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Rezumat: Acest studiu are drept scop modelarea sistemului locomotor uman intr-un mediu
dinamic. Fenomenul cercetat este modelul unui sistem real, folosind idealizarea fizicd,
matematica si modelarea in “LMS Imagine.Lab Amesim Student Edition Rev 13 SL3” a
sistemului de simulare biomecanic dorit.

Articolul urmareste sa evidentieze un model matematic al gleznei ca o problemd in postura
umand, unde mersul poate fi echivalat cu echilibrul.

Cuvinte cheie: sistem locomotor uman, gleznd, biomecanicd, model matematic, postura
umand, mers, echilibru.

Abstract: This study is aimed at modelling human locomotor system in a dynamic environment.
Researched phenomenon is modelled real system by using the idealization and programming in
Matlab of the desired biomechanical system simulation.

The article aims to highlight a mathematical model of the ankle as the problem in the human
posture, where walking can be equated with the balance.

Keywords: Human locomotor, Ankle, Biomechanical, Mathematical model, Human posture

1. INTRODUCERE

Complexitatea gleznei este un subiect destul de dezbatut de ceva timp, dar problema
studierii posturilor umane in termeni de echilibru este actuala.

Lucrarea urmareste modelarea matematicd, modelarea relatiilor bilaterale dintre
gamba si picior de catre un numar de unitati de masa-arc-amortizor (numit in continuare
MSD#* mass-spring-damper).

Studiul se realizeaza cu ajutorul ideii ca analizeaza si simuleaza balansarea piciorului
anterior-posterior In pozitie in timpul statului, mentinand glezna ca punct de sprijin.

Articolul presupune urmatoarele patru unitati care leaga tibia si fibula de falangele
piciorului si aspectele posterioare, laterale si mediane ale calcaneului.
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2. MODELAREA MATEMATICA A GLEZNEI

2.1. Introducere

Complexitatea gleznei a fost un subiect destul de dezbatut de ceva timp, dar actuald
este chestiunea studierii posturilor umane in termeni de echilibru.

Lucrarea urmareste modelarea matematicd, modelarea relatiilor bilaterale dintre tibii si
picioare de catre un numar de unitdti de masa-arc-amortizor (MSD).

Se presupune ca exista patru unitati de conectare a gambei (tibia si fibula) la falangele
piciorului si posterior, lateral si la aspectele mediale ale calcaneului.

Articolul presupune urmatoarele patru unitati care leaga tibia si fibula de falangele
piciorului si aspectele posterioare, laterale si mediane ale calcaneului.

2.2.Anatomia functionala explicatd mecanic

Modelarea in grupuri de muschi, tendoane si ligamente intr-un model cu 9 elemente
MSD.

Balanta posturala in raport cu articulatia gleznei este modelatd prin utilizarea
principiului Lagrange-d'Alembert [1]. Modelul este, in esentd, un pendul inversat in care
capatul fiecarei extremitati inferioare actioneazd ca pendulum articulat la baza care este
piciorul [1].

Schema din Figura 1 a unei imagini dorsale deasupra piciorului ilustreaza: piciorul
posterior alcatuit din calcaneus (1) si talus (2); piciorul central format din cuboide (3),
navicular (4) si cuneiforme (5) medial (5I) si medial (5M); si partea din fatd formatd din
metatarsalii (M) si falangi (proximal, PP, mijloc, MP, distal, DP). Piciorul din spate este
separat de mijlocul piciorului prin articulatia transversala tarsala (TTj), medianul din partea
din fata a articulatiei metatarsale (TMj).

Relatia ligamentului calcaneofibular cu
ligamentul talocalcanic lateral. 1 ligament
calcaneofibular; 2  ligament lateral \ ——
talocalcanic; 3  ligament talofibular

anterior; 4 tubercul peroneal. Figura 2. TTj—, . L ———
™|
Midioot
Foratoot
Figura 2: Disectia osteoarticulard. Aceasta Figura 1: Desen schematic al unei imagini dorsale
figura a fost reprodusa din [3] peste picior. Aceasta figurd a fost reprodusa din

(2]

2.3. Miscarile gleznei

Muschii luati in considerare pentru controlul postural au miscari foarte specifice, care
pot fi impartite in doua tipuri de miscari de plantare si dorsiflexie(flexie, extensie), care sunt
tipice in mecanismul de inclinare Thapoi si Thainte, asa cum este prezentat in tabelul 1.
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Tabelul 1. Actiunile muschilor din complexul piciorului si gleznei [4]

Muschii extrinseci

Actiunea implicata

Tibialis anterior

Extensor digitorium longus
Extensor hallucis longus
Gastrocnemius

Plantaris

Soleus

Peroneus longus

Prima miscare de dorsinfelxie si inversiune

Prima miscare de dorsinflexie si eversiune

Asistentd 1n dorsinflexie si inversiune

Prima miscare de flexie planetard

Asistenta in planetar flexie

Prima miscare de flexie planetara

Asistentd 1n flexie planetara si prima miscare de eversie

Asistenta in flexie planetara si inversie

Asistentd 1n flexie planetara si inversie

Asistenta in flexie planetarda si prima miscare de

inversie

Asistenta in flexieplanetara si prima miscare de eversie
AB, CD, EF si GH sunt patru unititi care leagd gamba (tibia si fibula) de falangele

piciorului, posterior al calcaneului, lateral lateral al calcaneului si de partea mediand a

calcaneului, dupa cum se arata in Tabelul 2 .[4]

Flexor digitorum longus
Flexor hallucis longus
Tibialis posterior
Peroneus brevis

Tabelul 2. Reprezentarea unitatilor AB, CD, EF si GH ale muschilor,
tendoanelor si ligamentelor

Unitatea Muschi Tendon | Ligamente
AB tibialis anterior | peroneus | anterior fibulotalar (AFTL)
brevis
CD tricep surae Achilles
tibialis Tendon
posterior
tibialis Plantaris
posterior
EF flex.dig.long flex. hal. | calcaneofibular (FCL) tibiocalcaneal (TCL)
Long
GH ext.dig. long peroneus | anterior tibitalar (ATTL)
longus posterior tibiotalar (PTTL)
tibionavicular (TNL)

Acest studiu se axeaza pe sistemul musculoscheletic si pe contributia sa la stabilitatea
posturald. Patru unitati cu arc masic sunt asociate cu o glezna, fiecare reprezentand un grup de
muschi, tendoane si ligamente, asa cum se aratd in figura 3.

n : b n

Shank

_\
i‘“—
N"‘.

& -
_a—'—'_'_—

Lateral view Meshial view

Figura 3: Un model sagital pentru miscarea anterior-posterioard unde ¢,. este deplasarea unghiulara a
coapsei drepte si O este punctul de articulare a coapsei si piciorului care actioneaza ca punct de sprijin.
Modelul prezinta orientarea unitatilor AB, CD, EF si GH.

Aceasta figura a fost reprodusa din [4]

297



Marius VLAD, Alexandru-Polifron CHIRITA

Figura 4 ilustreaza alinierea geometrica a celor patru unitati, si anume AB, CD, EF si
GH care leaga tija de picioare. Cu toate acestea, cifra nu este trasatd la scard, dar oferd o
indicatie clard a orientdrii unitdtilor in pozitia lor naturald si dupa declansarea influentei care
determind modificarea parametrilor geometrici. Unitatea AB formeaza un unghi crucial, e, se
formeaza atunci cand unghiul de declinare mai inalt intersecteaza linii perpendiculare din axa
columului tali, care bisecteaza capul si gatul talusului, planul suportului este acelasi cu
unghiul orizontal al talusului asa cum este descris prin [5] si care cuantificd impactul tibiotalar
anterior. Unitatea CD formeaza un unghi 02, numit unghiul tibiotalar format de axa tibiei si
axa talusului. Unitdtile EF si GH formeaza o3 si a4 1n partea laterala si respectiv mediana,
care sunt unghiurile de inclinare ale fatetei posterioare [6], unghiul format de doua linii
intersectate de-a lungul suprafetei fatetei posterioare si de-a lungul suprafetei superioare a
tuberozitatii calcaneale . Ambele unghiuri sunt egale.

Figura 4: Geometrii ale schimbarilor de lungime ale unitatilor AB, CD, EF si GH
Aceasta figurd a fost reprodusa din [6]

2.4. Modificari ale lungimilor unitatii

In cazul unitatii A, lasati r, si d, s fie lungimile lui BO si A0, si &, unghiul dintre
BO si A0. In timpul miscirilor posturale in fata si inapoi, cand gamba se misca in jurul
punctului O cu un unghi e,, B se deplaseazi intr-un punct B'. Retineti ci OB = OB =ry si
acestea raman neschimbate Tnainte si dupad miscare.[6] Lungimea unitatii se schimba de la la.
Folosind legea cosinusurilor, lungimea unitatii a reprezentat:

?3.1 — d% + r% — 2dyrqcos(a; — a;) [1]

Enumeram unitatile A3, €D, EI si GH in unitatile 1,2,3,4. Intr-un mod similar,
lungimile celorlalte trei unitati, marcate cu ¥, pentru = 2,3,4, pot fi determinate ca:

y2, = d’ 1 v} 2drcos(e; | @) (2]

Tabelul 3 enumerd intervalele parametrilor geometrici constanti anume, 7; , d; sia; i a
unitatilor units C'D, EF si GH.[8]
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Tabelul 3. Dimensiunile geometrice ale unitatilor AR, C D EF si GH [7-10], [5]
Lungimea unitatii MSD [mm]

d, =110- 128.47

d, =36.10-74.47

d; =71.61-79.76

d, =47.23-58.37

Lungime de la origine [mm]
ry =21.20-34.90

ry =332 467

ry —19.10-32.50

Ty =19.10-32.50

Precizie unghiulara [°]

a; — 26.88 51.66

w, = 102-152

@y = 55-75

oy =55-75

3. DINAMICA MASA-ARC-AMORTIZOR (MSD)

Fiecare dintre cele patru unitdti MSD reprezintd cateva grupuri particulare ale
muschilor, tendoanelor si ligamentelor combinate.

Doua dintre cele trei subunitdti In serie si cea de-a treia in paralel, asa cum se arata in
Figura 5, bazate exclusiv pe anatomia functionald a muschilor, tendoanelor si ligamentelor.

'i‘.'re i—L JL‘E;. l_"‘ y
i g, —
— F—:

Ca Chp e
'I“t' fr
i My

I

Ce |—"' Z

Figura5: Model MSD format din 9 elemente

Presupunand ca forta externd f, =0 si cay = z si conform principiului Lagrange-
d'Alembert [1] ecuatiile care reglementeazd miscarea unitatilor sunt urmatoarele:
MaX — —CqX — KoX+ (¥ — X) + kp(y — x)
mpy=—Cp ¥ —X) — kp(¥y— X))+ 4,
m. 7=—c,7—k.7z— 1,
unde A, este multiplicatorul Lagrange in raport cu constrangerea y — z = 0.
Dupa eliminarea 4., inlocuirea lui x cu y si rearanjarea ecuatiilor de mai sus, ecuatiile
x si y sunt reduse la:
MuX+ (Ca — €p)X + (Ko — Kp)X — €Y — Ky = 0 [3]
(mp 1 m)Y | (cp ¢y | ey | k)y cpx kyx=0 (4]
Este clar c@ lungimea unitatii este v = ¥ + 3o, unde y, este lungimea naturald a
unitatii. Aplicarea formulelor (3) si (4) la unitatile units AB, CD, EF si GH are ca rezultat
dinamica unitard, pentru i — 1,2,3,4
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Mg Xy 3+ (Ca.t + Cb.z:’x.--.z + (ka.t + kb.i)x'r.t — CpyVri— RpYri— 0 [5]
(M + M) 1+ (Coi+ €oi)Vri — (kpi + kei)Vri — Coifri — KpiX,i =0 [6]

Unde, pentru unitatea CD,

>y — &y —n I — N [7]
2 v, L2 v, g7 v

3.1. Constrangerea dinamica
In urma principiului Lagrange-d'Alembert (Udwadia, 2000), ecuatiile dinamice
individuale si in acest caz particular, vectorul constdnd din toate variabilele de interes este
definit ca:
a
T )
T= o’ 0= [xl-'-i Yo1i X2 Vo2 Xu3 Yo3 Xoa yv.d,] 9]
q,
Unde v = [, » corespunde articulatiei glezne din stanga sau din dreapta.
Intr-o formi standard, ecuatiile generale cu constrangeri sunt date de:

Mg +Ciq+Glq) =F2 [10]
fg)=0 [11]
Aici, M reprezintd matricea de inertie (care este simetric pozitiv definitd), C'qg - cuplurile

centrifugale si Coriolis, G{g) - momentele de gravitatie, F = a;ﬂ, iar A este multiplicatorul
q

Lagrange. Termenul I’ A reprezintd generalizarea cuplului indus de constrangeri.
M= d[aﬂ (I, Mﬂ- f, Mﬂ) 5 Mu = dlﬂ.‘g (mﬂl-l_, mbl-l + mcll mﬂl,l_, mb& + mclq_)

C= d[ﬂg[’ﬂ, Cﬂ., 0, CD} , CD = dlﬂg(fl, 62,63, C‘!,} ,

_[Fai T i o ] o

Cl B [ _Cb.i fbi + CC.I' ' [\L - :‘l" === 4) s

G = d[ﬂg(ﬁ,}{[}- 0, Kﬂ)q + [gi g,.J‘ , g" = [—g Sil‘lﬂ',_, o _ ﬂ]‘ ,
v=1Lr)

KO :d[ﬂg[Kl.Kg.Kled). Ki — [ . k. b

, (i=1,.. .4
—Kyp; Kyt K (

A9

2 2 i
Ifyl-’.l + yﬂﬂ - d1 - T% + 2d1]‘1 COS((X:[ - “u)
Fop — Oy 2 2 .
. _i ! £ ! i ;= (¥,» +¥',)" —d3 —r3; +2d;r;cos(az + a,,) 12]
F £ 2 B ’ 2 2 ,
{L fr J I (¥,.3 +)’E,3) — d; — 1% 4 2dsTaco8(as +a,,)
2 y
Vpa + J"'E&) —dy — "i + 2dyrycos(ay —a,,))
(v=1Lr1)
i‘ﬂi — ar'i
— I £ |
F—1 Jir |
r ' I
1 r. |
v J 1 = 0 0
Yia+t Yo Yra V2
U _ 4l
NP2tV Yz Ve
fi.l‘ a

- Vst ¥~ Y3 Via
Via + 3'24 —Yya— yf..;
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3.2. Parametrizarea modelului

Proprietatile viscoelastice ale tesuturilor moi umane au fost studiate, inregistrate si
deduse de diferiti autori care au implicat un numar de coeficienti si parametri, in functie de
metodele si dispozitivele utilizate [11-13] si, prin urmare, este practic imposibil s se compare
rezultatele obtinute de diferiti cercetatori .

Modelul cu noud elemente MSD este o derivare a modelului clasic Kelvin-Voigt
[14-15] care poate fi considerat a avea o amalgamare a unui fluid disipativ si un solid elastic.

Gasirea datelor pentru muschii, tendoanele si ligamentele individuale s-a dovedit a fi
foarte dificila, deoarece astfel de date nu sunt disponibile in prezent.

Deoarece fiecare unitate de amortizor de masa reprezintd un tesut moale special si
anume muschi, tendon sau ligament, care este in principiu o colectie de tesuturi moi
individuale grupate in Figura 6 ca AR, CD, EF si GH.

rl
my ma .5 w ™

Vil

Figura 6: Unitati multiple MSD reprezentand echivalenta muschilor, tendoanelor si ligamentelor

Astfel, coeficientii echivalenti de masa, rigiditate si amortizare pot fi reprezentati ca
my+ms+--—m)x+(cy+eca+-+ec )i+ (ki +ka+-—--k,)x=10 [13]
unde n este numarul de muschi, tendoane sau ligamente din fiecare grup.

Tabelul 4. Parametrii muschiului si tendonului

[16-28]
Muscles and Tendons 1[\/[Kags]s [Slg/frfrrll]ess ][?\?giﬁl]ng
Triceps surae 0.225 [25600 [83.48
Achilles tendon 0.0675 |175500 [213.32
Flex.hal. long 0.0837 43300 |110.77
Flex.dig. long 0.0267 47800  [70.2
Tibialis posterior 0.0559 1379000 [288.19
Tibialis anterior 0.129 346680 (418.72
Peroneus brevis 0.0539 43600 [95.01
Peroneuslongus 0.086 346000 [341.55
Plantaris 0.012 6600 16.37
Popliteus 0.027 83700 [94.12

Ecuatia echivalentd determinad coeficientii de masa, rigiditate si amortizare pentru
fiecare subunitate MSD 1n unititi AB, CD, EFsi GH. Acesti parametri sunt rezumati in Tabelul
6.
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Tabelul 5. Parametrii ligamentelor [27],

[29-31]
o N0
5} Q > ©n (=}
= SR 8.'g
= |5 z 2 |[EE |EE
o 3 > S |2 Z sz
S > a) = o= A&
AFTL |0.0023 |1.9376 [0.0044 |1.418 49
IATTL |0.0105 |1.9376 |0.0203 0.7 46
IFCL ]0.0027 (1.9376 |0.0052 [1.266 74
IPFTL |0.0045 |1.9376 [0.0088 |1.643 64
TCL 10.0162 [1.9376 [0.0313 (0.7 50
IPTTL |0.0054 [1.9376 [0.0104 [2.343 80
TNL (0.0030 [1.9376 (0.0057 [0.391 75

Tabelul 6. Parametrii mecanici

Parameters | AB CD EF GH
mylkg] 0.054 0.079 0.084 0.086
kgl 0.129 0.281 0.034 0.026
m.[kg] 0.004 0 0.036 0.035
k,[N/m] 43300 369710 | 43300 43600
& [N/m] 460000 819000 | 43300 43300
k. [N/m] 142000 | 0 197000 | 109100
Cn[Ns/m] 48.35 164.45 | 60.31 61.23
cp[Ns/m] 243.60 460.32 | 38.37 33.55
C-[Ns/m] 23.83 0 71.78 99.76

Deoarece au fost folosite multe surse diferite pentru a colecta aceste date, era de
asteptat un interval, dar deoarece au fost utilizate diferite tipuri de experimente cu subiecti
diferiti, atat datele de viata cat si cele ale cadavrelor au fost alese selectiv.

4. SIMULAREA SISTEMULUI MSD SI TESTAREA PARAMETRILOR

Réspunsul sistemului prin modelarea si simularea numerica cu ajutorul calculatorului.
Asfel a fost optat a reprezenta blocuri functionale in programul “LMS Imagine.Lab Amesim
Student Edition Rev 13 SL3” unde au fost incorporate ecuatiile matematice derivate, Figura

7.

Figura7: “LMS Imagine.Lab Amesim Student Edition Rev 13 SL3” Diagrame bloc

302




Model biomecanic pentru studiul sistemului locomotor intr-un mediu dinamic

Rezultatele simularii

Parametrii de amortizare joaci un rol esential in stabilizarea corpului uman. Intrucat,
in acest model particular, s-au luat in considerare muschii, tendoanele si ligamentele
individuale, proprietatile lor mecanice trebuie luate in considerare pentru a explica echilibrul
pozitiei umane.

Modelul dezvoltat poate fi folosit pentru a analiza influenta mecanicd a acestor
tesuturi moi asupra comportamentului starii posturale. Prin urmare, modificarile de forta-
viteza si lungimea fortei componentelor individuale ale unitatilor A5, CD, EF si GH afecteazd
modelul de oscilatie a corpului in jurul regiunii unghiului. Sistemul a fost simulat cu un unghi
initial de «(0) = 0.01rud pentru 100 s Figura 8.

0.01

_ |" (AN A Anterior
|

|
|
|
-0 00; N” U Posterior

Detail at x=8—10s

Angular displacement
of the shank (rad)

-0.01

0 20 20 60 80 100

Figura 8: Deplasarea unghiulara a sistemului cu pozitia unghiulara initiald a (0) =
0,01 rad. Aceasta figura prezinta raspunsul sistemului cu valorile de amortizare si
rigiditate.

‘— mass_friction2port_2 - acceleration at port 1 [m/s/s]

[m/sfs]

=
=1

T T 1 & 1 T T y T T T T T T T T T T T T T
-0.02 0.00 0.02 0.04 0.06 0.08 0.10 0.12 0.14 0.16 0.18
X: Time [s]

Figura 9: Reprezentarea acceleratiei MSD (a unui blok: ;)
CONCLUZIE

Modelul sistemului locomotor uman supus actiunii vibratiilor mecanice stabilit in
acest studiu ofera o metoda care poate fi utilizata pentru a investiga raspunsul biomecanic al
omului. Acest model ajutd la protejarea omului impotriva accidentelor de munca.

Acest studiu evidentiaza nevoia de modelare detaliatd a complexului gleznei pentru a
intelege controlul postural si din punct de vedere a acceleratiei conform Figura 9.

Modelul matematic dezvoltat oferd o perspectiva asupra aspectelor mecanice ale
echilibrului postural, corpul se leagd de complexul articulatiilor gleznei.
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