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Rezumat: Acest  studiu  are  drept  scop  modelarea  sistemului  locomotor  uman  într-un  mediu
dinamic.  Fenomenul  cercetat  este  modelul  unui  sistem  real,  folosind  idealizarea  fizică, 
matematică  și  modelarea  în  “LMS  Imagine.Lab  Amesim  Student  Edition  Rev  13  SL3”   a 
sistemului de simulare biomecanic dorit.
Articolul  urmărește  să  evidențieze  un  model  matematic  al  gleznei  ca  o  problemă  în  postura
umană, unde mersul poate fi echivalat cu echilibrul.
Cuvinte  cheie: sistem  locomotor  uman,  gleznă,  biomecanică,  model  matematic,  postură
umană, 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  dezbătut  de  ceva  timp,  dar problema 
studierii posturilor umane în termeni de echilibru este actuală.

  Lucrarea  urmărește  modelarea  matematică,  modelarea  relațiilor  bilaterale  dintre 
gambă  și  picior  de  către  un  număr  de  unități  de  masă-arc-amortizor  (numit  în  continuare 
MSD* mass-spring-damper).

  Studiul se realizează cu ajutorul ideii că analizează și simulează balansarea piciorului 
anterior-posterior în poziție în timpul statului, menținând glezna ca punct de sprijin.

  Articolul  presupune  următoarele  patru  unități  care  leagă  tibia  și  fibula  de  falangele 
piciorului și aspectele posterioare, laterale și mediane ale calcaneului.
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2. MODELAREA MATEMATICĂ A GLEZNEI 

2.1. Introducere 
 Complexitatea gleznei a fost un subiect destul de dezbătut de ceva timp, dar actuală 
este chestiunea studierii posturilor umane în termeni de echilibru. 
 Lucrarea urmărește modelarea matematică, modelarea relațiilor bilaterale dintre tibii și 
picioare de către un număr de unități de masă-arc-amortizor (MSD). 

Se presupune că există patru unități de conectare a gambei (tibia și fibula) la falangele 
piciorului și posterior, lateral și la aspectele mediale ale calcaneului. 
     Articolul presupune următoarele patru unități care leagă tibia și fibula de falangele 
piciorului și aspectele posterioare, laterale și mediane ale calcaneului. 
 

2.2.Anatomia funcțională explicată mecanic 
 Modelarea în grupuri de mușchi, tendoane și ligamente într-un model cu 9 elemente 
MSD.  

Balanța posturală în raport cu articulația gleznei este modelată prin utilizarea 
principiului Lagrange-d'Alembert [1]. Modelul este, în esență, un pendul inversat în care 
capătul fiecărei extremități inferioare acționează ca pendulum articulat la baza care este 
piciorul [1]. 

Schema din Figura 1 a unei imagini dorsale deasupra piciorului ilustrează: piciorul 
posterior alcătuit din calcaneus (1) și talus (2); piciorul central format din cuboide (3), 
navicular (4) și cuneiforme (5) medial (5I) și medial (5M); și partea din față formată din 
metatarsalii (M) și falangi (proximal, PP, mijloc, MP, distal, DP). Piciorul din spate este 
separat de mijlocul piciorului prin articulația transversală tarsală (TTj), medianul din partea 
din față a articulației metatarsale (TMj). 

Relația ligamentului calcaneofibular cu 
ligamentul talocalcanic lateral. 1 ligament 
calcaneofibular; 2 ligament lateral 
talocalcanic; 3 ligament talofibular 
anterior; 4 tubercul peroneal. Figura 2. 

 

 

Figura 2: Disecția osteoarticulară. Această 
figură a fost reprodusă din [3] 

Figura 1: Desen schematic al unei imagini dorsale 
peste picior. Această figură a fost reprodusă din 

[2] 

2.3. Mișcările gleznei 
Mușchii luați în considerare pentru controlul postural au mișcări foarte specifice, care 

pot fi împărțite în două tipuri de mișcări de plantare și dorsiflexie(flexie, extensie), care sunt 
tipice în mecanismul de înclinare înapoi și înainte, așa cum este prezentat în tabelul 1. 

 



Model biomecanic pentru studiul sistemului locomotor într-un mediu dinamic 

297 
 

Tabelul 1. Acțiunile mușchilor din complexul piciorului și gleznei [4] 
Mușchii extrinseci Acțiunea implicată 
Tibialis anterior 
Extensor digitorium longus 
Extensor hallucis longus 
Gastrocnemius 
Plantaris 
Soleus 
Peroneus longus 
Flexor digitorum longus 
Flexor hallucis longus 
Tibialis posterior 
Peroneus brevis 

Prima mișcare de dorsinfelxie și inversiune 
Prima mișcare de dorsinflexie și eversiune 
Asistență în dorsinflexie și inversiune 
Prima mișcare de flexie planetară 
Asistență în planetar flexie 
Prima mișcare de flexie planetară 
Asistență în flexie planetară și prima mișcare de eversie 
Asistență în flexie planetară și inversie 
Asistență în flexie planetară și inversie 
Asistență în flexie planetară și prima mișcare de 
inversie 
Asistență în flexieplanetară și prima mișcare de eversie 

AB, CD, EF și GH sunt patru unități care leagă gamba (tibia și fibula) de falangele 
piciorului, posterior al calcaneului, lateral lateral al calcaneului și de partea mediană a 
calcaneului, după cum se arată în Tabelul 2 .[4] 

 

Tabelul 2. Reprezentarea unităților AB, CD, EF și GH ale mușchilor, 
tendoanelor și ligamentelor 

Unitatea Muschi Tendon Ligamente 
AB tibialis anterior peroneus 

brevis 
anterior fibulotalar (AFTL) 

CD tricep surae 
tibialis 
posterior 
tibialis 
posterior 

Achilles 
Tendon 
 
Plantaris 

 

EF flex.dig.long flex. hal. 
Long 

calcaneofibular (FCL) tibiocalcaneal (TCL) 

GH ext.dig. long peroneus 
longus 

anterior tibitalar (ATTL) 
posterior tibiotalar (PTTL) 
tibionavicular (TNL) 

Acest studiu se axează pe sistemul musculoscheletic și pe contribuția sa la stabilitatea 
posturală. Patru unități cu arc masic sunt asociate cu o gleznă, fiecare reprezentând un grup de 
mușchi, tendoane și ligamente, așa cum se arată în figura 3. 

 

 

Figura 3: Un model sagital pentru mișcarea anterior-posterioară unde  este deplasarea unghiulară a 
coapsei drepte și O este punctul de articulare a coapsei și piciorului care acționează ca punct de sprijin. 

Modelul prezintă orientarea unităților AB, CD, EF și GH. 
Această figură a fost reprodusă din [4] 
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Figura 4 ilustrează alinierea geometrică a celor patru unități, și anume AB, CD, EF și 
GH care leagă tija de picioare. Cu toate acestea, cifra nu este trasată la scară, dar oferă o 
indicație clară a orientării unităților în poziția lor naturală și după declanșarea influenței care 
determină modificarea parametrilor geometrici. Unitatea AB formează un unghi crucial,  se 
formează atunci când unghiul de declinare mai înalt intersectează linii perpendiculare din axa 
columului tali, care bisectează capul și gâtul talusului, planul suportului este același cu 
unghiul orizontal al talusului așa cum este descris prin [5] și care cuantifică impactul tibiotalar 
anterior. Unitatea CD formează un unghi α2, numit unghiul tibiotalar format de axa tibiei și 
axa talusului. Unitățile EF și GH formează α3 și α4 în partea laterală și respectiv mediană, 
care sunt unghiurile de înclinare ale fatetei posterioare [6], unghiul format de două linii 
intersectate de-a lungul suprafeței fatetei posterioare și de-a lungul suprafeței superioare a 
tuberozității calcaneale . Ambele unghiuri sunt egale. 

 

 

 

 

 

Figura 4: Geometrii ale schimbărilor de lungime ale unităților AB, CD, EF și GH 
Această figură a fost reprodusă din [6] 

 
2.4. Modificări ale lungimilor unității 
În cazul unității , lăsați  și  să fie lungimile lui  și , și  unghiul dintre 

 și . În timpul mișcărilor posturale în față și înapoi, când gamba se mișcă în jurul 
punctului  cu un unghi ,  se deplasează într-un punct . Rețineți că  și  
acestea rămân neschimbate înainte și după mișcare.[6] Lungimea unității se schimbă de la la. 
Folosind legea cosinusurilor, lungimea unității a reprezentat: 

 

 

[1] 
 
Enumerăm unitățile , ,  și  în unitățile 1,2,3,4. Într-un mod similar, 

lungimile celorlalte trei unități, marcate cu  pentru , pot fi determinate ca: 
 

        [2] 

  
Tabelul 3 enumeră intervalele parametrilor geometrici constanți anume,  ,  și   și a 
unităților units ,  și .[8] 



Model biomecanic pentru studiul sistemului locomotor într-un mediu dinamic 

299 
 

Tabelul 3. Dimensiunile geometrice ale unităților , ,  și GH [7-10], [5] 
Lungimea unității MSD [mm] 

 
 
 
 

Lungime de la origine [mm] 
 

 
 
 

Precizie unghiulară [º] 

 
 

 
 

3. DINAMICA MASĂ-ARC-AMORTIZOR (MSD) 

 Fiecare dintre cele patru unități MSD reprezintă câteva grupuri particulare ale 
mușchilor, tendoanelor și ligamentelor combinate. 

  Două dintre cele trei subunități în serie și cea de-a treia în paralel, așa cum se arată în 
Figura 5, bazate exclusiv pe anatomia funcțională a mușchilor, tendoanelor și ligamentelor. 

 

 
Figura5: Model MSD format din 9 elemente 

 

Presupunând că forța externă  și ca  și conform principiului Lagrange-
d'Alembert [1] ecuațiile care reglementează mișcarea unităților sunt următoarele: 

 

 

 

unde  este multiplicatorul Lagrange în raport cu constrângerea . 
După eliminarea , înlocuirea lui  cu  și rearanjarea ecuațiilor de mai sus, ecuațiile 

 și  sunt reduse la: 
 

[3] 
 

[4] 
Este clar că lungimea unității este , unde este lungimea naturală a 

unității. Aplicarea formulelor (3) și (4) la unitățile units AB, CD, EF și GH are ca rezultat 
dinamica unitară, pentru  
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      [5] 
 

 

    [6] 
 

Unde, pentru unitatea , 
,  [7] 

 
3.1. Constrângerea dinamică 
 În urma principiului Lagrange-d'Alembert (Udwadia, 2000), ecuațiile dinamice 

individuale și în acest caz particular, vectorul constând din toate variabilele de interes este 
definit ca: 

 

[9] 

Unde   corespunde articulației glezne din stânga sau din dreapta. 
Într-o formă standard, ecuațiile generale cu constrângeri sunt date de: 

 

[10] 

 

[11] 
Aici,  reprezintă matricea de inerție (care este simetric pozitiv definită), - cuplurile 

centrifugale și Coriolis,  - momentele de gravitație, , iar  este multiplicatorul 

Lagrange. Termenul  reprezintă generalizarea cuplului indus de constrângeri. 
 ,  

, 
 ,  , 

 , 

  ,  , 
 

, 

  ,   , 

 

  

 

[12] 
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3.2. Parametrizarea modelului 
Proprietățile vȋscoelastice ale țesuturilor moi umane au fost studiate, înregistrate și 

deduse de diferiți autori care au implicat un număr de coeficienți și parametri, în funcție de 
metodele și dispozitivele utilizate [11-13] și, prin urmare, este practic imposibil să se compare 
rezultatele obținute de diferiți cercetători . 

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

Găsirea datelor pentru mușchii, tendoanele și ligamentele individuale s-a dovedit a fi 
foarte dificilă, deoarece astfel de date nu sunt disponibile în prezent. 

Deoarece fiecare unitate de amortizor de masă reprezintă un țesut moale special și 
anume mușchi, tendon sau ligament, care este în principiu o colecție de țesuturi moi 
individuale grupate în Figura 6 ca , ,  și . 

 

 
Figura 6: Unități multiple MSD reprezentând echivalența mușchilor, tendoanelor și ligamentelor 

 

Astfel, coeficienții echivalenți de masă, rigiditate și amortizare pot fi reprezentați ca 
 

[13] 
unde  este numărul de mușchi, tendoane sau ligamente din fiecare grup. 
 

 

 

 

 

 

 

 
 

 
 

Ecuația echivalentă determină coeficienții de masă, rigiditate și amortizare pentru 
fiecare subunitate MSD în unități , , și . Acești parametri sunt rezumați în Tabelul 
6. 

 

Tabelul 4. Parametrii mușchiului și tendonului 
[16-28] 

Muscles and Tendons 
Mass 
[Kg] 

Stiffness 
[N/m] 

Damping 
[Ns/m] 

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 379000 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 
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Tabelul 6. Parametrii mecanici 
Parameters AB CD EF GH 

[kg] 0.054 0.079 0.084 0.086 

[kg] 0.129 0.281 0.034 0.026 

[kg] 0.004 0 0.036 0.035 

[N/m] 43300 369710 43300 43600 

[N/m] 460000 819000 43300 43300 

[N/m] 142000 0 197000 109100 

[Ns/m] 48.35 164.45 60.31 61.23 

[Ns/m] 243.60 460.32 38.37 33.55 

[Ns/m] 23.83 0 71.78 99.76 
 

Deoarece au fost folosite multe surse diferite pentru a colecta aceste date, era de 
așteptat un interval, dar deoarece au fost utilizate diferite tipuri de experimente cu subiecți 
diferiți, atât datele de viață cât și cele ale cadavrelor au fost alese selectiv. 
 

4. SIMULAREA SISTEMULUI MSD ȘI TESTAREA PARAMETRILOR 
 
Răspunsul sistemului prin modelarea și simularea numerică cu ajutorul calculatorului. 

Asfel a fost optat a reprezenta blocuri functionale în programul “LMS Imagine.Lab Amesim 
Student Edition Rev 13 SL3”  unde au fost ȋncorporate ecuațiile matematice derivate, Figura 
7. 

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

Tabelul 5. Parametrii ligamentelor [27], 
[29-31] 
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] 

AFTL 0.0023 1.9376 0.0044 1.418 49 
ATTL 0.0105 1.9376 0.0203 0.7 46 
FCL 0.0027 1.9376 0.0052 1.266 74 
PFTL 0.0045 1.9376 0.0088 1.643 64 
TCL 0.0162 1.9376 0.0313 0.7 50 
PTTL 0.0054 1.9376 0.0104 2.343 80 
TNL 0.0030 1.9376 0.0057 0.391 75 
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Rezultatele simulării 
Parametrii de amortizare joacă un rol esențial în stabilizarea corpului uman. Întrucât, 

în acest model particular, s-au luat în considerare mușchii, tendoanele și ligamentele 
individuale, proprietățile lor mecanice trebuie luate în considerare pentru a explica echilibrul 
poziției umane. 

Modelul dezvoltat poate fi folosit pentru a analiza influența mecanică a acestor 
țesuturi moi asupra comportamentului stării posturale. Prin urmare, modificările de forță-
viteză și lungimea forței componentelor individuale ale unităților , ,  și  afectează 
modelul de oscilație a corpului în jurul regiunii unghiului. Sistemul a fost simulat cu un unghi 
inițial de   pentru 100 s Figura 8. 

 
Figura 8: Deplasarea unghiulară a sistemului cu poziția unghiulară inițială α (0) = 
0,01 rad. Această figură prezintă răspunsul sistemului cu valorile de amortizare și 
rigiditate. 
 

 
Figura 9: Reprezentarea accelerației MSD (a unui blok: ) 

 
CONCLUZIE 

 
Modelul sistemului locomotor uman supus acțiunii vibrațiilor mecanice stabilit în 

acest studiu oferă o metodă care poate fi utilizată pentru a investiga răspunsul biomecanic al 
omului. Acest model ajută la protejarea omului împotriva accidentelor de muncă. 

Acest studiu evidențiază nevoia de modelare detaliată a complexului gleznei pentru a 
înțelege controlul postural și din punct de vedere a accelerației conform Figura 9. 

Modelul matematic dezvoltat oferă o perspectivă asupra aspectelor mecanice ale 
echilibrului postural, corpul se leagă de complexul articulațiilor gleznei. 
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