywnoséci € dla kazdego z elementéw siatki w MES.
W pliku zawarto kolejno: numer elementu siatki, frakcj¢ objetosciowa BV /TV, znormalizowane
wartosci wlasne tensora mikrostruktury m; oraz sktadowe macierzy transformacji V;; migdzy
uktadem globalnym ko$ci a ukladem kierunkéw gltownych tensora struktury M.
Przy czym dane te zmodyfikowano wprowadzajac nastepujace zalozenia:

e Dla frakcji objetosciowej BV /TV przyjeto, ze minimalna wartosci BV /TV nie moze by¢
mniejsza od 0.1 ani wigksza niz 0.9. Elementom niespetniajacym tego warunku przypisano
wlasnosci izotropowe. Wynika to z faktu, iz dla obszaréw o bardzo duzej lub malej
porowatosci wystepuje problem z uzyskaniem wiarygodnego wyniku z obliczen parametru
MIL.

e Elementom spetiajgcych warunek (m,/ms) > 5, takze przypisano wiasnosci izotopowe.
Sprawdzono, ze elementy o takich wlasnosciach stanowig 2.4% elementéw modelu.

Nastepnie zgodnie z modelem Zysseta-Curniera, dla kazdego elementu siatki MES obliczane
sa moduly sprezystosci podtuznej E; oraz poprzecznej G;; na podstawie rownania 1.28,
oraz obliczany jest tensor sztywnosci C. Tensor sztywnosci spr¢zystej wyrazony jest w uktadzie
kierunkow gléwnych tensora struktury H i opisuje on wiasnosci w uktadzie ortotropowym
z tego tez powodu w dalszej cze$ci bedzie oznaczany jak C,,.. Tensor C,,; zostaje obrocony do
ukfadu globalnego przy pomocy macierzy przejscia V;; i zapisany jako Cgy0p. Procedura SVDINI
konczy swoje dzialanie zapisujac wszystkie sktadowe tensora podatnosci sprezystej Cgop
do zmiennych uzytkownika STATEV (ang. solution-dependent state variable) [165]
w celu pdzniejszego wykorzystania ich w nastepnych krokach. W celu wykonania wizualizacji
statych materialowych w $rodowisku Abaqus CEA, moduly sprezystosci podituznej E;
oraz poprzecznej G;ja takze wspotczynniki okreslajagce anizotropi¢ m; zostaly zapisane
do zmiennych uzytkownika.

W kolejnym kroku symulacji dla kazdego z elementow wywotana jest procedura UMAT.
W danej chwili t,, zaktada sig, ze wystepuje stan rownowagi. Do procedury UMAT przekazywane
sg: At — aktualna warto$¢ kroku czasowego, Ae(t,) — aktualny przyrost odksztatcen, £(t;,,) —
catkowite odksztalcenie, a(t,) — naprezenie z poprzedniego kroku, Cgy0p — tensor sztywnosci
wyrazony w ukladzie globalnym. Nastepnie przeprowadza si¢ obliczenia przyrostu tensora
naprezen:

Ao(ty) = Cglob - Ae(ty) (4.1)
Tensor napr¢zania jest aktualizowany poprzez rownanie:
o(t, +At) = a(t,) + Aa(ty,) (4.2)

Nowa warto$¢ tensora naprezen jest przekazywana do $rodowiska Abaqus w postaci tensora
odksztatcen :

e(ty + At) = e(t,) + Ae(ty) (4.3)
, gdzie nastepuje obliczenie nowej wartosci przyrostu odksztatcen Ae(t;,41).

Nastgpuje sprawdzenie stanu rownowagi w kroku czasowym t, 1 0raz wykonanie m iteracji
rownowagi do czasu osiaggni¢cia zbieznosci. Domyslnie maksymalna liczba iteracji ustawiona jest
na 9, natomiast tolerancja btedu TOL ustawiona jest na warto$¢ 0.005. Jezeli wykonano iteracje
mniej niz 9 razy oraz blad jest mniejszy od TOL to osiagnigto zbiezno$¢, n = n + 1 program
przechodzi do kolejnego kroku czasowego.
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Natomiast, jezeli btad jest wigkszy niz TOL, program Abaqus zmniejszy krok czasowy At
i przechodzi do kroku 1, obliczenia powtarzane sa az osiggnicta zostanie zbiezno$é. llustracja
dziatania procedury UMAT zostata przedstawiona na rysunku 4.26.
Krok 1

Abaqus dostarcza dane w chwili ta
Krok czasowy At
Calkowity przyrost odksztalcef Ag(tn)

Calkowite odksztalcenie &(tn)

UMAT 1

At Ag(tn) £n On

Krok 2

Aktualizacja naprezen

Ao(tn) = CgIabal " As(tn)

On4q = 0(t, + AD) = o(t,) + Aa(t,)

Aktualizacja odksztalcen l Krok 3
Aktualizacja wartodei w Abaqus

Enp1 = E(t, + Af) = g(t,) + Ag(t,)

1 Krok 4

Abaqus proponuje nowa warto$é Ag(tu+1)

l Krok 5

Abaqus iteracje réwnowagi w chwili to+1

Iy

Zbieinosé Brak zbieznosci
n=n+1; wroé¢ do kroku 1 Zmniejsz krok At

Rys. 4.26. Przebieg obliczen z uzyciem procedury UMAT

4.3.5. Charakterystyka rozkladu parametrow morfometrycznych

Obliczenie oraz zmapowanie parametroéw morfometrycznych dla catej kosci umozliwia ocene
ich zmiennosci i rozktadu. Na rysunku 4.27 przedstawieniom histogramy parametrow BV /TV
oraz sktadowych m; przypisanych do modelu. Kolorem pomaranczowym przedstawiono rozktad
w zakresie 0 — 0.1 gdyby nie zostal wprowadzony warunek minimalnej frakcji BV /TV = 0.1
Ze wzgledu na niska frakcje objetosciowa kosci w obszarze nasady dolnej 1 gornej, $rednia frakcja
objetosciowa BV /TV jest rowna ok. 0.33. Wystepujacy pik dla wartosci BV /TV = 0.1 wynika
z przyjetego zatozenia, ze obszary o tak wielkiej porowatosci nie umozliwiajg poprawnego
wyznaczenia stopnia anizotropii. Na histogramie BV /TV kolorem pomaranczowym przedstawiono
rozktad w zakresie 0 — 0.1 gdyby nie zostat wprowadzony warunek minimalnej frakcji
BV/TV = 0.1.
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Rys. 4.27. Histogramy rozkladu parametrow morfometrycznych BV /TV oraz my, m,, ms dla kosci
ggbczastej.

Podobne piki wystepuja dla wartosci whasnych m; = m, = m3 = 1 na ich histogramach.
Skoki te wynikaja z faktu przypisania pewnym elementom wlasnosci izotropowych.
Przedzial wstgpowania wartoSci m; dla kosci gabczastej mieSci si¢ w zakresie 1 — 2.11,
z dominantg rowng 1.29. Sktadowa m, zawiera si¢ w zakresie 0.46 — 1.34, ze dominantg 0.99,
natomiast sktadowa ms w przedziale 0.28 — 1 z dominantg 0.7 1. Zaprezentowany rozktad wartosci
pokrywa z wynikami badan wykonanych przez Zysseta [166], co potwierdza poprawnos¢
wprowadzonych ograniczen zmiennos$ci niektorych z parametrow. Na maksymalny zakres warto$ci
m, bez watpienia wplywaja przyjete ograniczenia, w szczegolnosci warunek przypisujacy
wilasno$ci izotropowe elementom o stosunku m,/ms; >5. Warto jednak podkresli¢,
ze gdyby poming¢ ten warunek, wartosci m, posiadaloby maksymalng warto§¢ wynoszacag 2.98,
przy czym elementy powyzej m;/msz; > 5 stanowitby jedynie 2.4% wszystkich elementdw
modelu. Na rysunkach 4.28 oraz 4.29 pokazano rozktady frakcji objetosciowej BV/TV oraz m; /ms
w wybranym przekroju nasady blizszej kosci udowe;.
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Rys. 4.28. Rozktad frakcji objetosciowej BV [TV w wybranym przekroju nasady blizszej kosci
udowej w wybranym przekroju kosci udowej

Analizujac wyniki zaobserwowano, ze przypisanie frakcji objetosciowej bardzo dobrze
koreluje z gestoscig radiologiczng obrazu kosci. W modelu widoczne jest charakterystyczne
zageszczanie kosci gabczastej w obszarze glowki kosci udowej, zwlaszcza wzdhuz przebiegu
pierwotnej grupy kompresyjnej, ktéra opisano w podrozdziale 1.3.6. Niemal wszystkie elementy
na powierzchni koéci posiadajg wartosci frakcji BV /TV=1. Wyjatkiem moze by¢ powierzchnia
przysrodkowa taczaca szyjke z gtowa kosci, gdzie warstwa kosci zbitej jest wyjatkowo cienka.
W przysrodkowo-dystalnej czgsci glowy widoczny jest obszar o niskiej frakcji objetosciowej
odpowiadajacy trojkatowi Babocka. Centrala czes$ci nasady blizszej takze jest obszarem o niskiej
frakcji objetosciowej. Dane te jednoznacznie potwierdzaja poprawnos¢ dziatania procedury
przypisywania wlasnosci o elementow siatki MES.

W kolejnym krokiem weryfikacji metody przypisania wlasnosci jest zbadanie zmienno$ci
m,/my. Stosunek ten niesie informacje o stopniu anizotropii struktury. Na rysunku 4.29
przedstawiono zmienno$¢ m,/ms; na wybranym przekroju. Obszary o najwigkszej anizotropii
to przede wszystkim obszar w okolicy tuku Adamsa oraz w dolnej czgéci kretarza wiekszego
w miejscu, w Kktdrym wtorna grupa rozciagajaca laczy si¢ z koScig zbita (rysunek 1.20).
Porownujac uzyskany obraz z przekrojem glowy ko$ci na podstawie danych tomograficznych
widaé, ze sg to obszary, w ktorych wystepuje silne ukierunkowanie struktury beleczkowej.
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Rys. 4.29. A. Rozklad param udowej.
B. Korespondujgcy przekroj w mikrotomografii

Warto przypomnie¢, iz na rysunku 4.29, elementom obszaru kosci zewngtrznej przypisano
wlasnosci izotropowe, t0 znaczy m,/ms = 1. Parametry izotopowe zostaly rowniez przypisane
wielu elementom z centralnej czeSci nasady blizszej. Wynika to z faktu, ze dla elementéw tych
frakcja objeto$ciowa jest mniejsza niz 0.1. Wystepowanie przestrzeni 0 niewielkiej frakcji
obj¢tosciowej we wnetrzu kosci jest fizjologiczne; sg to miedzy innymi obszary trojkata Warda
oraz trojkata Babocka a takze pewne obszary w srodkowej czesci gtowy oraz wewnatrz kretarza.

Parametr m;/m; daje jedynie o0gdlng informacj¢ na temat anizotropii struktury,
gdyz nie zawiera informacji o jej ukierunkowaniu przestrzennym. W celu wizualizacji kierunkow
glownych tensora struktury H przygotowano odpowiedni skrypt w srodowisku MATLAB ktory
umozliwia wizualizacje kierunkow glownych tensora struktury. Kazdemu elementowi siatki
przyporzadkowano wektor jednostkowy [1, 0, 0], ktory zaczepiono w $rodku geometrycznym
danego elementu. Nastepnie dokonano obrotu wektora wokot osi prostopadtej do ptaszczyzny
czotowej o odpowiedni kat. Otrzymany zbior wektorow zebrany z grubosci 1.5 mm
W 0si Z zrzutowano na plaszczyzne XY. Powstala w ten sposob mapa prezentuje orientacje
najdtuzszej potosi elipsoidy wykorzystywanej do wyznaczenia tensora struktury H.
Wynik przedstawiono na rysunku 4.30, gdzie pokazano wyltacznie elementy o anizotropowych
wiasnos$ciach. Kolorem oznaczano warto$ci kata obrotu wokot osi Z, zgodnie z kotem barw
zamieszczonym w prawym, dolnym rogu rysunku.
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W plaszczyznie czolowej

Na rysunku 4.30 przedstawiono wylacznie elementy o charakterze anizotropowym, tzn. dla
ktorych wynik pomiaru frakcji objetosciowej zawierat si¢ w przedziale 0.1 < BV /TV < 0.9.
Dla elementow spoza tego przedzialu nie wykonano obliczen tensora mikrostruktury.
Takze w tym przypadku obserwuje si¢ dobra zgodnos¢ kierunkoéw gtéwnych tensora struktury
z orientacja beleczek kostnych. Przedstawione powyzej wizualizacje potwierdzaja poprawno$¢
przypisania zaréwno frakcji objetosciowej, stopnia anizotropii jak kierunkow gtéwnych tensora
struktury. Na podstawie frakcji objetosciowej BV /TV oraz znormalizowanych wartosci wlasnych
mq, m, i my tensora mikrostruktury M wyznaczono tensor sztywnosci (1.16) zgodnie z modelem
Zysseta-Curniera. Na rysunku 4.31 przedstawiono rozktad modutu Younga E;. Warto zwrocic¢
uwage iz zgodnie z modelem Zysseta-Curniera moduty Younga jak réwniez moduty Kirchhoffa
zalezne sg od wartos$ci wlasnych my, m, i ms. Z tego tez powodu state materiatowe wyznaczone
sa w uktadzie kierunkow gtownych tensora mikrostruktury. Rozktad modutu Younga podobnie
jak pozostale przedstawione wczesniej parametry dobrze koreluje z danymi tomograficznymi.
Obserwuje si¢ zwigkszony modul Younga w elementach tworzacych gtéwna grupe kompresyjna.
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Rys. 4.31. Rozkiad modutu Younga E; przekroju nasady blizszej kosci udowej

Wizualizacji przypisania sktadowej E; ujawnita istnienie problemu z obliczeniem warto$ci
modutow Younga w pewnych elementach (réwniez modutow Kirchhoffa G;, i G;3 zaleznych
od m,). Jak pokazano na rysunku 4.31, czes¢ elementéw posiada modut Younga E; wiekszy
od modutu macierzy kostnej E, = 22.5 MPa. Na ogoét sa to elementy w obszarach o silnym
ukierunkowaniu beleczek kostnych np. w tuku Adamsa oraz na granicy kosci zbitej i gabczaste;.
Takie zachowanie wynika z faktu, iz wartoSci wlasne m, osiggaja duze wartosci.
Problem ten nie wystapit dla sktadowych E, i E5 ani dla pozostatych modutéw Kirchhoffa.

4.3.6. Dyskusja obliczenia modelu konstytutywnego metoda Zysseta-Curniera

Przeprowadzona weryfikacja wybranych elementéw modelu, dla ktérych E; > E,, wykazata,
ze zgodnie z modelem Zysseta-Curniera mozliwy jest stan, w ktorym modut Younga elementu jest
wickszy od przyjetego modutu sprezystosci macierzy kostnej. Taki wynik nalezy uznac¢ za
niefizyczny. Analizujgc robwnanie Zysseta-Curniera dla modulu Younga w kierunku glownym E,
zaleznym od m,, otrzymujemy:

E; = E,p*(m?)! (4.4)

Poniewaz k, [ sa state, modut Younga E; zalezy wylacznie od iloczynu gestosci p (tutaj jako frakcja
obj¢tosciowa BV /TV) elementu oraz skladowej gtownej tensora mikrostruktury m,. Bazujac
na tym iloczynie, oraz zakladajac, ze p* nie moze byé wieksze od 1, mozna obliczyé teoretyczna
granic¢ sktadowej glownej tensora mikrostruktury max_m,, dla ktérego modut Younga jest rowny
modutowi macierzy kostne;j.
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Przeksztalcajac rownanie (4.4), wzgledem m, oraz przyjmujac E; = E, otrzymujmy funkcje:

21 1
max_my = |— (4.5)
Dla parametrow k = 1.914 , | = 0.99 uzytych w obliczeniach, rOwnanie przyjmuje postaé
funkcji wyktadnicze;j:

max_m,_sztywno$¢ = 1.0157 (BV /TV) ~0-948 (4.6)

Na wykresie 4.32 przedstawiano rozktad wartosci m, dla wszystkich elementow w funkcji ich
frakcji objetosciowej. Czerwona linig oznaczono przebieg funkcji max_mq; w funkcji BV /TV.
Wszystkie elementy potozone pod krzywa max_m; posiadajg modut Younga E; < E,, natomiast
wszystkie elementy ponad krzywa posiadaja E; > E,. Pozioma linia na wykresie dla m; =1
reprezentuje elementy o wlasnos$ciach izotropowych.

22 E1 < EO E1 > EO
2 -
18 [
Z 16
e
14
12
1 —
1 L 1 1 1 1 1 1 1 i}
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1

BV/TV []

Rys. 4.32. Rozktad wartosci wilasnych m, wszystkich elementow siatki w funkcji frakcji
objetosciowej BV /TV. Czerwong linig przedstawiono funkcje max_m,_sztywno$¢ (wzor 4.6)

Na wykresie 4.32 widoczny jest rowniez zbior punktow, ktory lezy ponad czerwong krzywa
wyznaczajgca limit max_m;. Liczba elementéw znajdujacych si¢ ponad krzywa stanowi 3.7%
wszystkich elementéw. Sg to elementy, ktorych modul Younga E; > E, na rysunku 4.31.
Przyktadowo, element o BV /TV = 0.7 oraz my = 1.6 (gdzie m_max,(BV/TV = 0.7) = 1.42)
bedzie posiadal E; = 29.5 GPa, przy E, = 22.5 GPa. Nalezy zaznaczy¢, ze tak wybrany element
posiada frakcje objetosciowa wyzsza niz typowy element kosci gabcezastej oraz cechuje si¢ wysoka
anizotropig. Elementy takie znajduja si¢ chociazby na obszarze pierwotnej $ciezki beleczkowania
(w okolicy luku Adamsa), gdzie wystgpuje duze zageszczenie beleczek kostnych jak réwniez ich
wysokie ukierunkowanie. Wiekszo$¢ elementow znajdujacych si¢ ponad czerwong krzywa lezy na
granicy pomi¢dzy tkankg gabczastg a zbitg, ktora czgsto ma charakter skokowy. Problem ten zostat
juz wczesniej opisany w podrozdziale 4.3.1.

Przedstawiona analiza pokazuje pewne ograniczenia stosowalnosci modelu Zysseta-Curniera
oraz metody wyznaczania anizotropii na podstawie parametru MIL w przypadku struktur kostnych
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o duzej frakcji objegtosciowej oraz silnej anizotropii. Jak pokazano struktury takie wystepuja
w glowie kosci udowej. Badania przeprowadzone przez Zysseta ograniczajg si¢ do obliczen
dla struktur, ktérych frakcja wynosi od 0.067 do 0.345. Natomiast najwigcksze wartosci parametru
m, wyznaczone przez Zysseta w pracy [166] to 1.393. Oznacza to, ze walidacje modelu
przeprowadzono na stosunkowo niewielkim przedziale zmiennosci BV /TV.

Warto doda¢, ze w pracach dotyczac struktur teoretycznych mozna znalez¢ przyktady struktur
dla ktérychm, > 2[167,168]. Rowniez R. Hodgskinson i J. D. Currey w swojej pracy podkreslaja,
ze wplyw struktury moze przektada¢ si¢ nawet na 1.7-krotny wzrost wtasciwosci sprezystych
a frakcja objetosciowa moze odgrywac drugorzedna role w ksztattowaniu wytrzymatosci materialu
w porownaniu wplywem anizotropii struktury [169].

Autor w swojej pracy nie zdecydowat si¢ na dalsza i bardziej szczegétowa analizg tego
problemu. Zbadanie niniejszego problemu wymagatoby przeprowadzania szeregu obliczen
Z wykorzystaniem struktur zarowno wystgpujacych w prawdziwej kosci jak 1 struktury
teoretycznych co nie jest celem niniejszej pracy. Ze wzgledu na to, iz opisany problem dotyczy
tylko 3.7% elementow w procedurze uzytkownika UMAT wprowadzono dodatkowe warunki
majace na celu modyfikacje wartosci modutow Younga oraz modutow Kirchhoffa. W przypadku
elementéw, dla ktorych modut Younga oraz modut Kirchhoffa przekraczaja wartosci E,, G,
zmieniana jest warto$§¢ wartosci wlasnych m,, m,, ms. Wartosci m,, m,, ms zmieniane sa w taki
sposdb, aby odpowiadajaca warto$¢ modutu Younga i Kirchhoffa nie przekroczyta wartosci modutu
macierzy kostnej oraz aby stosunki m,/ms oraz m;/m, byly zachowane. Wartosci podlegaja
normalizacji zgodnie z modelem Zysseta-Curniera. Po ponownym przeprowadzaniu obliczen udato
si¢ uzyskac satysfakcjonujgcy model z symulacji ruchu cztowieka dla pelnowymiarowego modelu
kosci udowej. Wyniki symulacji oraz szczegétowy przeglad wynikow rozkladu naprezen
i odksztatcenia w kosci udowej sg tematem nastgpnego rozdzialu. Oczekuje si¢, ze wysoka
rozdzielczo$¢ siatki modelu kosci, jak rowniez anizotropowe wlasnosci materiatlowe elementow
pozwola na otrzymanie precyzyjnego i fizjologicznego stanu naprezen wewnetrznych w kosci
udowej czlowieka.

130



Rozdzial 5. Analiza stanu obcigzania objetosciowego modelu
kosSci udowej

5.1. Prezentacja stanu obcigzania w calej kosci udowej w cyklu chodu

5.1.1. Analiza ruchu oraz sil reakcji

Model belkowy konczyny dolnej zostal wzbogacony o model objetosciowy kosci udowej,
ktory zostat wykorzystany do symulacji cyklu chodu. Na rysunku 5.1 przedstawiano zestawianie
kolejnych etapdw uzyskanego ruchu. Wynik symulacji pozwalana na zidentyfikowanie wszystkich
najwazniejszych zdarzen w cyklu chodu takich jak: fazg kontaktu z podlozem, zgigcia kolana,
zamachu i wyprostu. Poroéwnujac wizualnie kolejne potozenia konczyny wzgledem schematu cyklu
chodu (przedstawionym na rysunku 1.3) a takze wynikami uzyskanymi przy pomocy modelu
belkowego (przedstawionymi na rysunku 3.18) mozna stwierdzi¢, ze model z objetosciowa koscia
poprawnie odwzorowuje zatozony schemat ruchowy.

'3

Rys. 5.1. Wizualizacja ruchu koriczyny z modelem objetosciowym kosci udowej dla etapow
chodu [0,20,50,70,90] %

Ilo$ciowa oceng wykonano w oparciu o analize¢ btgdu wspdtrzgdnych stawoéw kolanowego
i skokowego. Wynik w postaci wzglednego bledu (wyrazonego w procentach) pomiedzy modelem
MES a Gait2392 dla kazdej ze skltadowych przestrzennych przedstawiono na rysunku 5.2.
Dodatkowo na wykresach wykreslono rowniez blad potozenia dla modelu belkowego
0 rzeczywistym module Younga kosci, aby oceni¢, w jaki sposob wprowadzenie modelu
objetosciowej kosci wplywa na jako$¢ odwzorowania ruchu.
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Rys. 5.2. Porownanie wzglednego bledu przemieszczenia stawu kolanowego i skokowego pomigdzy
modelem objetosciowym a modelem Gait2392 (czerwona linia) oraz modelem belkowym a modelem
Gait2392 (niebieska linia)

Wyniki symulacji wykazaty, ze wprowadzenie modelu objetosciowego kosci udowej
W pewnym stopniu zmienito wyniki symulacji. Najwigksza wzgledna réznica w ruchu miedzy
modelem OpenSim a modelem objetosciowym zostata obserwowana w kierunku osi Y.
W przypadku modelu belkowego maksymalny btad wynosit ok. 3.43% dla 15% cyklu chodu.
Po wprowadzeniu modelu objgtosciowego kosci zaobserwowano znaczacy spadek do 2.14%
warto$ci btedu. Niemal dla wszystkich sktadowych oraz wszystkich chwil czasowych, w symulacji
z kos$cig objetosciowa zaobserwowano spadek bledu przemieszczenia w stosunku do modelu
belkowego. Jedyny wzrost tego bledu pojawia si¢ tylko dla sktadowej Z w stawie skokowym.
Nalezy jednak zwrdci¢ uwagg, ze wartosci tego bledu nie przekraczajg 0.15%. Warto tu podkresli¢
roéznice migdzy modelem belkowym a objetosciowym. W tym ostatnim glowa kosSci jak i staw
kolanowy pokryte sg elementami majacymi peti¢ funkcje chrzastki stawowej. Elementy te moga
ulega¢ odksztatceniu, ktore bedzie miato wpltyw na warto$¢ bledu przemieszczenia zaréwno
dla stawu kolanowego jak i skokowego. Z tego tez powodu, elementom tym przypisano wysoka
sztywno$¢, ktora nie odpowiada rzeczywistym wilasnosciom chrzastki stawowej. W modelu,
w ktorym wprowadzono kontakt miedzy gtowa kosci a panewka miednicy, pomigdzy chrzastki
obu stawéw wprowadzono niewielki odstep o wartosci 0.01 mm. Wyniki analizy wykazuja,
ze nawet tak niewielka niedoktadno$§¢ ma wptyw na warto§¢ uzyskanego btedu przemieszczenia.
szczegblnie w osi Y. Lepsza zgodno$¢ wynikow symulacji z modelem obj¢tosciowym wynika
zatem z faktu, ze kos¢ udowa wraz z przypisanymi wlasnosciami wydaje si¢ by¢ sztywniejsza niz
ko$¢ uzyta w modelu belkowym.

Wyniki sit reakcji w stawie biodrowym podczas cyklu chodu dla modelu OpenSim oraz MES
przedstawiono na rysunku 5.3. W przypadku modelu objgtosciowego kosci udowej, wyniki
sit reakcji sg generalnie wyzsze niz w modelu belkowym (z rzeczywistym modutem sztywnosci
kosci) i wykazuja lepsza zgodnosc¢ z sitami reakcji uzyskanymi przez OpenSim. Znaczng poprawe
obserwuje si¢ w przypadku sity dziatajacej w kierunku osi Y. W przedziale od 0 do 70% cyklu
chodu, model przewiduje wartosci, ktore lepiej pasuja do modelu OpenSim.
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Natomiast w momencie oderwania konczyny od podtoza, tj. powyzej 70% cyklu, wartos¢ sity
rozni si¢ nieco bardziej od wartosci z OpenSim oraz modelu belkowego.
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Rys. 5.3. Porownanie sktadowych oraz wypadkowej sity reakcji w stawie biodrowym w cyklu chodu
pomiedzy modelem Gait2392, modelem belkowym oraz modelem objetosciowym

Lepsza zgodnos¢ wynikéw symulacji z modelem objeto§ciowym rowniez wskazuje na
wigksza sztywnos¢ kosci objetosciowej niz w postaci belki. Pomimo podobnych wartosci modutu
Younga uzytych w modelu kosci objetosciowej i belkowej, wrazliwos¢ modelu migsniowego
na zmiany w sztywnosci kosci prowadzi do odmiennego wyniku symulacji. Jest to istotny aspekt,
ktory moze mie¢ zarowno pozytywny, jak i negatywny charakter. Utworzony model szkieletowo-
miesniowy potrafi reagowa¢ nawet na niewielkie zmiany w warunkach i1 wiasciwos$ciach
mechanicznych modelu. Dzigki temu mozliwe jest badanie wptywu geometrii, warunkow
brzegowych i wtasciwosci mechanicznych na stan obcigzenia kosci, a nawet potencjalnych skutkow
w zmianie wzorca ruchowego. Ostabienie kosci spowodowane zmianami zwyrodnieniowymi,
urazami, zlamaniami czy wszczepami kostnymi ma znaczacy wptyw na wzorzec chodu €0 zostato
potwierdzone licznymi badaniami przeprowadzonymi zaré6wno na ludziach, jak i zwierzgtach
[170,171]. Réwniez zmiana migjsca i pola przyczepu migs$ni np. w wyniku rekonstrukcji zerwanego
wigzadla wplywa na sile i stan obcigzenia konkretnego mig$nia, jak rowniez calego tancucha
kinematycznego [172,173]. W przypadku urazu lub zesztywnienia migénia, organizm moze
skompensowac¢ sile migsniowa poprzez pobudzenie mig$ni synergicznych w celu utrzymania
zdolnosci do chodzenia.
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5.1.2. Analiza ruchy glowy kosci w panewce stawu biodrowego

Konstrukcja tréjwymiarowej panewki stawu biodrowego, opisana w rozdziale 4.2.2, pozwala
na badanie obcigzenia gtowy kosci udowej w obrgbie stawu biodrowego. W przypadku chodu,
wysokie amplitudy ruchu i obroty kosci udowej wzgledem panewki powoduja, ze catkowity obszar
kontaktu pomigdzy tymi strukturami anatomicznymi jest znaczny. Utworzenie ruchomego kontaktu
pomigdzy chrzastka glowki kosci udowej (niebieska Warstwa 1 na rysunku 5.4) a chrzastka
panewki (czerwona Warstwa 2) umozliwia odwzorowanie fizjologicznych kierunkow
i pola obcigzenia, a tym samym okres§lenie prawidlowego stanu obcigzenia na powierzchni
I we wnetrzu glowy kosci udowej. Zmiennos$¢ pola kontaktu zostala zilustrowana na rysunku 5.4,
ktory przedstawia wzajemne potozenie gtowy kosci udowej wzgledem panewki stawu biodrowego
w jej skrajnych potozeniach.

Rys. 5.4. Polozenie chrzgstki panewki biodrowej (czerwony zbior elementow) na chrzgstce glowki
kosci udowej (czerwony zbior elementow) dla 15% (po lewej) i 55% (po prawej) cyklu chodu

Na rysunku 5.5 przedstawiono rozktad ci$nienia na panewce kosci dla 15%, 35%, 55%
oraz 65% cyklu chodu. W 15% cyklu konczyna jest wychylona do przodu i najbardziej obcigzona
jest pieta. Na wykresie sktadowych sit reakcji podtoza (rysunek 3.12) oraz sktadowych reakcji
w stawie (rysunek 5.3) sita osiaga lokalne maksimum. Dla takiego utozenia konczyny, gtowa kosci
oraz chrzastka stawowa sg do$¢ jednorodnie obcigzone. Rozktad ci$nienia ma ksztatt zblizony
do ksigzycowego ksztattu panewki. Z kolei w 35% cyklu chodu, w ktdrym koficzyna jest ustawiona
prostopadle do podtoza (jest to faza podwdjnego podparcia, w ktorej obie nogi sg jednakowo
obcigzone), obszar najwigkszego kontaktu znajduje si¢ w przedniej czgéci glowy kosci.
Jest to obszar umiejscowiony po przeciwnej stronie niz kretarz mniejszy. Podobna sytuacja
wystepuje w 55% cyklu, gdzie nastgpuje wymach poczatkowy. W tej chwili czasowej warto$¢ sity
reakcji w stawie jest najwigksza. Rowniez kontakt migdzy obiema chrzastkami znajduje
si¢ w przedniej czgséci kosci. W 65% cyklu chodu konczyna nie ma kontaktu z podtozem. Nacisk
glowy kosci na powierzchni¢ panewki pochodzi od skurczu migéni. Jak wykazaly obliczenia
pionowe;j sit reakcji w stawie biodrowym (sktadowa Y na rysunku 5.3), takze w tej chwili czasowe;j,
pomimo braku kontaktu z podtozem, obciazenie stawu jest znaczace i ma warto$¢ okoto 500 N.
Warto podkresli¢, ze model stawu biodrowego jest dos¢ uproszczony, dlatego przedstawione
wyniki obcigzenia na powierzchni panewki moga nie by¢ precyzyjne.
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Rys. 5.5. Wyznaczony rozkiad cisnienia na panewce kosci w 15%, 35%, 55%, 65 % cyklu chodu

Poprawnos$¢ powierzchni i Kierunku kontaktu uzyskanego przez symulacje MES moze by¢
posrednio uwiarygodniona poprzez analiz¢ danych tomograficznych. Na rysunku 5.6.A
przedstawiono jeden z przekrojow przez srodek gtowy kosci udowej, ktéry uwidacznia orientacje
beleczek kostnych. W przekroju tym, beleczki kostne wykazuja tendencje do uktadania
si¢ w kierunku przedniej czesci kosci, gdzie ci$nienie kontaktowe przewidziane przez model jest
najwigksze. Efekt ten jest takze widoczny rowniez na rozkladzie frakcji objetosciowe]j kosci
(rysunek 5.6.B). Takze tu obserwuje si¢, ze w miejscu kontaktu z panewka miednicy (lewa strona
na powierzchni glowy) frakcja objetosciowa oraz grubos¢ kosci zbitej sg wigksze.

SDV37 B
.

(Avg: 75%)
+1.00e+00

Rys. 5.6. Przekroj przez glowe kosci oraz wizualizacja: (A4.) struktury mineralnej kosci, (B.)
rozktadu frakcji objetosciowej w modelu MES w plaszczyznie strzatkowej kosci

135



Przeprowadzenie symulacji fizjologicznego obciazenia i kontaktu w panewce stawu
biodrowego stanowi zadanie niezwykle trudne. W niniejszej pracy udato si¢ uzyskaé poprawne
wyniki ruchu oraz poziomu powierzchni kontaktowych jedynie dla uproszczonego modelu
panewki. Obecny model zawiera prosta, kulista geometri¢ oraz izotropowy model konstytutywny
dla chrzastek stawowych. Zastosowanie takiego modelu wynika gtéwnie z braku szczegdétowych
danych dotyczacych budowy stawu biodrowego dawcy i stanowi niewatpliwie temat do dalszych
badan i rozwoju modelu.

5.1.3. Stan naprezenia i odksztalcenia na powierzchni kosci udowej

Wprowadzenie petnowymiarowego modelu kosci udowej (wraz z uproszczonym modelem
kontaktu z innymi elementami konczyny) pozwala na obrazowanie niezwykle ztozonego stanu
obciazenia kosci, ktory ewoluuje podczas ruchu. Na rysunku 5.7 przedstawiono rozktad naprezen
von Misesa na powierzchni badanej kosci. W pierwszym wierszu przedstawiono widok z przodu
kosci natomiast w drugim - widok z tytu. Poréwnujac napr¢zenia na powierzchni migdzy kolejnymi
fazami cyklu chodu mozna zauwazy¢ duza zmiennosc¢ rozktadu naprezen. Szczegolng uwage nalezy
zwréci¢ na etapy 15%,35%,55% oraz 65% cyklu chodu, ktére zawieraja charakterystyczne
zdarzenia.

W 15% cyklu (noga wychylona do przodu — pierwszy pik obcigzenia GRF na pigte —rys. 3.12)
w widoku od przodu, w kosci obserwowane sa znaczace napr¢zenia w okolicy tuku Adamsa oraz
ponizej kretarza wickszego, gdzie nasada blizsza taczy si¢ z trzonem. Z kolei na widoku
od tyhu kosci widoczne sg duze obcigzenia W szyjce oraz w dolnej czgsci kosci powyzej kolana
W miejscu tgczenia si¢ nasady blizszej z trzonem. Taki rozktad napre¢zen jest konsekwencja pozycji
konczyny w cyklu chodu (rys. 5.5) oraz znacznych sit (pierwszy pik GRF) dziatajacych od strony
piety. Rezultatem tego jest najwicksze obcigzenie tylnej powierzchni kosci w czesci dystalnej
oraz w okolicy szyjki kosci.

W kolejnej chwili cyklu 35% (faza podparcia srodkowego) nastepuje zmiana rozktadu
napr¢zen. Poniewaz konczyna ulozona jest prostopadle do podloza, obcigzanie kosci
po obu stronach jest bardziej jednorodne. Najwicksze wartosci napr¢zen zlokalizowane sg w tuku
Adamsa oraz w szyjce kosci widoczne z tytu gtowy kosci i na podobnym poziomie co w poprzedniej
chwili. W cze¢sci kolanowej widoczny w 15% cyklu silnie obcigzony obszar z tytu kosci nie pojawia
si¢. Pojawiajg si¢ za to znaczace napr¢zenia w obszarze ktykcia przysrodkowego. Jest to obszar,
w ktoérym punkt przyczepu migsnia med_gas ma kluczowy wplyw na stan napr¢zenia. Migsien ten
faczy tylng strone klykcia przysrodkowego ze $ciggnem Achillesa (rys. 2.8). Odgrywa on gtoéwna
role w ruchu stopy w ptaszczyznie strzatkowej. Osigga on warto$ci sity wynoszacej ponad 1200 N
w 50% cyklu (rys. 3.23) i jest jednym z mie$ni generujacych najwieksza site w caltym uktadzie
mie$niowym konczyny.

Najwieksze obciazenie kosci, liczac wedlug sit reakcji w stawie biodrowym, wystepuje czasie
55% cyklu co odpowiada drugiemu pikowi sit oraz odepchnigciu si¢ palcami od podioza.
W tej fazie najbardziej obcigzony jest caly obszar szyjki gtowy kosci az do czesci blizszej trzonu,
co jest szczegodlnie widoczne w widoku od tyhu kosci. Napreznie od migsnia med_gas gwattownie
malejg co potwierdza ich wykres sity w czasie.

Dla kolejnych chwil czasowych, szczegolnie gdy konczyna nie ma juz kontaktu z podtozem
powyzej 60% cyklu chodu, rozpoczyna sie wymach a naprezenie znaczaco maleje we wszystkich
obszarach kosci.
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Rys. 5.7. Rozktad naprezen von Misesa na powierzchni kosci udowej w cyklu chodu cztowieka.

Widok z przodu oraz z tytu kosci

Prezentowanie rozktadu naprezen zredukowanych von Missesa nie niesie petnej informacji
0 stanie napre¢zen, gdyz nie informuje o wartosciach oraz o znakach poszczegdlnych sktadowych
tensora naprezen. Z tego tez powodu, do dalszych, bardziej szczegotowych analiz uzyto ilustracji,
ktdre prezentuja naprezenia oraz odksztatcenia glowne. Na rysunku 5.8 przedstawiono rozktad
najwigkszego (W wartosci bezwzglednej) gtdéwnego naprezenia na powierzchni kosci udowej
(widok z przodu i z tytu). Z kolei na rysunku 5.9 rozktad najwigkszego (w wartosci bezwzgledne;j)
glownego odksztatcenia. Porownanie rozkladu naprezen gtéwnych z rozkltadem naprezen
von Misesa ujawnia, ze w wielu miejscach wystepuja duze roznice, co sugeruje kluczowy udziat
innych sktadowych naprezen np. sktadowych $cinajacych. Jednym z taki obszarow jest szyjka
widoczna z tyly ko$ci. Naprezenia von Misesa osiagaja tam warto$ci ponad 12 MPa i utrzymuja
si¢ na tym poziomie od 5 do 55% cyklu. Tymczasem na rozktadzie napr¢zen gtownych obserwuje
si¢ naprezenie $ciskajace o wartosci okoto —8 MPa. Wynika to z faktu, ze w tym obszarze
dominuja napr¢zenia $cinajace wystepujace w pltaszczyznie strzatkowej, ktore osiagaja wartosci
7.7 MPa dla 15%, 6 MPa dla 25%, 9 MPa dla 55% oraz 4 MPa dla 65% cyklu. Nalezy zwroci¢
uwagge, ze wlasnie ten obszar kosci jest szczegolnie podatny na ztamania, co moze by¢ wynikiem
dziatania duzych napr¢zen $cinajacych. Wielu autoréow wskazuje, ze wytrzymatos¢ kosci
na rozcigganie jest okoto 2.5-krotnie wigksza niz na $cinanie. Stosunek tych wartosci zalezy takze
od frakcji objetosciowej beleczek [174].

137



S, Max. Principal (Abs)
(Avg: 75%)

<+1.00e+07
+1.00e+07 \

5% 15% 25% 35% 45% 55% 65% 75% 85% 95%

z

8
5% 15% 25% 35% 45% 55% 65% 75% 85% 95%

Rys. 5.8. Rozktad gltownego naprezenia na powierzchni kosci udowej w cyklu chodu czlowieka

Widoczne duze naprezenie von Misesa w gornej czesci szyjki podczas 45 i 55% cyklu chodu
na widoku od przodu sa zwigzane z wystgpowaniem sktadowej dodatniej napr¢zenia gtownego.
W obszarze tym wartos¢ sktadowej $cinajacej jest niewielka. Na przedstawionych rozktadach
naprezen i odksztatcen gldwnych widaé przede wszystkim réznice pomiedzy czgscia zewnetrzng
(od strony kretarza wigkszego) a wewnetrzng (od strony glowy) w ptaszczyznie czotowej. W 15%
cyklu po stronie glowy kosci w obszarze tuku Adamsa oraz w trzonie kos$ci, naprezenie gtoéwne
przyjmuje warto$ci ujemne, a po przeciwnej stronie kosci, od strony kretarza wiekszego, przyjmuje
warto$ci dodatnie. Podobna sytuacja wystepuje w dolnej czesci kosci powyzej kolana, w miejscu
taczenia si¢ nasady blizszej z trzonem. W 15% cyklu chodu, na widoku od przodu, zauwazalny jest
duzy obszar naprezen rozciggajacych. Z kolei na widoku z tytu naprezenia sg $ciskajace. Oznacza
to, ze w cyklu chodu dolna czes¢ kosci ponad kolanem podlega zginaniu w ptaszczyznie strzatkowe;j
z kolei gorna cze$¢ kosci podlega zginaniu w ptaszczyznie czotowej. Tylko w srodkowej czgsci
trzonu kos$ci, naprezenia jak i odksztatcenia sg symetryczne w obu ptaszczyznach.
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Rys. 5.9. Rozkiad gtownego odksztalcenia na powierzchni kosci udowej w cyklu chodu cztowieka

Warto zwréci¢ uwage na obszar znaczacych naprezen von Misesa (rysunek 5.7), ktore
widoczne sg od 35 do 55% cyklu w obszarze ktykcia przysrodkowego. Jak wspomniano, obszar
ten jest miejscem przyczepu migsnia med_gas. Na rysunku 5.10 przedstawiono wizualizacje
przyczepu migsnia tego migénia w obszarze klykcia przysrodkowego w dwoch chwilach
czasowych: 40% i 80%. Kierunek ciggngcej sity mieSnia w czasie 80% jest réwnolegly
do powierzchni przyczepu miesnia, powodujac zmiang Kierunku dziatajacych naprezen w okolicach
przyczepu. Natomiast w czasie 40% jest ona niemal prostopadta do miejsca przyczepu.

40% 80%

Rys. 5.10. Wizualizacja przyczepu migsnia med_gas w obszarze kiykcia przysrodkowego W czasie
40% i 80% cyklu chodu. Widok od strony przysrodkowej prawej kornczyny dolnej
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Uzyskane wyniki pokazuja, jak skomplikowanym stanom napre¢zen jest poddawana kosc¢
udowa. Zmienno$¢ tych stanéw wynika z jednej strony z sit reakcji dziatajacych w stawach,
a z drugiej - z aktywnos$ci mig$ni, ktore maja rézne miejsca przyczepu.

Wplyw migéni na stan naprezen w kosci byt tematem wielu prac i badan naukowych. Migdzy
innymi F. Pauwels w swojej pracy [97] niejednokrotnie postulowal, ze migénie odgrywaja
kluczowa role w redukc;ji sit zginajacych, co skutkuje minimalizacjg warto$ci naprezen. Wskazywat
on, miedzy innymi, ze zastosowanie sit migsniowych znacznie zmniejsza ogdlne naprezenia w kosci
udowej, zarowno w plaszczyznie czotowej, jak i strzatkowej. Prowadzi to do zmniejszenia
momentow zginajacych i, w rezultacie, obnizenia ogdlnego poziomu naprgzen $cinajacych.
Pauwels zauwazyt takze, ze profil momentow zginajacych jest niezmienny i nie zalezy od wybranej
postawy lub wykonywanego ruchu.

Szeroka analiz¢ w tym temacie przeprowadzit rowniez J.D. Currey [175], ktory w swoich
pracach rowniez wykazywal, ze aktywno$¢ miesni pomaga wyeliminowa¢ momenty zginajace,
ktore moga wystapi¢ podczas normalnych czynnosci. W rezultacie ko§¢ udowa jest poddana
stanowi naprezen zblizonemu do osiowego S$ciskania, natomiast momenty zginajace
sa kompensowane przez dziatanie mig$ni. Currey opisal réwniez, jak obcigzenie $ciskajace
prowadzi do bardziej ekonomicznego roztozenia materialu kostnego. Jesli kos¢ jest poddana
obcigzeniu zginajacemu, wygenerowane zostang wyzsze naprezenia (szczegdlnie na powierzchni),
co wymagatoby wytworzenia wigkszej ilosci masy kostnej w celu przeciwdziatania skutkom tego
obcigzenia. Kos¢ poddana $ciskaniu doswiadcza nizszych poziomow naprezenia, co wymaga mniej
materiatu kostnego. To prowadzi do oszczednosci nie tylko w biologicznym koszcie produkcji
kosci, ale takze w kosztach energetycznych podczas lokomocji. Jego analiza pokazata, ze choé¢
wybrane migsnie przyczyniaja si¢ do zmniejszenia momentoOw zginajacych, nie eliminuja ich
catkowicie. Na przyktad, pasmo migs$ni biodrowo-piszczelowych zmniejsza momenty zginajace
W plaszczyznie strzalkowej, przez co obciazenie kosci sprowadza si¢ do przysrodkowego
naprezenia $ciskajacego oraz nieco nizszego bocznego naprgzenia rozciggajacego.

Potwierdzenie wnioskow wynikajacych z wyzej wymienionych prac w postaci symulacji
Zz wykorzystaniem metody elementéw skonczonych mozna znalez¢ miedzy innymi w pracy
autorstwa G.N. Duda [176]. W jego pracy stwierdzono, iz nieuwzglednienie w obliczeniach sit
migsniowych prowadzi do znacznego przeszacowania sit $cinajacych i momentow gnacych
wystepujacych w kosci. Podobne wioski mozna wyciagnac¢ z prezentowanych analiz. Poprawne
uwzglednienie aktywnosci mig$ni powoduje znaczgca redukcje odksztatcen na powierzchni kosci
co jest zwigzane z redukcje momentéw zginajacych dzialajacych na kos¢. Redukcja odksztalcen
jest szczegdlnie obserwowalna w obszarze trzonu kosci oraz nasady dalsze;j.

Powyzsze wnioski maja takze potwierdzenie w zaprezentowanej symulacji cyklu chodu.
Na rysunku 5.11 przedstawiono poréwnanie odksztalcenia kosci w dwoch plaszczyznach —
czotowej oraz strzatkowej. Wyniki te uzyskano poprzez nalozenie na siebie obrazéw
prezentujacych obrys kosci w lokalnym uktadzie odniesienia zwigzanym z ko$ciag w r6znych fazach
cyklu chodu. Aby uwidoczni¢ zmiany rozmiaréw oraz odksztalcenia zastosowano wspotczynnik
skalowania (scalling factor) w programie Abagus. Przeskok pomiedzy etapem 5 a 25% wynika
z faktu, ze pomigdzy tymi etapami zmiana odksztalcenia nie jest niezauwazalna w obecnym
powiekszeniu. Z kolei w etapach pdzniejszych niz 55% cyklu, nastepuje niemal identyczny powr6t
do stanu sprzed obcigzenia sita GRF.
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Rys. 5.11. llustracja odksztalcenia kosci udowej w wyniku ruchu w powiekszeniu dla etapow 5%,
25%,35%,45%,55% cyklu chodu

Wizualizacja catkowitego odksztalcenia kosci potwierdzita wnioski prezentowane
przez innych autoréw, ze w cyklu chodu kos$¢ ulega gltownie $ciskaniu, natomiast wygigcia
W plaszczyznie poprzecznej sa pomijalne. Wyniki analizy wykazaty, ze wartos¢ maksymalnego
odksztalcenie kosci osi Y w fazie najwigkszego obcigzenia (55%) jest réwna —0.57 mm
€0 dopowiada wartosci —1108 ue dla kosci nieobcigzonej (w poréwnaniu do dtugosci kosci
z mikrotomografii gdzie koS¢ jest nieobcigzona) oraz —0.32mm i —626 ue W poréwnaniu
do poczatku cyklu chodu 0%. Wystepujaca roznica wynika z faktu, ze ko$¢ udowa przez caty okres
cyklu chodu w symulacji pozostaje obcigzona (rys. 5.3). Wyniki te pokrywaja si¢ wartoSciami
wskazanymi przez Duda [176], ktory w swojej pracy przeprowadzit obliczenia jedynie
dla pojedynczych, wybranych chwil czasowych chodu.

5.2. Analiza stanu naprezenia i odksztalcenia nasady blizszej

5.2.1. Stan naprezenia nasady blizszej w cyklu chodu

W celu przeprowadzenia bardziej szczegotlowego opisu stanu wewngtrznego kosci,
zdecydowano si¢ na ograniczenie obszaru analizy do nasady blizszej ko$ci udowej. Region ten jest
najczesciej badany w literaturze, ze wzgledu na skomplikowang mikroarchitekture beleczkowa jak
i zlozony stan naprezen wewnetrznych. Obszar szyjki kosci udowej nalezy rowniez
do najczestszych pod wzgledem ztaman. Szczegdlowej analizie poddano rozktad naprezen we
wnetrzu nasady blizszej kosci. Na rysunku 5.12. przedstawiano rozktad naprezen von Misesa
W obszarze nasady blizszej w wybranych chwilach czasowych cyklu chodu. Przekr6j wykonano
w $rodku kosci W ptaszczyznie czotowej.
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Rys. 5.12. Rozktad naprezen von Misesa w 15%, 35%, 55% i 65% cyklu chodu w obszarze nasady
blizszej

Najwicksze naprgzenia wewnatrz glowy kosci wystepuja w 55% cyklu. W pozostatych
chwilach czasowych (15 i 55%) naprezenia sa odpowiednio mniejsze. W 55% cyklu chodu
widoczna jest koncentracja naprezen wzdluz pierwotnej grupy S$ciskajacej (1). Naprezenia
na tej $ciezce dochodza do ok. 5 MPa. Znaczace roznice widac takze w glowie kosci w miejscu
kontaktu z panewka miednicy. W 35 i 55% cyklu widoczny jest wzrost naprezenia do warto$ci
ok. 11 MPa w miejscu kontaktu. Ze wzgledu na inne utozenie konczyny w 15% cyklu obszar
kontaktu znajduje si¢ poza plaszczyzng przecigcia na ktorej przedstawiono wyniki.
Roéznice w naprezeniach widoczne sa takze w kosci zbitej w okolicy luku Adamsa
oraz na wysokosci jamy szpikowej po stronie kretarza wigkszego. Bez wzgledu na faze cyklu
najwieksze naprezenia w prezentowanej ptaszczyznie znajdujg si¢ w okolicy tuku Adamsa.

Na rysunku 5.13 przedstawiono rozktad napre¢zen gtéwnych natomiast na rysunku 5.14 rozktad
kierunkow glownych tensora naprezenia.
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Rys. 5.13. Rozklad glownego naprezenia w obszarze nasady blizszej w wybranych fazach chodu
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Rys. 5.14. Rozktad kierunkow gtownych naprezen lizszej w wybranych fazach

chodu
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Analiza rozktadu napr¢zen glownych pokazuje, ze zgodnie z przewidywaniami, wzdtuz
pierwotnej grupy $ciskajacej (1) wystepuje naprezenie $ciskajace. Na poczatku pierwotnej grupy
sciskajacej naprezenie osigga niewielkie warto$ci, a nastgpnie rosnie az do luku Adamsa.
Wigkszos¢ elementéw znajdujacych sie po stronie przeciwnej do kretarza wigkszego rowniez
podlega $ciskaniu. Napre¢zenie rozciggajace obserwuje si¢ gldéwnie w dolnej czesci kretarza
wigkszego oraz w trzonie kosci. W 65% cyklu, pomimo braku kontaktu konczyny z podtozem,
struktura gabczasta kosci powyzej tuku Adamsa dalej pozostaje obcigzona. Rozktad kierunkow
gtéwnych naprezen pokazuje, iz w pierwotnej grupie $Sciskajacej kierunki koreluja z przestrzennym
utozeniem beleczek kostnych (rysunek 1.20 oraz 4.29). Orientacja kierunkéw glownych w kretarzu
wigkszym koreluje rowniez z orientacja beleczek, cho¢ w zalezno$ci od fazy cyklu, te kierunki
nieznacznie si¢ zmieniaja. Zauwazalne sg tez znaczace naprezenia na powierzchni kretarza
wigkszego, wynikajace z aktywno$ci grupy mieéni glut_max/med/min, ktoére tacza kretarz
Z miednica.

Drugi bardzo wazny tensor, czesto wykorzystywany w modelach przebudowy tkanki kostnej,
to tensor odksztatcenia. Oryginalne podejscie zaproponowane przez H. M. Frosta [177] dotyczace
przebudowy tkanki kostnej witasnie na tej wielkosci si¢ opiera. Na rysunku 5.15 przedstawiono
rozktad odksztalcen gltownych, natomiast na rysunku 5.16 - rozklad kierunkow gléwnych
odksztatcenia w wartosciach bezwzglednych (Abs). Porownujac rozktady odksztatcen oraz
naprezen, przede wszystkim zauwazalna jest znacznie mniejsza zmiennos$¢ odksztalcen w calej
kosci. O ile w przypadku naprezen byly one skoncentrowane tylko wzdhuz pierwotnej grupy
$ciskajacej oraz w kosci zbitej, to w przypadku odksztalcen rozktad jest inny. Najwicksze
odksztalcenie obserwuje si¢ w obszarach: trojkata Babocka, centralnej czesci kretarza wigkszego
oraz na polaczeniu nasady blizszej z trzonem od strony dystalnej kosci. Warto zwroci¢ uwage,
iz trojkat Babocka to obszar o niskiej frakcji objetosciowej, a panujagce w nim globalne
odksztatcenie gloéwne dla 55% cyklu chodu wynosi ponad 1000 pe. Z kolei obok znajduje si¢
obszar, przez ktory przechodzi pierwotna grupa Sciskania (1), cechujaca si¢ wysoka frakcja
objetosciowg beleczek. Takze w tym obszarze odksztalcenie ma warto$¢ podobng do tej w trojkacie
Babocka. Porownujac chwile czasowe 15% oraz 55%, najwicksze rdznice mozna zaobserwowac
W obszarze kretarza wigkszego oraz po zewnetrznej stronie gtowy kosci, w postaci podtuznego
pasma, ktore wynika z aktywnosci migéni. Odksztatcenie znaczaco maleje i jest dos¢ jednorodne
W catej kosci w fazie braku kontaktu konczyny z podtozem.
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Analizujac rozktad wektorow kierunkow glownych odksztalcenia (rysunek 5.14), mozna
zauwazy¢, ze dla pewnych chwil czasowych, tj. 15%, 35% i 55% cyklu, oprocz pierwotnej grupy
sciskajacej widoczne sg takze inne grupy, jak np. pierwotna grupa rozciggajgca. Porownujac
rozktady wektorow wiasnych tensorow napregzen i odksztatcen, wyraznie widaé, ze maksymalne
naprgzenia (absolutne) koncentruja si¢ gtownie w obszarach nalezacych do pierwotnej grupy
sciskajacej, podczas gdy rozktady odksztatcen wydaja si¢ by¢ znacznie bardziej jednorodne w calej
kosci.

5.2.2. Analiza gestosc¢ energii odksztalcenia

Poprawne przewidywanie rozkltadu odksztalcen i naprezen jest szczegodlnie istotne
W kontekscie przebudowy tkanki kostnej. Ko§¢ posiada zdolno$¢ do adaptacji pod wpltywem
obcigzenia mechanicznego. W trakcie tego procesu nastgpuje reorganizacja struktury wewngtrznej,
ktora jest skutkiem dzialania osteoklastow (komorek kosciogubnych) oraz osteoblastow (komorek
kosciotworczych) [178]. Zachowanie si¢ ko$ci pod wptywem dziatajacych obciazen opisuje migdzy
innymi mechano-statyczna teoria zaproponowana przez H.M. Frosta [179]. Teoria ta przewiduje
istnienie pewnych stref oraz wyznaczajacych je granic. W przypadku braku odpowiedniego
,,bodZca”, mineralna struktura kosci ulega powolnej atrofii (strefa zaniku). Warto$¢ progowa, ktdra
wyznacza koniec strefy zaniku, zgodnie z modelem Frosta, nazwano MESr, gdzie MES pochodzi
od angielskiego akronimu Minimally Effective Strains. Powyzej progu MESF znajduje si¢ strefa
martwa, w ktorej tkanka kostna jest w stanie rOwnowagi i nie przewiduje si¢ zmiany jej gestosci.
Przy czym brak obserwowanej zmiany porowatosci nie oznacza, ze w struktura beleczkowa nie
moze ulega¢ reorganizacji. Powyzej kolejnego progu MESm zaktada si¢, w takim przypadku kos¢
jest w strefie narastania. Ko$¢ stymulowana jest do wzrostu w kierunku dziatania bodzca
co skutkuje powstaniem charakterystycznych uktadéw beleczkowania oraz wzrostu jej gestosci.
Powyzej pewnego progu, zaleznego od stanu biologicznego kosci, i nazwanego MESP, obcigzenie
kosci zaczyna mie¢ destrukcyjny charakter. W kosci dochodzi wtedy do mikrouszkodzen
a w przypadku dalszego wzrostu obcigzenia - do uszkodzen makroskopowych. Obszar ten nosi
nazwe strefy uszkodzenia. Ostateczng granice wytrzymatosci kosci okresla wartos¢ FX.
Schematyczng zalezno$¢ predkosci zmiany gestosci kosci w funkcji bodzca stymulujacego
przedstawiono na rysunku 5.17.
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Rys. 5.17. Zmiana gestosci kosci w zaleznosci od wartosci dziatajgcego bodzca na podstawie
modelu Frosta

W pracy Frosta, okreslenie ,,bodziec” (ang. stimulus) odnosi si¢ do wartosci stanu lokalnego
odksztalcenia, przy czym niektoérzy autorzy przeliczaja je na wartosci napre¢zenia. Poniewaz
doktadne warto$ci graniczne rozdzielajgce strefy sa trudne do indywidulanego ustalania, w pracach
Frost granice MESr oraz MESmM przedstawiono w postaci przedziatlbw wartosci.
Wynika to zardéwno z niecostrej granicy wystepowania zjawisk, jak rowniez indywidualnego
charakteru kosci ludzkich, ktére wraz z wiekiem lub w wyniku réznych choréb moga posiadaé
odmienne stany metaboliczne.
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Na potrzeby niniejszej pracy przyjeto, ze wartosci odksztatcenia dla progéw posiadajacych
przedziaty zostaty ustalone posrodku zakresow ($rednia). Nastepnie na podstawie tych wartosci
obliczono  warto$ci  gestosci  energii  odksztalcenia, przyjmujac  podluzny  modut
Younga E = 22.5GPa. Zestawienie wartosci progowych rozgraniczajacych  strefy
(wraz z wartoS$cig $rednig z przedziatow) zgodnie z teorig Frosta przedstawiono w tabeli 5.1.

Tabela 5.1. Granice stref mechano-regulacyjnych sugerowane przez Frosta. W nawiasach podano
wartosci Srednie

Odksztalcenie [pe] Gestos$¢ energii
(Srednia) odksztalcenia [Pa]
MESr | Prog zaniku kosci 50 -100 28 —112.5
(75) (63)
MESm | Prog przebudowy kosci 1000 — 1500 11250 — 25310
(1250) (17500)
MESp | Prog mikrouszkodzenia kosci 3000 101 250
Fx Granica wytrzymatosci kosci 25000 ~1500 000

Adaptacja kosci moze by¢ uwazana za proces ewolucji tensora sztywnos$ci i reorientacje
zwigzanych z nim osi symetrii materiatu. W wyniku dziatania naprgzen ko$¢ zmienia swoja gegstosc,
ale takze nastgpuje reorientacja w przestrzeni beleczek kostnych. Z tego tez powodu poprawne
wyznaczanie kierunkow glownych naprezen jest kluczowe dla wykonania poprawnych symulacji
procesu przebudowy tkanki. Wiele modeli adaptacji i przebudowy kosci przyjmuje, ze wielkoscia,
ktéra najlepiej opisuje ,,mechaniczny bodziec” jest gestos¢ energii odksztalcenia
(ang. Strain Energy Density, SED) [180]. Zalezno$¢ pomiedzy energia odksztatcenia beleczkowe;j
struktury kosci W a energia macierzy kostnej w mozna opisa¢ nastgpujaco [181]:

W= fi-w =BV/TV-w (5.2)

gdzie: f; to gestos¢ kosci, tutaj identyfikowana jako frakcja objetosciowa tkanki kostne;j.

Wyrazenie (5.2) jest wazne wyltacznie w przypadku materiatdéw dwufazowych, w ktdrych
jedna z faz jest pustka. Zatozenie to jest prawdziwe w przypadku kosci. Bazujac na zaleznosci (5.2),
w $srodowisku Abaqus energia odksztatcenia SED wyznaczana jest jako :

SED = SENER/(BV/TV) (5.3)

gdzie: SENER to gesto$¢ energii odksztalcenia sprezystego (ang. elastic strain energy density
per unit volume).

Wyniki obliczen gestosci energii odksztatcenia SED w czasie 15%, 35%, 55%, 65% cyklu
chodu zaprezentowano na rysunku 5.18. Na tym rysunku 5.19 przedstawiono wartos$ci energii SED
w granicach stref okre§lonych przez Frosta (tabela 5.1).
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Na podstawie danych literaturowych przedstawionych w tabeli 5.1 przyjmuje sig, ze w zakresie
odksztatcen 75 — 1250 pe tkanka jest w stanie rownowagi i gesto$§¢ nie ulega zmianie,
co odpowiada energii odksztalcenia w przedziale okoto 100 - 10 000 Pa. Elementy, ktdre
posiadaja warto$¢ energii w tym zakresie przedstawiono kolorem zielonym na rysunku 5.19.
Warto$ci energii ponizej 100 Pa (granica MESr) wskazujag na zanik ko$ci. Takie elementy
zaznaczono kolorem niebieskim. Z kolei dla elementow o energii powyzej 10 000 Pa (granica
MESm) teoria Frosta przewiduje wzrost gestosci. Elementy te zaznaczono kolorem zottym.
Kolorem czerwonym przedstawiono elementy o energii powyzej 100 000 Pa (granice MESp),
dla ktorych teoria przewiduje powstanie mikro zniszczen.

Wyniki symulacji pokazuja, ze ko$¢ niemal w catym cyklu chodu znajduje si¢ naprzemiennie
w stanie rwnowagi i w strefie zaniku. Jedynie w 55% cyklu niewielki obszar ko$ci na tuku Adamsa
znajduje si¢ w strefie narastania. Analizujac rozklady gestosci energii odksztalcenia nasuwa
si¢ pytanie dotyczace ostatecznego Kierunku zmian struktury kostnej. Pomimo licznych badan
w tej tematyce, nie ustalono jednoznacznie czy za aktywacj¢ procesu przebudowy odpowiada
najwyzsza, chwilowa amplituda bodzca, czy warto$¢ srednia w dtugim okresie czasu. Faktem jest,
ze proces przebudowy kosci jest zjawiskiem dlugotrwalym, w ktérym bodziec mechaniczny
stanowi jeden z kluczowych elementow inicjujacych skomplikowany proces metabolicznego kosci
jakim jest przebudowa.

Na podstawie przeprowadzonej symulacji mozna powiedzie¢, ze ko§¢ podczas znacznego
czasu w cyklu chodu jest obcigzona na tyle by utrzymac swoja gesto§¢. Naprezenia w okolicy tuku
Adamsa sugeruja nawet krotki impuls stymulujacy do nadbudowy kosci. Oczywiscie, cztowiek nie
porusza si¢ przez calg dobg, a przynajmniej 1/3 czasu zycia poswieca na odpoczynek. Mozna jednak
zauwazy¢, ze w czasie wymachu (a wiec niemal przez potowe cyklu chodu) znaczna czgs¢ kosci
znajduje si¢ w strefie martwej. Okres§lenie wpltywu wartosci oraz trwania bodzca jest bez watpienia
bardzo waznym zagadnieniem, ktore moze zostanie w przysztosci wyjasnione.

Podsumowujac, wartosci progdw okreslone przez Frosta sugeruja, ze naprezenie
nie jest dobrym kandydatem na stimulus. Roznica zaledwie kilku MPa w obliczeniach naprezen
moze miec istotny wptyw na zachowanie si¢ tkanki i rozdziela¢ proces nadbudowy od zaniku kosci.
W procesie symulacji, wydaje si¢, ze uzyskano zadowalajagcy poziom odwzorowania energii
odksztatcenia w kosci, ktory pokrywa si¢ z paradygmatem Frosta. Ze wzgledu na wyjatkowo
zmienny i zlozony stan naprezen, okreslenie doktadnego kierunku zmian gestosci w kosci jest
bardzo trudne i moze by¢ przedmiotem dalszych analiz, zwtaszcza w kierunku procesu przebudowy
kos$ci. Z punktu widzenia zmian wlasnosci sprezystych, adaptacja kosci moze takze by¢ uwazana
za proces ewolucji tensora sztywnosci i reorientacje zwigzanych z nim osi symetrii materiatu,
€0 nawigzuje do wykorzystanej metody wyznaczania orientacji beleczek kostnych przy pomocy
metody MIL oraz modelu Zysseta-Curniera.

5.2.4. Analiza stanu naprezenia wzdluz grup beleczek kosci gabczastej

Zageszczona oraz silnie ukierunkowana struktura kosci, wystepujaca wzdluz grup
beleczkowania (opisana szerzej w rozdziale 1.3.6.), odzwierciedla obszary przez ktore przechodza
najwigksze obcigzenia w nasadzie blizszej kosci udowej. Sity dziatajace na gldwke kosci udowej
sa przenoszone poprzez strukture gabczasta az do kosci zbitej w trzonie. Wysunigcie gtowki kosci
poza lini¢ trzonu prowadzi do jej lokalnego zginania objawiajacego si¢ przez naprezenia $ciskajace
po jednej stornie i rozciagajace po drugiej. Adaptacja struktury kostnej do przenoszenia tych
obcigzen uwidacznia si¢ wlasnie w postaci pierwotnej grupy kompresyjnej i pierwotnej grupy
rozciggajacej. Analiza stanu naprezen lub odksztatcen kosci wzdhuz linii beleczkowania umozliwia
oceng najbardziej krytycznego obszaru nasady blizszej.
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Liczne badania wykazuja, ze ztamania i pckanie w obszarze szyjki kosci udowej jest
najczestsza przyczyng interwencji chirurgicznej kosci udowej [182], zwlaszcza u 0sob starszych,
u ktorych dochodzi do ostabienia struktury beleczkowej kosci [183].

Opierajac si¢ na radiogramie kosci, w modelu objetosciowym dokonano wyboru szeregu
weztow, ktore pokrywaja si¢ ze $ciezkami reprezentujacymi pierwotng kompresyjng (1) oraz
pierwotng rozciagajaca (2) grupe beleczkowania, jak pokazano na rysunku 5.20. Za poczatek
$ciezki (1) wybrano proksymalny obszar gtowki kosci udowej, a za koniec, centralny obszar tuku
Adamsa. Za poczatek Sciezki (2) przyjeto dystalny obszar gtowki, przechodzacy przez gérna czes¢

szyjki az do miejsca ponizej kretarza wickszego.

Rys. 5.20. A. Radiogram nasady blizszej kosci udowej, B. Widok sciezek tworzgcych pierwotng
kompresyjng (1) i pierwotng rozciggajgcg (2)

W pierwszej kolejnosci, dokonano analizy wartosci wiasnych tensora struktury oraz frakcji
objetosciowej BV /TV wzdhiz opisanych $ciezek. Zmienno$¢ parametrow morfometrycznych
wzdtuz grupy (1) oraz (2) przedstawiono na rysunku 5.21.
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Rys. 5.21. Zmiennosé¢ frakcji BV /TV oraz wartosci wlasnych my, m,, ms wzdluz sciezek grupy
pierwotnej kompresyjnej (1) i pierwotnej rozciggajgcej (2)

Wezly poczatkowe oraz koncowe kazdej ze $ciezek naleza do obszaru kosci zbitej dlatego
warto$ci wlasne tensora M dla tych weztéw sg rowne 1 c0 0znacza, ze elementy te majg przypisane
izotropowe wlasnosci sprezyste.

Analizujac warto$ci whasne tensora M wzdtuz $ciezki (1), widoczne jest, ze m, /m5 W obszarze
kos$ci gabczastej utrzymuje sie na podobnym poziomie do ok. 20 mm, a nastgpnie stopniowo maleje
az do punktu przecigcia si¢ ze $ciezka (2). Nastepuje to w poblizu $rodka glowy, ktory jest odlegly
0 28 mm od poczatku Sciezki. Obszar przeciecia widoczny jest dobrze na obrazie radiograficznym
(rys. 5.18.A), ktory potozony jest tuz pod linig nasadowa. W punkcie tym, frakcja objetosciowa
kosci osiaga lokalne maksimum wynoszace 0.55. Nastepnie nastgpuje stopniowy wzrost m, /ms
az do wartosci 2.8. Obszar o najwigkszej anizotropii jest zlokalizowany w tuku Adamsa.
Wzdluz calej $ciezki pierwotnej grupy kompresyjnej (1) sktadowa m, wykazuje niewielka
zmienno$¢ wokot wartoéci 1.0. Majac na uwadze zaleznos¢ E; = E,p*(m;?)! oraz fakt, iz
parametr [ jest bliski jedynki (I = 0.99 = 1.0), wynika z tego, ze kwadrat stosunku wartosci
wlasnych tensora M bliski jest stosunkowi odpowiednich modutéw Younga:

2
il (ﬁ> (5.4)
Ej \my
Ostatecznie mozna stwierdzi¢, iz wzrost m; /ms koreluje ze wzrostem modutu Younga kosci.
Zmiana warto$ci modutow Younga zdtuz kazdej ze $ciezek zostata przedstawiona na rysunku 5.22.
Podobnie jak w przypadku m, /ms, osiowy modut sprezystosci E; poczatkowo maleje osiagajac
minimum lokalne (E;(22mm) = 9.3 GPa), a nastepnie ro$nie w punkcie przecigcia $ciezek
(E,(22mm) = 12 GPa).
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Idac dalej wztuz sciezki, E; chwilowo maleje osiagajac minimum (E; (38mm) = 7.2 GPa),
gdzie pomimo rosngcej anizotropii, gesto$¢ tego obszaru jest najnizsza. Nastgpnie modut E;
znaczaco ro$nie zblizajac si¢ do wartosci teoretycznej 22.5 GPa w okolicach tuku Adamsa.
W szczegolnosci, obszar przed tukiem Adamsa posiada wysoki stosunek E;/E3 co potwierdza
wysoka anizotropi¢ tego obszaru.

Pierwotna grupa kompresyjna (1) Pierwotna grupa rozciagajaca (2)
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Rys. 5.22. Zmiana modutu Younga kosci wzdtuz sciezek grupy pierwotnej kompresyjnej (1) i

pierwotnej rozciggajgcej (2)

W przypadku $ciezki (2), frakcja objetosciowa BV /TV kosci zmienia si¢ w duzo wigkszym
zakresie od 0. 06 do 0.92 a jej $rednia warto$¢ zostata oszacowana na BV /TV = 0.28. Najwigksza
gesto$¢  kosci gabczastej dla Sciezki (2) osiagnieta jest na przecigciu ze S$ciezka (1)
(BV/TV(30mm) = 0.49). Najmniejszy obszar gestosci koSci wystepuje na koncu $ciezki,
pomigdzy grupa wtornego rozciagania (4) a beleczkowaniem kretarza wigkszego (5).

Wzdhuz catej Sciezki (2), wartosci wlasne tensora M sa znacznie zréznicowane. Analizujac
wykresy dla $ciezki (2), zauwazono trzy obszary o podwyzszonym stosunku mq/ms.
Pierwszy wystepuje na dlugosci 20 — 38 mm i odpowiada obszarowi skrzyzowania Sciezki (1)
i (2). Na tej dlugo$ci obserwowano najwyzszy modutu sprezystosci E;(30mm) = 10.1 GPa,
jak rowniez wysoki stosunek E; /E5. Drugi obszar wysokiej anizotropii wystgpuje na dtugosci 48 —
67 mm, ktora odpowiada przejsciu $ciezki przez szyjke kosci udowej. Obszar ten roéwniez
charakteryzuje si¢ podwyzszonym modulem Younga o maksimum E;(56mm) = 4.2 GPa.
Ko$¢ w obszarze szyjki jest bardzo anizotropowa, co potwierdza wysoki stosunek E;/E;.
Jest to obszar, w ktorym wystepuja gtdownie naprezenia rozciggajace, co jest szczegdlnie wazne
Z uwagi na czgsto wystepujace w tym obszarze ztamania szyjki kosci. W dalszej czesci $ciezki (2)
obserwuje si¢ spadek frakcji objetoSciowej oraz warto$ci modutow Younga.

W dalszym kroku wykonano analiz¢ zmiennosci naprezen gltownych oraz odksztalcef
dla kazdej ze $ciezek. Poniewaz obciazenie zalezne jest od fazy cyklu chodu, dane przedstawiono
w postaci 2 wymiarowych wykreséw. Na rysunku 5.23 oraz rysunku 5.24 przedstawiono zmienno$¢
naprezen i odksztalcen glownych wzdhuz pierwotnej grupy kompresyjnej (1), natomiast na rysunku
5.25 oraz rysunku 5.26 wzdtuz pierwotnej grupy rozciagajacej (2).
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Pierwotna grupa kompresyjna (1)
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Rys. 5.23. Rozktad naprezen glownych wzdtuz pierwotnej grupy Sciskajgcej (1) w cyklu chodu
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Rys. 5.24. Rozktad odksztatcen glownych wzdiuz pierwotnej grupy Sciskajgcej (1) w cyklu chodu
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Analizujgc dane dla pierwotnej grupy kompresyjnej (1), na rozktadzie naprezen zauwazono,
ze napre¢zenia te zmieniaja si¢ od 0 do —11 MPa. Na tej $ciezce wystepuje tylko napr¢zenie
Sciskajace. Przede wszystkim widoczny jest obszar bardzo matych napr¢zen na catej dlugosci
sciezki miedzy 65% a 90% cyklu chodu, gdy konczyna nie ma kontaktu z podtozem. Najwicksze
napre¢zenie obserwowane jest ok. 50-55% cyklu, natomiast nieco mniejsze w ok. 15% na koncu
$ciezki, czyli w okolicach tuku Adamsa. Porownujac rozktad naprezen z odksztalceniami mozna
zauwazy¢, ze najwieksze naprezenia (na koncu $ciezki) nie pokrywaja si¢ z maksimum odksztatcen,
ktore pojawiaja si¢ miedzy 45 — 55 mm od poczatku $ciezki. W miejscu tym wystepuje spadek
warto$ci frakcji objetosciowej. Dane pokazuja, ze najwigksze naprezenia jak i odksztalcenia
pod koniec $ciezki wystepuja migdzy 45 a 55% cyklu chodu. W tym przedziale sita reakcji w stawie
biodrowym osiaga maksimum (rys. 5.3).

Odmienny rozktad naprezen oraz odksztalcen obserwuje si¢ na pierwotnej grupie rozciagajacej
(2) —rysunek 5.23 oraz 5.24.
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Rys. 5.25. Rozktad naprezen gtownych wzdiuz pierwotnej grupy rozciggajgceej (2) w cyklu chodu
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Pierwotna grupa rozciggajaca (2)
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Rys. 5.26. Rozklad odksztatcen glownych wzdtuz pierwotnej grupy rozciggajqcej (2) w cyklu chodu

Analizujac rozktad naprezen widaé, ze we wickszosci punktdow naprgzenia majg warto$¢
+1 MPa w catym cyklu chodu. Wigksze wartosci naprezen pojawiaja si¢ 30mm od poczatku
sciezki 1 wystepuja one przez caly cykl chodu. W miejscu tym nastgpuje wzrost frakcji
objetosciowej co przedstawiono na rysunku 5.21. Jest to zwigzane z przecinaniem si¢ pierwotnej
grupy rozciagajacej z pierwotng grupa $ciskajaca. Drugie miejsce, w ktorym obserwuje si¢ wzrost
naprezen to koniec $ciezki w dolnej czgsci kretarza wigkszego. W obszarze tym naprezenia majg
warto$¢ dodatnig. Na rozkladzie odksztalcen widaé, ze w obszarach ktore do tej pory mialy
jednorodny rozklad naprezen wystepuje silne zroznicowanie odksztatcenia. Na przyktad w 50%
cyklu znaczace odksztatcenia pojawiaja si¢ na calej dlugosci ciezki. Zmiany te korelujg ze zmiang
frakcji objetosciowej oraz warto$ciami modutu Younga. W miejscach, gdzie pojawia si¢ spadek
wartosci frakcji nastgpuje na ogot wzrost odksztatcenia.
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Podsumowanie

W pracy zaprezentowano objetosciowy model prawej konczyny dolnej cztowieka, utworzony
z uzyciem metody elementow skonczonych (MES) oraz wykorzystujacy anizotropowe rownanie
konstytutywne do opisania whasciwosci materiatowych kosci udowej. Wzorcem do budowy modelu
byt jeden najbardziej zaawansowanych modeli OpenSim dedykowanych symulacji chodu - model
Gait2392. Utworzony model konczyny dolnej w MES wzbogacono o wysokorozdzielczy model
kosci udowej, stworzony na bazie obrazowania mikrotomograficznego. Symulacje ruchu
oraz obcigzenia konczyny przeprowadzono w srodowisku Abaqus, wykorzystujac zaadaptowany
modelu kurczliwego mig$nia. W wyniku symulacji uzyskano oryginalne wyniki stanu napr¢zenia
i odksztatcenia kosci udowej w cyklu normalnego chodu.

Jednym z najwazniejszych osiagnie¢ pracy byto zbudowanie funkcjonalnego modelu uktadu
migsniowo-szKieletowego prawej konczyny dolnej W metodzie elementow skonczonych.
Geometri¢ migsni i ko$¢, ruchomos¢ stawoOw (uwzgledniajace np. protrakcje) oraz warunki
brzegowe utworzono w oparciu 0 projektu Gait2392 autorstwa [90]. W pierwszej kolejnosci, na
podstawie warstwy teoretycznej (rozdziat 1) i zalozen modelu (rozdziat 2), utworzono model
belkowy, w ktorym zaréwno uktad kostny jak i elementy uktadu mig$niowego zostaty przyblizone
przestrzennymi elementami dwuweztowymi (rozdziat 3.1). Do odtworzenie uktadu mig$niowego
wybrano elementy typu T3D2, gtéwnie ze wzgledu na ich zdolno$¢ do przenoszenia wylacznie sit
osiowych oraz mozliwos$¢ zmiany ich dlugosci poprzez dylatacje temperaturows. Do odtworzenia
uproszczonego modelu kostnego wybrano elementy liniowe B31, ktore przenoszag sity rozciagajace,
momenty zginajace jak i skrgcajace, jak ma to miejsce w naturalnej kosci. Podkresli¢ nalezy,
ze obliczenia w OpenSim bazuja na dynamice bryty sztywnej. Nieodksztatcalno$¢ uktadu kostnego
jest glownym niedostatkiem podejscia OpenSim i uniemozliwia oszacowanie wewnetrznego stanu
naprezenia. Co wigcej, nieskonczenie sztywny uktad kostny nie ulega odksztatceniu pod wptywem
dziatajacych sil, co nie odpowiada rzeczywistemu zachowaniu si¢ kosci.

Aby stworzy¢ odpowiedni model w MES, konieczne jest zdefiniowanie mechanicznych
wilasciwosci kosci, ktore sg niezbedne do przeprowadzenia symulacji. Wszystkim elementom
szkieletu przypisano usrednione i jednorodne warto$ci materialowe, z wyjatkiem kosci udowe;.
W modelu belkowym, kosci udowej przypisano uproszczong geometri¢ bazujgc na pomiarach
mikrotomografach rzeczywistej kosci ludzkiej. W modelu objgtosciowym, odtworzono peing
geometrie kosci a wiasnosci materiatowe okre§lono przy pomocy modelu konstytutywnego
Zysseta-Curniera. Model ten taczy mechaniczne wlasciwosci kosci z jej parametrami
morfometrycznymi. Dzigki petnemu mapowaniu lokalnych wlasciwosci mikroarchitektury kostnej,
przypisano jej anizotropowy model konstytutywny.

Uzyty w OpenSim model Thelena mig$ni jest skomplikowany | wymagajacy okreslenia wielu
parametréw dla kazdego z migsni. Sg to migdzy innymi: stala czasowo wzrostu aktywnosci 7,4,
wyktadniki ksztattu krzywych kq e, kjin, Wspotczynnik relacji sita-dtugos¢ f; oraz wiele innych.
Oszacowanie tych parametrow dla kazdego mig$nia (nie wspominajac o probie ich okreslenia dla
indywidualnego pacjenta w medycynie spersonalizowanej) jest bardzo trudnym eksperymentalnie
zadaniem. Zamiast tego w pracy (rozdziat 3.1.5) zdecydowano si¢ na wykorzystanie odmiennego
podejscia jakim jest sprezysto-kurczliwy model zaproponowany przez Creuillot i in. [2]. W modelu
tym zlozone zjawisko aktywacji migénia oraz lepko-sprezysta relacje sita-dlugo$¢ miegsnia
zastgpuje si¢ sprezystymi 1 kurczliwymi charakterystykami elementoéw mig$niowych.
Model ten wymaga znajomosci jedynie chwilowej dtugosci oraz sity migsnia. Potrzebne dane
w cyklu chodu pozyskano z obliczeh DeMersa [107] dla tego projektu.
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Uwzgledniajac eksperymentalne dane o obcigzeniu masg z platformy dynamometrycznej,
DeMers dokonal réwniez wyliczenie sity reakcji w kazdym zdefiniowanym przegubie modelu.
Udostepnione przez niego dane zostaly wykorzystane w obliczeniach jak i walidacji modelu
w MES. Dodatkowe dane niezbgdne do modelu kurczliwego migsnia to fizjologiczne pole
przekroju poprzecznego oraz modutu sprezysto$ci mig$nia. Ten ostatni nie jest parametrem Sensu
stricto, lecz parametrem wyznaczajacym wktad odksztatcen sprezystych w catkowite wydhluzenie
migénia. Parametr ten musi zosta¢ dobrany na drodze optymalizacji numerycznej w zalezno$ci
0 sztywnos$ci elementow kostnych oraz kompromisu miedzy doktadno$cia odwzorowania
sity 1 ruchu w modelu.

Model belkowy umozliwil wstepng walidacje mozliwosci i doktadno$ci odwzorowania wielu
funkcjonalnos$ci z OpenSim. Jego zaletg jest uproszczona geometria oraz krotki czas obliczen dla
symulacji. W ten sposob mozliwe bylo przeprowadzenie wielokrotnych obliczen, np. w celu
okreslania optymalnej warto$ci modutu Younga mig$nia kurczliwego. Na etapie modelu belkowego
mozliwe byto zidentyfikowanie podstawowych roéznic pomigdzy modelem OpenSim a modelem
w MES. Przeprowadzenie obliczen dla modelu o bardzo wysokiej sztywnos$ci kosci pozwolito
dostrzec podstawowe roznice pomigdzy modelem w MES w OpenSim, ktoére wynikaja
z nieidealnego  odwzorowania pewnych rozwigzan, np. Sposobu przylozenia GRF
lub tez wykorzystania przyjetego modelu migsnia. Uzyskanie wysokiego poziomu odwzorowania
sit migdniowych oraz ruchu konczyny zgodnego z modelem OpenSim jest mozliwe jedynie
dla przesztywionego modelu kosci. Podczas optymalizacji modelu migéniowego, zdotano uzyskac
dopasowanie ruchu z maksymalnym btgdem na poziomie max. 1.5%, przy srednim poziomie
dopasowania sit reakcji w stawie biodrowym na poziomie R? = 0.981. Dla modelu belkowego
Z rzeczywistymi parametrami materiatowymi kosci btad dla ruchu byt niemal dwukrotnie wigkszy.
W pracy wykazano, ze uwzglednienie rzeczywistej sztywnosci kosci prowadzi do ogélnego spodku
sit migsniowych oraz reakcji w stawie.

Po uzyskaniu satysfakcjonujacego wyniku symulacji w modelu belkowym, model konczyny
dolnej zostat wzbogacony o model kosci udowej (rozdziat 4), ktory utworzono na podstawie
obrazowania technikg mikrotomografii komputerowej. Dane obrazowe zostaty poddane procesowi
binaryzacji pozwalajacej wyodrebni¢ faz¢ mineralna kosci od fazy organicznej i tla. Segmentacja
obrazu kosci miata na celu odseparowanie obszaru ko$ci zewngtrznej oraz wewnetrznej,
ktore charakteryzuje wysoka odmienno$¢ strukturalna. Po przeprowadzaniu segmentacji utworzono
siatke trojwymiarowych elementow tworzacych model kosci udowej w MES.

Kluczowym krokiem niezbednym do utworzenia modelu konczyny bylo przypisanie
odpowiednich wlasnosci materiatowych wszystkim elementom kosci. Ko$ci zewnetrznej,
zawierajagcej gltownie ko$¢ Kkortykalng, przypisano izotropowe wiasnosci  struktury.
Wynika to z faktu, iz okreslenie grubosci blaszek kostnych, mikroporowatosci czy tez samej
orientacji porow w kosci zbitej jest powaznym wyzwaniem numerycznym. Dlatego przypisanie
jej wlasciwosci materiatowych uzalezniano jedynie od lokalnego mapowania frakcji objgtosciowe;.
Kosci wewnetrznej, zawierajacej zlozona i zrdznicowang strukture beleczkowa, przypisano
anizotropowe wlasno$ci materiatowe w oparciu o model Zysseta-Curniera. Nieoczekiwanym
problem przypisania elementom wiasnosci materialowych okazato si¢ mozliwe przeszacowanie
przez model Zysseta-Curniera niektorych skladowych tensora sprezystosci. W wigkszosci
dostepnych prac, wykorzystanie modelu Zysseta-Curniera zostato opisane dla charakterystycznych
probek kosci gabczastej w ktorej wartosci wlasnej m4 tensora mikrostruktury M nie przekraczajacej
warto$ci 1.4. W niniejszej pracy zmapowanie calej struktury kosci oznacza pojawienie si¢
elementow z catego zakresu zmienno$ci frakcji objetosciowej oraz o wigkszych wartoSciach
anizotropii.
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Dla skrajnie wysokich warto$ci frakcji oraz m4, mozliwe jest oszacowanie skladowych modutu
sprezystosci E; na poziomie wyzszym niz zakladana sztywno$¢ macierzy mineralnej Ej.
Istotny wplyw na to zjawisko ma dobor wyktadnikow k i [, te jednak zostaly dobrane w pracy
na podstawie literatury odnoszacej si¢ do kosci o $redniej porowatosci i anizotropii.
W opublikowanych pracach probujacych oszacowaé parametry k i I dla modelu Zysseta-Curniera
wystepuje bardzo duzy rozrzut tych wartosci.

Utworzony model w MES uwzgledniajacy rzeczywista geometri¢ kosci udowej
oraz jej wlasnosci anizotropowe postuzyt do analizy jej wewngetrznego obcigzenia mechanicznego
podczas cyklu chodu. Wprowadzenie objetosciowego obiektu wymagato licznych zmian,
ktore nie maja swojego odpowiednika w modelu Gait2392. Jednym z nich bylo stworzenie
objetosciowego modelu panewki miednicy, ktéra umozliwia uzyskanie prawidtowego rozktadu
napregzen w gtowce kosci udowe;j. Kolejnym koniecznym zabiegiem bylo utworzenie elementéw na
powierzchni pomig¢dzy migsniami a koscig, aby wyeliminowaé¢ sztuczne efekty koncentracji
napr¢zen w miejscach przyczepu miesni.

Glownym wynikiem pracy jest precyzyjny opis stanu obcigzenia i odksztatcenia kosci udowej
w cyklu chodu (rozdziat 5). Wykazano, ze w stan wewngtrzy kosci zmienia si¢ niezwykle szybko
w cyklu chodu, zarowno w wyniku jej obcigzenia masg ciata jak i ciggnacymi sitami mig$ni.
Potwierdzono, ze podczas fazy najwickszego obcigzenia, koS¢ poddana jest gléwnie sitom
Sciskajacym, przenoszacym si¢ z gtowki kosci, przez trzon na staw kolanowy. Inne formy
obcigzenia, jak momenty zginajace czy skrecajace, praktycznie nie wystepuja co jest zgodne
z danymi eksperymentalnymi oraz z uproszczonymi modelami teoretycznymi obcigzenia kosci.
W pracy szczegbtowej analizie poddano obszar nasady blizszej kosci, ktora charakteryzuje
sie¢ wyjatkowo skomplikowang strukturag beleczkows. Wyniki symulacji w cyklu chodu ukazaty
wyjatkowo ztozony i niejednorodny stan napr¢zen w tej czesci kosci. Zgodnie z przewidywaniami
dostrzezono silng korelacje pomiedzy strukturowa wewnetrzng kosci a kierunkami gtownymi
napre¢zen oraz odksztatcen. Szczegdtowa analiza tensora naprezen w obszarze szyjki gtowy kosci
wykazata, ze w wielu miejscach sktadowe gléwne tensora naprezen maja przeciwne znaki.
Dowodzi to, ze wystepuje w tych obszarach silne $cinanie. Sktadowa $cinajaca jest szczegdlnie
istotna w kontekscie pojawiajacych si¢ czgsto w tych obszarach ztaman. Wykazano, ze sktadowa
$cinajgca ma porownywalng wartos¢ z innymi sktadowymi. Warto podkresli¢, ze model umozliwia
Sledzenie naprezenia $cinajacego w trakcie cyklu chodu co z kolei umozliwia okreslenie
potencjalnie fazy w ktérym moze dojs¢ do ztamania.

Poprawno$¢ wynikow modelu potwierdzaja takze obliczenia gestosci energii odksztalcenia
sprezystego. Energia ta jest czesto uwazana za "sitg napedows" lub stimulus procesu adaptacji
tkanki kostnej. Obliczenia wykazaly, ze zgodnie z zalozeniami teorii mechano-statycznej
H.M. Frosta [179], w trakcie cyklu chodu obszar analizowanej glowy koSci pozostaje w stanie
rownowagi, w ktorym nie nastepuje zmiana gestosci. Wyniki wykazaty rowniez, ze odksztatcenie
ekwiwalentne, zdefiniowane bioragc pod uwage anizotropi¢ kosci [181] jest réwniez dobrym
kandydatem na stimulus mechaniczny. Potwierdzity to przedstawione w pracy rozktady odksztatcen
glownych.

Konkludujgc, opracowany i przedstawiony w niniejszej pracy model miesniowo-szkieletowy
prawej konczyny dolnej pozwolil na przeprowadzenie obliczen stanu obcigzania wewngtrznego
kosci udowej na przyktadzie cyklu chodu. Na podstawie lokalnych warto$ci naprezen
oraz odksztatcen mozliwe bylo wyciagniecie wielu wnioskow majacych swoje odzwierciedlenie
w obserwacjach klinicznych i badaniach do$wiadczalnych. Tym samym, zrealizowany zostat
gtéwny cel pracy, ktdérym jest analiza stanéw naprezen i odksztatcen kosci udowej czlowicka
pod wplywem fizjologicznego obcigzenia na przyktadzie cyklu chodu.
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Na tle zastosowanych ograniczen, uzyskane wyniki stanowig bardzo dobre odwzorowanie
rzeczywistych odpowiedzi kosci udowej na obcigzenie podczas chodu. Co wigcej, ich poréwnanie
z wynikami dostepnymi w literaturze wskazuje na poprawno$¢ zatozen budowy modelu
oraz prowadzonych obliczen.

Perspektywy rozwoju

Zaprezentowany model obciazenia konczyny dolnej w MES spehit wszystkie postawione
w pracy cele. Mimo iz model konczyny dolnej zaprezentowany w pracy jest zaawansowany, Zawsze
istnieje mozliwo$¢ dalszego doskonalenia 1 poprawy doktadnosci. Nastepujace punkty
przedstawiaja potencjalne obszary rozwoju modelu oraz mozliwosci jego praktycznego
wykorzystania:

Rozwdj precyzji modelu

W przedstawionym modelu w MES, szczegdlng uwage poswigcono kosci udowej cztowieka.
Jednak zaprezentowana metodyka tworzenia modelu oraz przypisania modelu konstytuowanego
ma uniwersalny charakter i moze zosta¢ zastosowana do tworzenia modeli trojwymiarowych
innych kosci konczyny dolnej, takich jak kos$¢ piszczelowa czy zlozony zespot kosci stopy.
Analiza stanu naprezenia w stopie ma znaczacy potencjal, szczegdlnie dla sportowcow,
ktorzy sa narazeni sg na czeste urazy spowodowane nadmiernym obcigzeniem oraz
U 0s6b cierpigcych na réznego rodzaju dysfunkcje ruchu.

Rozszerzenie modelu o dodatkowe modele objetosciowe kosci moze prowadzié
do rozbudowania istniejacych modeli stawow. W obecnym modelu budowa oraz dziatanie stawow
jest bardzo uproszczone i nie pozwalana na doktadniejszego zrozumienia ich funkcjonowania.
Wigksza precyzja w modelowaniu stawow moze przyczyni¢ si¢ do szczegdlowej oceny ruchu,
zakresu kontaktu oraz tarcia na powierzchniach stawowych. Te elementy maja kluczowe znaczenie
dla zrozumienia mechanizméw funkcjonowania stawow i etiologii powstawania réznych schorzen.
Przede wszystkim, modelowanie staw6w na poziomie detali anatomicznych i biomechanicznych
moze stanowi¢ podstawe dla lepszej diagnostyki, a nawet planowania procedur chirurgicznych,
zardbwno w kontekscie ortopedii, jak i medycyny sportoweyj.

Rozszerzenie na inne schematy ruchu

Opisana w pracy metodyka moze zosta¢ wykorzystana do przeprowadzania symulacji innych,
bardziej ztozonych przypadkow ruchu. W repozytorium uzytkownikéw OpenSim dostepnych
jest wiele gotowych obliczen dla réznych schematéw ruchu, w tym biegu, skokoéw, chodzenia
po schodach czy upadkéow. Dzigki temu mozliwe staje si¢ bardziej holistyczne podejscie
do modelowania i1 analizy biomechaniki konczyn dolnych. Nalezy zaznaczyc,
ze w zaprezentowanej pracy wykazano, ze sity bezwtadnosci w cyklu normalnego chodu moga
by¢ zaniedbane, a takie obliczenia moga by¢ traktowane jako quasi-Statyczne.
Jednakze, w przypadku ruchéw dynamicznych, obliczenia quasi-statyczne powinny by¢ zastgpione
obliczeniami dynamicznymi, ktére uwzgledniaja inercj¢ konczyny.
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Symulacji konsekwencji stanéw patologicznych kosci

Mozliwosci dalszego rozszerzenia zastosowan modelu konczyny obejmuja ocene
wytrzymatosci kosci w kontekscie roznych stanéw patologicznych. Wykorzystujac metodologie
przypisywania lokalnych wtasciwosci kosci, mozliwe staje si¢ analiza kosci, ktore uleglty zmianom
gesto$ci, na przyktad w wyniku chordob nowotworowych. Przyktadem takiej choroby moze
by¢ migsak Ewinga, pierwotny i zto§liwy nowotwor kosci, ktory czesto wystepuje u mtodych osob
w wieku od 4 do 15 lat. Na drugim koncu spektrum wiekowego znajduje si¢ osteoporoza - choroba
charakteryzujaca si¢ zmniejszeniem gestosci kosci, co prowadzi do zwigkszonej podatnosci
na ztamania. Chociaz densytometria jest obecnie powszechng metoda diagnostyczng w przypadku
osteoporozy, nie pozwala ona na przewidywanie, jakie obciazenie moze wywota¢ ztamanie badane;j
kosci. W tym kontekscie, zastosowanie metody elementéw skonczonych, uwzgledniajacej lokalng
gestos¢ 1 anizotropi¢ strukturalng kosci, mogloby dostarczy¢ bardziej precyzyjnych prognoz
dotyczacych ryzyka zlaman. To z kolei mogloby przyczyni¢ si¢ do optymalizacji strategii
terapeutycznych.

Zastosowanie w protetyce spersonalizowanej

Symulacje z wykorzystaniem modelu objetosciowego kosci udowej moga mieé zastosowanie
nie tylko w planowaniu optymalnej pozycji i orientacji implantéw kostnych podczas zabiegéw
chirurgicznych, ale réwniez w analizie konsekwencji po wszczepieniu takiego urzadzenia.
Poréwnanie zmiennosci naprezen i obciazen w zdrowej kosci oraz po wszczepieniu implantu
umozliwiatoby podjecie decyzji o typie i wlasciwos$ciach zastosowanego implantu. Wyniki takich
symulacji moglyby postuzy¢ do  projektowania  spersonalizowanych  implantow,
ktore po umieszczeniu w kosci nie powodowatyby znaczacych zaburzen w naturalnym obciazeniu
i dystrybucji napr¢zen w kosci.

Predykacja kierunku przebudowy kosci

Jednym z przysztosciowych zastosowan prezentowanego modelu jest analiza problematyki
przebudowy tkanki kostnej. Ko$¢ cztowieka jest dynamiczna struktura, ktora ciagle przystosowuje
si¢ do wewnetrznego stanu obcigzenia poprzez modyfikacje swojej gestosci 1 reorientacje struktury
beleczkowej. Wskazana w pracy lokalna anizotropia ko$ci, niezbedna dla modelu Zysseta-Curniera,
moze postuzy¢ jako punkt wyjscia do badania ewolucji tkanki kostnej pod wplywem oszacowanych
odksztalcen tej tkanki. Model przewiduje rozktad gestosci energii odksztatcenia SED, ktory jest
czesto wykorzystywany jako podstawowy wskaznik kierunku przebudowy i adaptacji struktury
kostnej. Opracowanie modelu przebudowy tkanki kostnej jest jednak zwigzane z dodatkowym
wyzwaniem zwigzanym z analizg (integracja) odksztalcen w czasie, dtuzszym niz jedno chwilowe
obcigzenie.

Modelowanie pelnego cyklu chodu, a w przysztosci innych schematow ruchu, na przyktad
¢wiczen rehabilitacyjnych, umozliwi przewidywanie ich wptywu na proces przebudowy. To z kolei
moze pomoc w optymalizacji procesu rehabilitacji pacjenta, poprzez precyzyjniejsze dostosowanie
¢wiczen do indywidualnej struktury kosci 1 jej dynamiki.

Zaprezentowana w pracy metodologia przygotowania modelu MES ma potencjalne
zastosowanie kliniczne i moze w przysztoSci umozliwi¢ wykonanie obliczen dla konkretnego
pacjenta, uwzgledniajac indywidualng budowe anatomiczng jego kosci. Wykorzystanie metody
kinematyki wstecznej do przewidywania aktywno$ci mig$niowej, ktora nastepnie
jest wykorzystywana w obliczeniach w MES, pozwala takze na uwzglednienie specyfiki ruchu
pacjenta. To otwiera droge do indywidualizacji modelu i dopasowania go do specyficznych
warunkéw Kklinicznych danego pacjenta.
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