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STRESZCZENIE

Niniejsza praca poswigcona jest analizie procesu optymalizacji protez stop, ze
szczegdlnym uwzglednieniem zastosowania algorytmow  optymalizacyjnych oraz
niekonwencjonalnych materiatow, takich jak materiaty auksetyczne. W poczatkowej czgsci
pracy omowiono podstawowe zagadnienia zwigzane z budowg anatomiczng stopy Oraz
biomechanikg chodu, a takze przedstawiono wymagania stawiane protezom stop. Dokonano
przegladu literatury  dotyczacego  zastosowania  algorytmow  optymalizacyjnych
w projektowaniu protez oraz analizy ich odpowiedzi biomechanicznej. W dalszej cz¢sci pracy
skupiono si¢ na procesie optymalizacji, w ktorym zastosowano algorytmy umozliwiajace
precyzyjne dopasowanie konstrukcji protezy do indywidualnych potrzeb pacjenta, co pozwala
na poprawe¢ komfortu oraz funkcjonalnosci protezy.

W procesie optymalizacji zastosowano model chodu oparty na metodzie elementow
skonczonych. W celu walidacji warunkéw brzegowych oraz obcigzen, na podstawie danych
anatomicznych i biomechanicznych utworzono model chodu pacjenta, a nast¢pnie
zoptymalizowano parametry zastosowanego modelu materialowego za pomocg algorytmu
genetycznego oraz algorytmu optymalizacyjnego zainspirowanego zachowaniem wirusow.
Nastgpnie utworzono algorytm generujacy geometri¢ protezy na podstawie zadanych
parametrow. Parametry te optymalizowano za pomoca algorytmu zainspirowanego
zachowaniem wirusow porownujac uzyskane dane, z modelu chodu opartego na metodzie
elementow skonczonych, dotyczace przebiegu pionowej sity reakcji podtoza z wynikami
eksperymentalnymi. Zaprezentowano wyniki optymalizacji protez stop, porownujac rézne
modele konstrukcyjne. W pracy przedstawiono rowniez zastosowanie materialow
auksetycznych, ktore dzigki swoim unikalnym wlasciwo§ciom mechanicznym, moga
przyczyni¢ si¢ do poprawy efektywnosci protez stop. Symulacje i analizy przeprowadzono
przy uzyciu optymalizacji topologicznej oraz metody elementow skonczonych. Poréwnano
wyniki uzyskane dla roznych faz chodu uwzgledniajac trzy roézne materiaty. Wnioski z pracy
potwierdzaja, ze zastosowanie algorytméw optymalizacyjnych oraz innowacyjnych
materiatlow moze znaczaco poprawic jakos$¢ zycia pacjentdw po amputacji w obregbie konczyny

dolnej.



ABSTRACT

Design Optimization of Prosthetic Foot Mechanics

This thesis is dedicated to the analysis of the foot prosthesis optimization process, with
a particular focus on the application of optimization algorithms and unconventional materials,
such as auxetic materials. In the initial part of the study, the basic topics related to the
anatomical structure of the foot and the biomechanics of gait are discussed, as well as the
requirements for foot prostheses. A literature review was conducted regarding the use of
optimization algorithms in the design of prostheses and the analysis of their biomechanical
response.

In the subsequent part of the study, the focus was on the optimization process, in which
algorithms were applied to precisely adjust the prosthesis structure to the individual needs of
the patient, thereby improving comfort and functionality. The optimization process utilized
a gait model based on the finite element method. To validate the boundary conditions and
loading parameters, a patient-specific gait model was developed using anatomical and
biomechanical data. The material model parameters were optimized using a genetic algorithm
and a virus optimization algorithm. After validating gait model, an algorithm was developed to
generate the prosthesis geometry based on predefined parameters. These parameters were
optimized using the virus optimization algorithm by comparing the obtained data from the
finite element-based gait model, specifically regarding the vertical ground reaction force, with
experimental results. The results of the foot prosthesis optimization were presented, comparing
different structural models.

The study also demonstrated the application of auxetic materials, which, due to their
unique mechanical properties, can contribute to the improvement of foot prosthesis efficiency.
Simulations and analyses were performed using topology optimization and the finite element
method. The results obtained for different gait phases and three different materials were
compared. The conclusions confirm that the use of optimization algorithms and innovative
materials can significantly improve the quality of life of patients following lower limb

amputation.



WYKAZ SYMBOLI

Symbol Opis
E modut Younga
) wspolczynnik Poissona
U1 parametry modelu materiatu hipersprezystego
o1 Ogdena
Cio
Cot
Co parametry modelu materiatu hipersprezystego
EM (funkcja energii odksztatcenia drugiego rzedu)
02
D:
D.
Uy pozioma predkos¢ stawu skokowego
vy pionowa predkos¢ stawu skokowego
0, kat nachylenia stopy do podtoza
w, predkos¢ katowa w,,
Xn wspotrzedna potozenia stawu kolanowego (0§ x)
uzyskana na podstawie symulacji
Vn wspotrzedna potozenia stawu kolanowego (0§ y)
uzyskana na podstawie symulacji
6, kat pomiedzy konczyna dolng a pionem uzyskany
na podstawie symulacji
Ng liczba przedziatow czasowych
Xy wspotrzedna potozenia stawu kolanowego (0§ x)
uzyskana na podstawie eksperymentu
Y wspotrzedna potozenia stawu kolanowego (0§ y)
uzyskana na podstawie eksperymentu
0, kat pomigdzy konczyng dolng a pionem uzyskany
na podstawie eksperymentu
X $rednia warto§¢ wspotrzednej potozenia stawu
kolanowego (0§ x) uzyskana na podstawie
eksperymentu




y $rednia warto§¢ wspotrzednej potozenia stawu
kolanowego (0$ y) uzyskana na podstawie
eksperymentu
0 $rednia warto$¢ kata pomiedzy konczyna dolna
a pionem uzyskana na podstawie eksperymentu
FGrFH sktadowa przednio-tylna sity reakcji podtoza
Ferev sktadowa pionowa sily reakcji podtoza
apy przyspieszenie stopy (sktadowa pionowa)
aFH przyspieszenie stopy (skladowa pozioma)
mg masa stopy
g przyspieszenie ziemskie
I moment bezwladnosci segmentu
aa przyspieszenie katowe segmentu
Xa odlegltos¢ punktu przytozenia sit w stawie
skokowym od srodka masy (sktadowa pozioma)
Ya odlegltos¢ punktu przytozenia sit w stawie
skokowym od srodka masy (sktadowa pionowa)
XGRF odleglos$¢ punktu przytozenia sity reakcji podtoza
od $rodka masy (sktadowa pozioma)
YVGRF odleglos¢ punktu przytozenia sity reakcji podtoza
od $rodka masy (sktadowa pionowa)
Fur sita nacisku wgtebnika wyznaczona dla modelu
Mooney-Rivlina
a promien kontaktu
& odksztatcenie podczas wglebiania
Fo sita nacisku wgtebnika wyznaczona dla modelu
Ogdena
NV liczbg nowych wirusow
N4 liczbe silnych wirusow
cv liczbe zwyktych wirusow
intensywno$¢ tempo generowania nowych silnych wirusow
KM liczba zabitych cztonkéw populacji
NP wielko$¢ populacji
NSV liczba silnych wiruséw




warto$¢ funkcji celu (optymalizacja modelu

materialowego)
Fc wyznaczona wartos¢ sity dla danego modelu
(Fmr, Fo)
5 przemieszczenie zmierzona podczas testow
wglebnikiem
Fexp sita zmierzona podczas eksperymentu
E, wartos¢ funkcji celu (optymalizacja parametrow
geometrycznych protezy)
Frem sita uzyskana podczas symulacji z zastosowaniem
metody elementéw skonczonych
E. modulu Younga interpolowany podczas
optymalizacji topologicznej
Xe gestos¢ elementu
E, sztywnos¢ materialu
Enin sztywnos¢ o niewielkiej wartosci przypisana
obszarom pustym
p wspotezynnik kary
c podatnos¢
K globalna macierz sztywnosci
U globalny wektor przemieszczen
U, wektor przemieszczen elementu
kg macierz sztywnosci elementu dla elementu
z jednostkowym modutem Younga
x wektor zmiennych projektowych
liczba elementow uzytych do dyskretyzacji
domeny projektowej
NE liczba elementow skonczonych
NM

liczba materiatow




1. WSTEP

1.1. Wprowadzenie

Protezy stop odgrywajg istotng role¢ w procesie rehabilitacji os6b po amputacji
konczyny dolnej. Ich zadaniem jest umozliwienie pacjentom powrotu do codziennej
aktywnos$ci fizycznej, szczegdlnie w zakresie lokomocji. Dzigki rozwojowi technologii,
protezy charakteryzuja si¢ coraz wyzszym poziomem zaawansowania technologicznego,
dzigki czemu oferujg uzytkownikom wiekszy poziom komfortu oraz funkcjonalnosci. Istotnym
wyzwaniem jest jednak zindywidualizowanie protezy do potrzeb pacjenta, uwzgledniajacych
miedzy innymi sposdb poruszania si¢. Narzedziem umozliwiajacym ten cel jest zastosowanie
algorytmow optymalizacyjnych w procesie projektowania protez.

Proces optymalizacji protez stop ma na celu dostosowanie ich parametrow
mechanicznych i biomechanicznych w taki sposob, aby jak najlepiej odpowiadatly one na
potrzeby pacjenta oraz zapewniaty komfort i efektywne uzytkowanie podczas codziennych
czynnosci. Istotnym aspektem jest roOwniez minimalizacja wystgpujacej asymetrii chodu
bedacej powodem degradacji stawow [1-2].

Jednym z kluczowych narzedzi wspierajacych proces optymalizacji protez stop sa
algorytmy optymalizacyjne. Umozliwiajg one eksploracj¢ przestrzeni potencjalnych rozwigzan
w celu zdefiniowania najkorzystniejszego zestawu parametrow dla danego zagadnienia.
Pozwalajg one na dopasowac konstrukcj¢ protezy do indywidualnych parametrow pacjenta, nie
tylko takich jak masa ciata, ale rowniez sposOb poruszania. Dzigki analizie licznych
parametrOw oraz ich wzajemnych zaleznosci, algorytmy te umozliwiajg stworzenie modelu
protezy, ktory charakteryzuje si¢ optymalnymi witasciwosciami mechanicznymi
1 biomechanicznymi. Zastosowanie algorytméw optymalizacyjnych pozwala na znaczng
poprawe komfortu oraz efektywnos$ci uzytkowania protezy, co przektada si¢ na lepsza jakosé¢
zycia pacjenta [3].

Coraz czgsciej w obszarze inzynierii biomedycznej wprowadza si¢ niekowencjonalne
materiaty, takie jak metamateriaty auksetyczne. Materialy te charakteryzuja si¢ unikalnymi
wlasciwo$ciami mechanicznymi — na przyktad zwigkszeniem przekroju poprzecznego podczas
rozciggania wskutek posiadania ujemnej wartosci wspotczynnika Poissona. Zastosowanie
metamaterialéw auksetycznych w protetyce, szczegolnie w kontekscie protez stdp, otwiera
nowe mozliwosci w zakresie optymalizacji konstrukcji, co moze umozliwi¢ poprawe

funkcjonalnos$ci protezy oraz komfortu jej uzytkowania [4].



Podsumowujac, proces optymalizacji protez stop jest kluczowym elementem, ktory
pozwala na dostosowanie protezy do indywidualnych potrzeb pacjenta. Zastosowanie
zaawansowanych algorytmow optymalizacyjnych oraz nowoczesnych materiatow, takich jak
materialy auksetyczne, otwiera nowe perspektywy w projektowaniu protez, ktére moga
znaczgco poprawi¢ komfort oraz jako$¢ zycia osob po amputacji konczyny dolnej. Dzigki
dynamicznemu rozwojowi tej dziedziny, przyszto$¢ protez stop wydaje si¢ niezwykle
obiecujaca, a optymalizacja ich konstrukcji bedzie odgrywac coraz wigksza rolg w rehabilitacji

pacjentow.

1.2. Motywacja, cel i teza pracy
1.2.1. Motywacja

Przeprowadzanie amputacji w obrebie konczyny dolnej jest przyczyng wielu nowych
wyzwan stawianych przed pacjentem. Pierwszym z nich jest odzyskanie zdolno$ci lokomocji
Za pomocg zaopatrzenia protetycznego. Jednak rejestrowana charakterystyka chodu po
amputacji jest czesto niesymetryczna. Rejestruje si¢ zwigkszone sity reakcji podtoza.
Z zwiazku z powstajaca asymetrig chodu dochodzi do degradacji stawdw pacjenta.

Konstrukcja 1 réznorodne wtasciwosci mechaniczne protezy stopy znaczaco wptywaja
na wzorzec chodu i komfort jej uzytkownikow. Umozliwienie uzyskania wzorca chodu
zblizonego do 0sob petnosprawnych dla 0séb po amputacji jest jednym z celdéw optymalizacji
protez stop. Analiza literatury wskazuje na niewielka liczbg publikacji naukowych w tym
zakresie. Obszar ten pozostaje otwartym polem do badan. Uzyskane w badaniach wyniki moga
znalez¢ zastosowanie w praktyce. Przewiduje si¢ réwniez wskazanie zakresu mozliwego

zastosowania materiatlow auksetycznych w protetyce.

1.2.2. Cel pracy
W niniejszej pracy zdefiniowano cel gtowny oraz dwa cele posrednie, ktore maja na
celu kompleksowg analize badanego zagadnienia.
1) Podstawowy cel badan: zbadanie wptywu parametréw konstrukcyjnych na whasciwosci
mechaniczne i biomechaniczne protezy stopy.
2) Pozostale cele badan:
a) Celem tego badania jest wskazanie parametrow konstrukcyjnych, ktoére majg znaczacy

wplyw na uzyskanie wartosci sit reakcji podtoza.
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b) Celem badania jest rowniez parametryzacja cech geometrycznych protezy w celu
dostosowania, przy uzyciu algorytmu optymalizacyjnego, uzyskanej odpowiedzi

konstrukcji do naturalnej konczyny.

1.2.3. Teza pracy

Mozliwe jest, w wyniku zastosowania odpowiedniego algorytmu optymalizacyjnego,
dostosowanie rejestrowanej odpowiedzi protezy stopy do fizjologicznej konczyny w zakresie
uzyskiwanego przebiegu pionowe;j sity reakcji podtoza. Algorytm optymalizacyjny umozliwia
precyzyjne dobranie parametrow geometrycznych Kkonstrukcji zblizajagcych odpowiedz

projektowanej protezy stopy do fizjologicznego ruchu konczyny.

1.2.4. Uklad pracy

W pracy przedstawiono proces optymalizacji modelu protezy stopy w celu poprawy
uzyskiwanej odpowiedzi biomechanicznej modelu uwzglgdniajacego pionowsa site reakcji
podtoza. Praca sktada si¢ z czterech rozdziatéw prezentujacych aktualny stan wiedzy
w poruszanych zagadnieniach oraz trzech rozdziatlow prezentujacych uzyskane wyniki podczas
badan.

W drugim rozdziale oméwiono podstawy teoretyczne zwigzane z anatomig stopy oraz
biomechanikg chodu. Stanowi to punkt wyjsciowy do definiowania modelu elementéw
skonczonych (FEM, ang. Finite Element Method) chodu — oméwionym w rozdziale trzecim.

Rozdziat trzeci podzielono na trzy podrozdziaty, w ktorych opisano rézne sposoby
modelowania poszczegdlnych aspektow modelu FEM, takich jak geometria, modele
materiatlowe, czy definicja warunkow brzegowych.

W kolejnym rozdziale przedstawiono dostgpne na rynku komercyjne modele protez.
Zdefiniowano réwniez wymagania, jakie stawiane sa przed tego rodzaju zaopatrzeniem
protetycznym. Przedstawiono badania, w ktorych podejmowano zagadnienie optymalizacji
protez stop.

Ostatni rozdziat przedstawiajacy stan aktualnej wiedzy porusza temat metamateriatlow
auksetycznych — ich charakterystyke oraz ich potencjalne zastosowanie w protetyce
ortopedycznej. Metamateriaty ze wzgledu na swoje niekonwencjonalne zachowanie stanowia
nowy obszar badan w protetyce konczyn.

Rozdziat szésty przedstawia proces tworzenia modelu FEM chodu na podstawie danych
anatomicznych, uzyskanych za pomoca metod obrazowania medycznego oOraz

biomechanicznych, zarejestrowanych za pomoca systemow analizy ruchu. Przedstawiono
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w sposOb szczegdlowy proces tworzenia geometrii na postawie danych z rezonansu
magnetycznego (MRI, ang. Magnetic Resonance Imaging), definiowania warunkow
brzegowych 1 obcigzen, a takze wyznaczania parametrOw materiatowych zastosowanych
modeli materialdw. Model ten zostal zoptymalizowany za pomoca dwoch algorytmow:
algorytmu genetycznego (GA, ang. Genetic Algorithm) oraz algorytmu zainspirowanego
zachowaniem wiruséw (VOA, ang. Virus Optimization Algorithm).

Kolejny rozdzial przedstawia stworzony algorytm automatycznego generowania
modelu protezy stopy oraz przygotowywania pliku wsadowego do programu umozliwiajacego
analiz¢ z zastosowaniem metody elementow skonczonych -FEBIi0. Zaprezentowano rowniez
zastosowany algorytm optymalizacyjny oraz uzyskane wyniki. Zaproponowano
najkorzystniejsze parametry wpltywajace na uzyskiwang pionowa skladowa sity reakcji
podtoza.

Rozdziat 6smy prezentuje zastosowane algorytmu wielomateriatowej optymalizacji
topologicznej uwzgledniajace materialty konwencjonalne, jak i auksetyczne. Poréwnano
wyniki dla ro6znych materiatéw i trzech scenariuszy obcigzenia.

Ostatni rozdziat zawiera wnioski wynikajace z przeprowadzonych badan oraz

podsumowanie. Na koncu pracy zawarto spis literatury, z ktorej korzystano podczas tworzenia

pracy.
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2. Anatomia i biomechanika stopy

Proces ewolucji umozliwiajagcy utrzymanie pionowej postawy ciata skutkowat
wyksztalceniem charakterystycznej dla cztowieka budowy stopy w celu spetniania przez nig
funkcji podporowej oraz lokomocyjnej. Doprowadzito to do zwigkszenia wielkosci kosci stepu
w poréwnaniu z ko$émi nadgarstka, ktére odpowiadaja za wykonywanie czynno$¢ chywytno-
manipulacyjnych. W ponizszym rozdziale zawarto podstawowe informacje dotyczace budowy

1 biomechaniki stopy cztowieka.

2.1. Struktury anatomiczne stopy

Kosci stopy podzielone sg na cztery struktury: step, picte, srodstopie oraz palce stopy.
Widok boczny szkieletu stopy przedstawiono na Rys. 2.1. Dlugos¢ kosci stepu odpowiada
niemal potowie dhugosci catej stopy. Do koscca stepu zalicza si¢ siedem kosci: kos¢ skokowa,
ko$¢ pictowa, kos¢ todkowata, trzy kosci klinowate (przysrodkowa, posrednia oraz boczna),
a takze ko$¢ szeScienna. Najwicksza koscig stepu jest ko$¢ pigtowa. Szczegdlnie
charakterystyczna jest tylna czg$§¢ kosci pigtowej. Jest ona pozbawiona powierzchni
stawowych. Stanowi ona miejsce przyczepu $ciegna Achillesa. Uwypukla si¢ jako guz
pigtowy. Kos¢ pictowa wraz z drugg najwicksza koscig stepu, koscig skokowa, utozone sg

w szeregu blizszym. Pozostale kosci tworza szereg dalszy [5-7].

kosci stepu

% Ogi¢

st dkolh stawy stepowo-
Ay b/ $rodstopne
e,
U

«

= bloczek

% e kostk

pow. kostkowa

5

O wyrostek

8 tylny

-

zatoka stepu
kos¢ pietowa
bloczek strzatkowy

guz pietowy

guzowatosé piatej
ko$¢ szesScienna  kosci srodstopia

Rys. 2.1. Szkielet kosci —widok boczny [7].
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Kolejna strukturg w szkielecie stopy sa kosci palcow. Skladaja si¢ one z trzech
paliczkow — blizszy, srodkowy oraz dalszy. Wyjatek stanowi paluch — posiada tylko dwa
paliczki (Rys. 2.2). W szkielecie stopy wyrdznia si¢ rowniez pi¢¢ kosci $rodstopia. Sg one
zaliczane do kosci dlugich. W ich budowie mozna wyrdézni¢ podstawe, trzon oraz glowe.

Konce dalsze (glowy) tacza si¢ z paliczkami blizszymi palcow [5-6, 8].

paliczki

kosci
$rodstopia !

kosci 1.4
klinowe [ =it

kos¢
lodkowata

skokowa Y>> e Fe— kosé

guz
pigtowy

Rys. 2.2. Szkielet kosci — widok od strony grzbietowej [6].

W budowie szkieletu stopy cztowieka charakterystyczne sg tworzone przez kosci
sklepienia. Tylko czg$¢ kosci stopy przylega do podtoza. Sklepienia te odgrywaja istotng role
w petnieniu funkcji podporowych stopy oraz w lokomocji — zadaniem sklepien jest nadanie
stopie wytrzymatosci 1 sprezystosci. W budowie stopy wyrdznia si¢ dwa tuki podtuzne oraz
dwa tuki poprzeczne [5-6].

Dwa tuki podtuzne — przysrodkowy oraz boczny — stanowig charakterystyczne
elementy struktury kostnej stopy (Rys. 2.3). Ich ksztatt definiowany jest od guza pigtowego do
kosci $rodstopia. Podczas chodzenia masa ciata opierana jest poczatkowo na tuku bocznym.
Nastepnie obcigzany jest tuk przysrodkowy. Luk podtuzny przysrodkowy definiowany jest za
pomoca kosci pigtowej, kosci skokowej, kosci todkowatej, trzech kosci klinowatych oraz
trzech kosci $rodstopia. Istotnym elementem sklepienia sg jego punkty podparcia.

W przypadku tuku podtuznego przysrodkowego sa to guz pietowy, glowy drugiej i trzeciej
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kosci S$rodstopia oraz trzeszczki umiejscowione ponizej pierwsze] kosci S$rodstopia.
W przypadku tuku podtuznego bocznego jest to rowniez guz pictowy, ale takze gtowy czwarte;j
I pigtej kosSci Srodstopia. Sklepienie to tworzone jest przez kos¢ pigtowa, kos¢ sze§cienng oraz

czwartg 1 piata kos¢ srodstopia [5-6].

a) b)
kosc
skokowa
kos¢ |
lodkowata
' ; kos¢ kose Koei
Scl ! ‘ . . L4 oscl
‘kosc1 ' ; pietowa pietowa kos¢ L .
klinowate | ! ! . szeécienna srodstopia
kosci ) i : ;
i

Iv-v)

srodstopia
(I-10)

]
]
]
]
]
]
i
']

Rys. 2.3. Podluzne sklepienia stopy: a) tuk przysrodkowy, b) tuk boczny [6].

Oprocz dwoch tukow podtuznych, kosci wyrdznia si¢ rowniez dwa tuki poprzeczne:
blizszy i dalszy. Luk poprzeczny blizszy obejmuje kos¢ todkowata, kos¢ szescienna, trzy kosci
klinowate, a takze podstawy kosci $srodstopia. Natomiast, tuk poprzeczny dalszy obejmuje
glowy kos$ci srodstopia. Sklepienia stanowig istotny element wptywajacy na biomechanike
stopy. W sytuacji, gdy nastepuje obnizenie sklepienia stopy, diagnozowane jest ptaskostopie
(podtuzne lub poprzeczne). Natomiast, gdy tuki podtuzne sa wyzsze, stopa okreslana jest jako
stopa wydrgzona [5-6].

Wsérod stawow stopy nalezy wymieni¢ przede wszystkim staw skokowy dolny oraz
stawy palcow. Zaliczane do grupy stawdw palcow, stawy $rodstopno-paliczkowe, odpowiadaja
glownie za ruch zgiecia grzbietowego oraz podeszwowego. Stawy $rodstopia oraz stepu
umozliwiajg jedynie niewielkie ruchy §lizgowe wokot osi strzatkowej [6].

Natomiast w stawie skokowym dolnym, sktadajacym si¢ ze stawu skokowego tylnego
(staw skokowo-pigtowy) oraz stawu skokowego przedniego (staw skokowo-pigtowo-
todkowy), gtdéwnym ruchem jest ruch ewersji (nawracanie, prostowanie i odwiedzenie) oraz
inwersji (odwracanie, zgiecie 1 przywiedzenie). Ruchy te zachodza podczas chodzenia. Stopa
wykroczna w pierwszej fazie opiera si¢ na pigcie, nastepnie na brzegu bocznym stopy.
W kolejnej fazie punkt podparcia stanowig okolice glow kosci srodstopia, a w ostatnim etapie

stopa opiera si¢ na paluchu.

15



2.2. Biomechanika chodu

Konczyna dolna spetnia funkcje: lokomocyjng, podtrzymywania ci¢zaru ciata oraz jest
odpowiedzialna za utrzymywanie réwnowagi. Podstawowa forma lokomocji cztowieka jest
chod. W ponizszym podrozdziale omowione zostaty charakterystyczne cechy chodu.

Zrozumienie procesow zachodzgcych podczas chodu jest kluczowe zarowno dla
diagnostyki, leczenia zaburzen chodu, jak i dla projektowania zaawansowanych protez oraz
robotow rehabilitacyjnych. Chod to powtarzalna, cykliczna czynnos¢. Cykl chodu
zdefiniowany jest przez dwa kolejne kontakty piety tej samej stopy z podlozem. Jest on
opisywany za pomocg parametrow czasowo-przestrzennych, takich jak: predkos¢ chodu,
dhugos¢ kroku oraz czestotliwos$¢ stawiania krokow. Na parametry te majg wptyw cechy
indywidualne czlowieka takie jak pte¢, wzrost, wiek czy technika chodu [9].

Podczas pojedynczego cyklu chodu wyrézni¢ mozna dwie fazy: faze podporowa oraz
faze wymachowa. Podczas fazy podporowej stopa styka si¢ z podtozem, natomiast podczas
wymachowej nastepuje przeniesienie konczyny nad podtozem (Rys. 2.4). Faza podporowa
obejmuje okoto 60% catkowitego czasu trwania catego cyklu chodu. W zwiagzku z tym, ze faza
podporowa jest dhuzsza niz faza wymachowa — wystepuja okresy, podczas ktorych obie stopy

stykaja si¢ z podtozem [9].

SRR SERRE

Kontakt piety  Stopa ptaska Oderwanie Oderwanie Maksymalne Kontakt piety
0% piety 50% palcow zgiecie stawu 100%
| kolanowego
Faza Pojedynczy Faza
dwupodporowa podpor dwupodporowa
~10% ~40% ~10%
Faza podporowa ~60% Faza wymachowa ~40%

Rys. 2.4. Cykl chodu [9].

Analizujac przemieszczanie si¢ ciata cztowieka mozna zaobserwowac dziatanie trzech
rodzajow sil: sity reakcji podloza, sity tarcia, a takze sity oporu powietrza. Sity reakcji podtoza
dziataja na stope podczas fazy podporowej. Sity reakcji podtoza sa wynikiem dzialania sit
napedzajacych konczyng. Moga by¢ one rejestrowane za pomocg platform
dynamometrycznych. Sily reakcji podtoza maja trzy sktadowe: pionowa, przednio-tylng oraz
boczna. Maja one charakterystyczny przebieg, ktoéry pozwala na identyfikacj¢ osob czy plci za
pomocg sztucznych sieci neuronowych (Rys. 2.5) [10].
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Rys. 2.5. Przebieg sktadowej pionowej i poziomej sit reakcji podtoza [5, 7].

Faze podporowa mozna podzieli¢ rowniez na trzy etapy. Pierwszy z nich, faza
przecigzenia, wystepuje od momentu inicjacji kontaktu stopy z podtozem (0-10% cyklu). Obie
konczyny majg kontakt z podtozem (faza dwupodporowa) — nastgpuje przeniesienie ci¢zaru
ciala z jednej konczyny dolnej na druga [8-9].

Kolejna faza to faza odcigzenia, podczas ktorej cala stopa pozostaje w kontakcie
z podtozem. Rozpoczyna si¢ ona od chwili postawienia calej stopy na podtozu. Trzeci etap,
faza propulsji, rozpoczyna si¢ natomiast w momencie, gdy pigta konczyny podporowej odrywa
si¢ od podtoza. Oderwanie palcow od podioza definiuje natomiast moment koncowy tej fazy.
Pod koniec trzeciej fazy zaobserwowa¢ mozna ponownie faz¢ dwupodporowag — nastepuje
ponowne przeniesienie ci¢zaru na drugg konczyne. Faz¢ wymachowa mozna podzieli¢ rowniez
na trzy etapy: fazg czynnego wymach, fazg¢ biernego wymachu oraz faze hamowania. W fazie
czynnego wymachu nadawany jest, poprzez czynno$ci koncentryczne stawu biodrowego, ped,
a w stawie kolanowym wystepuje maksymalne zgigcie. Ruchem wahadtowym konczyna jest
przenoszona w przod 1 w gore. Nastepnie, konczyna jest przenoszona do przodu za pomocy sit
bezwladnosci. W ostatnim etapie fazy wymachowej nastepuje wyhamowanie konczyny — za
pomoca czynnosci ekscentrycznej prostownikow stawu biodrowego i zginaczy stawu
kolanowego [8-9].

Wsérod wymienionych sktadowych sity reakcji podloza, najwicksze wartosci sg
obserwowane dla sktadowej pionowej (Rys. 2.5). Wartos¢ tej sktadowej moze osigga¢ 115-

120% wartosci sity cigzkosci cztowieka [8].
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Sktadowa pionowa sily reakcji podtoza w swoim przebiegu posiada dwa
charakterystyczne maksima. Wynikajg one z amortyzacji uderzenia stopy o podtoze (faza
przeciazenia) — ros$nie ona gwattownie po kontakcie stopy z podtozem i osigga warto$¢ wicksza
niz ciezar ciata, a takze odbicia stopy od podloza (faza propulsji). Na wykresie przebiegu
pionowej sily reakcji podtoza zaobserwowaé mozna rowniez fazg odcigzenia — wartos¢ tej

sktadowej jest nizsza o okoto 20% od wartosci ci¢zaru ciata (Rys. 2.6) [8], [9].

kontakt piety 5w w srodkowa faza oderwanie piety oderwanie palcow
3 obciazanie : i :
z podiozem podparcia od podtoza od podtoza

Rys. 2.6. Wektor wypadkowej sily reakcji podtoza [9].
Przy duzej predkosci, pionowe sktadowe sity reakcji podtoza gwaltownie rosng po
kontakcie stopy z podtozem i w swoim przebiegu posiada dwa charakterystyczne maksima.

Maksima te stajg si¢ bardziej widoczne wraz ze wzrostem predkosci (Rys. 2.7) [9].

1.5 7 Skladowa pionowa

1.00 m/s
1.25 m/s
1.50 m/s
— 1.75 m/s

©5 7 Skladowa przednio-tylna

—o0.5 T 1
0% 0% 100%

N T S S

Cykl chodu

Rys. 2.7. Przebieg sktadowych sit reakcji podloza dla roznych predkosci chodu [5, 8].

Sila reakeji [N] / Cigzar ciata [N]

Pozostale sktadowe sity reakcji podtoza osiggaja zdecydowanie mniejsze wartosci niz
sktadowa pionowa. Obserwujac przebieg skladowej przednio-tylnej mozna zauwazy¢, ze
w fazie przecigzenia sktadowa ta ma wartosci ujemne. Wynika to z faktu, ze zwrot tej sily jest
skierowany przeciwnie do kierunku przemieszczenia si¢. Nastgpuje hamowanie srodka masy.
Srednia sita przednio-tylna podczas catego cyklu chodu nie bedzie rowna zero, jesli nastapi
zmiana predkos$ci chodu. Sktadowa boczna natomiast informuje, jakie jest wychylenie srodka

masy w plaszczyznie czotowej [9].
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3. Chod - analiza z zastosowaniem metody elementow skonczonych

Modelowanie zachowania stopy za pomocg metody elementéw skonczonych pozwala
w sposob nieinwazyjny na badanie i obserwowanie obcigzenia struktur anatomicznych.
Modele FEM umozliwiaja zbadanie zachowania tkanek w sytuacjach, w ktorych testy fizyczne
sg niemozliwe do wykonania. Analizy te maja obecnie dwa podstawowe cele: poprawa jakosci
projektowanego zaopatrzenia ortopedycznego, protetycznego czy obuwia, a takze planowanie
interwencji chirurgicznych. W przysztosci symulacje moga wspomodc réwniez diagnostyke.
Zastosowanie modeli FEM stopy w praktyce Kklinicznej jest obecnie ograniczone ze wzgledu
na dlugotrwato$¢ procesu tworzenia indywidualnych modeli odpowiadajacych anatomii
wybranego pacjenta.

W obszarze biomechaniki stopy badania z zastosowaniem FEM obejmuja glownie takie
zagadnienia jak: badanie interakcji pomiedzy stopa a obuwiem [13], badanie roznych
scenariuszy obcigzenia anatomicznej stopy [14], charakterystyka wiasciwosci tkanek migkkich
[15] oraz ocena wptywu réznych patologicznych czynnikéw [16]. Symulowanie chodu za
pomocg analizy FEM przeprowadzane jest gtownie w celu oceny naprezen wystepujacych
wewnatrz struktur anatomicznych podczas réznych faz chodu, stania, a takze w celu analizy
zaleznos$ci pomigdzy funkcja stopy a jej ksztaltem, obcigzeniem czy wlasciwosciami tkanek
migkkich. Przyktadem takiego badania jest praca [17]. Stworzony model FEM zostat
zastosowany do oceny zachowania struktur anatomicznych podczas stopy posiadajacej rozne
promienie tuku podtuznego stopy. Analiza FEM wykazata, ze zardwno naprezenia, jak
i odksztatcenia w powigzi podeszwowej i kosci $rodstopia, byly wyzsze w stopie o wysokim
tuku, podczas gdy naprezenia 1 odksztalcenia w kosSci pietowe;j, lddkowatej 1 szesciennej byty
wyzsze w stopie o niskim tuku. Dodatkowo, cisnienie w przedniej czesci stopy zwickszato sig
wraz ze wzrostem wysokosci tuku.

W dalszej czg$ci rozdziatu przestawiono przyklady badan, w ktérych modelowano chod
cztowieka za pomocg FEM. Przedstawione podejscia do modelowania stopy z zastosowaniem
FEM r6znig si¢ miedzy sobg w aspekcie uzyskiwania geometrii, definicji modeli
materialowych czy definicji wystepujacych obciazen.

3.1. Geometria

Modelowanie FEM jest metoda przyblizong, ktéra wymaga, szczegdlnie w przypadku
tak zlozonego systemu, jakim jest stopa, zastosowania pewnych uproszczen. W celu
opracowania modelu stopy nalezy zdefiniowania wiele parametrow (geometrycznych czy

materialowych), z ktérych czg$¢ nie moze by¢ bezposrednio zmierzonych, a zatem sa
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przypisywane na podstawie literatury lub sg uzyskane z ograniczong doktadno$cig pomiarows.
Odpowiedni dobdr tych parametrow ma kluczowe znaczenie dla poprawnosci uzyskanych
wynikow, gdyz bledne zalozenia moga prowadzi¢ do znaczacych rozbiezno$ci miedzy
modelem a rzeczywista biomechanika stopy.

Pierwszym etapem tworzenia modeli FEM jest wygenerowanie odpowiedniej
geometrii. Podczas modelowanie geometrii stopy nalezy rozwazy¢ nastepujacy aspekty: typ
modelu (2D/3D), konieczno$¢ modelowania catej stopy czy tylko wybranego fragmentu oraz
konieczno$¢ modelowania struktur ze szczegodtami anatomicznymi czy idealizacja modelu.
Doktadnos¢ odwzorowania struktury stopy w znacznym stopniu wptywa na jakos$¢ uzyskanych
wynikow analizy numerycznej, dlatego istotne jest dostosowanie poziomu szczegdlowosci
modelu do zamierzonego celu analizy. Modele o wysokim stopniu szczegotowosci pozwalaja
na bardziej realistyczne odwzorowanie obcigzen i reakcji tkanek, jednak zwigkszaja takze czas
obliczeniowy oraz wymagania sprzgtowe.

W kontekscie FEM, modele 2D sa mniej pracochtonne 1 kosztowne obliczeniowo niz
3D, cho¢ biomechaniczne zagadnienia sg z natury 3D. Modele 2D, uzywane do specyficznych
przekrojow stopy, sg przydatne w zastosowaniach klinicznych, mimo ze maja ograniczenia
W badaniu funkcji stopy i scenariuszy obcigzenia. Ograniczenia te mozna jednak zmniejszyc¢,
koncentrujac si¢ na okreslonych obszarach stopy i scenariuszach, gdzie ruch poza ptaszczyzna
jest minimalny. Skupienie modelu FEM na konkretnym obszarze stopy moze znacznie
zmniejszy¢é przyspieszy¢ rekonstrukcje geometrii oraz znacznie obnizy¢é wymagania
obliczeniowe modelu. W zwigzku z tym mozliwe jest stworzenie modelu o wigkszym stopniu
ztozonosci i doktadnos$ci dla wybranego obszaru [8]. Modele te pozwalaja na przeprowadzenie
analiz poszczegolnych faz chodu lub wilasciwosci materialowych wybranych obszarow.
Modelowane sg rowniez fragmenty stopy [18-20]. Wybodr konkretnego podejscia zalezy od
celu badania — analiza lokalnych naprezen w okreslonych strukturach wymaga szczegotowego
odwzorowania geometrii, podczas gdy symulacje globalnej dynamiki chodu moga
wykorzystywac uproszczone modele.

Projektowanie anatomicznie szczegdétowego modelu FEM obejmuje segmentacje
i rekonstrukcje geometrii poszczegélnych tkanek na podstawie obrazowania medycznego:
tomografii komputerowej (CT, ang. Computed Tomography) oraz MRI. Obrazowanie za
pomoca CT umozliwia precyzyjng rekonstrukcje geometrii kosci, natomiast MRI — tkanek
mickkich. Modelowanie wyidealizowanej geometrii stopy polega na zastgpieniu rzeczywistej
geometrii poszczegdlnych tkanek modelami geometrycznymi ztozonymi z podstawowych

ksztaltow geometrycznych, takich jak cylindry, kule itp. W takim przypadku obrazowanie
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medyczne jest wykorzystywane do pomiaru specyficznych cech geometrycznych
modelowanych struktur oraz do kalibracji orientacji i wielkos$ci tych podstawowych ksztattow.
Anatomicznie szczegdélowe modelowanie FEM jest niezbedne do badania obcigzenia
wewnetrznego tkanek stopy [8].

Wymaganie wykonania badania CT lub MRI wylacznie do celow modelowania wydaje
si¢ by¢ niepraktyczne oraz mogloby znaczaco ograniczy¢ kliniczng aplikacyjno$¢ analizy
FEM. Obrazowanie ultradzwickowe jest z znacznie bardziej dostepne, a co wigcej badanie to
jest nieinwazyjne. W zwigzku z tym mogloby wspiera¢ modelowanie zindywidualizowanej
geometrii (w przypadku analiz tkanek mig¢kkich znajdujacych sie blisko powierzchni stopy)
[21]. W Tab. 3.1. zawarto porownanie poziomu szczegdtowosci modeli FEM majacych na celu
symulacje calej fazy podporowej. Przedstawione modele uwzgledniaja rézne poziomy
doktadno$ci odwzorowania anatomicznego, co pozwala na ocen¢ ich przydatnosci

w okreslonych analizach biomechanicznych.
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Tab. 3.1. Porownanie modeli geometrycznych stopy zastosowanych w symulacji FEM chodu cztowieka [14, 22-24].

Metoda pozyskiwania

Lp.| Zrodlo o Uwzglednione struktury 2D/3D Wizualizacja
geometrii
kosci, $ciegna, tkanka chrzestna,
1. [14] MRI powiez podeszwowa, tkanka migkka 3D
tkanka
kostna
kosci (traktowane jako jeden segment, Shonkn
2. [24] CT z wyjatkiem paliczkow), tkanka 2D St
mig¢kka, chrzastki tonka
miekka
paliczki
3 [23] o I’<o,sc1, tkanka ml_e;kka, pierwszym staw 2D
$rodstopno - paliczkowym
ko$¢ piszczelowa i strzatkowa, kosci
stopy (z rozréznieniem wiasciwosci
4 [22] ULT-CT oraz MRI kosci korowej oraz beleczkowej), 3D

tkanka chrzestna, skora, wigzadta,
powiez podeszwowa, $ciegna, tkanka
miesniowa
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3.2. Wiasciwosci materiatowe

Zastosowane modele materiatlowe istotnie wpltywaja na dokladno$¢ tworzonego
modelu. Podczas modelowania modelu FEM anatomicznej stopy najwigkszym wyzwaniem
jest uzyskanie wlasciwosci materiatowych dla danego przypadku w sposéb nieinwazyjny.

W przewazajacej wiekszosci badan FEM dotyczacych stopy, kosci 1 chrzastki sg
symulowane jako izotropowe materialy liniowo-sprezyste z zastosowaniem wilasciwosci
materiatowych specyficznych dla populacji z literatury (Tab. 3.2-3.3). Natomiast w badaniach,
w ktorych skupiono si¢ na tkankach migkkich stopy, a wewnetrzne napr¢zenia oraz
odksztatcenia kosSci sg bardzo pomijalnie mate, kosci modelowane sg jako ciata sztywne [19].
Gdy badane sg naprezenia kontaktowe w stawach, doktadna symulacja ztozonego zachowania
mechanicznego chrzgstki jest bardzo wazna [25]. Podobnie, w przypadkach, gdy symulowane
sa scenariusze obcigzenia dynamicznego lub mechanizmy urazéw w wyniku uderzenia, nalezy

rowniez uwzgledni¢ lepko-sprezysta naturg zardwno kosci, jak i chrzastki [26].

Tab. 3.2. Wiasciwosci materiatowe — tkanka kostna.

Lp. Zrodlo Model materialowy Parametry

1 [14, 18, 22-24, liniowo-sprezysty E = 7300 [MPa]
27-28] v=0,3[]

2. [23] ciato sztywne —

ko$¢ strzalkowa

i_piszczelowa:
E = 1200 [MPa]
v=0,3[]

ko$¢ korowa:
E = 12000-20000 [MPa]
v=0,3[]
kos¢ beleczkowa:
E = 7200 [MPg]
v=0,3[]

3. [22] sprezysto-plastyczny

Tkanki migkkie stopy obejmuja trzy rodzaje struktur anatomicznych: skore, tkanke
thuszczowg 1 tkanke migsniowa. Wigkszo§¢ badan FEM dotyczacych stopy uwzgledniata
pewien rodzaj tkanki zbiorczej bedacej potaczeniem dwdch lub nawet wszystkich trzech tkanek
razem. W przypadku symulacji nieliniowego zachowania tkanki tluszczowej lub

zhomogenizowanej tkanki migkkiej, stosowane sa modele hipersprezyte takie jak model
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Ogdena (Tab. 3.4), podobnie jak w przypadku tkanki mie$niowej czy skory. Skora
modelowana jest rowniez jako material hipersprezysty wzmacniany widknami
o wlasciwosciach anizotropowych. Ten rodzaj modelowania jest szczegdlnie istotny
w badaniach majacych na celu zbadanie mechanizmow urazéow skory [8]. Zalezna od czasu
natura zachowania tkanek migkkich stopy staje si¢ bardzo wazna w symulacji scenariuszy
dynamicznego obcigzenia, takich jak chod.

Tab. 3.3. Wtasciwosci materiatowe — tkanka chrzestna.

Lp. Zrédlo Model materialowy Parametry
. 27 lini E =10 [MPa]
. INIOWO-sprezyst
prezysty =04 []
3 [14] lini E =1 [MPa]
. INIOWO-sprezyst
prezysty »= 04[]
) E =10 [MPa]
4, [24] hipersprezysty (neo-Hookeana)
v=0,49 [-]
. 23] i E =1 [MPa]
. INOWO-sprezyst
prezysty »=03[]
. o E = 45 [MPa]
6. [22] hipersprezysty (Mooney-Rivlin)
v=0,41[-]

Tab. 3.4. Wilasciwosci materiatowe — tkanka miekka.

Lp. Zrodlo Model materialowy Parametry
1. | [14, 20] hipersprezysty (Ogden) u1=0,01645 [MPa]
a1=6,82 [-]
2. | [24], [27-28] hipersprezysty (funkcja energii C10=0,08556 [MPa]
odksztatcenia drugiego rzedu) Con=-0,05841 [MPa]

C20=0,03900 [MPa]
C11=-0,02319 [MPg]
Co2=0,00851 [MPa]
D.=3,65273 [MPal]

D.=0[MPal]

4. | [10, 20] linowo-sprezysty E =1,15 [MPa]
v=0,49 [-]

6. | [23] hipersprezysty (Ogden) —

7. | [22] hipersprezysty (Ogden-QLV) E = 0,00952 [MPa]
v =0,495 [-]
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3.3. Warunki brzegowe i obcigzenia

W modelowaniu FEM chodu cztowieka istnieje kilka metod definiowania warunkoéw
brzegowych i obcigzen, ktore wptywajg na dokladnosci symulacji. R6éznorodno$é podejsé
wynika z potrzeby uwzglednienia zlozono$ci ruchu, interakcji miedzy strukturami
anatomicznymi oraz zmiennych warunkéw srodowiskowych, takich jak podioze, na ktérym
porusza si¢ cztowiek. W zaleznos$ci od celu badania, mozna zastosowac¢ rézne techniki, od
prostych modeli statycznych po zaawansowane dynamiczne symulacje, ktore odwzorowuja
rzeczywiste obcigzenia 1 interakcje w trakcie chodu. Wybdér odpowiednich warunkow
brzegowych i obcigzen jest kluczowy dla uzyskania wiarygodnych wynikow 1 ich pdzniejszej
interpretacji w kontekscie biomechaniki ludzkiego chodu.

W badaniu [14] obciazenia zostaty zdefiniowane za pomoca danych uzyskanych za
pomoca systemu analizy ruchu. W pierwszym etapie przeprowadzono test chodu (10 prob)
W celu uzyskania usrednionego reprezentatywnego przebiegu sit reakcji podtoza dla badanego
pacjenta. Dane z platform dynamometrycznych oraz dane kinematyczne zastosowano do
uzyskania przebiegu sil szesciu migsni: migsien brzuchaty tydki boczny, migsien brzuchaty
tydki przysrodkowy, migsien ptaszczkowaty, migsien piszczelowy tylny, migsien strzatkowy
dlugi, migsien piszczelowy przedni. W badaniu wyrdzniono pie¢ faz chodu: kontakt piety
z podtozem, wczesna faza podparcia, srodkowa faza podparcia, pézna faza podparcia,
oderwanie palcéw od podtoza. Orientacja stopy w przestrzeni wzglgdem podtoza w pigciu
roznych fazach chodu zostala okreslona przez trzy katy Eulera (a, 3, y) anatomicznego uktadu
wspotrzednych stopy wzgledem globalnego uktadu wspotrzednych ustalonego na podtozu
podczas pomiardw chodu. Zmierzone sity reakcji podtoza w trzech osiach byty przytozone do
plyty podioza, a sily migsni szeSciu gléwnych miesni byly przytozone w miejscach ich
przyczepu (Rys. 3.1).

W badaniu [24] dane wejsciowe do modelu FEM zostaty uzyskane rowniez na
podstawie danych z systemu analizy ruchu. Pionowa oraz poziomg sitg, a takze moment
w stawie skokowym wyznaczono za pomocg metody dynamiki odwrotnej na podstawie danych
kinematycznych ruchu stopy oraz zmierzonych sit reakcji podtoza [29].

Przebiegi czasowe tych sit i momentu stawu skokowego zostaty nastepnie uzyte jako
dane wejsciowe do modelu FEM — przytozone do $rodka kosci skokowej jako jedyne sily
i moment. Podloze bylo unieruchomione, a stopa mogta swobodnie porusza¢ si¢ wzgledem
podtoza bez zadnych narzuconych ograniczen kinematycznych. Poczatkowe warunki systemu,

w tym poziome i pionowe predkosci stawu skokowego vy, vy kat nachylenia stopy 6,
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1 predkos¢ katowa w,, zostaty okreslone na podstawie zmierzonych danych ruchu w momencie

uderzenia pigty o podtoze (Rys. 3.2).

) Peroneus Longus
ﬁ Tibialis Anterior

3D ground reaction forces T

Rys. 3.1. Warunki brzegowe i obcigzenia zastosowane w badaniu [1].

Fy
Fx

Rys. 3.2. Obcigzenie zdefiniowane w badaniu [24].

Przewidywane poziome i pionowe sity reakcji podtoza w fazie podparcia sg porownane
z danymi z platformy dynamometrycznej na Rys. 3.3. Przewidywane sity reakcji podtoza

wykazaly dobrg zgodno$¢ z danymi zmierzonymi pod wzgledem ogdlnego charakteru krzywej,
z btgdem $redniokwadratowym rownym odpowiednio 13% i 10% [24].
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Rys. 3.3. Porownanie pomiedzy przebiegiem sity reakcji podtoza (sktadowej pionowej oraz

przednio-tylnej) uzyskanej podczas eksperymentow i symulacji [24].

Catkowicie inne podejs$cie zaproponowano w pracy [23]. Obecne metody obliczeniowe
do symulacji chodu gléwnie wykorzystuja napgdzane migsniami dynamiki Systemu
wielocztonowe, w ktorych optymalizowana jest kontrola nerwowo-migsniowa. Takie
symulacje zazwyczaj przedstawiajg stawy 1 tkanki migkkie jako proste elementy
(kinematyczne lub sprezyste) dla efektywno$ci obliczeniowej. Te zatozenia ograniczaja
zastosowanie w badaniach, gdzie konieczne jest przewidywanie lokalnych obcigzen tkanek.
Tkanki migkkie moga by¢ natomiast symulowane za pomoca FEM z zatozonymi lub
zmierzonymi eksperymentalnie warunkami brzegowymi, ale nie uwzgledniajg one efektow
dynamiki catego ciata i kontroli nerwowo-mig$niowej. Potaczenie tych dwoch dziedzin
pozwala na przewidywanie strategii ruchu kierowanych naprezeniami tkanek.

Koncepcja ta zostata zastosowana w symulacji chodu, gdzie model mig$niowo-
szkieletowy jest polaczony z reprezentacja stopy w FEM. Wszystkie koSci stopy, z wyjatkiem
paliczkéw, zostaty potaczone w jeden segment, ktory byt kontrolowany przez przypisanie
pozycji i orientacji kosci skokowej wzgledem podtoza. W rezultacie staw skokowy jest
modelowany jako staw zawiasowy, a model stopy w FEM i model mig$niowo-szkieletowy
dzielg warunki brzegowe ciata sztywnego przy kosci pigtowej. Wspotrzedne stawu skokowego
byly bezposrednio sprzezone migdzy modelem FEM i modelem mig$niowo-szkieletowym.
Paliczki byly przedstawione jako osobny segment, ktéry moégt swobodnie poruszaé si¢ podczas
symulacji. Symulacje predykcyjne uwzglednialty maksymalne odksztalcenie tkanek
podeszwowych do celu optymalizacji ruchu [23].
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Warunki brzegowe modelu dla dynamicznego obcigzenia chodu zastosowane
w badaniu [22] przedstawiono na Rys. 3.4. Podloze zostalo zamodelowane jako sztywng
unieruchomiong ptyte. Poczatkowy kat miedzy stopg a podtozem wynosit 18°. Uproszczone
warunki obcigzenia podczas chodu zostaly zaimplementowane w modelu poprzez
zdefiniowanie zmiany kata pomiedzy ko$cig piszczelowa a podlozem oraz sit reakcji podtoza

dziatajacych na ko$¢ skokowa uzyskanych na podstawie testow fizycznych [22].

Putia \w,.,""\\ \—-—-« ---------- .‘
| // GRF \"' Tibia-ground\‘

| angle
e

Rigid plate

Rys. 3.4. Warunki brzegowe zastosowane w walidacji modelu chodu [22].

Modelowanie z zastosowaniem FEM chodu cztowieka stanowi potezne narzg¢dzie
umozliwiajace ocen¢ biomechaniki ruchu oraz obcigzen dziatajacych na poszczegodlne
struktury anatomiczne. Wybor odpowiednich warunkow brzegowych i obcigzen jest kluczowy
dla zapewnienia realistycznych wynikéw symulacji, co wptywa na mozliwo$¢ zastosowania
tych analiz w praktyce klinicznej.

Zastosowanie FEM w badaniach nad chodem pozwala na precyzyjng analiz¢ lokalnych
obcigzen tkanek oraz ocen¢ wptywu roznych strategii ruchu, co jest szczegdlnie istotne
w kontek$cie projektowania protez, ortez oraz leczenia schorzen uktadu ruchu. W literaturze
istnieje wiele podej$¢ do symulacji biomechaniki chodu, poczawszy od klasycznych modeli
mig$niowo-szkieletowych z uproszczong reprezentacja stopy, az po zaawansowane modele

oparte na FEM.
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4. Protezy stop

Protezy stop maja kluczowe znaczenie dla komfortu i efektywnos$ci dziatania calej
protezy, umozliwiajagc osobom po amputacji konczyny dolnej odzyskanie zdolnosci do
samodzielnego poruszania si¢. Zadaniem protetyka jest odpowiednie dopasowanie
komponentdow zaopatrzenia protetycznego W celu optymalizacji pomigdzy funkcjonalnoscia
a kosztem protezy. Na podejmowane decyzje dotyczace doboru poszczegdlnych elementow
Wpltywaja rowniez indywidualne preferencje uzytkownikow — od osdb wymagajacych
zapewnienie bezpieczenstwa i odzyskania zdolnoSci poruszania si¢ podczas codziennych
czynno$ci do sportowcoéw oczekujacych od zaopatrzenia protetycznego maksymalizacji
komfortu i efektywnosci podczas uprawiania sportu.

Znaczacy wptyw na parametry biomechaniczne chodu ma sztywno$¢ protezy. Wieksza
elastycznos¢ skutkuje nie tylko zwigkszonym zakresem ruchu, ale takze wzrostem
generowanej mocy oraz zwrotem energii. Wysoka sztywno$¢ jest potrzebna natomiast do
maksymalizacji stabilno$ci podczas stania. Podczas projektowania protezy nalezy wigc
uwzgledni¢ kompromis mig¢dzy potrzeba wsparcia masy ciata odpowiednig a maksymalizacja

zwrotu energii [30-43].

4.1. Rodzaje protez stop

Protezy stop sa kluczowym elementem wplywajacym na funkcjonalno$é, komfort
1 jako$¢ zycia os6b po amputacji konczyny dolnej. Istnieje wiele rodzajéw protez stop,
z ktorych kazda jest zaprojektowana z mysla o réznych poziomach aktywnosci, potrzebach
uzytkownika oraz indywidualnych wymaganiach zwigzanych z prowadzonym trybem zycia.
Od podstawowych modeli, ktore oferuja stabilnos¢ 1 wsparcie podczas codziennych czynnosci,
po zaawansowane konstrukcje, umozliwiajagce uprawianie sportoOw czy intensywne treningi —
wybor odpowiedniego rodzaju protezy stopy jest kluczowy dla osiggnigcia maksymalne;
mobilnosci i niezalezno$ci. W dalszej czesci przedstawiono najwazniejsze typy protez stop
oraz ich cechy charakterystyczne.

Podczas chodzenia u osoby po amputacji konczyny dolnej rejestrowane sa zwigkszone
sity reakcji podtoza oddziatujace na zdrowa konczyne z powodu stabego odbicia si¢ protezy
stopy, co skutkuje szybkim przeniesieniem cigzaru na zdrowa konczyng — kroki konczyny po
amputacji zostajg skrocone. W rezultacie powstajgca asymetria chodu prowadzi do bolu
stawow 1 degradacji, co ostatecznie powoduje chorobe zwyrodnieniowg stawow W zdrowej

konczynie u 0s6b po amputacji [1-2].
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Protezy stop rdznig si¢ w zaleznos$ci od ich zastosowania 1 mogg by¢ klasyfikowane
wedhlug réznych kryteriow. Protezy stop mozna podzieli¢ na trzy podstawowe grupy: stopy
konwencjonalne SACH (ang. Solid Ankle Cushioned Heel), protezy stopy magazynujace;j
i oddajacej energie (ESR, ang. Energy Storage and Return) oraz stopy bioniczne (Rys. 4.1).

‘ Stopy protezowe ‘

Stopy konwencjonalne ‘ ‘ Stopy ESR ‘ ‘ Stopy bioniczne

Rys. 4.1. Podzial protez stop [44].

Stopa SACH to typ protezy konwencjonalnej opracowanej w 1957 roku przez
A. Starosa (Rys. 4.2). Konstrukcja ta ma na celu nasladowanie naturalnego dziatania stopy
poprzez zastosowanie nieruchomego stawu skokowego i migkkiej elementu w obszarze piety
— jednak bez uzycia przegubow czy innych ruchomych elementéw. Stopa SACH zazwyczaj
posiada sztywna wewnetrzng strukture, wykonang z drewna lub tworzywa sztucznego,
otoczong piankowa powloka kosmetyczng. Elastyczna czgs¢ w obrebie palcow umozliwia
zgiecie grzbietowe podczas fazy podporowej, co umozliwia nasladnowanie naturalnego
wzorca chodu. Klin, wbudowany w piete, Sciskany jest podczas kontaktu pigty z podtozem,
nasladujac zgiecie podeszwowe i pomagajac ustabilizowac stope w plaskiej pozycji. Zbyt
mickki material w obrebie tego elementu moze powodowacé przedwczesne ustawienie stopy
w plaskiej pozycji, co prowadzi do asymetrycznego chodu. Zbyt sztywny element z kolei

uniemozliwia amortyzacj¢ podczas uderzenia pigty o podtoze [4, 42].

sztywny rdzen

{

%L \\ om———
pianka guma

poliuretanowa

Rys. 4.2. Stopa protezowa konwencjonalna [4, 45].
Proteza stopy ESR jest zaprojektowana tak, aby wzmocni¢ magazynowanie
1 uwalnianie energii podczas chodu, co sprawia, ze funkcjonuje jak naturalna stopa.

Poczatkowe protezy ESR zostaly rozwinigte w odpowiedzi na pragnienie osob po amputacji,
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aby uczestniczy¢ w aktywnosciach sportowych. Magazynowanie energii zachodzi dzigki
elastycznosci stgpka podczas przetaczania stopy, co prowadzi do wzmocnionego efektu
odepchnigcia (Rys. 4.3a). Ten mechanizm zapewnia symetryczny chod, zmniejszajac zuzycie
energii oraz obcigzenie zdrowej konczyny [8, 44].

Stopa bioniczna jest definiowana jako urzgdzenie mechaniczne wyposazone w jeden
lub wiecej aktywnych elementow, uzywane do stabilizacji stopy oraz zapewnienia aktywnego
ugiecia (Rys. 4.3b). Wspoélczesne protezy bioniczne czgsto wykorzystujg sitowniki
hydrauliczne lub elektryczne do stabilizacji stawu skokowego. Tego rodzaju protezy maja na
celu nasladowanie naturalnej kinematyki stawu skokowego oraz inteligentng adaptacje do

zroznicowanego terenu [44].

a)

Rys. 4.3. Przyktadowe protezy stopy. a) proteza magazynujaca i oddajaca energie — Flex-
Foot Assure (Ossur), b) proteza bioniczna — Proprio Foot (Ossur) [46-47].

4.2. Optymalizacja protez stop

Amputacja w obrebie konczyny dolnej powoduje koniecznos¢ pokonywania réznych
wyzwan podczas codziennego przemieszczania sig. Konstrukcja i réznorodne wiasciwosci
mechaniczne protezy stopy wplywaja na wzorzec chodu i komfort jej uzytkownikow.
Umozliwienie uzyskania wzorca chodu zblizonego do osob petnosprawnych dla oséb po
amputacji jest jednym z celow optymalizacji protez stop.

Poczatkowo, proponowano odwzorowanie fizjologicznej geometrii przetaczania stopy
podczas chodu. Jest ona definiowana jako $ciezka $rodka nacisku wzdluz podeszwy stopy,
wyznaczana od momentu uderzenia pigta o podtoze do kontaktu picty z podtozem przeciwnej
konczyny. Sciezka ta mierzona jest w uktadzie odniesienia kostka-kolano. Wykazano, ze

geometrie przetaczania pozostajg niezmienne mimo zmian predkosci chodu, wysokos$ci obcasa
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buta czy ci¢zaru tulowia. Jednak geometria przetaczania jest mierzona tylko w ukladzie
odniesienia kostka-kolano i nie zawiera zadnych informacji o orientacji tego uktadu wzgledem
globalnego uktadu odniesienia [48-49]. Wczesniejsze badania wykazatly, ze mozliwe jest, aby
dwie rozne protezy stop mialy identyczne geometrie przetaczania, ale dawaty bardzo rdzne
wyniki kinematyki dolnej cze$ci nogi pod wptywem tych samych sit reakcji podtoza. Dla
danego uzytkownika, referencyjny zestaw danych kinetycznych i kinematycznych chodu jest
skalowany do cech ciata osoby (masa, wzrost i dlugo$¢ stopy) [49-50].

W zwigzku z tym, geometria przetaczania jest niewystarczajaca do optymalizacji
konstrukcji protez stop. W pracy [49] przedstawiono metode optymalizacji ksztattu i rozmiaru
pasywnej protezy stopy, wykorzystujacg btad trajektorii dolnej czg¢éci konczyny (LLTE, ang.

lower leg trajectory error). Parametr ten opisuje nast¢pujace rownanie:
1
)41z, 1)

gdzie zmienne x, oraz y, opisujg potozenie stawu kolanowego, natomiast 6,, — kat

6n—0n
6

1 n_An n_’\n
LLTE = [= Xt {(F57 + G5 + (

pomiedzy konczyng dolng a pionem, obliczone dla danej protezy przy zadanych warunkach
obejmujacych wartosci sktadowych sit reakcji podtoza oraz srodek nacisku stopy na podioze
dla n-tego przedzialu czasowego. Zmienna ng oznacza liczbe przedzialow czasowych
zdefiniowanych dla fazy podporowej. Natomiast parametry %, y,0raz 8, to dane uzyskane

podczas eksperymentu. Btad normalizowany jest za pomocg $rednich wartosci fizjologicznych

(%, 7, 6). LLTE okresla roznice miedzy trajektoria obliczong dla danej protezy stopy przez
znalezienie zdeformowanego ksztaltu stopy pod wplywem typowych sit reakcji podtoza
a docelowa fizjologiczng trajektorig konczyny dolnej uzyskang z opublikowanych danych
dotyczacych chodu [49-51].

Celem pracy [49] byto zaprojektowanie struktury protezy stopy sktadajacej sie z jedne;j
czesci, ktora w odpowiedzi na okre$lone scenariusze obcigzenia odksztatca si¢ w taki sposob,
aby osiggna¢ pozadany ruch wyjsciowy nasladujacy lokomocje fizjologicznej konczyny.
Geometria protezy zbudowana zostala na podstawie krzywej Béziera (Rys. 4.5a).
Zdeformowany ksztatt protezy wskutek dziatania zdefiniowanego obciazenia uzyskiwano za
pomoca FEM. Obliczenia wykonywano stosujac oprogramowanie ADINA. Nastepnie
obliczano warto$¢ LLTE 1 minimalizowano btad za pomoca algorytmu genetycznego. Po
znalezieniu optymalnego rozwigzania do struktury dodawano czes¢ nasladujgca pigte.

W dalszych badaniach geometria protezy zostata zmodyfikowana — parametryczny
model protezy stopy zostat zbudowany na podstawie kontrolne od C1 do C4, a nastgpnie

kolejng krzywa wykorzystujgc punkty kontrolne C4 i C5. Cze$¢ pigty stopy opisano krzywa
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Béziera, wykorzystujac punkty kontrolne C4 i C6 [51].trzech krzywych Béziera (Rys. 4.5b).
Gloéwna cz¢s$¢ protezy zamodelowana zostala jako krzywa Béziera, wykorzystujgc punkty

(Zrnee: Yinee)
°

/)//

Rys. 4.4. Model stopy protetycznej uzywany do obliczania pozycji i orientacji konczyny dolnej

w danych warunkach obcigzenia [51].
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Rys. 4.5. Model stopy wraz z parametrami: a) zastosowany podczas optymalizacji
uwzgledniajgcym srodkowq faze podparcia [49], b) zastosowany podczas optymalizacji
uwzgledniajgcej uderzenie piety o podloze, srodkowq faze podparcia oraz oderwanie palcy
od podloza [51].

Obliczenia parametru LLTE zostato rozszerzone w celu oceny zdolnosci protezy stopy
do odtworzenia docelowego wzorca chodu na calym kroku (z uwzglednieniem uderzenia pigty
o podtoze oraz oderwaniem palcow). Wyniki pokazaty, ze stopy zoptymalizowane ze wzgledu
na LLTE, wykonane z Nylonu 6/6, byly preferowane przez uzytkownikéw w poréwnaniu do
komercyjnych protez ESR, oferujac lepszy zwrot energii, zmniejszenie obcigzenia zdrowej
nogi oraz potencjalne zmniejszenie ryzyka dtugoterminowych urazow [51]. Badania sugeruja,
ze metoda optymalizacji ksztattu i rozmiaru pasywnej protezy stopy oparta na LLTE moze by¢

skutecznie wykorzystana do projektowania spersonalizowanych, wysokowydajnych protez
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przy uzyciu tanich materiatow. Ponadto, istnieje mozliwo$¢ zastosowania tej metody do
analizy 1 optymalizacji bardziej ztozonych geometrii, co moze prowadzi¢ do dalszego
udoskonalenia dopasowania protez do specyficznych wymagan biomechanicznych

uzytkownikéw (Rys. 4.6) [52].

(C1z, C1y, Cra)
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Rys. 4.6. Model multikilowej protezy stopy wraz z parametrami [52].

U o0s6b po jednostronnej amputacji w obrgbie podudzia oprocz asymetrii chodu
obserwowany jest rowniez podwyzszony koszt metaboliczny w poréwnaniu do osob, u ktérych
nie przeprowadzono amputacji. W zwigzku z tym w pracy [53] opracowano proces
optymalizacji sztywnosci stopy protezowej ESAR na podstawie dynamicznych symulacji
chodu. Celem optymalizacji, oprocz zmniejszenia kosztu metabolicznego, bylo rowniez
odciazenie stawu kolanowego zdrowej konczyny dolnej [53].

Model protezy stopy sktadal si¢ z 22 sztywnych segmentow. Ksztalty stgpka oraz pigty
byty zdefiniowane przy uzyciu odpowiednio 15 1 9 punktow za pomocg krzywych sklejanych
(Rys 4.7). Zaprojektowany model protezy ESAR potaczono z opracowanym modelem uktadu
mig$niowo-szkieletowego osoby po amputacji. Pozwolito to na symulacje chodu osoby po
amputacji z uwzglednieniem aktywacji poszczegdlnych migsni. Optymalizacja dynamiczna
zostata zastosowana do znalezienia takich wzorcow pobudzenia migéni i profilu sztywnosci
stopy, dla ktorych przeprowadzone symulacje odzwierciedlaty eksperymentalne
charakterystyki chodu osob po amputacji w obrebie konczyny dolnej. Jednoczes$nie
minimalizowany byt koszt metaboliczny i wewngtrzne sity kontaktowe w stawie kolanowym
zdrowej nogi. Analizy wykazaly, ze zmiana nominalnego rozktadu sztywnosci protezy stopy
poprzez usztywnienie palcow 1 $rodstopia, a jednoczesne zmniejszenie sztywnosci kostki

1 piety, poprawila wydajno$¢ stopy ESAR poprzez odcigzenie zdrowego kolana w fazie
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wczesnego do srodkowego podparcia zdrowej nogi oraz zmniejszenie kosztu metabolicznego

[53].
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Rys. 4.7. Schemat modelu protezy stopy sktadajqgcego sie z 22 sztywnych polgczonych
segmentow [53].

Badania [54] prezentuja narzedzia do modelowania i optymalizacji protez stop
wykonanych za pomocg wzmacnianego wioknami kompozytu (CFRAM). Pierwotna
geometria protezy zostala uzyskana na podstawie skanowania 3D, a nast¢pnie zamodelowana
za pomoca belek Eulera-Bernoulli’ego. To narzedzie optymalizacyjne zostalo opracowane
w celu minimalizacji masy protezy oraz uzyskania projektu protezy odpowiadajacego trzem
statycznym parametrom sztywno$ci zdefiniowany, dla trzech charakterystycznych faz cyklu
chodu (Rys. 4.8). Badania wykazaty, ze uwzgl¢dnienie uderzenia pigty o podtoze nadmiernie
usztywnia proteze [54].

W celu poprawy projektdow protez stop stosowana jest rowniez optymalizacja
topologiczna — polegajaca na zdefiniowaniu przestrzennej dystrybucji materiatu w okreslonym
obszarze, przy spetnieniu okreslonych warunkéw i1 minimalizacji zdefiniowanej funkcji celu
[55]. Jednym z podstawowych celow optymalizacji topologicznej protez konczyny dolnej jest
minimalizacja masy — wplywajaca w znacznym stopniu na funkcjonalno$¢ protezy [44, 56].

Optymalizacje topologiczng zastosowano do stworzenia protezy stopy, ktora
minimalizuje zuzycie materialu, jednocze$nie starajac si¢ odtworzy¢ charakterystyki
sztywnosci komercyjnie dostepnej stopy z wiokna weglowego. Zastosowana geometria
wyjsciowa to komercyjnie dostepna proteza Highlander (Freedom Innovations)

zmodyfikowana w celu odtworzenia charakterystyki sztywnosci przy wykonaniu modelu za
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pomoca wybranej metody wytwarzania addytywnego — selektywnego spiekania laserowego

(Rys. 4.9).
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Rys. 4.8. Zastosowane warunku brzegowe i obcigzenia: HL — uderzenie pigty o podtoze, MS —

srodkowa faza podparcia, FL — oderwanie palcow od podtoza [54].

b)

Rys. 4.9. Model protezy Highlander: a) wersja komercyjna, b) zmodyfikowany wariant

wytworzony za pomocq selektywnego spiekania laserowego [3].

Przestrzefn projektowa zostala zdefiniowana jako dwuwymiarowa siatka elementow
skonczonych reprezentujaca ptaszczyzng strzatkowa (zastosowana aproksymacja — ptaski stan
odksztalcen). Zmiennymi projektowymi w problemie optymalizacji byta gestos¢ kazdego
elementu (tgcznie 2448 elementow). Kazdy element byl reprezentowany przez cztery wezty.
Program wykorzystywat metode SIMP (ang. Solid Isotropic Microstructure with

Penalization). Definicja elementéw skonczonych SIMP determinowata podatnos¢ jako miarg
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energii odksztatcenia zgromadzonej w strukturze pod zastosowanym zbiorem warunkoéw
obcigzenia. G¢sto$¢ kazdego elementu wplywala na jego lokalng sztywnosc¢ [3].

Pierwszy z komponentéw protezy — obszar stgpka w stopach ESR jest istotny dla
magazynowania energii podczas fazy podparcia chodu, ktora jest uwalniana przy oderwaniu
palcow od podtoza. Natomiast komponent obejmujacy obszar pigty zmniejsza sity kontaktowe
podczas kontaktu piety z podtozem. W zwigzku z tym optymalizacja topologiczna zostata
podzielona na dwa etapy. W pierwszym kroku algorytm optymalizowatl jedynie obszar
obejmujacy stepek w warunkach obcigzenia przedstawionych na Rys. 4.10a. Uzyskana
podczas tego procesu geometria jest nastepnie optymalizowana dla srodkowej fazy podparcia
stopy (Rys. 4.10b) [3].

Obcigzenie Obcigzenie

L

Przestrzen
projektowa

Przestrzen
projektowa

Oryginalna

geometria \‘._

Oryginalna
geometria

Utwierdzenie Utwierdzenie Utwierdzenie

Rys. 4.10. Zdefiniowane warunki brzegowe i obcigzenia: a) warunki obcigzenia tylko palcow,
b) warunki obcigzenia palcow oraz piety [3].

Podczas procesu optymalizacji rozpoczgto od nieograniczonej przestrzeni projektowe;.
W kolejnych etapach, seria dodatkowych ograniczen geometrycznych w dopuszczalnej
przestrzeni projektowej byta wprowadzana, co zapewnito, ze rozmiary ostatecznego projektu
pozwolg na umieszczenie go w kosmetycznej oslonie stopy, a takze umozliwi prawidlowe
zamocowanie adaptera oraz leja protezowego. Ostateczne rozwigzanie zdefiniowane dla
pierwszego warunku obcigzenia (Rys. 4.11a) zostalo poddane dalszej optymalizacji (Rys.
4.11b). Zastosowana optymalizacja topologiczna pozwolita na zredukowanie obj¢tosci o okoto
16%. Uzyskana podatnos¢ byta mniejsza niz w przypadku oryginalnej protezy [3].

Podobne podejscie do projektowania protezy stopy zastosowano w pracy [57].
Zdefiniowana przestrzen projektowa wraz z warunkami obcigzenia (kontakt pigty z podtozem)
oraz ograniczeniami zostata przedstawiona na Rys. 4.12a. W celu optymalizacji przestrzeni
projektowej zastosowano metode SIMP. Zatozona redukcja obj¢tosci materiatu wynosita 50%

materiatu z objetosci poczatkowej. Uzyskang geometri¢ przedstawiono na Rys. 4.12b [57].
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Rys. 4.11. Uzyskane geometrie w procesie optymalizacji: a) dla obcigzenia tylko palcow,

b) dla obcigzenia palcow oraz piety [3].
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Rys. 4.12. Optymalizacja topologiczna protezy stopy: a) warunki brzegowe, obcigzenia oraz

ograniczenia, b) uzyskana geometria [57].

Dane wejsciowe do optymalizacji topologicznej zbierane moga by¢ rowniez za pomoca
maty baropodometrycznej. Wzorzec nacisku podczas cyklu chodu stanowi mozliwos¢
zindywidualizowania protez w celu zmniejszenia asymetrii ruchu pomiedzy konczyng zdrowa
a kikutem. W badaniu [58] na podstawie odcisku powierzchni podeszwowej stopy,
usrednionego dla wszystkich etapéw fazy podporowej, utworzono powierzchnie
dwuwymiarowsg stopy pacjenta (Rys. 4.13a). Zastosowano nastepnie operacj¢ wyciagnigcia,
aby stworzy¢ element 3D wymiarami odpowiadajacy ludzkiej stopie. Dodano réwniez

niemodyfikowalny obszar w obrebie stawu skokowego. Jako obcigzenia zastosowano
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usredniony dla wszystkich etapow fazy podporowej wzorzec nacisku stopy na mate (Rys.
4.13b) [58].

Optymalizacja zostata przeprowadzona dla szesciu rodzajéw materiatéw oraz siedmiu
przypadkéw optymalizacji — zastosowano siedem roznych warunkéw optymalizacji dla
minimalnych zachowanych objetosci oryginalnego materiatu na poziomie 30%, 40%, 50%,
60%, 70%, 80% i 90%. Wsrod wszystkich zastosowanych materiatdw najlzejszg protezg
uzyskano dla Nylonu 12 (Rys. 4.13c). Dodatkowo material ten wykazuje dobra
biokompatybilno$¢, co jest znaczaca zaleta w przypadku zastosowan protetycznych. Materiat
ten jest latwo dostepny 1 pozwala na modelowanie skomplikowanych ksztaltow
Z zastosowaniem wytwarzania addytywnego. W zwigzku z tym autorzy wskazuja ten materiat

jako preferowany do produkcji protez stop [58].
g b) Il

Rys. 4.13. Optymalizacja topologiczna protezy stopy za pomocg maty baropodometrycznej.:

a) uzyskany usredniony wzorzec nacisku, b) zastosowane warunki brzegowe, c) uzyskane

geometria dla materiatu Nylon 12 [58].
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5. Metamaterialy auksetyczne

Terminem metamaterial okre$la si¢ syntetyczny material kompozytowy o strukturze
pozwalajacej uzyska¢ niekonwencjonalne wilasciwosci elektromagnetyczne, akustyczne czy
mechaniczne, takie jak np. ujemny wspotczynnik zalamania swiatta lub ujemny wspotczynnik
przenikalnoéci magnetycznej. Witasnosci tych materiatdéw zaleza od ich struktury w skali
wigkszej niz czasteczkowa. Wérod metamateriatow wyrdznia si¢ miedzy innymi metamateriaty

auksetyczne [59].

5.1. Charakterystyka

Metamateriaty auksetyczne charakteryzuja si¢ ujemnym wspotczynnikiem Poissona —
ujemnym stosunkiem odksztatcen poprzecznych do wzdluznych. Nazwa auksetyki swoje
zrodto ma w grackim stowie auxetikos oznaczajacym ,.ten, ktory ma tendencje do wzrostu”.
Nazwa ta zostala pierwszy raz zastosowana przez Evansa w 1991 roku [4].

Posiadanie ujemnego wspotczynnika Poissona przez auksetyki skutkuje nieintuicyjnym
zachowaniem si¢ struktury. Kiedy konwencjonalny material jest S$ciskany, nastgpuje
zwigkszenie jego przekroju poprzecznego w kierunku prostopadtym do kierunku $ciskania.
Podczas rozciaggania natomiast wystepuje redukcja wymiaréw przekroju. W metamateriatach
auksetycznych zauwazono natomiast zmniejszenie przekroju poprzecznego podczas $ciskania

oraz jego zwigkszenie podczas rozciggania (Rys. 5.1) [4], [59].

Materiat % Materiat %

konwencjonalny P auksetyczny

Rys. 5.1. Zachowanie si¢ materiatu podczas sciskania w przypadku konwencjonalnej (po
lewej) i auksetycznej pianki (po prawej) [60].
W zwigzku z zalezno$cig wlasciwosci metamateriatow od ich struktury, opracowano
wiele przyktadow periodycznych ausketykow (Rys. 5.2-5.3). Jedng z pierwszych takich

struktur jest zaproponowana w pracy struktura plastra re-entrant (Rys. 5.2b) [61].
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Rys. 5.2. Przykladowe struktury auksetyczne: a) double arrowhead, b) re-entrant, c) heksa-
chiralna, d) anty-tetra-chiralna, ) LCP, f) rotating squares [4].

Rys. 5.3. Pojedyncza auksetyczna struktura sktadajgca sie z prostokqgtow [62].

5.2. Zastosowanie w protetyce ortopedycznej

Niekonwencjonalne zachowanie si¢ metamaterialow auksetyczych, a takze ich wysoka
absorpcja oraz odporno$¢ na obcigzenia udarowe, doprowadzity do intensywnych badan nad
zastosowaniem tych materiatow w procesie projektowania srodkdw ochrony osobistej, takich
jak kaskow czy barier balistycznych [63], [64]. Poza tym, coraz wigksze zainteresowanie wsrod
badaczy wzbudzaja mozliwosci zastosowania tych metamateriatéw w medycynie.

Pierwszy obszar zastosowania metamateriatlow ausketycznych obejmuje protetyke
konczyn dolnych. Podstawowa cechg metamateriatow auksetycznych jest posiadanie
ujemnego wspodtczynnika Poissona, co pozwala na uzyskanie doktadniejszego dopasowania do

ksztaltow anatomicznych [65]. Natomiast leje protezowe to komponent protezy wymagajacy
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najwickszego poziomu zindywidualizowania. Jest to komponent odpowiedzalny =za
przenoszenie sil pomiedzy protezg a konczyna pacjenta. Jednym z najwiekszych wyzwan
tworzenia lejow protezowych jest uzyskanie odpowiedniego poziomu komfortu.
Metamateriaty pozwalaja na optymalizacj¢ zaopatrzenia protetycznego szczegolnie w zakresie
poprawienia komfortu uzytkowania lejow protezowych — nawet jedna warstwa metamateriatu
moze zredukowac ci$nienie odczuwane przez pacjenta [66-67].

Podczas codziennego uzytkowania protezy konczyny dolnej zachodzi wiele zmian
obwodowych w geometrii kikuta, co moze powodowa¢ luzowanie si¢ leja protezowego.
W celu poprawy komfortu 1 bezpieczenstwa pacjenta, rozwazano réwniez zastosowanie
metamateriatdw auksetycznych w warstwie wewngtrznej leja protetycznego [68].
Zastosowana struktura to komorka re-entrant (Rys. 5.4). Przeprowadzone analizy wykazaty, ze
obcigzenie wewnetrznej powierzchni obwodowej modelu leja protezowego powoduje
kompresje w kierunku promieniowym struktury auksetycznej, co skutkuje zwigkszeniem

obwodu leja protezowego.

Rys. 5.4. Zaproponowana geometria leja protezowego z uwzglednieniem struktury
auksetycznej [68].

Analizujac sktadowa pionowa sity reakcji podloza zaobserwowa¢ mozna dwie fazy
podczas, ktoérych warto$¢ tej sity znaczaco przekracza cigzar ciata (o okoto 15-20%). Sa one
wynikiem amortyzacji uderzenia stopy o podtoze (faza przeciagzenia) oraz odbicia stopy od
podtoza (faza propulsji). W pracach [69-70] analizowano wplyw uwzglednienia struktury
auksetycznej w okolicach palcow oraz pigty. Celem umieszczenia struktury re-entrant
w obrebie pigty byta amortyzacja uderzenia stopy o podtoze (Rys. 5.5).

Stawy palcow sa uznawane za jeden z kluczowych czynnikow w projektowaniu protezy
stopy ze wzgledu na swoja nieliniowa charakterystyke sztywnosci. W badaniu [69]
analizowano koncowy etap fazy podparcia, od oderwania piety do odbicia palcow, za pomoca

FEM. Uzyskane rezultaty porownano z danymi eksperymentalnymi uzyskanymi podczas
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badania chodu — walidacja potwierdzita, ze zaproponowana struktura protezy stopy moze

nasladowac¢ funkcje ludzkiej stopy.

Rys. 5.5. Proteza stopy ze strukturg auksetyczng w obszarze piety [70].

106

83 167

komorka re-entrant

. Typ 2. g Typ 2S

Rys. 5.6. Proteza stopy ze strukturg auksetyczng w obszarze palcow [69].
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6. Proces tworzenia modelu elementow skonczonych oraz optymalizacja

wlasciwosci materialowych w analizie biomechanicznej chodu
FEM jest coraz powszechniej stosowanym narz¢dziem w biomechanice. Modele te
umozliwiajg badaczom symulacje¢ i analiz¢ zachowania stopy w réoznych warunkach, czgsto
niemozliwych do odtworzenia podczas testow laboratoryjnych. Dokltadno$§¢ modelu
numerycznego jest zalezna od takich czynnikow jak geometria, warunki brzegowe oraz
zastosowany model materialowy. Istotnym aspektem dokladnego modelowania przy uzyciu

FEM jest weryfikacja modeli przy uzyciu danych eksperymentalnych.

6.1. Geometria

Nowoczesne metody obrazowania medycznego pozwalaja na uzyskanie
szczegdtowych informacji o0 anatomii stopy czlowieka. Wsrdod glownych metod
wskazywanych w literaturze jako zrodla informacji o wewngtrznej strukturze odcinka
dystalnego konczyny dolnej sa takie techniki obrazowania jak: MRI oraz CT [71]. Zar6wno
CT, jak i MRI dostarczajg informacji o przekrojowych obrazach ciata. CT wykorzystujaca
promieniowanie jonizujace doskonale obrazuje tkanke kostng. W kontek$cie modelowania
tkanek migkkich preferowanym rozwigzaniem jest wykorzystanie MRI, ktory charakteryzuje
si¢ brakiem konieczno$ci stosowania promieniowania jonizujacego. MRI dostarcza
szczegOtowe informacje o tkankach migkkich.

Proces tworzenia geometrii stopy do modelu FEM sktada si¢ z nastepujacych etapow:
skanowanie, rekonstrukcja, dostosowanie i konwersja danych geometrycznych do formatu
pozwalajacego na dyskretyzacj¢ geometrii. Geometria stopy w modelu FEM jest zazwyczaj
uzyskiwana z rekonstrukcji 3D CT lub MRI, ktére mozna uzyska¢ z bibliotek danych lub
skanowanych pacjentow. Dane dotyczace geometrii stopy pozyskano z zastosowaniem MRI.
W badaniu uczestniczyl ochotnik w wieku 27 lat i masie 65 kg — bez zarejestrowanej
interwencji chirurgicznej w obrgbie prawej stopy (Rys. 6.1). Zdecydowano si¢ na uzyskanie
skanu bezposrednio od pacjenta, zamiast korzystania z danych z biblioteki, w celu
przeprowadzenia testow eksperymentalnych potwierdzajacych poprawnos¢ modelu.

Segmentacja danych z MRI pozwala na wizualizacje poszczegélnych struktur
anatomicznych. W tym celu zastosowano darmowe oprogramowanie 3D Slicer. Podczas
segmentacji uwzgledniono trzy struktury: tkanke kostng, tkanke chrzgstng, a takze
homogenizowang tkanke migkka obejmujacg skore, tkanke migsniowa oraz tkanke thuszczowa

(Rys. 6.2). Podczas segmentacji wyodrebniono 26 kosci: kos¢ pietowa, 5 kosci $rodstopia, kosé
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skokowa, kos$¢ tddkowata, 3 kosci klinowate, kos¢ szeScienng, 5 paliczkow blizszych,

4 paliczki srodkowe oraz 5 paliczkoéw dalszych (Tab. 6.1).

Rys. 6.1. Dane z badania za pomocq rezonansu magnetycznego — prawa stopy uczestnika

badania.

S e———————(pS! 424812mm

Rys. 6.2. Segmentacja danych z badania za pomocq rezonansu magnetycznego.

Uzyskane struktury byly nastepnie eksportowane jako model *.stl (Rys6.3a). Ze
wzgledu na jako$¢ uzyskanej powierzchni komponenty zostaty przetworzone w celu usunigcia

niewielkich szczelin, ostrych krawedzi oraz innych geometrycznych cech wplywajacych na
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dyskretyzacje modelu. Ostatnim etapem procesu byta konwersja modelu do formatu CAD
(*.step). Tkanka migkka otaczajaca pozostate struktury zostata odpowiednio przeksztatcona,
aby zawiera¢ przestrzenie zgodne z geometrig tych struktur. Operacje te zostaly wykonane na
pomoca oprogramowania Autodesk Meshmixer oraz nTop. Efekt koncowy przeprowadzonych

operacji przedstawiono na Rys. 6.4.

b)

Rys. 6.3. Geometria zdefiniowanej tkanki migkkiej: a) po eksporcie z oprogramowania

3D Slicer, b) po przetworzeniu geometrii.

Rys. 6.4. Finalna geometria — 3D: a) tkanka kostna oraz chrzestna, b) tkanka miekka.

Ze wzgledu na przeprowadzanie procesu optymalizacji wymagajacego
przeprowadzenia wielu symulacji, model 3D zostat zredukowany tak, by podobnie jak w [23],
[24], model stopy umozliwit analizowanie sit wystepujacych W plaszczyznie strzatkowe;.

Powstatl on na podstawie zdefiniowanego modelu 3D i obejmowat pierwszy palec stopy (Rys.
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6.5). Zaro6wno podczas stania, jak i w czasie chodu, paluch odgrywa kluczowa role. Jest to
najwigkszy 1 najsilniejszy palec, ktory w catosci przylega do podloza, podczas gdy pozostate

palce sg zgigte grzbietowo, a ich opuszki jedynie czgSciowo stykajg si¢ z podtozem.

Rys. 6.5. Finalna geometria.
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Tab. 6.1. Kosci uzyskane po segmentacji danych uzyskanych podczas badania za pomocq rezonansu magentycznego.

Struktura anatomiczna Wizualizacja

Paliczki dalsze

Paliczki srodkowe

Paliczki blizsze

Kosci $rodstopia
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Kosci klinowate

Kos¢ todkowata

Ko$¢ szeScienna

Kos$é skokowa

Kos¢ pietowa
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Zastosowana  siatka  elementow  skonczonych  odgrywa  kluczowa role
w przeprowadzonej analizie numerycznej. Dyskretyzacja uzyskanej geometrii zostala
dokonana przy uzyciu dwoch typow elementow: C3D4 oraz C3D8 (Rys. 6.6). Siatka

elementow skonczonych obejmowata tacznie 279 266 elementéw (Tab. 6.2).

a)

b)

Rys. 6.6. Zastosowana siatka elementow skonczonych: a) tkanka kostna oraz tkanka

chrzestna, b) tkanka miekka.

Tab. 6.2. Podziat zastosowanej liczby elementow ze wzgledu na strukture anatomiczng

poddawang dyskretyzacji.

Struktura anatomiczna Liczba elementow
Tkanka kostna 91 467
Tkanka chrzestna 44742
Tkanka migkka 143 057

Dodatkowo, w analizowanej geometrii wprowadzono ptaszczyzne reprezentujaca
podioze, aby umozliwi¢ analize sit reakcji podtoza dziatajacych na stope. Plaszczyzna ta
zostala zdefiniowana w taki sposob, aby precyzyjnie odwzorowywaé styk miedzy stopa
a podtozem podczas kontaktu. Dzigki temu mozliwa byta doktadniejsza analiza rozktadu sit

oraz ich wptywu na kinematyke chodu.
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6.2. Warunki brzegowe i obcigzenia

Celem kazdej symulacji biomechanicznej jest uzyskanie takich wynikow, by mogty by¢
one zastosowane do opracowania klinicznie istotnych zalecen. Aby zwigkszy¢ wiarygodnosé
predykcji uzyskanych na podstawie modeli FEM, musza by¢ one weryfikowane i walidowane.
W odniesieniu do walidacji modeli stop najczestszym procesem walidacji wynikow FEM jest
poréwnanie mig¢dzy przewidywanym a mierzonym naciskiem podeszwowym. W tym celu
zebrane zostaty informacje na temat kinematycznej oraz kinetycznej charakterystyki ruchu
cztowieka. Dane te zostaly réwniez zastosowane w celu wyznaczenia obcigzen i warunkow
brzegowych w modelu FEM.

Pierwszym krokiem wyznaczania obcigzen wystepujacych podczas chodu cztowieka
byto przeprowadzenie badan eksperymentalnych wykonanych z zastosowaniem systemu
analizy ruchu oraz platform dynamometrycznych (Rys. 6.7). Kinematyka ruchu rejestrowana
byla za pomoca systemu BTS Smart-DX 6000 . Kamery umozliwiaja rejestracj¢ potozenia
markerow umieszczonych na badanej osobie. Zastosowano zestaw 22 markeréw (Rys. 6.8).

Dane kinematyczne rejestrowane byly z czestotliwoscig 250 Hz.

© ®
:

O

Rys. 6.7. Zastosowany uktad pomiarowy: kamery (K1-K6), platformy dynamometryczne (P1-
P2).

Natomiast informacje na temat wystepujacych sit reakcji podloza zmierzono za pomoca
dwoch platform dynamometrycznych firmy AMTI. Podczas chodu stopa stanowi gltéwny
punkt kontaktu ciata z podtozem. Wzorce ruchu oraz obcigzenia stopy 1 stawow skokowych
majg bezposredni wplyw na jako$¢ ruchu danej osoby i efektywnos$¢ poruszania si¢. Zadaniem
uczestnika bylo przejscie po specjalnie przygotowanej Sciezce, w ktorg wbudowano platformy.
Podczas badania tylko jedna stopa znajdowata si¢ na platformie. Zarejestrowano 15 prob

przejscia w celu uzyskania usrednionych rezultatow. Sity reakcji podtoza mierzone bytly
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w trzech kierunkach w momencie kontaktu stopy z podtozem i zapisywane byty
z czestotliwoscig 500 Hz. Uzyskane usrednione przebiegi sit reakcji podtoza przedstawiono na

Rys. 6.9.

20 22 21

Rys. 6.8. Zastosowany zestaw markerow: 1 — gtowa, 2 —wyrostek barkowy prawy, 3 —
wyrostek barkowy lewy, 4 — prawy przedni grzebien biodrowy gorny, 5 — lewy przedni
grzebien biodrowy gorny, 6 — kos¢ krzyzowa, T — kiykie¢ boczny kosci udowej prawej,
8 — kiykie¢ boczny kosci udowej lewej, 9 — klykie¢ boczny kosci piszczelowej prawej,
10 — klykie¢ boczny kosci piszczelowej lewej, 11 — guzowatos¢ kosci piszczelowej
prawej, 12 — guzowatosé kosci piszczelowej lewej, 13 — kostka boczna kosci
strzatkowej prawej, 14 — kostka boczna kosci strzatkowej lewej, 15 — podstawa
pierwszej prawej kosci Srodstopia, 16 — podstawa pierwszej lewej kosci srodstopia, 17
— podstawa pigtej prawej kosci Srodstopia, 18 — podstawa pigtej lewej kosci
srodstopia, 19 — prawy palec u stopy, 20 — lewy palec u stopy, 21 — guz pietowy
prawy, 22 — guz pietowy lewy.
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Rys. 6.9. Zarejestrowane przebiegi sif reakcji podioza: a) sktadowa pionowa, b) sktadowa

przednio-tylna.

Na podstawie danych uzyskanych za pomoca testow zdefiniowano warunki brzegowe,
obcigzenia oraz warunki poczatkowe. Warunki poczatkowe, obejmujace poziome i pionowe
predkosci stawu skokowego, kat nachylenia stopy do podtoza oraz predkos¢ katowa, okreslono
na podstawie zarejestrowanych danych kinematycznych w momencie uderzenia picta

0 utwierdzone podtoze (Tab. 6.3).

Tab. 6.3. Dane wejsciowe do modelu elementow skonczonych.

m m °
al7] w5 v <] w [;]
275+1,1 0,13 +£0,05 -0,09 +£ 0,03 -11,28 + 2,89

Jako warunki obcigzenia w modelu przyjeto pionowe i poziome sity reakcji oraz
moment dziatajagce w stawie skokowym, ktore odgrywaja kluczowa rolg w precyzyjnym
odwzorowaniu zachowania uktadu podczas modelowania za pomoca FEM. Zostaly one
wyznaczone za pomocg zagadnienia dynamiki odwrotnej (Rys. 6.10). Czasowe przebiegi tych
sit 1 momentu w stawie skokowym zostaly nastepnie zastosowane jako dane wejsciowe do
modelu FEM.

Zagadnienie dynamiki odwrotnej pozwala na wyznaczenie sit reakcji oraz momentow
w stawach. Wymaga ono uwzglednienia danych kinematycznych opisujacych ruch
poszczegolnych komponentdéw oraz informacji dotyczacych zewnetrznych obcigzen
uzyskanych za pomoca platform dynamometrycznych. Mechanika klasyczna wyraza
matematycznie zalezno$¢ migdzy sita a przyspieszeniem zalezng od masy. Stosujac metody
dynamiki odwrotnej rozwigzywane sg te rOwnania, aby uzyskac¢ silty i momenty sit w kazdym

stawie, ktore powoduja ruch. Schemat obcigzenia stawu skokowego, na podstawie ktorego
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wyznaczono dane wejsciowe do modelu FEM, przedstawiono na Rys. 6.11. Podczas obliczen
przyjeto nastepujace zatozenia:
1) komponent traktowany jest jako bryta sztywna ze stalg dtugoscig podczas czasu trwania
catego ruchu,
2) segment moze by¢ modelowany jako punkt materialny, ktory jest ustalony wzgledem
geometrii pozostatej czgsci segmentu (Srodek masy),
3) moment bezwladnosci pozostaje staty,

4) staw skokowy traktowany jest jak staw z pojedynczym srodkiem obrotu [72].

Y
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Rys. 6.10. Zdefiniowane warunki brzegowe i obcigzenia.
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Rys. 6.11. Schemat obcigzenia stawu skokowego [72].

W celu wyznaczenia sit reakcji w stawach niezbedne bylo wyznaczenie masy stopy.

Odcinek dystalny konczyny dolnej traktowany jest jako bryta jednorodna. Zgodnie z [73] —
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masa stopy (mg) stanowi 1,45% masy calego ciata cztowieka. Dodatkowo niezbgdne jest
uwzglednienie informacji dotyczacych potozenia $rodka masy. Jest on wyznaczany na
podstawie dtugosci stopy, odczytanej z danych markerdéw, oraz wspotczynnika okreslonego
w [73], ktory wynosi 0,5. Sity Fgrpy 0raz Fgrry to reakcje podtoza, bezposrednio zmierzone
za pomocg platform dynamometrycznych. Przyspieszenia segmentu, apy i apy, 0dczytywane
sg z danych kinematycznych uzyskanych z systemu analizy ruchu. Pionowg oraz pozioma sit¢
reakcji podtoza wyznaczono na podstawie nastepujacych réwnan:
Fan = —FGrrH — Mpary, (2)
Fav = mpg — Fgrrv — Mpagy, 3)
gdzie g oznacza przyspieszenie ziemskie. Uzyskane przebiegi czasowe pionowej i poziomej

sity reakcji w stawie przedstawiono na Rys. 6.12 oraz 6.13.

Sita [N]

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100
Faza podporowa [%]

Rys.6.12. Pozioma sita reakcji w stawie skokowym.

Moment sity w stawie wyznaczono natomiast na podstawie réwnania (4):
Mp = Ipap + Favxa + FanYa — ForrvXGrr — FGRFHYGRF 4
gdzie I, oznacza moment bezwladnosci segmentu, a, — przyspieszenie katowe (wyznaczane
podobnie jak przyspieszenie liniowe), a takze wspotrzedne xa, Xgrr, Ya | YGRrE reprezentuja

odlegtos¢ punktu przytozenia sit w stawach od srodka masy (Rys. 6.14).

55



-500

-600

-700 |

-800
0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100

Faza podporowa [%]

Rys.6.13. Pionowa sita reakcji w stawie skokowym.
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Rys.6.14. Moment sity w stawie skokowym.
Symulacje FEM przeprowadzono w oprogramowaniu FEBio rozwijanym przez

University of Utah oraz Columbia University. Jest to narzedzie dedykowane przeprowadzaniu

nieliniowych analiz FEM z zakresu biomechaniki [74].
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6.3. Wlasciwosci materialowe

Doktadnos¢ predykcji na podstawie modelu FEM zalezy od doktadnos$ci parametrow
materiatowych oraz zastosowanych modeli materialowych. Wiele tkanek biologicznych
wykazuje zmienno§¢ migdzyosobnicza, réznicowanie plciowe, zalezno$¢ od wieku. Ich
wlasciwo$ci ewoluujg w zaleznosci od obcigzen czy doswiadczanych choréb. W modelu
wyrézniono trzy rodzaje tkanek: tkanke kostng, tkanke chrzgstng oraz tkanke migkka
wykazujacg silnie nieliniowe zachowanie. Dla pierwszych dwoch typéw materiatow
niemozliwa jest kalibracja parametrow dla badanej osoby. W zwiagzku z tym tkanke kostng oraz
tkanke chrzestng zamodelowano za pomocg danych literaturowych (Tab. 6.4).

W zdefiniowanym modelu tkanka migkka obejmuje 3 rodzaje struktur: tkanke
mig$niowa, tkanke thuszczowa oraz skore. W wielu modelu FEM tkanka ta modelowana jest
za pomocg hiperspr¢zystych modeli materiatowych, takich jak model Ogden’a czy Mooney-
Rivlina. Stosowane warto$ci parametréw okreslane sg na podstawie danych literaturowych lub
uog6lnionych danych statystycznych. Tkanka migkka, wykazujaca silnie nieliniowe
zachowanie, jako jedyna umozliwia przeprowadzenie badan w celu zindywidualizowania
zastosowanych parametrow — ich dokladna identyfikacja jest istotnym czynnikiem
wplywajacym na poprawno$¢ zindywidualizowanego modelu FEM. W zwiazku z tym,
wlasciwosci materiatlowe tkanki migkkiej zostaly zamodelowane na podstawie testow

eksperymentalnych.

Tab. 6.4. Wlasciwosci materiatowe zastosowane w modelu elementow skonczonych.

Segment anatomiczny Model materialowy Wiasciwosci
tkanka kostna ciato sztywne —
- . E =1 [MPa]
tkanka chrzestna liniowo-sprezysty =04 []
. . 11=0,01645 [MPa]
hipersprezysty (Ogden) 01= 6,82 []
tkanka migkka
hipersprezysty (Mooney- C10=-0,00112 [MPa]
Rivlin) Co1=0,0047 [MPa]
podtoze liniowo-sprezysty E = 17,000 [MPa]

v=01[]

Wyznaczanie charakterystyki materialowej tkanki migkkiej stopy realizowana za

pomocg testow z uzyciem wglebnika. Zastosowano urzadzenie pomiarowe to wgtebnik firmy
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Orto Algorytmics Sp. z 0.0. o $rednicy trzpienia wynoszacej 6 mm. Urzadzenie umozliwia
rejestracj¢  krzywej sita-przemieszczenie w zakresie 0-250 N (sita) oraz 0-100 mm
(przemieszczenie). Zaproponowane stanowisko pomiarowe zapewniato unieruchomienie stopy
za paskow velcro oraz stabilizatora (Rys. 6.15).

Welebnik zostal wyposazony w sitownik liniowy w celu uzyskania statej predkosci

podczas calego czasu trwania proby. Testy przeprowadzono dla pieciu réznych predkosci:
5 %, 7 ms—m, 9 %, 11 %, 13 Ir;—m Dane rejestrowano dla dwdch obszaréw stopy: piety oraz
srodstopia — dla kazdej z predkosci wykonano pie¢ prob. Na podstawie przeprowadzonych
eksperymentow uzyskano usrednione krzywe sita — przemieszczenie zastosowane do dalszych
obliczen (Rys. 6.16).

— Paski Velcro

Stabilizator

<

=
c
2
o
=
(]

Rys. 6.15. Schemat uktadu pomiarowego.

Model konstytutywny Ogden’a oraz Mooney-Rivlina zostal zastosowany w celu
zamodelowania krzywej sita-przemieszczenia na podstawie metody analitycznej, opisanej
w [75], ktora umozliwia wyznaczenie sity na podstawie przemieszczenia oraz wspotczynnikow
takich, jak grubos¢ tkanki. Grubos¢ tkanki zmierzona zostata na postawie skanu MRI (Rys.
6.17). Sita dla modelu Mooney-Rivlina (Fyg) obliczana byta za pomoca nastepujacego

roOwnania:

3,2 3,2
_ 2 20Cqo g7-3e+3¢gg 20C¢; g7-3¢e+3¢g
Fyr = ma“{ , ()

3n(1+v2) \ el-2¢g+1 3n(1-v2) \-g7+3ef-3¢1+1
gdzie a to promien kontaktu, Cy, i Cy; to wspOtczynniki materiatowe, & — odksztatcenie
podczas wglebiania, a v — wspotczynnik Poissona materiatu. W przypadku modelu Ogdena sita

(Fp) jest definiowana jako:

Fo = ma? —2[(1-g)) 2 (1™, (6)

3mag (1-v2)

gdzie p, i 0y sa wspotczynnikami materiatowymi.
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Rys. 6.16. Uzyskane krzywe sita — przemieszczenie dla réznych predkosci (pigeta): @) 5 %, b)

72200922, d) 1122, ¢) 13 22,
N S S N

Uzyskane wyniki zostaly poréwnane z krzywymi eksperymentalnymi w celu oceny
doktadnosci zastosowanych modeli konstytutywnych (Rys. 6.18). Ze wzgledu na znaczng
réznice pomiedzy krzywa teoretyczng a krzywa eksperymentalng, stwierdzono, Ze istnieje
koniecznos$¢ dalszej optymalizacji wspotczynnikow materiatowych w obu modelach. Proces
optymalizacji ma na celu dostosowanie parametrow materiatowych tak, aby lepiej
odzwierciedlaty one rzeczywiste zachowanie materialu poddanego obcigzeniom, co pozwoli
na uzyskanie wigkszej zgodnos$ci pomiedzy wynikami teoretycznymi a danymi
do$wiadczalnymi. Optymalizacja tych wspoétczynnikow jest kluczowa dla zwigkszenia
precyzji modelu, co w konsekwencji moze prowadzi¢ do bardziej wiarygodnych symulacji

I doktadniejszych predykcji w analizach biomechanicznych.
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Rys. 6.17. Pomiar grubosci tkanek za pomocg oprogramowania 3D Slicer.
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Rys. 6.18. Porownanie krzywych sita przemieszczenie dla danych eksperymentalnych
I literaturowych dla roznych predkosci (pieta): @) 5 %, b) 7 %, c)9 %, d) 11 m—sm,
mm
6.4. Algorytmy optymalizacyjne

Ze wzgledu na znaczace roznice pomigdzy krzywa sita—przemieszczenie uzyskang na

podstawie danych eksperymentalnych a krzywa uzyskang na podstawie danych literaturowych,

60



podjeto decyzje o zastosowaniu algorytméw optymalizacyjnych w celu dopasowania wartosci
wspotczynnikow modeli materiatowych. Celem tego dziatania byto uzyskanie krzywej, ktora
jak najdoktadniej odzwierciedlataby krzywa eksperymentalng. W tym celu zastosowano dwa
algorytmy optymalizacyjne: GA oraz VOA.

GA, nalezacy do klasy algorytmow heurystycznych, jest jedng z ewolucyjnych metod
optymalizacji. Mechanizmy ewolucji oraz doboru naturalnego pozwalajg na przeszukiwanie
zbioru dostepnych rozwigzan w celu zdefiniowania rozwigzania najlepszego lub mozliwie
najlepszego. Dzialanie GA opiera si¢ na pigciu podstawowych etapach (Rys. 6.19).
W pierwszym kroku nastepuje inicjacja poczatkowej populacji osobnikéw — potencjalnych
rozwigzan problemu. Nastepnie, kazde z zaproponowanych, najczgsciej w sposob losowy,
rozwigzan poddawane jest ocenie. Wybierane sa najlepiej przystosowane osobniki. Na
podstawie wybranych osobnikow za pomoca operacji genetycznych, takich jak krzyzowanie
i mutacja, definiowane sg nowe pokolenia. Algorytm nasladuje proces naturalnej selekcji
poprzez ocen¢ przystosowania poszczegélnych osobnikdw oraz eliminacj¢ osobnikéw
stabszych i krzyzowanie ze sobg osobnikow najsilniejszych. Wynikiem dziatania algorytmu
genetycznego jest populacja najlepiej przystosowanych osobnikéw, wsrod ktéorych moze
znajdowac si¢ najlepsze rozwigzanie [76-77].

W optymalizacji ciagtej zastosowanie znajduje rowniez algorytm VOA, ktéra nasladuje
zachowanie wirusa podczas ataku na komorke gospodarza. W algorytmie VOA wyroznia si¢
trzy gldwne etapy: inicjalizacje, replikacj¢ i utrzymanie.

Pierwsza populacja wirusow tworzona jest w procesie inicjalizacji (Rys. 6.20).
Nastepnym krokiem jest losowe generowanie poczatkowych wiruséw. Wirusy s3
klasyfikowane jako silne (SV, ang. strong viruses) lub pospolite (CV, ang. common viruses).
W trakcie procedury replikacji tworzy si¢ okreslong liczb¢ nowych wiruséw (NV, ang. new
viruses) zarowno z silnych, jak i pospolitych cztonkow populacji. Nowo wygenerowane wirusy

oblicza si¢ wedlug nastepujacych réwnan:

NV = SV + —m40 o )
K= 20K = intensywnose”
NV = CViq £ rand ) CVyy, (8)

gdzie indeksy k oraz [ oznaczaja k-tego cztonka populacji w [-tym wymiarze, natomiast
rand reprezentuje liczbg losowg z zakresy od 0 do 1 przy zatozeniu rozktadu réwnomiernego.
Parametr zwany intensywnoscig determinuje tempo generowania nowych silnych wirusow.

Trzeci etap, utrzymanie, nastgpuje w wyniku interakcji miedzy zdefiniowanymi wirusami
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a komorkami gospodarza. Wielko$¢ populacji zmniejsza si¢, jesli liczba wiruséw znajdujacych

si¢ w komorce gospodarza przekracza okreslong liczbe.

Stworzenie populacji poczatkowej

.

Dicena i klasyfikacia

.

Zachowanie najlepszych rozwiazan

.

Wybor osobnikow rodzicielksich

.

KrzyZowanie i mutacja

Y

e y

Rys. 6.19. Schemat blokowy algorytmu genetycznego.

Narzedziem do oceny populacji jest srednia wartos¢ funkceji celu. Wirusy, ktére daja
najgorsze wyniki pod wzgledem S$rednich wartosci funkcji celu sg usuwane. Liczba zabitych
cztonkow populacji (KM, ang. killed members) jest okreslona zgodnie z nastgpujacym
rOwnaniem:

KM = rand(0, NP — NSV) 9)
gdzie NP to wielkos¢ populacji, ktora oznacza aktualng liczbe wirusow w komorce
gospodarza, a NSV liczbe silnych wirusow.

Algorytm ma pi¢¢ parametrow, ktorych wartos¢ nalezy zdefiniowaé. Nalezy do nich:
liczba poczatkowych rozwiazan (NIS, ang. number of initial solutions), liczba silnych wirusow
(NSV, ang. number of strong viruses), tempo wzrostu nowych rozwigzan z silnych
I pospolitych wirusow (GRSV, ang. growth rate of strong viruses oraz GRCV, ang. growth
rate of common viruses) oraz kryterium zatrzymania (maksymalna liczba replikacji — MNR,

ang. maximal number of replications) [78], [79], [80]. W przypadku algorytmu VOA zbadano
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wplyw poszczegolnych parametréw algorytmu na uzyskiwane wyniki. Zakresy badanych

zmiennych przedstawiono w Tab. 6.5.

Tab. 6.5. Zakresy wartosSci testowanych parametrow algorytmu inspirowanego zachowaniem

WIrusow.
Parametr Zakres
MNR 150-2500
NIS 10-50
NSV 1-5
GRSV 1-5
GRCV 1-5
- o N
" _ )
- o N
: L :
Replikacja
: L :
Aktualizacia
: L :
Utrzymanie
Nie Tak

Rys. 6.20. Schemat blokowy algorytmu zainspirowanego zachowaniem wirusow.

Parametry materialowe modeli materiatow hipersprezystych Ogdena oraz Mooney-
Rivlina zostaly zoptymalizowane za pomoca dwodch algorytmow optymalizacyjnych: GA oraz
VOA. Funkcja celu (E;) zastosowana w obu algorytmach zostata opisana za pomoca

nastepujacego rownania:
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ng
E, = iz |Fc(8:) — Fexp(61)| (10)
1 Tlsi - Fexp(Si) '

gdzie ng — oznacza liczbg probek, a Feyp, 0raz 6; to odpowiednio sita zmierzona podczas testow
wglebnikiem 1 odpowiadajace jej przemieszczenie. Zmienna F. o0znacza natomiast

wyznaczong wartos¢ sity (Fyr, Fo) z zastosowaniem aktualnego rozwigzania. Wartos¢

zmiennych decyzyjnych badano w zakresie 0-100 MPa.

6.5. Wyniki

Przeprowadzona optymalizacja parametréw materiatowych za pomoca dwoch
algorytmow optymalizacyjnych ma na celu zwigkszenie doktadnosci zastosowanego modelu
FEM poprzez dostosowanie wspotczynnikéw materiatowych do indywidualnej charakterystyki
tkanki mickkiej stopy osoby badanej. Poczatkowo poréwnano, za pomoca GA, uzyskiwang
doktadno$¢ odwzorowania krzywej sita-przemieszczenie dla dwoch modeli materiatowych:
Ogdena oraz Mooney-Rivlina.

Rys. 6.21 przedstawia poréwnanie krzywych sita-przemieszczenie uzyskanych na
podstawie danych eksperymentalnych, literaturowych oraz wyznaczonych za pomocg GA dla
roznych predkosci odksztatcenia. Porownujac dane literaturowe z danymi eksperymentalnymi
dla wszystkich analizowanych predkosci zauwazono, ze model Ogden dokladniej
odwzorowywal krzywa sita-przemieszczenie. Dla wszystkich predkosci zauwazono
zdecydowanie doktadniejsze odwzorowanie krzywej za pomoca parametréw materialowych
uzyskanych w procesie optymalizacji. Proces optymalizacji znaczaco poprawil doktadnosc
predykcji modelu w stosunku do rzeczywistego zachowania materiatu. Najmniejszg warto$¢

funkcji celu zarowno dla modelu materialowego Ogdena, jak i Mooney-Rivlina
zaobserwowano dla predkosci rownej 7 ms—m (Tab. 6.6).

Analizujac dane porownawcze dla obu modeli, GA pozwolit na uzyskanie lepszego

dopasowania w przypadku modelu Ogdena. Tylko w dwoch przypadkach model Mooney-

Rivlina wykazal lepsze dopasowanie — dla predkosci 5 ms—m i11 % Zaobserwowano, ze przy

przemieszczeniach wickszych niz 4 mm model Mooney-Rivlina wykazuje znaczace

odchylenie od danych eksperymentalnych.
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Tab. 6.6. Wartos¢ funkcji celu uzyskana dla roznych modeli materiatowych.

Ogden Mooney-Rivlin
Predkosé [ms—m] wartos$¢ funkcji Odchylenie wartos$¢ funkcji Odchylenie
celu standardowe celu standardowe
5 0,4484 0,2722 0,3450 0,0907
7 0,1380 0,0360 0,2612 0,1097
9 0,1690 0,0001 0,3297 0,2490
11 0,4849 0,0345 0,4316 0,0451
13 0,1845 0,0004 0,3197 0,1343
Srednia 0,3562 — 0,4218 —
%) 2 Cermmen b) X[ Eapenmen
15 _ogden GA 16 _ogdan.GA
z [E0E = e
® . 3

5

0 1 2 3 4 5 6 7 0 1 2 3 4 5 6 B

Przemieszczenie [mm] Przemieszczenie Imml

20 20
C) - -Eksperyment d) - -Eksperyment
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z - "MR-lit. = MRt
© 10 —MR-GA -;10 —MR-GA
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Rys. 6.21. Porownanie krzywych sita przemieszczenie dla danych eksperymentalnych,

literaturowych i wyznaczonych za pomocg algorytmu genetycznego dla roznych predkosci

(pieta): @) 5 %, b) 7 “‘S—m, c)9 “‘S—m, d) 11 %, e) 13 %.
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W kolejnym kroku dostosowano parametry algorytmu VOA przedstawione w Tab. 6.5.
do analizowanego problemu. Parametry te obejmujg m.in. NIS, NSV, a takze GRCV i GRSV.
Podczas obliczen stosowano model materiatowy Ogdena.

Pierwszy z parametrow, MNR, stanowi kryterium zatrzymania dziatania algorytmu.

Parametr ten byl analizowany w zakresie od 25-2500. Wykres przedstawiony na Rys. 6.22

prezentuje zalezno$¢ wartosci funkcji celu od wartosci MNR dla predkosci rownej 5 %

Zaobserwowano, ze warto$¢ funkcji celu poczatkowo szybko maleje, a nastgpnie stabilizuje
si¢ w okolicach wartosci 0,1896 po okoto 75 iteracjach. Dla innych predkosci, warto§¢ funkcji
celu stabilizowata si¢ wczesniej, co sugeruje, ze w tych przypadkach proces optymalizacji
osiggal zbiezno$¢ szybciej. Na podstawie tych obserwacji ustalono, ze minimalna warto$¢
MNR potrzebna do osiaggnigcia stabilnych wynikow optymalizacji powinna wynosi¢ co
najmniej 75. Taki dobor warto§ci MNR pozwala na zapewnienie, ze optymalizacja osiggnie
odpowiednig doktadno$¢ dla wszystkich rozwazanych predkosci, w tym réwniez dla

przypadkow, gdzie zbiezno$¢ moze nastgpowac pozniej.

0.194 | —v=5mm/s|
='0.193
[}
S 0.192
5
<
< 0.191
>
- 0.19

0.189 ‘ ‘ ‘

50 100 150 200 250
MNR [-]

Rys. 6.22. Wplyw maksymalnej liczby replikacji na uzyskiwang wartosé funkcji celu.

Wykres przedstawia zalezno$¢ wartosci funkcji celu od NSV dla predkosci 5 % Na

poczatku, gdy NSV wynosi 1 lub 2, warto$¢ funkcji celu utrzymuje si¢ na statym poziomie.
Dopiero po zwigkszeniu liczby silnych wiruséw do 3, obserwujemy gwaltowny spadek
warto$ci funkcji celu. Po osiagnieciu przez NSV warto$ci rownej 3, funkcja celu osigga wartos¢
stabilng i pozostaje na tym samym poziomie rowniez przy dalszym zwiekszaniu NSV do 4 i 5.

Tendencja ta zachowana jest réwniez dla innych predkosci. By osiagnaé efektywnag
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optymalizacje 1 minimalizacje funkcji celu, wartos¢ NSV powinna wynosi¢ co najmniej 3.
Dalsze zwigkszanie tej liczby nie przynosi dodatkowych korzysci w kontekscie dalszej redukcji
wartosci funkcji celu. W zwigzku z tym, dla tego konkretnego przypadku, warto$¢ NSV réwna
3 jest optymalnym wyborem, zapewniajacym zardwno efektywnos$¢, jak 1 stabilno$¢

optymalizacji (Rys. 6.23).

—v=5mm/s]

=
w

O
N
o

Funkcja celu [-]

=
N

1 2 3 4 5
NSV [-]

Rys. 6.23. Wplyw liczby silnych wirusow na uzyskiwang wartosé funkcji celu.

Zmiana warto$ci pozostatych parametrow nie wplywata znaczaco na poprawe
otrzymywanej wartos$ci funkcji celu. Wyznaczona warto$ci parametrow algorytmu VOA

zastosowane podczas dalszych analiz przedstawiono w Tab. 6.7.

Tab. 6.7. Wyznaczone wartosci parametrow dla algorytmu inspirowanego zachowaniem

WIrusow.

Parametr Wartos¢
MNR 250
NIS 10
NSV 3
GRSV 1
GRCV 1

Dla wszystkich predkosci uzyskano doktadniejsze dopasowanie za pomoca algorytmu

VOA w poréwnaniu do GA. Najwieksza roznica migdzy wartoscig funkcji celu dla algorytmow
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VOA i GA wystgpita przy predkosci 5 % 1 wynosita 0,2588. Jest to szczegolnie widoczne dla

przemieszczen powyzej 6 mm (Rys. 6.24). Dla pozostatych predkosci roéznica ta nie
przekraczata 0,027 (Tab. 6.8). W zwiazku z przeprowadzonymi eksperymentami do dalszych
obliczen zastosowano model materialowy Ogdena zoptymalizowany za pomocg VOA.

Wyznaczone wspdlczynniki przedstawiono w Tab. 6.9.

Tab. 6.8. Wartos¢ funkcji celu uzyskana dla roznych algorytmow optymalizacyjnych.

Predkosé [ A VoA
S wartos¢ funkcji celu wartos¢ funkcji celu
5 0,4484 0,1896
7 0,1380 0,1112
9 0,1690 0,1688
11 0,4849 0,4549
13 0,1845 0,1837
Srednia 0,2850 0,22164

20 ' ‘ .
- -Eksperyment
- -Ogden-lit.
157 —Ogden-GA 1
Z —Ogden-VOA
® 10
=
5 i
O oy
0 1 2 3 4 5) 6 7

Przemieszczenie [mm]

Rys. 6.24. Krzywa sita-przemieszczenia dla modelu materiatowego Ogdena (pieta): 5 %

Ostatnim  etapem  przeprowadzanych analiz bylo sprawdzenie  wptywu
zoptymalizowanych parametrow na uzyskiwany przebieg pionowe;j sity reakcji podtoza. Dane
eksperymentalne zmierzone za pomoca platform dynamometrycznych zostaty poréwnane

z danymi literaturowymi oraz parametrami uzyskanymi w procesie optymalizacji (Rys. 6.25).
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Warto$¢ pionowej sktadowe;j sity reakcji podioza wyrazono jako procent masy ciata (BW, ang.

Body Weight).

Tab. 6.9. Wspotczynniki materiatowe wyznaczone za pomocq optymalizacji algorytmem

zainspirowanym zachowaniem wirusow.

Predkosé [“‘S—m] #1[MPq] a1 [MPg]
5 0,0054 14,6808
7 0,0177 10,2185
9 0,0378 2,4854
11 0,0277 8,0991
13 0,0314 6,4820
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Rys. 6.25. Przebieg pionowej sity reakcji podloza-porownanie (5 %)

Na wykresie przedstawiono porownanie sit reakcji podtoza dla fazy podporowej cyklu
chodu. Zaobserwowano, ze model materialowy Ogdena zoptymalizowany za pomoca
algorytmu VOA pozwala na uzyskanie doktadniejszych rezultatow, szczegodlnie, gdy sita
reakcji podtoza osigga swoje maksimum (Rys. 6.26). W dalszych fazach, zoptymalizowany
model charakteryzuje si¢ zblizonym odchyleniem od wartosci eksperymentalnej, jak model
literaturowy. Optymalizacja modelu Ogdena przy uzyciu algorytmu VOA znaczgco poprawita

dopasowanie do danych eksperymentalnych — w fazie chodu, podczas ktorej obserwuje si¢

69



pierwsze maksimum sily reakcji podtoza. Wyniki te potwierdzaja, ze algorytm VOA jest
skuteczny w poprawie zgodno$ci modelu FEM z rzeczywistymi danymi biomechanicznymi.
Nie zaobserwowano jednak poprawy dopasowania w obszarze drugiego maksimum — fazie

propulsji.

S 120
o
E 100
@ = 80
z X
5.8 60
Spe
w3 40
o o - -Eksperyment
g 20 — Ogden-VOA
c — Ogden-lit.
2 0 ]
3 s s : :
0 10 20 30 40 50

Cykl chodu [%]

Rys. 6.26. Fragment przebiegu pionowej sily reakcji podtoza — wizualizacja pierwszego
maksima.

Poduszka tluszczowa pigty to wyspecjalizowana struktura, ktora poddawana jest
dziataniom duzych obcigzen Sciskajacych. Pomimo réznic w budowie migdzy poduszka pigty
a reszta podeszwy stopy, tkanki migkkie otaczajacych szkielet stopy jest charakteryzowana na
podstawie odpowiedzi poduszki piety, a mechaniczne zachowanie innych czgéci podeszwy
stopy nie jest zazwyczaj uwzgledniane [81], [82]. W zwigzku z tym zoptymalizowano
podobnie jak dla piety wspotczynniki materialowe dla tkanek miekkich obejmujacych
$rodstopie, a nastepnie zastosowano uzyskany model w analizie chodu. Jak przedstawiono na
Rys. 6.27 pozwolito to na znaczng poprawe odpowiedzi modelu w fazie propulsji, gdzie
obcigzane sg gltownie tkanki migkkie zlokalizowane w obrebie stopy. Badanie pokazuje, jak
istotne jest uwzglednienie parametrow tkanek migkkich w obrebie $rodstopia podczas
definiowania wspotczynnikow materiatowych.

Przeprowadzona analiza chodu potwierdzita poprawnos$¢ zdefiniowanego modelu
FEM, w szczegolnosci warunkow brzegowych i1 obcigzen. Na tej podstawie w kolejnym

rozdziale zostaty przeprowadzone analizy chodu z zastosowaniem sparametryzowanej protezy.
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Rys. 6.27. Fragment przebiegu pionowej sity reakcji podloza — wizualizacja drugiego

maksima.
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7. Optymalizacja geometryczna protez stop

Stopa protezowa jest kluczowym elementem protezy konczyny dolnej. Wyroznia si¢ az
dwanascie roznych poziomoéw amputacji W obrebie stopy — od amputacji samych palcow, przez
srddstopie, az po odjecie catej stopy. W przypadku amputacji w obrgbie palcow czesto
wystarczajace sa uzupelnienia kosmetyczne, poniewaz utrata tej czesci stopy nie wplywa
W znaczacy sposob na lokomocj¢ pacjenta. Jednak w przypadku amputacji obejmujacych
wiekszy fragment stopy, konieczne jest zastosowanie protezy funkcjonalnej pozwalajacej na
wykonywanie podstawowych czynnosci. W takich przypadkach funkcjonalna proteza pozwala
na zachowanie rOwnowagi, poprawe mobilnosci i jako$¢ zycia pacjenta. W zaleznosci od
poziomu amputacji, moze ona rdzni¢ si¢ w swojej budowie i funkcji.

Stopa protezowa jako komponent zaopatrzenia protetycznego odpowiedzialna jest za
podtrzymywanie masy calego ciala oraz odgrywa kluczowa rol¢ podczas lokomociji.
Wymagania dotyczace funkcjonalnosci definiowane sg na podstawie poziomu aktywno$ci
pacjenta. W przypadku pacjentow o mniejszej aktywnosci, protezy stop majg za zadanie przede
wszystkim utrzymanie rdwnowagi. Natomiast dla najbardziej aktywnych uzytkownikow, stopa
protezowa powinna pozwoli¢ na nasladowanie fizjologicznej charakterystyki chodu cztowieka:
podczas pierwszego etapu fazy podporowej dziala¢ jak amortyzator (kontakt piety
z podtozem), umozliwia¢ ptynne przetaczanie stopy, a takze dostosowywac si¢ do nieréwnosci
terenu. Ws$réd wymagan dotyczacych funkcjonalnos$ci stopy mozna wskaza¢ rowniez

wspomaganie fazy propulsji.

7.1. Parametryczny model stopy

Prace nad optymalizacjg protezy rozpoczeto od opracowania parametrycznego modelu
protezy pozwalajacego na modyfikowanie kluczowych (z perspektywy chodu) elementéw
protezy. Pozwolito to na przeprowadzenie symulacji dla roznych zestawow parametroéw w celu
zbadania ich wptywu na uzyskiwang warto$¢ pionowej sity reakcji podtoza.

Opracowany model protezy =zainspirowany byl ksztaltem anatomicznej stopy.
Zdefiniowano 19 kluczowych punktéw pozwalajacych na zamodelowanie protezy (Rys. 7.1).
W budowie protezy wyrozniono trzy komponenty: cze¢$¢ odpowiadajaca za obszar pigty,
element obejmujacy staw §rddstopno-paliczkowy oraz segment przeznaczony dla palca. Kazdy
z tych elementéw petni specyficzng funkcje, wspotpracujac w celu jak najwierniejszego

odwzorowania naturalnych ruchow stopy. Model parametryczny stopy zbudowano za pomoca
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FreeCAD Python API (interfejs programowania aplikacji) w celu automatyzacji procesu
modelowania. Wszystkie przedstawione w ponizszym rozdziale operacje przeprowadzone

zostaty za pomoca jednego skryptu napisanego w jezyku Python.

Rys. 7.1. Podstawowy model wewnetrznej struktury protezy.

Poszczegodlne etapy algorytmu generowania modelu stopy przedstawiono na Rys. 7.2.
W modelu kazdy ze zdefiniowanym punktéw moze by¢ kontrolowany przez uzytkownika.
Poza tym w modelu sg dwie dodatkowe zmienne — odsuni¢cie krawedzi zewnetrznej szkicu od
geometrii kila (Z1) oraz grubo$¢ stawu $rodstopno-paliczkowego (Z2).

Program rozpoczyna swoje dziatanie od inicjalizacji nowego dokumentu, a nast¢pnie
wcezytuje liste punktow kontrolujacych ksztalt geometrii kila (Rys. 7.3). Nastgpnie na
podstawie punktow tworzone sg krzywe ztozone — definiuja one kontur modelu. Pojedyncza
krzywa nie tworzy zamknigtego ksztaltu, dlatego wymagane jest polaczenie ich w jedna
krzywa.

W rezultacie potaczenia zdefiniowanych krzywych zlozonych, utworzona zostaje
powierzchnia wewnatrz zbudowanego obrysu. Nastgpnie powierzchnia ta jest wyciagnigta na
zadang odleglo$¢ w celu utworzenia bryly. Wyciagnigcie realizowane jest wzdtuz anatomiczne;j
osi poprzecznej. Kolejne kroki pozwalaja na utworzenie plaszczyzn podziatu
wyodrebniajgcych cze$¢ obejmujacg staw Srodstopno-paliczkowy.

Ostatni etap zwigzany jest z generowaniem zewngtrznej powloki protezy. Za pomoca
parametru Z1 definiowana jest grubo$¢ powloki zewnetrznej. Ksztalt ten nie uwzglednia
wolnej przestrzeni na geometri¢ kila — zostanie ona zdefiniowana w dalszych etapach dziatania

algorytmu. Nastepnie wszystkie komponenty eksportowane sg do pikow w formacie *.stl.
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Rys. 7.2. Algorytm dzialania skryptu generujgcego geometrie protezy.
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Rys. 7.3. Wizualizacja kluczowych etapow realizowania algorytmu.

Wyeksportowana siatka reprezentujaca geometri¢ za pomoca programu FreeCad jest
siatkg zgrubna, wykorzystujaca niewiele trojkatow do odwzorowania geometrii. Przed
wykonaniem kolejnych operacji na pliku konieczne jest zmniejszenie rozmiaru elementow
siatki w celu zwigkszenia doktadnosci przeprowadzanych operacji. Dla przedstawionego
przyktadu, siatka dla zewngtrznej czg$ci protezy sklada z 888 elementow (Rys. 7.4a). Proces
redefiniowania siatki przeprowadzono w oprogramowaniu nTop korzystajac z plikow *.json
modyfikowanym za pomoca skryptu w jezyku Python. Efekt przeprowadzonej operacji
przedstawiono na Rys 7.4b. Dla przyktadu zawartego na Rys. 4.7b liczba elementow
wynosi 9 356.

Utworzona geometria zastosowana zostata w modelu elementow skonczonych chodu,
dlatego konieczne jest zorientowanie geometrii odpowiednio w przestrzeni, tak aby nachylenie
protezy do podtoza odpowiadato wartosci przedstawionej w Tab. 6.3. Po rotacji komponentow
dodawana jest geometria podtoza (Rys. 4.8).

Geometria powloki protezy musi uwzgledniaé wewnatrz przestrzen na elementy kila,
dlatego za pomocg operacji boolowskich usunieto z siatki powtoki elementy w przestrzeni,
w ktorych nastepuje kolizja z pozostatymi czeSciami. Operacja realizowana jest za pomoca
biblioteki pyFEMhlab. Nastepnie, przy uzyciu GMSH API, utworzono plik geometrii do

programu FEBIio w formacie *.inp.
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a)

b)

Rys. 7.4. Siatka 3D w pliku *.stl: a) FreeCAD, b) nTop.

Rys. 7.5. Orientacja geometrii protezy wzgledem podtoza.
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Rys. 7.6. Efekt realizowanej przyktadowej operacji roznicy pomiedzy siatkami komponentow.

7.2. Algorytm optymalizacyjny

Opisany w poprzednim podrozdziale algorytm do automatycznego generowania
geometrii protezy stopy zastosowany podczas procesu optymalizacji z wykorzystaniem
algorytmu VOA. Opis algorytmu przedstawiono w rozdziale 6.20 (Rys. 6.4).

Celem zastosowanej procedury optymalizacyjnej jest minimalizacja roznicy mig¢dzy
sitg reakcji podloza uzyskang podczas symulacji FEM oraz warto$cig zmierzong
eksperymentalnie dla stopy. Dane wejsciowe (zmienne decyzyjne) do funkcji celu to wektor
zawierajacy zbidr optymalizowanych parametréw. Na ich podstawie generowana jest
geometria, a nastgpnie automatycznie tworzony jest plik wejsciowy do srodowiska FEBio
(*.feb).

Zdefiniowany w $rodowisku FEBio model FEM stosuje zwalidowane w rozdziale
sz6stym warunki brzegowe 1 obcigzenia. Elementy kila modelowane sg jako bryly sztywne.
Natomiast powtoke protezy i czes$¢ imitujacg staw $rodstopno-paliczkowy zamodelowano za

pomoca modelu materiatu hipersprezystego Neo-Hookeana (Tab. 7.1).
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Rys. 7.7. Schemat blokowy algorytmu pozwalajgcego na wyznaczenie wartosci funkcji
celu.

Tab. 7.1. Wiasciwosci zastosowanego materiatu hipersprezystego [83-84]

Model Wiasciwosci
Hipersprezysty (Neo-Hookeana) E =10 [MPa]
v=0,35[-]

Wyniki symulacji zapisano w sekwencji plikow w formacie *.vtk umozliwiajacym
przetwarzanie danych. Jest to konieczny krok w celu utworzenia macierzy zawierajacej
interpolowane dane wskazujace sume sit reakcji podtoza w fazie podporowej. Sita wyrazona
jest w procentach masy ciata, natomiast czas — jako procent czasu fazy podporowej
z doktadnoscia do 1%. Umozliwi to porownanie sit w doktadnie w tym samym etapie cyklu
chodu. Uzyskana za pomocg symulacji pionowa sktadowa sity podloza pozwala na

wyznaczenie warto$ci funkcji celu (E,), definiowanej jako:
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nS . .
£ = lz |FFEM(l) - Eaxp(l)l (11)
Pl Ep(D

gdzie ng — oznacza liczbg probek, a Feyp, 0raz Fpgy to odpowiednio sita zmierzona podczas
eksperymentu oraz uzyskana podczas analizy FEM. Podczas procesu optymalizacji zbadano
wplyw poszczegdlnych parametrow algorytmu VOA na uzyskiwang warto$¢ funkcji celu (Tab.
7.2).

Tab. 7.2. Zakresy wartosci testowanych parametrow algorytmu zainspirowanego

zachowaniem wirusow — optymalizacja protezy.

Parametr Zakres Warto$¢ poczatkowa
MNR 3-25 10
NIS 1-5 1
NSV 1-5 1
GRSV 1-5 1
GRCV 1-5 1

Podczas procesu optymalizacji badano wptyw trzech parametréw geometrycznych na
uzyskiwana warto$¢ pionowej sity reakcji podtoza. Pierwszy z nich, Z1, definiuje odsunigcie
krawedzi zewngtrznej szkicu od geometrii kila (Rys. 7.8). Kolejny z parametrow, Z2, okresla
grubo$¢ stawu $rodstopno-paliczkowego (Rys. 7.9). Dodatkowo, w budowie anatomicznej
stopy wyrdznia si¢ dwa tuki podluzne. Analizie poddano réwniez wplyw promienia tuku
podtuznego przysrodkowego (Z3). Luk ten zdefiniowano pomigdzy punktami P1-P3. Wartos¢
promienia zmieniano za pomocg modyfikowania wysokosci punktu P2 w odniesieniu do
punktu P1 (Rys. 7.10). Zakres wartosci analizowanych parametrow geometrycznych
przedstawiono w Tab. 7.3.

Tab. 7.3. Zakresy wartosci testowanych parametrow geometrycznych protezy.

Parametr Zakres [mm)]
Z1 2-19
Z2 1-20
Z3 -2-30
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Rys. 7.8. Wizualizacja geometrii dla granicznych wartosci parametru — Z1.

Z2= min

Z2= max

Rys. 7.9. Wizualizacja geometrii dla granicznych wartosci parametru — Z2.
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Z3=min

Rys. 7.10. Wizualizacja geometrii dla granicznych wartosci parametru — Z3.

7.3. Wyniki

Analize wplywu zdefiniowanych parametrow geometrycznych na uzyskiwana
sktadowa pionowa sity reakcji podtoza przeprowadzono badajac wptyw pojedynczego
parametru na warto$¢ funkcji celu. Drugi etap obejmowal proces optymalizacji trzech

parametréw geometrycznych za pomocg algorytmu optymalizacyjnego VOA.

7.3.1. Analiza DoE

W niniejszym podrozdziale przedstawiono wyniki analizy eksperymentu planowanego
DoE (ang. Design of Experiments) dla trzech wybranych parametrow geometrycznych. Celem
analizy bylo zbadanie wptywu poszczegolnych parametrow na wielkos$¢ funkcji celu. Kazdy
Z parametréw analizowano osobno, co pozwolito na precyzyjne okreslenie jego oddzialywania
na wartos$¢ sktadowej pionowe;j sity podtoza.

Pierwszy z parametrow — Z1, definiuje odsuniecie krawedzi zewnetrznej szkicu od
geometrii kila. Definiuje on grubo$¢ powtoki otaczajacej rdzen protezy. Parametr ten byt
badany w zakresie od 2-19 mm. Na Rys. 7.11 przedstawiono zalezno$¢ pomiedzy uzyskang
warto$cig funkcji celu a grubosciag zewngtrznej powtoki protezy. Najmniejsza wartos¢ bledu

wzglednego pomigdzy danymi eksperymentalnymi a symulacja uzyskano dla warto$ci
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parametru rownego 2 mm. Wraz ze zwickszaniem si¢ grubosci powtoki zwigkszala si¢ wartos¢

funkcji celu. Przyjmowata ona wartosci w zakresie od 0,21 do 0,85.

0.8 7

0.7

o o o
£ &) (o)]
T T T

Wartosé funkgcji celu

o
w

10 12 14 16 18
Z1 [mm)]

o
\]
S
B
o -
oo -

Rys. 7.11. Wplyw parametru Z1 na uzyskiwang wartos¢ funkcji celu.

Na Rys. 7.12 przedstawiono poréwnanie przebiegu pionowej sktadowej reakeji
podtoza, zarowno dla przypadku charakteryzujacego si¢ najwigkszg wartoscig funkcji celu, jak
I dla wartosci najmniejszej. Dodatkowo, zaznaczono przebieg zarejestrowany podczas
eksperymentow przeprowadzonych dla fizjologicznej stopy. Zmniejszenie grubosci powltoki
zewngtrznej pozwala na doktadniejsze odwzorowanie przebiegu pionowej skladowej sily
reakcji podioza. Szczegdlnie jest to widoczne w fazach zwigzanych z wystepowaniem
lokalnych maksiméw sily. Jednakze, przy tym wariancie zaobserwowano wicksza
czestotliwos¢ lokalnych wahan warto$ci tej sity. Natomiast dla maksymalnej grubosci powtoki
zaobserwowano przesunigcie wystgpowania maksimum sity w odniesieniu  wynikow
eksperymentalnych.

Kolejny z parametrow (Z2), okreSlajacy grubos$¢ stawu $rodstopno-paliczkowego,
przyjmowal warto$ci w zakresie od 1-20 mm. W tym przypadku zaobserwowano z kolei
korelacje ujemna pomigedzy wartoscig parametru a doktadno$cia odwzorowania przebiegu
pionowej sktadowej sity reakcji podloza (Rys. 7.13). Wraz ze wzrostem powierzchni
hipersprezystego komponentu w obrebie stawu S$rddstopno-paliczkowego zmniejszata si¢
warto$§¢ funkcji celu. Zobserwowano réwniez, ze cho¢ zwigkszenie parametru miato

negatywny wplyw na odwzorowanie w fazie zwigzanej z kontaktem pigty z podtozem, to
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w fazie odrywania piety od podtoza wykres z symulacji naktadat si¢ na przebieg sity

zmierzonej dla stopy pacjenta (Rys. 7.14).
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Rys. 7.12. Porownanie przebiegu pionowej sktadowej reakcji podtoza dla wartosci parametru
Z1 z najwigkszq i najmniejszq wartoscig funkcji celu.
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Rys. 7.13. Wplyw parametru Z2 na uzyskiwang wartos¢ funkcji celu.
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Rys. 7.14. Porownanie przebiegu pionowej sktadowej reakcji podtoza dla wartosci parametru
72 z najwiekszq i najmniejszq wartosciq funkcji celu.

Ostatni z parametrow — Z3 — roznica pomiedzy wysokoscia punktow P1 oraz P2,
definiuje warto$¢ promienia tuku podtuznego przysrodkowego. Parametr ten analizowano
w zakresie od -2-30 mm. W przypadku kolejnego parametru rowniez zaobserwowano ujemng
korelacje, jednak zaleznos¢ ta nie bylta az tak silnie liniowa, jak w przypadku parametru Z2.
Wartos$¢ funkcji celu w tym przypadku osiggata wartosci w zakresie od 0,49 do 0,65. Parametr
Z3, mimo iz nie miat znaczacego wptywu na poprawe odwzorowania przebiegu pionowej sity
reakcji podloza w fazie kontaktu pigty z podlozem, wptywal znaczaco na poprawe

dopasowania krzywej podczas fazy propulsji (Rys. 7.16).

08 T T T

Wartos¢ funkcji celu [-]

045 | | : : '
0 5 10 15 20 25 30
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Rys. 7.15. Wplyw parametru Z3 na uzyskiwang wartosé funkcji celu.
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Rys. 7.16. Porownanie przebiegu pionowej sktadowej reakcji podtoza dla wartosci parametru
Z3 z najwiekszq i najmniejszq wartosciq funkcji celu.

Poréwnujac wartosci  funkcji  celu, zdecydowanie najwickszy potencjat do
optymalizacji zaobserwowano dla parametru Z1. W przypadku tego parametru wystapita
najbardziej znaczaca zmiana warto$ci funkcji celu, co wskazuje na jego kluczowa role
w poprawie wynikow symulacji. Parametr Z1 wplywa nie tylko na uzyskiwane wartos$ci funkcji
celu, ale rowniez na ksztalt krzywej, co odréznia go od pozostatych parametréw, ktére nie
wykazywaly tak wyraznego wpltywu na przebieg wykresu. Z kolei najmniejsza redukcje

wartos$ci funkcji celu zaobserwowano podczas analizy roznych wartos$ci parametru Z2.

7.3.2. Algorytm optymalizacyjny

W poprzednim rozdziale poréwnano wpltyw trzech parametrow geometrycznych
protezy wramach analizy DoE, przy czym kazdy z parametrow byl badany osobno.
W ponizszym rozdziale przedstawiono wyniki uzyskane za pomocg algorytmu VOA, ktory
optymalizuje trzy parametry jednocze$nie, umozliwiajac bardziej kompleksowa analize ich
wzajemnych zalezno$ci 1 wplywu na wyniki symulacji.

Pierwszym etapem optymalizacji za pomoca algorytmu VOA byta kalibracji
parametrow algorytmu. Zmienialy one swoja warto$¢ w zakresie przedstawionym w Tab. 7.1.
Najwigkszy wplyw na uzyskiwang funkcj¢ celu mial parametr MNR oraz NIS.

Warto$¢ parametru MNR badano w zakresie od 3-25 (Rys. 7.17). Wzrost maksymalnej
ilosci replikacji powoduje znaczaca minimalizacj¢ wartosci funkcji celu — az do wartos$ci

roéwnej 0,0057. Podobng warto$¢ funkcji celu (0,0055) uzyskano podczas zwigkszania
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parametru NIS. Poczatkowa wartos¢ funkcji celu (dla NIS = 1) wynosita 0,03. Uzyskane

rozwigzania przedstawiono w Tab. 7.4.
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Rys. 7.17. Wplyw parametru MNR na uzyskiwang wartos¢ funkcji celu.

W Tab. 7.4 przedstawiono uzyskane wartosci dla parametréw geometrycznych

struktury. Warto§¢ parametru Z1 wynosi okoto 1 mm, co potwierdza wyniki uzyskane

w analizie DoE. Podobnie w przypadku parametru Z3 — im wyzsza jego warto$¢, tym mniejsza

wartos¢ funkcji celu. Zaobserwowano natomiast, ze wartosci parametru Z2 dla wybranych

rozwigzan znacznie r6znig si¢ od siebie. Wizualizacje struktur z parametrami przedstawionymi

w Tab. 7.4 zaprezentowano na Rys. 7.18 oraz Rys. 7.19.

Tab. 7.4. Porownanie parametrow uzyskanych dla najlepszych rozwigzan.

Wariant Parametr Funkcja
Z1 Z2 Z
algorytmu Celu [mm] [mm] 3 [mm]
1. MNR=25 0,0057 1,00 15,31 30
2. NIS=5 0,0055 1,31 3,57 30
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Rys. 7.18. Wizualizacja geometrii dla wariantu 1.

Rys. 7.19. Wizualizacja geometrii dla wariantu 2.

Na Rys. 7.20 przedstawiono przebieg pionowej sity reakcji podtoza dla dwoch
zestawOw parametroOw charakteryzujacych si¢ najnizszg wartoscig funkcji celu. Zastosowanie
algorytmu VOA pozwolito na znaczng poprawe¢ odwzorowania krzywej zarowno w fazie
kontaktu piety z podlozem, jak i w fazie propulsji. Ze wzgledu na niewielka grubosé
zewnetrznej powtoki pojawiajg si¢ charakterystyczne oscylacje, podobnie jak na Rys. 7.12.
Wystepuja one jedynie podczas pierwszego etapu fazy podporowej — kontaktu piety
Z podtozem. Zwigzane jest to z niewielka grubo$cig materialu amortyzujacego uderzenie stopy

o podtoze.
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Rys. 7.20. Przebieg pionowej sktadowej sity reakcji podtoza dla wybranych geometrii
charakteryzujgcych sie najmniejszq wartosciq funkcji celu.

Zastosowany algorytm optymalizacyjny, analizujacy wplyw wszystkich trzech

parametréw jednoczesnie, umozliwit efektywne zmniejszenie warto$ci funkcji celu.

W przeprowadzonych badaniach warto§¢ funkcji celu, uzyskana dzigki algorytmowi VOA,

byta nizsza 0 97,38% w pordwnaniu do najmniejszej wartosci uzyskanej podczas analizy DoE.

Algorytm ten, mimo swojej skuteczno$ci w optymalizacji, ma jednak istotny wplyw na

wydtuzenie czasu obliczen. Poréwnanie czasu obliczen dla minimalnych i maksymalnych

warto$ci parametréw przedstawiono w Tab. 7.5, gdzie wyraznie widaé, ze bardziej

zaawansowane podejScie optymalizacyjne wiaze si¢ ze znacznym wzrostem kosztow

obliczeniowych.

Tab. 7.5. Poréwnanie czasu obliczen dla poszczegélnych parametrow algorytmu

zainspirowanego zachowaniem wirusow.

Parametr Wartos¢ [-] Funkcja celu [-] Czas [s]
MNRmin 3 0,0469 8623
MNRmax 25 0,0057 34134

NISmin 1 0,0295 12 180
NISmax 5 0,0055 82 151
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8. Optymalizacja topologiczna protez z zastosowaniem metamaterialow

auksetycznych
Optymalizacja topologiczna to istotne narzedzie umozliwiajgce tworzenie bardziej
efektywnych projektow, spetniajacych swoje funkcje przy jednoczesnym zmniejszeniu zuzycia
materiatéw 1 redukcji masy. W niniejszym rozdziale przedstawiono proces optymalizacji
topologicznej wielomaterialowej, majacej na celu poprawe dystrybucji materiatu poprzez

zastosowanie metamateriatlow o wtasciwosciach auksetycznych.

8.1. Zastosowane algorytmy

Optymalizacja topologiczna jest narzedziem szeroko stosowanym w inzynierii, jednak
w wigkszosci przypadkow jej zastosowanie ogranicza si¢ do struktur uwzgledniajacych jeden
rodzaj materiatu. Celem tego rozdzialu jest wprowadzenie koncepcji optymalizacji
topologicznej wielomaterialowej, ktéra pozwala na bardziej zaawansowane projektowanie
zaopatrzenia protetycznego, uwzgledniajace roznorodnos¢ materiatdow w jednej strukturze.
Rozdzial ten bazuje na kodzie optymalizacyjnym opracowanym w $rodowisku MATLAB,
przedstawionym w [85], ktory =zostal rozszerzony o funkcjonalnosci umozliwiajace
optymalizacj¢ wielomateriatowg [86].

Zastosowany algorytm podczas optymalizacji topologicznej opiera si¢ na podejsciu,
w ktorym kazdemu elementowi przypisywana jest warto$¢ gestosci, ktora okresla wiasciwosci
materialowe, w szczegdlnosci modut Younga. Celem optymalizacji jest znalezienie
optymalnego rozktadu materialu w domenie, aby zminimalizowa¢ podatnos$¢ (zwigkszy¢
sztywnosc¢), jednoczesnie spetniajac ograniczenie objetosci.

"Gestos$¢ x, kazdego elementu e jest uzywana do interpolacji modutu Younga E, .
Interpolacja stosuje zmodyfikowany model SIMP:

Ee(xe) = Emin + x¢ (Eo — Emin), Xe € [0,1], (12)
gdzie E, to sztywno$¢ materiatu, E,;, to sztywno$¢ o niewielkiej wartosci przypisana
obszarom pustym, aby zapobiec wystepowaniu osobliwosci macierzy sztywnos$ci, natomiast
zmienna p oznacza wspotczynnik kary [85]. Funkcja celu polega na minimalizacji podatnosci

c(x), zdefiniowanej jako:

c(x) = UTKU = z E, (x)ulkou, (13)

e=1
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gdzie K to globalna macierz sztywnos$ci, U to globalny wektor przemieszczen, u, — wektor
przemieszczen elementu, ky — macierz sztywnosci elementu dla elementu z jednostkowym
modutem Younga, x — wektor zmiennych projektowych (tj. gestosci elementéw), a N to liczba
elementow uzytych do dyskretyzacji domeny projektowej [85]. Algorytm ten zostat
rozszerzony w celu przeprowadzania procesu optymalizacji wielomateriatlowe;j
wykorzystujacej materiaty zarowno konwencjonalne, jak i metamateriaty auksetyczne.
Przestrzen projektowa dzielona jest na elementy skonczone, ktorym przypisywana jest
gestos¢ x, w celu okreslenia rozktadu materiatu w optymalizacji topologicznej struktur
ciggtych. W przypadku problemu z jednym materialem uzywa si¢ tylko jednej zmiennej
projektowej, natomiast, gdy w optymalizacji topologicznej uwzglednianych jest wiele
materialdw — liczba zmiennych projektowych dla wielu materiatow jest rowna liczbie

materiatdw pomnozonej przez liczbg elementéw, co mozna wyrazi¢ jako:

[ X{ X3t Xym-1 XNm
x12 xzz X]%M—1 XI:\ZIM
= : : : : (14)
L Xt xpE XNM-1 XNm o -

gdzie NE oznacza liczbe elementéw skonczonych, a NM oznacza liczbe materiatow [86].

8.2.Analizowane przypadki obcigzen

Analiza réznorodnych przypadkoéw obciazen pozwala na zrozumienie, jak rozne sity
dzialajace na proteze wptywaja na uzyskang dystrybucje materiatu w przestrzeni projektowe;.
Zaproponowana przestrzen projektowa to prostokat o wymiarach odpowiadajacych wymiarom
anatomicznej stopy (Rys. 8.1).

W procesie optymalizacji uwzgledniono trzy przypadki obcigzenia — zgodnie
z najistotniejszymi fazami chodu. Pierwszy z nich dotyczyt uderzenia piety o podtoze, gdzie
jednostkowa sita byta przytozona wylacznie na dolnej krawedzi przestrzeni projektowej, na
szerokosci 24 mm. Drugi przypadek obejmowat obcigzenie ograniczone do obszaru
obejmujacego czes¢ palcow. Trzeci przypadek, odpowiadajacy srodkowej fazie podporoweyj,

zaktadal rozdystrybuowanie sity na obie wspomniane powierzchnie. We wszystkich trzech
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przypadkach, obszar utwierdzenia pozostal niezmienny — goérna powierzchnia, odpowiadajgca

szerokosci ko$ci skokowej w ptaszczyznie strzatkowej (Rys. 8.3).

217 mm

89 mm

Rys. 8.1. Zdefiniowana przestrzen projektowa.

Rys. 8.2. Fragment przestrzeni projektowej — dyskretyzacja powierzchni.

W pierwszym etapie analizy, dla kazdego z rozpatrywanych przypadkoéw obcigzenia,
przeprowadzono analiz¢ dla trzech réznych materiatdow, ktorych wihasciwosci zostaty
przedstawione w Tab. 8.1. Umozliwito to porownanie zachowania konstrukcji w zaleznosci od
zastosowanych materialdow. Optymalizacja wielomaterialowa definiowata dystrybucje dwodch
materialow — auksetycznego oraz nieauksetycznego. W przypadku materialu auksetycznego,

przyjety modul Younga przyjmowano zgodnie z Tab. 8.1, natomiast wartos¢ wspotczynnika
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Poissona przyjmowata ujemng warto$¢ wspdiczynnika zdefiniowang dla oryginalnego

materiatu (material nr 1 — auksetyk, material nr 2 — material konwencjonalny).

A

Rys. 8.3.Wizualizacja obszarow zdefiniowanych warunkow brzegowych.

W drugim procesie, algorytm umozliwiat uwzglednienie jedenastu réoznych wartosci

wspotczynnikow Poissona dla danego materiatu. Numer materialu i odpowiadajacy mu

wspotczynnik Poissona przedstawiono w Tab. 8.2.

Tab. 8.1. Wiasciwosci zastosowanych materiatow [58, 87].

Material Modul Younga [MPa] v [-]
Onyx 1400 0,330
Nylon 12 2310 0,408
Stal 230000 0,200
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Tab. 8.2. Wartosci wspotczynnika Poissona wraz z odpowiadajgcym mu numerem

materiatu.

Nr materialu v [-]
0 _
1 -0,5
2 -0,4
3 -0,3
4 -0,2
5 -0,1
6 0,0
7 0,1
8 0,2
9 0,3

10 0,4
11 0,5

8.3.Wyniki

Przeprowadzony proces optymalizacji topologicznej pozwolit na uzyskanie map
dystrybucji materiatow w zdefiniowanej przestrzeni projektowej. Podczas pierwszej procedury
analizowano rozktad dwoch materiatow — z konwencjonalnymi wiasciwosciami (Tab. 8.1.)
oraz odpowiadajacym mu materiatem auksetycznym.

Na Rys. 8.4. przedstawiono rezultaty uzyskane dla pierwszego przypadku obcigzenia —
uderzeniu stopy o podioze. Dla wszystkich trzech rodzajow materialdéw uzyskano zblizone
rozktady materiatu wewnatrz przestrzeni projektowej. Zewngtrzna powloka struktury
zbudowana jest z materialu konwencjonalnego — otacza on cata powierzchni¢ przytozenia
dzialajacej na strukture sily oraz wigkszos¢ obszaru weztdw, ktore zostaty utwierdzone.
W zwigzku z tym zewngtrzna warstwa materiatu bedzie wykazywac tendencj¢ do zwigkszania
swojej szerokosci pod wptywem $ciskania. Material ten stabilizuje catg konstrukcje. Natomiast
przestrzen wewngtrzna wypetniona jest auksetykiem.

Sita $ciskajgca dziatajagca na metamaterialy auksetyczne powoduje odksztalcenie
struktury nastepujace w kierunku wewnegtrznym. Powoduje to zaggszczenie materialu, CO

pozwala zwigkszy¢ absorpcj¢ energii, minimalizujgc ryzyko nadmiernego obciagzenia struktur
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anatomicznych znajdujacych si¢ powyzej protezy. Ponadto, rozmieszczenie materiatu
w obszarze utwierdzenia nie jest tak jednoznaczne jak w przypadku miejsca przytozenia sity.
Material auksetyczny zlokalizowano przy goérnej krawedzi definiujacej obszar utwierdzenia,
co zapobiega koncentracji napr¢zen, poniewaz material zmniejsza swoja objetos¢ i rozprasza
sity, ktoére moglyby w przeciwnym razie doprowadzi¢ do uszkodzen. W materiale
posiadajacym ujemny wspotczynnik Poissona energia wewnetrzna wynikajaca z naprezen
rozpraszana jest na wigkszym obszarze, co prowadzi do zmniejszenia ich koncentracji.
W efekcie zmniejsza si¢ podatno$¢ na uszkodzenia, a materiat staje si¢ bardziej odporny na
pekanie. W zwigzku z tym, czg$¢ wezldow mocowania znajduje si¢ w obszarze, w ktorym
zastosowano materiat auksetyczny.

W kolejnym przypadku obcigzenia, zwigzanym z oderwaniem stopy od podloza,
obszar, w ktorym przytozono site, czyli rejon palcow, w wigkszosci przypisany ma materiat
auksetyczny (Rys. 8.5). Strefa wyr6zniajaca si¢ sg z kolei czubki palcow — zaproponowany
material dla tego obszaru to material z dodatnim wspdtczynnikiem Poissona. Ponadto,
pomiedzy strefa obcigzenia a utwierdzeniem przypisano material auksetyczny, co sprzyja
rozpraszaniu energii. Natomiast cala strefa utwierdzenia zostalta wykonana z materiatu

konwencjonalnego, co zapewnia odpowiednig stabilnos¢.

0.8

10.6

{04

10.2

—0

Rys. 8.4. Mapa dystrybucji materiatu dla pierwszego przypadku obcigzenia — obcigzenie piety
(material nr 1 — auksetyk, materiat nr 2 — material konwencjonalny): a) onyx, b) nylon 12, c)
stal.
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a)

0.8

10.6

10.2

Rys. 8.5. Mapa dystrybucji materiatu dla drugiego przypadku obcigzenia — obcigzenie
palcow (material nr 1 — auksetyk, material nr 2 — material konwencjonalny): a) onyx,
b) nylon 12, c) stal.

Ostatni analizowany przypadek obcigzenia, odpowiadajacy $rodkowej fazie
podporowej, wykazuje podobng strukturg dystrybucji materiatoéw jak w pierwszym przypadku.
Strefa utwierdzenia zawiera zarowno materiat auksetyczny, jak i konwencjonalny, co sugeruje
optymalizacj¢ obszaru utwierdzenia pod katem rozproszenia energii oraz stabilnos$ci.
Wyroézniajagcym si¢ elementem jest obecnos¢ wytacznie materialu auksetycznego pomiedzy
strefg obcigzenia a utwierdzenia (Rys. 8.6).

Na dolnej krawedzi struktury zastosowano dodatkowa warstwe materiatu
konwencjonalnego. W poprzednich przypadkach material auksetyczny byl otoczony przez
material konwencjonalny. Natomiast w tym przypadku sytuacja jest odwrotna — to materiat
konwencjonalny jest otoczony przez materiat auksetyczny. W obszarze palcow, zastosowano
oba materialy, przy czym przgsto zostalo wzmocnione konwencjonalnym materiatem
W przedniej czesci, co zapewnia utrzymanie rownowagi i1 dodatkowa ochrong przed
nadmiernym wygieciem lub uszkodzeniem. Porownujac wszystkie trzy przypadki, mozna
zauwazyC¢, ze zastosowanie Obu materialow w strefie utwierdzenia jest powszechne

w sytuacjach, gdy kat migdzy dziatajaca sitg a strefg utwierdzenia wynosi okoto 90 stopni.
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2) b) = 11.8

0.8

10.6

10.4

10.2

LJo

Rys. 8.6. Mapa dystrybucji materiatu dla trzeciego przypadku obcigzenia — srodkowa faza
podparcia (material nr 1 — auksetyk, materiat nr 2 — materiat konwencjonalny): a) onyx,
b) nylon 12, c) stal.
Kolejna procedura obejmowata przeprowadzanie optymalizacji topologicznej
przestrzeni projektowej dla materiatéw z wspotczynnikem Poissona z zakresu od -0,5 do 0,5.

Na Rys. 8.7 oraz Rys. 8.8 przedstawiono uzyskane mapy dystrybucji materialow.

a)

Rys. 8.7. Mapa dystrybucji materiatu dla drugiego przypadku obcigzenia — obcigzenie
palcow (material nr 1-5: auksetyk, material nr 6-11: material konwencjonalny): a) onyx,
b) nylon 12, c) stal.
W obszarze utwierdzenia wystgpuje zardwno materiat auksetyczny, jak
i konwencjonalny. Materialy auksetyczne w poblizu utwierdzenia charakteryzujg sie¢

warto$ciami bezwzglednego wspotczynnika Poissona zblizonymi do 0, okoto 0,2. Z kolei
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materiaty konwencjonalne w tej strefie majg wartosci z géornego zakresu, wynoszace okoto 0,4-
0,5. Srodkowa cze$¢ konstrukcji jest ponownie wykonana wylacznie z materiatow
auksetycznych, jednak w tym przypadku ich wartosci wspotczynnika sg nizsze, rzedu -0,4 do

-0,5.

a)

c)

Rys. 8.8. Mapa dystrybucji materiatu dla trzeciego przypadku obcigzenia — srodkowa faza
podparcia (material nr 1-5: auksetyk, materiat nr 6-11: materiat konwencjonalny): a) onyx,

b) nylon 12, c) stal.
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9. WhiosKi

W pracy potwierdzong tezg, iz mozliwe jest w wyniku zastosowania odpowiedniego
algorytmu optymalizacyjnego, dostosowanie uzyskiwanej odpowiedzi protezy stopy
do fizjologicznej konczyny w zakresie rejestrowanego przebiegu pionowej sily reakcji
podloza. Algorytm optymalizacyjny umozliwil precyzyjne dobranie parametrow
geometrycznych konstrukcji zblizajacych odpowiedZ projektowanej protezy stopy do
zachowania naturalnej, fizjologicznej konczyny.

W pracy stworzono model FEM chodu cztowieka. Parametry zastosowanego modelu
materialowego  zostaly  dopasowane na  podstawie testow  eksperymentalnych
przeprowadzonych wglebnikiem. Poréownanie doktadnosci odwzorowania krzywej sila-
przemieszczenie dla dwoch modeli materiatowych wskazalo, Ze model materiatowy Ogdena
pozwala na doktadniejsze odwzorowanie zachowania si¢ struktury niz model Mooney-Rivlina.
Odnosi si¢ to nie tylko do parametrow uzyskanych po optymalizacji, ale rowniez danych
literaturowych. Ponadto, dla przedstawionego zagadnienia, mniejszg warto$¢ funkcji celu
zaobserwowano dla algorytmu VOA niz algorytmu genetycznego.

Badania przedstawione w rozdziale szostym pokazaly rowniez, jak wazne jest
dostosowanie parametrow algorytmu optymalizacyjnego VOA do badanego zagadnienia.
Zbadano wplyw pigciu parametrow na uzyskiwang warto$¢ funkcji celu. Parametry majace
najwickszy wptyw na uzyskiwang doktadno$¢ to MNR oraz NSV.

Badajac pionowa site reakcji podtoza istotna jest kalibracja modelu materiatowego
osobno dla poduszki ttuszczowej piety oraz tkanki migkkiej w obrgbie §rodstopia. Pozwala to
na znaczng popraw¢ odpowiedzi modelu w fazie propulsji, gdzie obcigzane sg gldwnie tkanki
migkkie zlokalizowane w obrebie stopy. Badanie pokazuje, jak istotne jest uwzglednienie
parametréw tkanek migkkich w obrgbie $rodstopia podczas definiowania wspotczynnikdéw
materiatowych.

W rozdziale siodmym badano wplyw parametréw geometrycznych protezy na
uzyskiwany przebieg pionowej sktadniowej reakcji podtoza. Z przeprowadzonych analiz
wynika, Ze parametr Z1 (grubo$¢ zewnetrznej powloki protezy) charakteryzuje sie¢
najwigkszym potencjalem w zakresie redukcji wartosci funkcji celu. Wplywa on réwniez
znaczgco na ksztalt uzyskiwanej krzywej. Parametr ten odgrywa kluczowg rol¢ w poprawie
wynikéw symulacji, w przeciwienstwie do pozostatych parametrow, ktore nie wykazywaty tak

wyraznego wplywu na przebieg wykresu. Najmniejsza redukcje¢ warto$ci funkcji celu
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zaobserwowano dla parametru Z2 (zwigzanego z powierzchnig stawu $rodstopno—
paliczkowego).

Drugi etap procedury optymalizacji parametréw geometrycznych protezy stopy
obejmowat zastosowanie algorytmu optymalizacyjnego VOA umozliwiajacego kompleksowa
analiz¢ wzajemnych zaleznos$ci zdefiniowanych parametrow projektowych i ich wptywu na
wyniki symulacji. Zastosowany algorytm optymalizacyjny, uwzgledniajacy jednoczesng
analiz¢ wszystkich zdefiniowanych parametréw geometrycznych, pozwolil na skuteczne
obnizenie wartosci funkcji celu. W badaniach algorytm VOA umozliwit redukcje wartosci
funkcji celu 0 97,38% w poroéwnaniu do najnizszej wartosci uzyskanej w analizie DoE. Dzigki
zastosowaniu algorytmu VOA uzyskano istotng popraw¢ odwzorowania krzywej zaréwno
w fazie kontaktu picty z podlozem, jak i w fazie propulsji. Mimo wysokiej efektywno$ci
W optymalizacji, algorytm znaczaco wydtuza czas obliczen.

Podczas analizy rezultatéw przeprowadzonej optymalizacji topologicznej
wielomateriatowej zaobserwowano, ze w sytuacjach, gdy kat migdzy dziatajaca sitg a strefa
utwierdzenia wynosi okoto 90 stopni wystepuje zardwno material auksetyczny, jak
I konwencjonalny w strefie utwierdzenia. Nast¢puje optymalizacja obszaru utwierdzenia pod
katem rozproszenia energii oraz stabilnos$ci. Ponadto, poroéwnanie trzech analizowanych
przypadkéw wykazalo, ze korzystne moze by¢ zastosowanie materiatu auksetycznego
w wewnetrznej strukturze, pomigdzy strefa utwierdzenia a obcigzenia, co umozliwia
efektywne rozpraszanie energii. Takie podejScie pozwala na redukcje koncentracji napr¢zen
W krytycznych obszarach konstrukcji, zwigkszajac jej odporno$¢ na uszkodzenia oraz
poprawiajac 0gdlng stabilnos¢ systemu w warunkach dynamicznego obcigzenia.

Przeprowadzana optymalizacja topologiczna wielomaterialowa dla szerokiego zakresu
warto$ci  wspotczynnika Poissona udowodnila, ze zastosowanie zar6wno materiatu
auksetycznego, jak i konwencjonalnego w obszarze utwierdzenia jest korzystne, jednak
kluczowe jest odpowiednie dobranie ich witasciwosci. Materiat auksetyczny powinien
charakteryzowac si¢ niskg bezwzgledng warto$cig wspotczynnika Poissona. Z kolei materiat
konwencjonalny powinien mie¢ wysokg wartos¢ tego wspotczynnika.

Przedstawione w tej pracy algorytmy umozliwiaja dokladng analize wptywu
poszczegolnych parametrow, zar6wno geometrycznych, jak i materiatowych, na uzyskiwang
charakterystyke mechaniczng 1 biomechaniczng protezy stopy. Zastosowane algorytmy
optymalizacyjne dostarczajg narzedzia pozwalajgce na ulepszenie tych konstrukcji. Waznym
aspektem, ktory nalezy uwzglednié, jest jednak optymalizacja czasu obliczen, co stanowi

kluczowy element w procesie projektowania i wdrazania innowacyjnych rozwigzan.
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WYKAZ TABEL

Opis Strona
Tab. 3.1. Porownanie modeli geometrycznych stopy zastosowanych w 21
symulacji FEM chodu cztowieka [14, 22-24].
Tab. 3.2. Wiasciwosci materiatowe — tkanka kostna. 22
Tab. 3.3. Wlasciwos$ci materialowe — tkanka chrzestna. 23
Tab. 3.4. Wlasciwosci materiatowe — tkanka migkka. 23
Tab. 6.1. Kosci uzyskane po segmentacji danych uzyskanych podczas
badania za pomoca rezonansu magentycznego. A
Tab. 6.2. Podzial zastosowanej liczby elementow ze wzgledu na strukture
anatomiczng poddawang dyskretyzacji. 0
Tab. 6.3. Dane wejsciowe do modelu elementow skonczonych. 52
Tab. 6.4. Wiasciwosci materialowe zastosowane w modelu elementow
skonczonych. >0
Tab. 6.5. Zakresy warto$ci testowanych parametrow algorytmu
inspirowanego zachowaniem wirusow. oz
Tab. 6.6. Wartos¢ funkcji celu uzyskana dla réznych modeli materialowych. 64
Tab. 6.7. Wyznaczone warto$ci parametréw dla algorytmu inspirowanego
zachowaniem wirusow. 0
Tab. 6.8. Warto$¢ funkcji celu uzyskana dla réznych algorytmow 57
optymalizacyjnych.
Tab. 6.9. Wspotczynniki materialowe wyznaczone za pomoca optymalizacji
algorytmem zainspirowanym zachowaniem wirusow. 8
Tab. 7.1. Wlasciwos$ci zastosowanego materiatu hipersprgzystego [83-84] 77
Tab. 7.2. Zakresy wartosci testowanych parametrow algorytmu
zainspirowanego zachowaniem wirusow — optymalizacja protezy. 78
Tab. 7.3. Zakresy wartosci testowanych parametrow geometrycznych 18
protezy.
Tab. 7.4. Poréwnanie parametrow uzyskanych dla najlepszych rozwiazan. 85
Tab. 7.5. Porownanie czasu obliczen dla poszczegoélnych parametrow 87
algorytmu zainspirowanego zachowaniem wirusow.
Tab. 8.1. Wilasciwosci zastosowanych materiatow [58, 87]. 91
Tab. 8.2. Wartosci wspotczynnika Poissona wraz z odpowiadajagcym mu 9
numerem materiahu.
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