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Modelowanie i analiza mechaniczna protezy sportowej podudzia

1. Wprowadzenie

1.1. Wstep

Wspoélpraca medycyny z inzynierig prowadzi do powstawania wielu produktow
wspomagajacych leczenie, rehabilitacje 1 codzienne zycie cztowieka. Jedng z dziedzin,
w ktorej widaé¢ kooperacje tych dyscyplin jest protetyka. Wiedza z biomechaniki,
materiatoznawstwa, wytrzymalo$ci materiatdw z jednej oraz z fizjologii, anatomii,
rehabilitacji z drugiej dziedziny daja razem duza baz¢ danych do jak najlepszego
zaopatrzenia pacjentow. Beneficjenci najnowszych wynalazkéw branzy protetycznej to
roOwniez osoby pragngce aktywnie spedza¢ czas. By sprosta¢ tym oczekiwaniom,
w ostatnich latach wida¢ rozwoj protetyki sportowej. Dzigki zastosowaniu
odpowiedniej geometrii oraz materialdw sportowe protezy podudzia przeznaczone do
biegania pozwalaja imitowa¢ uktad migsniowy przez odpowiednie magazynowanie

I oddawanie energii.

Wykorzystanie mocy obliczeniowej komputerow do projektowania inzynierskiego
w ostatnich dziesigcioleciach stalo si¢ powszechne. Dzigki zastosowaniu
odpowiedniego oprogramowania mozna wirtualnie wykona¢ modele, testy i analizy bez
niepotrzebnego tworzenia prototypow. Symulacje wytrzymatoSciowe staja si¢ coraz
doktadniejsze  dzigki stosowaniu metod rozwigzywania uktadow  roéwnan

rozniczkowych, takich jak np. Metoda Elementow Skonczonych.

Dla odpowiedniego zaopatrzenia chorego nalezy jak najlepiej dostosowaé proteze
do jego warunkow anatomicznych. Z pomoca przychodza zaawansowane metody
komputerowe §ledzenia ruchu (np. system BTS) czy tworzenie modeli 3D ze zdj¢¢ (np.
Autodesk ReMake, 3D Doctor). Dobra analiza danych geometrycznych
I anatomicznych pacjenta oraz analiza jego nastawienia psychicznego pozwala
zindywidualizowa¢ produkt, by ten jak najlepiej pasowatl do niepelnosprawnego. Dzigki
temu wzrasta szansa na usamodzielnienie pacjenta, poprawe¢ jego kondycji fizycznej

i psychicznej.



1.2.  Celi zakres pracy

Celem pracy jest analiza wlasciwosci mechanicznych sportowej protezy podudzia
w warunkach dynamicznych. Symulacje przeprowadzono dla obcigzen wystepujacych
w trakcie chodu. Wiedza o materiatach stosowanych w protetyce oraz budowie protez
sportowych zostala wykorzystana do stworzenia wirtualnego modelu w programie
Autodesk Inventor. Dzigki danym pozyskanym z systemu BTS mozliwe byto
wprowadzenie warunkéw brzegowych bliskich do rzeczywistych warto$ci. Symulacje
przeprowadzono w programie Comsol Multiphysics. Przeanalizowano wptyw modelu
tlhumienia na  wystepujace naprezenia, odksztalcenia oraz  czgstotliwosci

| postaci drgan wtasnych w konstrukc;ji.

1.3. Uklad pracy
Praca zostata podzielona na rozdziaty wprowadzajace do tematyki protezowania

oraz analizy komputerowej. Pierwszy z rozdziatléw przybliza istot¢ pracy oraz jej cel.
Kolejny rozdziat przedstawia budowe¢ oraz biomechanike konczyny dolnej. Nastepna
czg$¢ pracy opisuje parametry chodu oraz reakcje podtoza na naciski wystepujace
W trakcie przemieszczania si¢. Wiedza na ten temat jest bardzo wazna w kontek$cie
analizy dynamicznej. Kolejny z rozdziatéw przedstawia protezy konczyny dolnej, ze
szczegblnym uwzglednieniem protez sportowych. Dalsza cze$¢ zostala po§wigcona na
przyblizenie naprezen oraz odksztatcen wystepujacych w ciele. Opisuje prawo Hooke’a,
rOwnania ruchu oraz tlumienie. Kolejny rozdziat omawia metode elementow
skonczonych, ktora stosowana jest w zastosowanym oprogramowaniu. Nastepny
rozdziat przedstawia stworzony wirtualny model oraz opisuje programy uzyte do
modelowania oraz symulacji. Ostatnie dwa rozdzialy to opis symulacji, analiza

wynikéw oraz podsumowanie.
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2. Budowa anatomiczna i biomechanika konczyny dolnej [1-4]

Konczyny dolne cztowieka stuza jako narzedzia lokomocji. Stosunkowo szeroka
miednica i dhugie czes$ci wolne konczyn dzwigaja ciezar gornej czesci ciata i pozwalaja
na pozostawanie w pozycji pionowej przez dlugi czas bez duzych wydatkéw
energetycznych organizmu. Wydluzenie stawianych krokow przyspiesza chod
cztowieka. Konczyna dolna sktada si¢ z dwoch elementéw: obrecz konczyny dolnej
oraz czeSci wolnej konczyny dolnej. Uklad kostny stabilizowany jest wiezadtami,
natomiast uktad mie$niowy, pozwalajacy na ruchy poszczegdlnych kosci wzgledem
siebie, jest potgczony z szkieletem przez Sciggna. Migsnie pelnig role sitownikoéw

sterowanych przez impulsy z uktadu nerwowego.

Obrecz konczyny dolnej tworzg od tytu, bedaca czescia kregostupa, kosé krzyzowa
1 dwie kosci miedniczne, ktére z przodu tacza si¢ chrzastkozrostem zwanym spojeniem
tonowym. Na ko$¢ miedniczng skltadajg si¢ kos¢ biodrowa, kos$¢ kulszowa i1 kosé
tonowa. Miednica kostna nie posiada wlasnego dna, jest ono tworzone przez mig¢snie

1 wiezadta.

Czg$¢ wolna konczyny dolnej zbudowana jest z kosci udowej, rzepki, kosci
piszczelowej, kosci strzatkowej i wielu matych kosci stopy. Ko§¢ miedniczna z kos$cia
udowg tworza staw biodrowy. Kos$¢ biodrowa, rzepka oraz kos$¢ piszczelowa wchodzg
w sklad stawu kolanowego. Ko$¢ strzatkowa z koScig piszczelowa budujg staw
piszczelowo-strzatkowy. Natomiast w sktad stawu skokowego wchodza kosé
strzalkowa, ko$¢ piszczelowa oraz kosci stepu. Staw biodrowy i kolanowy s3
najwiekszymi stawami czlowieka, mogg przenosi¢ obcigzenia kilkukrotnie wigksze niz

masa cztowieka, dlatego posiadaja bardzo rozbudowany aparat wigzadet.
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Rys. 2.1 Budowa anatomiczna konczyny dolnej [16].

Konczyna dolna, tak jak wigkszo$¢ struktur w ciele cztowieka, pod wzgledem
mechanicznym, stanowi otwarty uklad kinematyczny. Dwa sgsiadujace ze soba
segmenty stanowig par¢ kinematyczng, ruch migdzy nimi jest zapewniony dzigki
ruchomosci stawow. W obrebie konczyny dolnej mozemy wyrdézni¢ staw biodrowy,
ktory wykazuje mozliwos¢ ruchéw obrotowych wzgledem trzech osi uktadow
wspotrzednych, staw kolanowy, ktory moze si¢ obraca¢ wokoét dwoch osi oraz staw
skokowy 1 stawy stopy, ktore obracaja si¢ wokot jednej lub dwodch osi. Dwadziescia trzy
cztony polaczone przez dwadzieScia dwa polaczenia stawowe daja ruchliwo$¢ konczyny

réwng trzydziesci.
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Rys. 2.2. Uklad kinematyczny konczyny dolnej [3].

O prawidlowej budowie i uksztaltowaniu konczyny dolnej §wiadcza ustawione pod
odpowiednim katem osie. Wzdtuz catej konczyny przebiega 0§ mechaniczna, zaczyna
si¢ w $rodku stawu biodrowego a konczy si¢ w srodku stawu kolanowego, prawidtowo
powinna by¢ odchylona o okoto 3% od osi pionowej. O$§ anatomiczna uda przebiega
przez $rodek geometryczny uda i jest odchylona od pionu o 6°. O$ anatomiczna
podudzia pokrywa si¢ z osig mechaniczng i przebiega od $rodka stawu kolanowego do

srodka stawu skokowego.



3. Chéd i biomechanika chodu [3]

3.1. Opischodu

Chéd to podstawowa forma lokomocji cztowieka polegajagca na przemieszczaniu
catego ciata do przodu w pozycji pionowej za pomocg naprzemiennych ruchéw
konczyn dolnych. Mimo pozornej trywialnos$ci wykonania czynnosci chodu jest to jedna
z bardziej ztozonych czynno$ci ruchowych cztowieka. Spowodowane jest to duza liczbg
stopni swobody konczyn i redukcjg liczby stopni swobody w obrebie tutowia.
Dodatkowo, przez znaczny czas trwania chodu ciato podpiera si¢ tylko na jednej stopie,
ktorej styk z podtozem jest niewielki, czyli srodek masy ciala rzutuje si¢ poza obrys

powierzchni stopy.

Ten sam cel co chéd ma rowniez bieg. W celu odroznienia ich od siebie
wprowadzono pewnie kryterium. Chodem nazywamy taka forme¢ poruszania sig¢, gdy
kontakt z podtozem w dowolnej chwili ma przynajmniej jedna stopa. Eliminuje to bieg
W sposob naturalny, ze wzgledu na to, ze mozna zaobserwowa¢ w konkretnych

momentach biegu chwile, w ktérych zadna stopa nie dotyka podtoza.
Podstawowe parametry czasowo-przestrzenne opisujgce chod to:

— Predko$¢ chodu — predkos¢ srodka ciezkosci przemieszczajacego sie
czlowieka, srednio to okoto 0,35-0,45 m/s,

— Dhugos¢ kroku — odleglo$¢ migdzy dowolnym punktem stopy przylegajacej
do podtoza a tym samym punktem drugiej stopy, réwniez w momencie
kontaktu z podtozem, przecigtnie jest to 0,70-0,82 m,

— Czestotliwos$¢ stawiania krokow — liczba wykonanych krokéw w danej

jednostce czasu, warto$¢ ta miesci si¢ w przedziale 90-120 krokéw/minute.

Nalezy zwrdci¢ uwage, ze wptyw na podane parametry majg wiek, ple¢, ogdlna stan
zdrowia, jak réwniez podloze, obuwie itp. Zwigkszajac dlugos¢ kroku lub czestotliwos¢

stawiania krokéw zwiekszamy predkos¢ chodu.
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3.2.  Fazy i determinanty chodu
Chod mozna opisa¢ jako ruch cykliczny, to znaczy, ze w pewnych odst¢pach czasu

powtarzamy te same czynno$ci. Pojedynczy cykl chodu, po ktéorym nastepuje
powtdrzenie wszystkich ruchow zawiera w sobie dwa kroki. W trakcie trwania chodu

wyznaczamy trzy podstawowe fazy:

a) Faza podporu — rozpoczyna si¢ w momencie zetknigcia pigty z podlozem,
konczy si¢ gdy paluch oderwie si¢ od podtoza. Faza podporu stanowi okoto 60%
catego cyklu chodu. Na faze¢ podporowg sktadajg sie:

— Faza przecigzenia — trwa od pierwszego kontaktu stopy z podiozem do
momentu postawienia calej stopy na podtozu. Catkowicie pokrywa si¢
z faza dwupodporowa.

— Faza odcigzenia — podczas trwania tej fazy stopa ma peten kontakt
z podtozem, konczy si¢ wraz z oderwaniem piety. Ciezar ciata spoczywa
na jednej konczynie.

— Faza propulsji (napedowa) — rozpoczyna si¢ w momencie oderwania
pigty od podtoza, konczy si¢ wraz z oderwaniem palcéw od podtoza.
Srodek masy ciala zyskuje wtedy najwicksza predkos¢. W koficowym
etapie tej fazy rozpoczyna si¢ faza dwupodporowa.

b) Faza wymachu — dla tej samej konczyny jest to faza odwrotna do fazy podporu.
Poczatkiem fazy jest oderwanie palucha od podloza, a koncem ponowny kontakt
pigty z powierzchnig. Faza ta stanowi okoto 40% catego cyklu chodu.

— [Faza czynnego wymachu — trwa od oderwania palcow stopy od podtoza.
Staw kolanowy jest zgigty najbardziej w porownaniu do reszty chodu.
Duza prace odgrywaja migsnie zginajace stawu biodrowego. Czgsé
wolna konczyny przyspiesza ku gorze i do przodu.

— Faza biernego wymachu — nie uczestniczg w niej zadne mig$nie.
Konczyna porusza si¢ do przodu bezwladnie.

— Faza hamowania — dziatajg prostowniki stawu biodrowego i zginacze
stawu kolanowego. Konczyna jest wyhamowywana w celu przystawienia

stopy do podtoza.

11



c) Faza dwupodporowa — czas, w ktérym obie stopy stykaja si¢ z podtozem. Jest to
charakterystyczna faza dla chodu. Faza ta wystepuje dwukrotnie — na poczatku

1 na koncu fazy podporu — 1 stanowi okoto 10% cyklu chodu.

KoKczYNA FAZA WYMACHOWA FAZA PODPOROWA
KoKczYNA FAZA PODPOROWA . FAZA WYMACHOWA
FAZA mrgvpgau R FAZA

KONTAKT
PIETY
ODERWANIE
PIETY
Bﬁ% 10?%

Rys. 3.1. Fazy chodu [3].

Chod jako $rodek lokomocji stuzy nam do przemieszczania sie do przodu. Zeby
byto to jak najefektywniejsze wydatek energetyczny organizmu na chdd powinien by¢
jak najmniejszy. Podczas chodu wystepuja charakterystyczne ruchy — determinanty —
ktoérych odpowiednie wykonanie zapewnia najlepszy stosunek wydatku energetycznego
do pokonywanego dystansu. Wyznaczniki chodu bada si¢ podczas ruchu po ptaskiej

powierzchni, pozwala to na bezbtedne odczytanie ruchow.

— Rotacja miednicy wokot osi diugiej ciata — miednica porusza si¢ naprzemiennie
w lewo i prawo na skutek wysunigcia nogi wykrocznej do przodu, obrot pozwala
réwniez na wykonanie dtuzszego kroku. Uzyskujemy obrot o okoto 5° podczas
chodu o przecigtnej predkosci okoto 5 km/h.

— Przechylanie miednicy wokot osi strzatkowej — poprzez ustawienie si¢ ukosnie,
nizej w kierunku konczyny w fazie wymachu uzyskujemy bardziej plaska
trajektori¢ ruchu $rodka masy. Staw biodrowy znajduje si¢ wyzej w trakcie
podparcia niz w trakcie przenoszenia nogi.

— Ruchy boczne miednicy w plaszczyznie pionowej — przenoszenie cigzaru
z konczyny prawej na lewg skutkuje charakterystycznym bujaniem si¢ miednicy.

Zauwazalne jest przemieszczanie si¢ miednicy w stron¢ konczyny podporowe;.

12
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3.3.

Podczas badania reakcji podioza podczas fazy podporowej chodu mozna zauwazy¢ ich

charakterystyczny przebieg we wszystkich trzech sktadowych. Wyr6zniamy:

Zgigcie w stawie kolanowym w trakcie fazy podporowej — zgigcie w stawie

kolanowym jest najwicksze w fazie podporowej i wynosi okoto 15-20°, potem

kolano prostuje si¢, a pod koniec znowu si¢ zgina.

Ruch w stawie kolanowym oraz ruch stopy i stawu skokowego — wraz
z poczatkiem fazy podporowej stopa jest zgigta grzbietowo, nastepnie zgina si¢
podeszwowo, az do konca fazy dwupodporowej. Staw skokowy przechodzi
tukiem ponad pigtg. Pod koniec fazy podporowej, gdy kolano si¢ zgina, kostka

podnosi si¢ i przemieszcza do przodu. Odpowiednia wspotpraca ruchow stopy

1 kolana pozwala uzyska¢ bardziej ptaskie przemieszczanie si¢ srodka masy.

Reakcje podloza podczas chodu

Sktadowa boczna,

Sktadowg przednio-tylna,

Sktadowa pionowa.

140

120

100

80

60

40

20

sklndowe reakcji podloza [%BW]

=)

-0

Rl

\/_—-M“ -

) 0.1 0.2 0.3 0.4 0.3 0.6 0.7
czas [s]

~—Skladowa pionowa  —Skladowa przednio-tylna ~ —SKkladowa boczna

Rys. 3.2. Wykres sktadowych reakcji podloza podczas chodu [3].
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Najczesciej przy opisywaniu wykresow sktadowych sit reakcji podtoza
odnosimy wartosci do procentu cigzaru badanej osoby - %BW (BW-body weight).

Pozwala to na bezposrednie porownanie badan réznych ludzi z r6zng dynamikg chodu.

Sktadowa boczna okresla przemieszczanie si¢ $rodka masy na boki. Jej pojawienie

spowodowane jest stawianiem stopy na bok od linii wyznaczajacej kierunek chodu.

%BW Sktadowa boczna

15

10

/\\\ —|ewa noga
5

——prawa noga

\ N
T
3 3,}& 3147 3,02 3027 3,32 3,37 342 347 352 3534 362 367 3,72 3,77 3,8 3,87 392 397 4,!5 a7 Ceastlsl
i ~
5

v \ﬂv/

-10

-15

Rys. 3.3. Przyktadowy przebieg reakcji skiadowej bocznej.

Sktadowa przednio-tylna poczatkowe warto$ci ma ujemne, co oznacza, ze zwrot
tej sktadowej jest przeciwny do kierunku chodu, czyli nastgpuje hamowanie. W drugiej
czegsci ma wartosci dodatnie, czyli skierowana jest zgodnie z kierunkiem chodu, co

oznacza, ze napedza konczyne.

wew Sktadowa przednio-tylna
30
25 /
20
|\
. / /0
10
/ 4 \ —|ewa noga

5 // \ / = Dprawa noga

/ \ o ~
ol
3* 3,12 3,17 3,22 3,27 3'375 3,42 3,47 3 ,67 3,62 3,67 3,2 3,%,82 3,87 3,92 3,97 4,02 4,07 Czas t[s]
5 Lt Wi

/\‘_/
AV, . 7
\/ 7 N

-15
-20

Rys. 3.4. Przyktadowy przebieg reakcji skladowej przednio-tylnej.
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Sktadowa pionowa ma dwa wyraznie peaki zwigzane z przylozeniem stopy do
podtoza i odbiciem stopy konczyny od podioza. Szczyty te przewyzszaja cigzar badanej
osoby zwykle 0 15-25% w zaleznosci od tego jak szybko badany idzie oraz od sposobu
przytozenia stopy do ziemi. Migdzy maksimami nastepujg okres odcigzenia
spowodowany przenoszeniem drugiej konczyny, ktdrej przenoszona masa do przodu
i do gory odcigza silg bezwladnosci konczyng podporowa. Najczgsciej warto$¢ tej

sktadowej w fazie odcigzenia wynosi okoto 80% cigzaru ciata.

%BW Sktadowa pionowa
140

120

100 / ’_-\\ / B /- / \
) A"/ “ \ o o
60 V L \X\/ \ // \ = prawa noga

\ \

40

m \
\

0
3,07 3,12 317 3,22 327 332 337 342 347 352 357 3,62 3,67 372 377 3,8 3,87 392 397 402 4,07

Czas t[s]

Rys.3.5. Przyktadowy przebieg reakcji sktadowej pionowe;j.

Badania do wyznaczania sit reakcji podioza podczas chodu prowadzone sa na
specjalnie zaprojektowanych stanowiskach. Takie mozliwosci daje technika BTS
stosowana w Laboratorium Biomechaniki Politechniki Poznanskiej, w ktorym podczas
zaje¢ z Biomechaniki inzynierskiej wykonatem pomiary, ktorych wyniki sa wyzej
prezentowane. System BTS pozwala analizowaé¢ odbyty ruch w kontekscie analizy
ruchu przyczepianych do osoby badanej specjalnych znacznikéw Sledzonych przez
sze$¢ kamer lub tez poprzez analiz¢ naciskow specjalnych platform zamontowanych

w podescie rejestrujacych sity.
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Pomiar ci¢zaru osoby badanej wykonuje si¢ poprzez umieszczenie pacjenta na
jednej platformie dynamometrycznej i zatrzymanie badanego w bezruchu przez kilka
sekund. Sczytane usrednione wartosci pionowe reakcji platformy stanowia dokladny

cigzar.

Pomiaru reakcji podioza podczas chodu dokonuje si¢ poprzez chod z jednostajng
predkoscia przez cata dlugo$¢ podestu ze szczegdlnym uwzglednieniem umieszczenia
jednej ze stop na jednej platformie i drugiej stopy na drugiej platformie w celu
zmierzenia doktadnych wartosci sit. W celu uzyskania $rednich wartosci 1 odrzucenia
niedoktadnych pomiaréw wykonuje si¢ kilka lub kilkanascie prob ze starannoscia, aby
predkosci chodu byly do siebie zblizone. Wykresy sit sktadowych reakcji podtoza dla

chodu szybkiego 1 wolnego bardzo si¢ od siebie r6znig.
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Modelowanie i analiza mechaniczna protezy sportowej podudzia

4. Protezy konczyny dolnej [5, 11-13]

4.1. Rodzaje protez

Za protezy konczyn uznaje si¢ sztuczne uzupelnienie brakujgcej czesci konczyny
w celu przywroceniu konczynie jak najwickszej sprawnosci. Czasami protezy zaktada
si¢ rowniez w celu poprawy kondycji psychicznej chorego bez koniecznosci

przejmowania przez nig jakichkolwiek funkc;ji.

Protezy konczyny dolnej mozna podzieli¢ ze wzgledu na stopien amputacji
zaopatrywanej nogi. Wyrdzniamy uzupetnienia protetyczne stopy, protezy podudzia,

protezy uda i protezy catej konczyny.

Usunigcie palcow stopy ostabia propulsje, lecz nie zaburza sprawnosci chodu,
najczesciej nie wymaga zakladania protezy, a jedynie wykorzystuje si¢ uzupelnienia
obuwia specjalnymi wkladkami. W takiej sytuacji bardzo utrudnione staje si¢
prowadzenie aktywnego trybu zycia, wystepuja problemy z bieganiem, skakaniem
i szybkim chodzeniem. Aby wyj$¢ naprzeciw oczekiwaniom o0sob zaopatrywanych
stosuje si¢ wzmacnianie podeszwy buta blachg jak rowniez metalowy stabilizator pigty.
Duze zaburzenia w chodzeniu sprawia amputacja palucha. Usuniecie kosci $rodstopia
pozbawia stope dwoch punktow podparcia w trakcie chodu. Bardzo pomocne w takich

sytuacjach sg uzupetnienia silikonowe obuwia.

Protezy podudzia wykonuje si¢ na kilkunastocentymetrowy kikut ponizej kolana.
Odlegtos¢ ta zapewnia zarowno dobre ukrwienie oraz intuicyjne sterowanie proteza.
Protezy goleni sktadaja si¢ z leja protetycznego, tacznika i stopy. Proces doboru protezy
do kikuta jest dwuetapowy. Poczatkowo zaklada si¢ proteze tymczasowa w celu

uregulowania wymiarow kikuta i dostosowaniu ergonomicznemu leja ostatecznego.

Protezy uda charakteryzuja si¢ wiekszym poziomem skomplikowania w budowie.
Spowodowane jest to konieczno$ciag wprowadzenia do konstrukcji dwdch elementow
waznych dla statyki i lokomocji chorego, a mianowicie stope i staw kolanowy. Scisty
kontakt leja protezowego z kikutem daje wigksza stabilno$¢ i kontrol¢ nad proteza.
Przegub kolanowy musi by¢ tak zbudowany, aby zapewniat stabilno$¢ w fazie
podparcia i ulatwial wykonanie kroku w fazie wymachu przy jak najmniejszym

skracaniu dlugosci kroku.
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Protezy calej konczyny dolnej stosuje si¢ po wytuszczeniu w stawie biodrowym,
amputacji podkretarzowej lub amputacji przezmiednicznej. Nie mamy wtedy do
czynienia z kikutem udowym. Stosuje si¢ wtedy protezy kanadyjskie. W konstrukcji
obecne sg przeguby w stawie biodrowym i kolanowym. Stosowany jest mechanizm
Puttiego polegajacy na przesunigciu osi stawu biodrowego do przodu, a osi stawu

kolanowego do tytu. Powoduje to zablokowanie przeguboéw protetycznych.
Wsréd protez konczyny dolnej wyrdézniamy:
a) Protezy skorupowe

Konstrukcja bedaca obudowa, odwzorowujaca naturalny ksztatt nogi, do istniejacego
kikuta konczyny, ktéry jest wystarczajagco sprawny by stanowi¢ wewnetrzny szkielet
protezy. Rozwigzanie to stosowane jest coraz rzadziej. Zaletami takiej konstrukcji sa
trwalo$¢, proste mechanizmy sterowania, tatwo$¢ naprawy i niska cena. Wadami
natomiast sg dlugi okres wykonywania oraz fakt, ze elementy mechaniczne nie

wspotpracuja ze stawami, co prowadzi do ich ciaglego przecigzania.

Rys. 4.1. Proteza uda o budowie skorupowej [17].
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Modelowanie i analiza mechaniczna protezy sportowej podudzia

b) Protezy modularne

Konstrukcja majaca charakter modularny, co znaczy, ze kazdy element jest traktowany
jako modul, ktéry mozna wymieni¢ na inny bez konieczno$ci wymieniania calej
protezy. Proteza modularna ulatwia odpowiednie dopasowanie do pacjenta, ktoérego
anatomia zmienia si¢ w czasie korzystania z protezy. Czynno$ci wykonywane
z uzyciem tego zaopatrzenia s3 bardziej naturalne. Niestety koszt takiej protezy jest

wiekszy o okoto 20% w pordéwnaniu do protezy skorupowe;.

Rys. 4.2. Proteza uda o budowie modularnej [18].

4.2. Protezy sportowe
Protezy sportowe réznig si¢ od protez do codziennego uzytku w wielu

aspektach. Przede wszystkim sg one dopasowywane do konkretnej dziedziny sportu, np.

biegania, kolarstwa czy pchnigcia kula.

Rys. 4.3. Przykiadowe protezy w réznych dziedzinach sportu [19].
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Projektowanie protezy sportowej wymaga wigcej czasu ze wzgledu na wicksza ilos¢
czynnikdw wplywajacych na parametry danej protezy. Przykladowo przy tworzeniu
protezy do biegania bierze si¢ pod uwage ciezar zawodnika, jego wydolnos¢ migsniowa,
poziom wytrenowania, dystans na jaki biegnie, styl biegu czy nawet kierunek skretu
biezni. Protezy biegaczy musza by¢ odpowiednio dopasowane do formy zawodnika.
Kiedy jest odpowiednio wytrenowany jego mig¢snie wywieraja wickszy nacisk na
proteze, przy ekstremalnych warunkach moze ona peknaé, jednoczesnie biegacz musi

uprawiac¢ sport w ekstremalnych warunkach wytrzymato$ciowych by osigga¢ wyniki.

Dla biegaczy z amputacjg na wysoko$ci podudzia jest obecnie kilka produktow.
Takie firmy jak Freedom Innovations, Ottobock czy Ossur majag w swojej ofercie
produkty przeznaczone dla niepelnosprawnych sportowcow. Wszystkie rozwigzania
bazuja na wykorzystaniu widkna weglowego jako materiatu, odzyskiwaniu energii
dostarczonej w celu mocniejszego wybicia oraz odpowiedniej sztywno$ci. Roznig si¢

m.in. geometrig czy mocowaniem do leja.

Rys. 4.4. Przyktadowe sportowe protezy podudzia (od lewej: Freedom Innovations Catapult,
Ottobock Sprinter, Ossur Cheetah) [20, 21, 22]
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4.3. Materialy na protezy
Bez wzgledu na aplikacje¢ danego materialu w protezie, wszystkim materiatom

stawia si¢ kilka gléwnych wymagan. Sg to:

— biozgodnos¢,
— mala masa,
— odpornos¢ na korozje,

— niska cena.

W dzisiejszej protetyce wykorzystuje si¢ materialy z réznych grup materiatow
inzynierskich. Roznicowanie materiatow jest spowodowane wieloma odmiennymi
wymaganiami elementéw protezy. Przeguby stawowe wykonywane sg z metali,
np. aluminium czy tytan. Leje protezowe formowane sg materialow termoplastycznych.

Na stopy protezowe stosuje si¢ wtdkna weglowe.

Tytan — jest to materiat bardzo szeroko stosowany w protetyce. Swoja popularno$¢
zawdzigcza m.in. malej gestosci, odpornosci korozyjnej nawet w kontakcie ze stong
wodg lub chlorem, modutowi sprezystosci zblizonym do ko$ci, nie wywolywaniu

reakcji alergicznych, nie wykazywaniu wlasnosci ferromagnetycznych.

Aluminium — jest to materiat bardzo podatny na obrobke cieplng. Wykazuje dobra

odpornos¢ korozyjna oraz dobry stosunek cigzaru wlasciwego do wytrzymatosci.

Termoplasty — sa to materiaty termoplastyczne wykorzystywane do formowania lei
protezowych. Szeroka gama tych materialdow oferuje roézne wlasciwosci

wytrzymatosciowe. Wykazuja bardzo dobre dostosowywanie si¢ do uzywanej formy.

Wiokno weglowe — jest to kompozyt bedacy widknem sktadajacym si¢ gléwnie
z rozciagnigtych struktur weglowych podobnych do grafitu. Sg nietopliwe 1 odporne
chemicznie. Widkna weglowe wyrdzniaja sie¢ mata gestoscig, duzym modutem Younga,
duzg wytrzymatos$cia na rozciaganie, dobrze ttumig drgania. Ze wzglgdu na swoje dobre

wlasciwo$ci mechaniczne material ten jest drogi.

Wiokno weglowe wystepuje jako tkanina w rdznych splotach, ktore majg roézne
wlasciwosci mechaniczne. Tkaniny jednokierunkowe zapewniajg duza wytrzymatosé

wzdhuz widkien i1 niewielka prostopadle do widkna. Splot ,,twill” — wldkna przecinajace
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si¢ pod katem prostym zapewniaja podobng wytrzymato$¢ we wszystkich kierunkach.

Splot ,,plain” — wtokna utozone pod réznymi katami nie daja duzej rozciagliwosci.

Na protezy sportowe do biegania wykorzystuje si¢ tylko widokno weglowe. Dzieki
temu proteza jest odpowiednio sprezysta i pozwala na osigganie dobrych wynikow
sportowych. Odpowiednia sprezysto$¢, czyli tez magazynowanie i uwalnianie energii,

utatwia szybki ruch i cz¢sciowo zastepuje brak miegsni tydki oraz stopy.
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5. Naprezenia i odksztalcenia w ciele stalym [6-8]

5.1. Naprezenia i odksztalcenia
Jezeli na cialo dziata pewne obcigzenie mechaniczne, to ciato ulega odksztalceniu.

Powoduje to przemieszczenie si¢ kazdego punktu materialnego o pewng warto$¢, ktora
zalezna jest od parametrow dziatajacego obcigzenia i wlasciwo$ci materiatu, z ktoérego
zbudowany jest dany obiekt. Przy rozpatrywanym uktadzie odniesienia
o wspotrzednych x, y, z przemieszczenie jednostkowe oznaczamy kolejno jako u, v, w.
Upraszczajac myslowo fragment obiektu do prostopadio$cianu, jego krawedzie
oznaczymy jako dx, dy, dz. Wptyw zadanego obcigzenia bedzie wptywal na dlugosé

tych krawedzi 1 w ich odksztatceniu. Mozna to zapisac¢ nastepujaco:

(1+e)dx, (1+g)dy, (1+¢,)dz (5.1)

&, Ey, &, okreslajg wzgledne zmiany dlugosci krawedzi. Jednakze przez
dzialajace obcigzenie mozna wyznaczy¢ rowniez odksztalcenie katowe opisywane

wspOtrzegdnymi katowymi okreSlane jako Yy, ¥y, Vzx- Tensor odksztalcenia prezentuje

si¢ nastgpujaco:

[ ny Vxz
Ey —— =

Exx  Exy  Exz % 2 )/2

e=|&x &y &g =2 gy oz (5.2)

€ € € 2 2

zx zy zz
Yex Yoy
L 2 2 z ]

Aby zdefiniowa¢ napr¢zenia uproszczony mySlowo fragment przecinamy
plaszczyznami réwnolegltymi do osi ukladu wspotrzednych x, y, z. Naprezenia
dzialajace na obiekt dzielimy na napr¢zenia normalne oy, oy,0, — prostopadte do
plaszczyzny przekroju i naprezenia styczne Ty, Ty, T, — styczne do plaszczyzny

przekroju. Tensor naprgzen prezentuje si¢ nastepujaco:

Txy Txz
%> 7
Oxx Oxy Oxz T T
X Z
Ozx Ozy Oz 2 2
Tzx Tzy o
2 2 z
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Znajac napr¢zenia glowne dzialajace na cialo mozliwe jest okreslenie
maksymalnego napr¢zenia zredukowanego dzigki hipotezie von Misesa, zgodnie z ktora
materiat plastyczny zaczyna ustgpowaé w miejscu, w ktorym warto$ci naprezen
zredukowanych stajg si¢ rowne lub przekraczaja granice napre¢zenia. Za t¢ granice
uznaje si¢ granice plastycznosci materiatu. Naprezenia zredukowane wg von Misesa

opisane sg zalezno$cia:

1
Ored = ﬁ\/(axx - Uyy)z + (Uyy - UZZ)Z + (O'ZZ - Gxx)z + 6(7.',%3, + ‘L'JZ,Z + Tgx) (5'4)

5.2. Prawo Hooke’a
Prawo Hooke’a jest jednym z podstawowych praw mechaniki. Opisuje zaleznosé

migdzy odksztatceniem ciata a naprezeniem dziatajacym na ciato, ktoére spowodowato
odksztalcenie. Reguta ta glosi, ze odksztalcenie jakiemu ulega cialo jest wprost
proporcjonalne do dziatajacej na nie sity. Wspotczynnik migdzy tymi wielkoSciami jest
staty i1 charakteryzuje material, z ktérego ciato jest zbudowane. Nazywamy go modutem
sprezystosci bagdz modutem Younga. Zapis prawa Hooke’a w przypadku zagadnien

jednowymiarowych:

o=Ee (5.5)

Prawo Hooke’a pozostaje prawdziwe tylko dla niewielkich odksztalcen, ponizej

granicy proporcjonalnosci.

Materiaty inzynierskie liniowo sprezyste majag w okreslonych warunkach state
wartosci modulu Younga E 1 wspotczynnika Poissona v. Zakladajac, ze ciato jest
1zotropowe, czyli jego wlasciwosci nie zmieniajg si¢ wraz ze zmiang kierunku w jakim
sa mierzone, jak rowniez przyjmujac, ze dziataja na nie sktadowe napr¢zen normalnych

Oy, 0y, 0, 10 mozemy wyznaczy¢ odpowiadajgce naprgzeniom sktadowe odksztafcef

Exr Eyr 7"
1
e = £[o —v(0y + )]
&y = %[ay —v(o, + a,)] (5.6)
o= 5lo = v(ox +0,)]
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Odksztalcenia normalne nie sg zalezne od naprezen $cinajacych, te powoduja
powstanie odksztalcen S$cinajgcych, katowych yyy,Vyz Vzx, zaleznych réwniez od

modutu Kirchhoffa G, czyli wspotczynnika sprezystosci poprzecznej:

Yxy = T%
VYyz = %
L (5.7)
Vzx G
E
¢ =30y

5.3. Zwigzek konstytutywny
Zwiazki konstytutywne to matematyczne modele rzeczywistego materiatu opisujace

zalezno$ci miedzy naprezeniami i odksztalceniami opisane tensorami. Uogolnione
prawo Hooke’a dla trdjosiowego stanu naprgzen materiatu liniowo sprezystego opisuje

zaleznos¢:

01j = Zi=12i=1Cijiaer, Gj =1do3, (5.8)

gdzie Cyjy; to tensor Kkonstytutywny (tensor sztywnoSci) zawierajagcy 81 statych

materiatowych. Przyjmujac, Zze tensory napre¢zen i odksztalcen sa symetryczne, liczbe

stalych zmniejszymy do 36, wtedy wzor przyjmuje postac:

6
Oy = Z Capép, @B =1do6 (5.9)
B=1
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A w postaci macierzowej:

o=Cs (5.10)
W pelnej formie wzor 5.10 mozemy zapisaé w postaci:
( Ox \ C11 Gz Gz Gy Cis Cig] ( €x \

Ty Co1 Cop Gz Cp Cos Cog|| &y |
Oz | _|C1 Gs2 Giz Caa G35 Ciel) & (5.11)
Txy :

lfsz Csi Csp Cs3 Csi Css Cse

sz

Definiujemy rowniez macierz D — macierz podatnosci, ktora jest macierzg odwrotng

do C, zaleznos¢ tg opisujemy:

D=c1! (5.12)

Dzigki macierzy D mozemy zapisa¢ zaleznos¢:
e=Co (5.13)

Tensor odksztalcen ma postaé:

€= %(Vu + (Vu)T), (5.14)

gdzie u — wektor przemieszczenia.

Prawo Hooke’a z uwzglednieniem modutlu Younga i wspolczynnika Poissona

W postaci macierzowej przyjmuje postac:

[1—-v v v 0 0 0

v 1—v v 0 0 0

Oy Ex
% E v vi-v o o 0 )
w\___ E & (5.15)
Txy aA+vya+v) 0 0 0 1—-2v 0 0 Vxy
TZVZ 2 sz
Tzx 0 0 0 1 _22V 0 Vzx
1-2v
| 0 0 0 0 0 2
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Odwrotna relacja zapisana jest nastepujaco:

1 -v —-v 0 0 0
£ I T [P
£, 1|-v v 1 0 0 0 o,
i’;’;}_f 0 0 0 21+v) 0 0 iz’;:}
sz) 0 0 0 0 2(1+v) O krzxj
0o 0 0 o 0 2(1+v)l

5.4. Roéwnanie Naviera

Podstawowe réwnanie ruchu materiatu liniowo sprezystego zapisujemy:

0%u

pF—V'O':F,

gdzie p — gestos¢, u=[us, Uy, uz] — wektor przemieszczenia, F — sita masowa.

Dla tréjosiowego stanu napr¢zenia mozemy zapisac:

0%u; 08, 0Ty 0Ty,

= F
Pz "8, 8, 8, *
0%u, 0ty 06, 01y,
Ptz "8, 8, o,
) 0%us 0txy 0Ty, 06, _r

ez o, 9, o,
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Prawo Hooke’a dla materiatow izotropowych:

gdzie §;; — delta Kroneckera, u, A — state Lamego

E

T 2(1+v)
E(_ g V) (5.20)

aA-2v(1+v)

u=a

1=

Koncowo réwnanie Naviera przyjmuje postac:

2

Pz = (WVPu+ (A4 V(Y- W) = 0 (5.21)

5.5. Thlumienie
Thumienie (damping) drgan to zdolno$¢ materiatu, z ktorego jest zbudowane ciato

do rozpraszania lub pochtaniania i zamieniania w energi¢ cieplng napr¢zen dziatajacych
na uktad. Ttumienie moze by¢ materiatowe, konstrukcyjne lub zewnetrzne. Thumienie
materiatowe dotyczy mechanizméw zachodzacych w materiale zwigzanych
z wewngetrzng strukturg ciata. Tlumienie konstrukcyjne zalezy m.in. od tarcia na
facznikach czy tarcia w potaczeniach ruchomych. Na ttumienie zewngtrzne wptyw maja

czynniki zewngtrzne takie jak kontakt z podtozem czy tarcie.

Wspotcezynnik strat (isotropic loss factor) lub okreslony wspotczynnik thumienia
(specific damping factor) — ns - definiuje si¢ jako energi¢ rozproszong na radian do
maksymalnej energii potencjalnej w cyklu. Gdy bierzemy pod uwage tltumienie tensor C

przyjmuje nowg warto$§¢ wyznaczang z zaleznosci:

Cs = C(l +j775): (5-22)

gdzie Cs — tensor sztywnosci z uwzglednieniem tlumienia, C — pierwotny tensor
sztywno$ci, ] — jednostka urojona, mns — izotropowy wspotczynnik tlumienia

(ang. isotropic loss factor).
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6. Metoda Elementéw Skonczonych [9, 10, 14]

Metoda elementéw skonczonych (MES, ang. FEM — finite-element method) to
rozwigzanie inzynierskie pozwalajace na prostsze i szybsze projektowanie konstrukcji
oraz jej analizowanie. Jest to metoda komputerowa przeprowadzania zlozonych
i doktadnych obliczen i rozwigzywania ukladow rownan rozniczkowych. Podczas
uzywania tradycyjnych metod obliczeniowych obiekt traktujemy jako model ciagty,
w metodzie elementow skonczonych konstrukcja analizowana jest jako pewna
skonczona liczba predefiniowanych elementow dyskretnych. Proces dzielenia
nazywamy dyskretyzacja. Rozwigzywanie takiego uktadu polega na przeprowadzeniu
obliczen tylko dla weztow tych elementow, czyli miejsc potaczenia poszczegdlnych

elementow.

Rys. 6.1. Przebieg dyskretyzacji [14].

Geometria podstawowych modeli elementéw skoficzonych jest zroznicowana. Moga
to by¢ elementy 1-wymiarowe (belki), 2-wymiarowe (trojkaty, wieloboki)
I 3-wymiarowe (bryly czteroboczne i wieloboczne). Podczas tworzenia siatki na modelu
czgsto wystepuja réznice w wielkoSci 1 zaggszczeniu elementow. Dzigki temu
otrzymamy wigcej doktadnych danych w miejscach, gdzie wystgpuje charakterystyczna

zmiana geometrii modelu lub nastepuje spigtrzenie naprgzen.
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Rys. 6.2. Podstawowe modele elementéw skonczonych [14].

Po przeprowadzeniu dyskretyzacji nalezy ustali¢ wartosci poczatkowe, brzegowe,
takie jak obcigzenia, utwierdzenia, temperatury, szybkosci przeptywow. Nalezy réwniez
sprecyzowac¢ rodzaj materialu naszego modelu oraz wskaza¢ szukane wielko$ci oraz ich
zalezno$¢ od danych wejsciowych. Nastepnie nastepuje zwigzanie niewiadomych

z warto$ciami danymi we wszystkich weztach modelu 1 rozwigzanie uktadu.

Metoda elementéw  skonczonych  zdecydowanie ulatwia  wykonywanie
skomplikowanych obliczen inzynierskich. Usprawnia proces projektowania i szybkiego
wykluczania stabych elementow konstrukcji bez konieczno$ci tworzenia modeli
i prototypéw oraz tradycyjnego analizowania. Powoduje to, Ze projektowanie jest
szybsze oraz tansze. Ograniczenia metod komputerowych leza w ich naturze
software’owej i hardware’owej. Przy zadaniu skomplikowanego ksztattu,
niejednorodno$ci materiatu, wielu obcigzen i zalezno$ci oraz wygenerowaniu gestej
siatki elementéw skonczonych, obliczenia mogg trwaé przez wielkie godzin a nawet

dni.
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7. Modele i metody badan

7.1.  Opis modelu

Stworzony model sportowej protezy do biegania powstal na podstawie
europejskiego patentu firmy Ossur o nr EP 2 065 018 B1 [15]. Wybrany zostat

najwigkszy rozmiar, ktéry dobierany jest na podstawie wzrostu potencjalnego pacjenta.

Ze wzgledu na posiadany przebieg reakcji podtoza podczas chodu stworzony
podczas zaje¢ laboratoryjnych z przedmiotu Biomechanika Inzynierska zostat on

odpowiednio uproszczony do celow symulacyjnych.

Ciezar osoby badanej wynosit 804,6151 N, predko$é chodu to 1,454 "/,

czestotliwos$¢ probkowania réwnata sie 400 Hz.

%BW Sktadowa pionowa

NEVal N/ /N
80 l\v/ \ ——lewa noga
NS W N =

\/ \

40

m \ \
0 \

3,07 3,12 3,47 3,22 3,27 3,32 3,37 3,42 3,47 3,52 3,57 3,62 3,67 3,72 3,77 3,82 3,87 392 3,97 4,02 4,07

120

Czas t[s]

Rys. 7.1. Przykladowy przebieg reakcji skiadowej pionowe;j.
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Przebieg reakcji pionowej podtoza w trakcie jednego kroku przed

uproszczeniem prezentowal si¢ nastepujaco (czas trwania jednego kroku wynosit
0,535s):

%BW
120

ol T\ /T \
o/ /1

40
20 \
0 >
0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5¢€zas t[s]

Rys. 7.2. Przebieg reakcji pionowej podtoza w trakcie jednego kroku.

Dla ufatwienia przeprowadzenia symulacji zastosowano uproszczenie tego
przebiegu wybierajac co dziesigty rekord oraz wyznaczajac argumenty wielomiany
obrazujacego powyzszy wykres. Ze wzgledu na jednomiejscowe podparcie protezy
o podtoze podczas chodu zrezygnowano z podziatu przebiegu na czg$¢ tylna i przednia,

gdyz funkcje te przejmuje jedno miejsce podparcia.

Sita F [N]
1000

wl [ ~
700 / \ / \
]l / 7 \

500 /

400 I
/
/

300
200
100

0

0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5

Rys. 7.3. Uproszczony przebieg reakcji pionowej podtoza w trakcie jednego kroku.
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Materiat przypisany do modelu to wtokno weglowe, zgodnie z obecnie panujacymi

standardami przy tworzeniu protez sportowych.

Wspotczynnik Poissona v 0.394
Moodut Younga E 242 GPa
Gestosé p 1.81 kg*m™
Isotropic loss factor i 0,0024

Tab. 7.1. Zestawienie wlasciwosci mechanicznych widkna weglowego.

7.2.  Wirtualny model i stosowane oprogramowanie
Wirtualny model protezy, wzorowany na patencie firmy Ossur, zostat
zaprojektowany w programie Autodesk Inventor. Jest to narzgdzie CAD do
projektowania bryt w trzech wymiarach. Oprogramowanie umozliwia stworzenie
rysunkéw wykonawczych i ztozeniowych. Program posiada trzy gtowne moduty pracy,
kazde z nich ma swoje specyficzne formaty plikow: modul cze$ci z formatem .ipt,
modut ztozen z formatem .iam oraz modut tworzenia dokumentacji .idw. Srodowisko
Inventor obsluguje réwniez formaty bardziej uniwersalne takiej jak .dwg czy .dwf.
Program posiada bogate biblioteki oraz intuicyjny interfejs. Jego duza zaleta jest

bezptatna dostepnos¢ na czas trzech lat dla studentow szkot wyzszych.

Rys. 7.4. Widoki modelu.
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Rys. 7.5. Widoku modelu.

Wszelkie symulacje opisane w nastgpnym rozdziale przeprowadzone byly
w programie Comsol Multiphysics. Stosowany jest do wykonywania skomplikowanych
obliczen inzynierskich w jednym, dwoch lub trzech wymiarach. Mozliwe jest rowniez
proste projektowanie struktur poprzez tworzenie podstawowych bryl. Program posiada
duzag liczb¢ moduléw umozliwiajacych prace w roéznych dziedzinach nauki, np.
mechanika, elektromagnetyzm, mechanika pltynéw. W pracy wykorzystano modut
., Structural Mechanics”, w ktorym wykonano analiz¢ naprezeniowo-odksztalceniowg

zmienng w czasie oraz czgstotliwosciowa.
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8. Modelowanie i symulacja

8.1. Zalozenie symulacji
W programie Comsol Multiphysics. mozna znalez¢ bardzo bogatg baze materiatow.

Materiat nalezy zdefiniowa¢ dla calej konstrukcji na poczatku przygotowania analizy.
Wykonuje sie¢ to na  drzewku zadan w  zaktadce @~ Component,
w podpunkcie Materials. Mozliwe jest zdefiniowanie roznych materiatéw dla réznych
czesci modelu, w przedstawionym przypadku cala proteza wykonana jest
z jednakowego materiatu — witokna weglowego, ktorego widkna utozone sg wzdtuznie.
Ze wzgledu na niekompletno$¢ wszystkich niezbednych danych, zdefiniowano

potrzebne wielko$ci materiatu, tj. modut Younga, liczbg Poissona oraz gestos¢.

Property Variable Expression Unit Size
Young's modulus E 242%1049 Pa 1x1
Poisson's ratio nu 0.394 1 1x1
Density rho 1.81 kg/m® 1x1

Rys. 8.1. Zdefiniowane wartosci wlasciwosci mechanicznych wlokna weglowego.

Kolejnym etapem jest utwierdzenie modelu. Dla przyjetego modelu za punkt
utwierdzenia wybrano miejsce potaczenia protezy z lejem, co oznacza, ze miejsce to jest
nieruchome. W programie Comsol Multiphysics. unieruchomienie wykonuje si¢

wybierajgc na drzewku zadan ,, Solid Mechanics ”, zaktadke ,, Fixed Constraint .

200

400 Y ;_.” :
(RN 1
. |

300 4
8

Rys. 8.2. Migjsce utwierdzenia.
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Dla utwierdzenia wektor przemieszczenia u jest wektorem zerowym, co

potwierdza nam program wyswietlajagc rownanie ruchu dla tej ptaszczyzny.

* Equation

Show equation assuming:
Study 1, Tirne Dependent =

u=20

Rys. 8.3. Rownanie ruchu dla plaszczyzny utwierdzenia.

Nastepnym etapem jest okreslenie wystepujacych obcigzen. Ze wzgledu na
obcigzenie zmienne w czasie konieczne jest zdefiniowanie parametru czasu w zaktadce

,,Global Definitions ”.

" Name Expression Value Description

t 1[=] 1s

Rys. 8.4. Okreslenie parametru czas.

Nalozenie obcigzenia wymaga okreslenia miejsca przylozenia obcigzenia oraz jego
warto$ci. W programie Comsol Multiphysics wykonuje si¢ to w zaktadce ,,Boundary
Load”. Mozliwe jest scharakteryzowanie typu obcigzenia. Do wyboru mamy opis jako
sitg, site na jednostke powierzchni lub wartos¢ wywieranego cisnienia. Lokalizacja
wystepowania sily zostata zdefiniowana jako spod protezy, czyli miejsce kontaktu
z podlozem. W ten sposob symulujemy nacisk podloza na model przy jego

unieruchomieniu w miejscu kontaktu z ciatem pacjenta.

apps =

W

shfise s

Rys. 8.5. Miejsce przytozenia obcigzenia.
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Obcigzenie jest skierowane ku gorze, wzdluz osi Y i okre§lone réwnaniem
wyznaczonym na podstawie badan opisanych w rozdziale 7, ktore prezentuje si¢

nastepujaco:

3 2

((—62474 * (t * E])4 + 65654 (t * E]) — 22388 x (t * E]) +2692,9
* (t * E]) + 7,3306) * 8,046151) [N]

(7.1)

Dodanie mnoznika E] po kazdym t bylo konieczne i1 zastosowano je w celu

wyrugowania jednostki czasu, dzieki temu réwnanie konicowe obcigzenia zdefiniowane

jest w jednostce sity.

Zeby moéc wyliczyé naprezenia wystepujace w modelu program przedstawit
roOwnania, z ktérych wyznaczy niewiadome. Wystepujace w roéwnaniu symbole
oznaczaja: ¢ — skladowa normalna naprezenia, N — wektor normalny do ptaszczyzny
powierzchni, na ktérg dziata sita (wyznaczony automatycznie po zdefiniowaniu
lokalizacji obcigzenia), Fa — wypadkowy wektor naprezenia, Fix — wektor sit

wewnetrznych (obcigzenie zadane), A — pole przekroju.

Show equation assuming:
Study 1, Time Dependent =
7= =y

_ Frot

Fa
A

Rys. 8.6. Rownania wygenerowane przez program do obliczenia naprezen.

Jednym z ostatnich krokow przed rozpoczeciem symulacji jest naloZenie na model
siatki elementow skonczonych, do ktorych program wykona obliczenia réwnan
rozniczkowych. Siatka moze by¢ bardziej lub mniej gesta. Im gestsza siatka tym
otrzymane wyniki beda bardziej doktadne, jednocze$nie znacznie wydtuzy si¢ czas
symulacji. W programie Comsol Multiphysics siatke generuje si¢ w zaktadce ,,Mesh ”.
Mozliwe jest wygenerowanie siatki o 9 roznych stopniach zageszczenia — od
., Extremely Coarse”, czyli bardzo rzadkiej do ,, Extremely Fine”, czyli bardzo geste;.
Dla analizowanego modelu wygenerowano dwie siatki, w celu poroéwnania wynikow.

Dla pierwszej siatki o stopniu zageszczenia ,, Normal ”, dla ktorej program wygenerowat
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2 591 elementéw, dla drugiej o zaggszczeniu , Extra Fine” otrzymano 15 865

elementow.

0

400 a00
300 200
200 . 200
100 | 100

Rys. 8.7. Porownanie wygenerowanych siatek (lewa — ,, Normal”’, prawa — ,, Extra Fine”).

38



Modelowanie i analiza mechaniczna protezy sportowej podudzia

Ostatnim etapem przygotowania do symulacji obcigzenia zmiennego w czasie jest
ustalenie parametrow czasowych. Ze wzgledu na czas fazy podporowej symulowanego
chodu wynoszacg 525 ms symulacj¢ przeprowadzono w zakresie od 0 s do 0,525 s

z krokiem czasowym 0,025 s.

* Study Settings

Time unit: 5

Tirnes: range(0,0.025,0.523) 5

il

Rys. 8.8. Zdefiniowane parametry czasowe symulacji.
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8.2. Symulacja naprezeniowa i odksztalceniowa w trakcie chodu
Najwigksze zarejestrowane napr¢zenia w trakcie symulacji z siatkg elementow

skonczonych o rozmiarze ,,Normal” wyniosty 203 MPa i zostaly zarejestrowane
w 0,1 s. Miejscem wystepowania maksimum jest odcinek miedzy punktem podparcia
protezy a najwigckszy wygieciem protezy w kierunku tylnym. Zarejestrowane
naprezenie jest dalekie od granicy wytrzymatosci wildokna weglowego, ktora wynosi
2,5 GPa. Nalezy jednak zwréci¢ uwage, ze symulowano szybki chod, a nie bieg,

w ktérym wystepuja wicksze obcigzenia.

Podczas drugiego peaku, ktory wystapit w 0,425 s obcigzenia maksymalne
napre¢zenie wyniosto 202 MPa. Jest to warto$¢ bardzo podobna do poprzedniej i nie

zagraza konstrukcji. Miejsce wystgpowania spigtrzenia napr¢zen jest identyczne.

Time=0.1s Surface: von Mises stress (MPa)

A 203

200
180
160
140
120
100
80

e dl
¥ 0.02

Rys. 8.9. Naprezenia w modelu w 0,1 s dla siatki ,, Normal” - widok z przodu.
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Time=0.1 s Surface: von Mises stress (MPa)

A 203

200
180
160
140
120
100

¥ 0.02

Rys. 8.10. Naprezenia w modelu w 0,1 s dla siatki ,, Normal” — widok z tytu.

Time=0.425s Surface: von Mises stress (MPa)
A 202

200
180
160
140
120
100

¥ 0.02

Rys. 8.11. Naprezenia w modelu w 0,425 s dla siatki ,, Normal” — widok z przodu.
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Time=0.425 s Surface: von Mises stress (MPa)

A 202

200
180
160
140
120
100

2ol

¥ 0.02

Rys. 8.12. Naprezenia w modelu w 0,425 s dla siatki ,, Normal” — widok z tytu.

Mozna zauwazy¢, ze naprezenia w okolicy aczenia z lejem sa znikome, spigtrzaja

si¢ one w czesci roboczej, ktéra ma przenosi¢ najwigksze obcigzenia.

Maksymalne przemieszczenie zarejestrowano w 0,1 s symulacji i wynosi ono 17,3
mm. Miejscem wystgpowania przemieszczenia jest okolica kontaktu protezy
z podlozem. Wraz z analiza w gore¢ protezy wida¢ szybki zanik przemieszczen i zerowa

warto$¢ przemieszczen W miejscu taczenia protezy z lejem.
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Time=0.1s “olume: Total displacernent (mm)

A 173

16
14
12

10

Yo

Rys. 8.13. Przemieszczenia w modelu w 0,1 s dla siatki ,, Normal” — widok z przodu.

Time=0.1s “olume: Total displacement (mm)

A 173

16
14
12

10

¥o

Rys. 8.14. Przemieszczenia w modelu w 0,1 s dla siatki ,, Normal” — widok z boku.
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Kolejnym krokiem bylo przeprowadzenie identycznej symulacji dla siatki
elementéw skonczonych o zageszczeniu , Extra Fine”. Najwigksze zaobserwowane
naprezenia rowniez przypadty na 0,1 s symulacji. Lokalizacja spigtrzenia napr¢zen nie

zmienita si¢, wartos¢ jest nieznacznie wigksza i wynosi 204 MPa.

Drugie spigtrzenie nastepuje w 0,425 s symulacji. Umiejscowienie znowu jest
Identyczne, jednakze warto$¢ jest mniejsza niz dla poprzedniej symulacji i wynosi
199 MPa.

Time=0.1 s Surface: von Mises stress (MPa)

A 204

200
180
160
140
120
100

¥ 8.65%107

Rys. 8.15. Naprezenia w modelu w 0,1 s dla siatki ,, Extra Fine” - widok z przodu.
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Time=0.1s Surface: von Mises stress (MPa)

A 204

200
180
160
140

120
100

SR

¥ 8.65%x107

Rys. 8.16. Naprezenia w modelu w 0,1 s dla siatki ,, Extra Fine” - widok z tylu.

Time=0.425 s Surface: von Mises stress (MFa)

A 199

180
160
140
120
100

80

¥ 8.46x10™

Rys. 8.17. Naprezenia w modelu w 0,425 s dla siatki ,, Extra Fine” — widok z przodu.
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Time=0.425 s Surface: von Mises stress (MPa)

A 199

180
160
140
120

100

V¥ 8.46%x107

Rys. 8.18. Naprezenia w modelu w 0,425 s dla siatki ,, Extra Fine” — widok z tytu.

Najwigksze przemieszczenie rowniez zostato zarejestrowane w 0,1 s symulacji.
Tym razem jest odrobing wigksze i wynosi 17,6 mm. Maksymalne przemieszczenie
znow jest zlokalizowane w miejscu kontaktu protezy z podtozem, a okolica l3gczenia

protezy z lejem nie jest objeta deformacja.
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Time=0.1 s Volume: Total displacement (mrm)

A 176

16
14
12

10

A

Yo

Rys. 8.19. Przemieszczenia w modelu w 0,1 s dla siatki ,, Extra Fine” — widok z przodu

Time=0.1s Wolume: Total displacement {mim)

A 176

16
14
12

10

¥

Rys. 8.20. Przemieszczenia w modelu w 0,1 s dla siatki ,, Extra Fine” — widok z boku.
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Nastepnym etapem analizy bylo uwzglednienie tlumienia materialowego w
materiale z ktérego wykonana jest proteza. W tym celu zastosowano odpowiedni model
tlhumienia izotropowego w materiale. Ttumienie (,, Damping”) dodaje si¢ w zakladce
,,Solid Mechanics” — ,,Linear Elastic Materials”. Wybrano ,, Isotropic loss factor ”,
ktéremu warto$¢ przypisano ns= 0,0024. Ze wzgledu na mate réznice warto$ci naprezen
dla siatki ,,Normal " i ,,Extra Fine”, wybrano ponownie siatk¢ ,,Normal” — pozwala to

skréci¢ czas symulacji.

W wyniku symulacji otrzymano wyniki podobne do poprzednich. Maksymalne
naprezenia Oraz przemieszczenia wystepuja w tym samym miejscu, a ich wartosci

bardzo nieznacznie si¢ r6znig, co prezentuje tabela 8.1.

Siatka ,,Normal” Siatka ,,Extra Fine” Siatka ”NO‘fmal
bez ttumienia bez tlumienia z thumieniem
Lp. | Czas [s] ns= 0,0024
Max o Max |ul Max o Max |u| Max o Max |u|

[MPa] [mm] [MPa] [mm] [MPa] [mm]
1 0 1,05 0,0012 1,05 0,0012 8,49 0,73
2 0,025 110 9,28 110 9,27 111 9,56
3 0,05 166 14,0 166 13,9 170 14,7
4 0,075 196 16,7 199 17,1 198 17,1
5 0,1 204 17,3 205 17,5 204 17,6
6 0,125 195 16,7 195 16,7 194 16,8
7 0,15 178 15,2 178 15,2 177 15,3
8 0,175 157 13,5 157 13,5 156 13,5
9 0,2 138 11,8 138 11,8 137 11,8
10 0,225 123 10,6 123 10,6 123 10,6
11 0,25 115 9,86 115 9,86 115 9,88
12 0,275 115 9,83 115 9,83 114 9,84
13 0,3 122 10,5 122 10,4 121 10,5
14 0,325 136 11,6 136 11,6 135 11,7
15 0,35 155 13,2 155 13,2 154 13,3
16 0,375 174 14,9 174 14,9 174 15,0
17 0,4 191 16,4 191 16,4 190 16,4
18 0,425 202 17,2 200 17,1 199 17,2
19 0,45 195 16,7 194 16,6 193 16,7
20 0,475 167 14,3 166 14,2 165 14,3
21 0,5 108 9,22 109 9,37 107 9,23
22 0,525 14,8 0,47 8,7 0,75 8,47 0,73

Tab. 8.1. Tabela poréwnujgca przebieg maksymalnych naprezen i przemieszczen W czasie symulacji

dla roznych siatek oraz z zastosowanym modelem ttumienia.
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8.3.

Symulacja czestotliwosciowa

Analiza czestotliwosciowa w programie Comsol Multiphysics. wykonuje si¢ za

pomocg analizy Eigenfrequency. Przeanalizowano pierwsze 10 czestotliwosci drgan

wlasnych modelu. Utwierdzenie ustalone zostalo w tym samym miejscu CO przy

analizie napre¢zeniowej, siatke ustalono na ,,Normal”. Otrzymane czestotliwosci

zestawiono w tabeli 8.2.

—
k=

Czestotliwos¢ [Hz]

2 457,3

4677,1

57445

15 852

20 691

33 909

35 443

52 644

OO |NOOTAWIN| -

53 043

10

76 672

Tab. 8.2. Czestotliwosci drgan wiasnych.

Na rysunku 8.25 pokazano postaci drgan wilasnych protezy dla kolejnych

czestosci wlasnych przedstawionych w tabeli 8.2.

Eigenfrequency=2457.3 Surface: Total displacement (m)
A 2562

2.5

Lt 0
Yo

Eigenfrequency=4677.1 Surface: Total displacement (m)

A 295

25

2
15

1

L, 0
vo

10

Eigenfrequency=5744.5 Surface: Total displacement (m)

A 346
3
25
2
15
1

v 05

Lt o

vo

Eigenfrequency=15852 Surface: Total displacement (m)

A 449
4
35
3
2.5
2
15
1
¥ 0.5
gt 0
vYo
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Eigenfrequency=20691 Surface: Total displacement (m)

A 456

g«‘(

z
vo

Eigenfrequency=333909 Surface: Total displacernent (m)

A 425
4
3.5
3
2.5
2
15
1
¥ 0.5
L. .
Yo

Eigenfrequency=35443 Surface: Total displacement (m)

A 49

y
t
L,
Yo

Eigenfrequency=52644 Surface: Total displacement (m)

A 599

Eigenfrequency=53043 Surface: Total displacement (m)
A 408

4

38
3
2.5
2
15
vo

1

0.5

Lex, "

v
4
Lt
vo
Eigenfrequency=77672 Surface: Total displacement (m)
A 431
4
335,
3
25
2
~ 1.5
15
N 0.5
+
L, 0
vo

Rys. 8.22. Miejsca wystepowania drgan wilasnych w modelu.

Oddziatywanie pierwszej, trzeciej, czwartej, szostej, siodmej, dziewiatej i dziesigtej

czestotliwosci

rezonansowej nastgpuje w calej protezie.

charakteryzujg si¢ dziataniem gtdwnie w okolicy kontaktu protezy z podtozem.
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Kolejnym etapem byta symulacja czestotliwosciowa z uwzglgdnieniem modelu
tlumienia. Po wybraniu modelu ,, Isotropic loss factor” i zdefiniowaniu wspotczynnika
ns= 0,0024 program wyswietlit wzor wprowadzajacy jednostke urojong j.

Show equation assuming:

Study 2, Eigenfrequency =

s=S0+ C:(€- €y~ Einall

C—i1+ jus)C

Rys. 8.23. Rownania wygenerowane przez program po dodaniu ,, Isotropic Loss Factor”.

Dla wskazanego wspotczynnika warto$ci czgstotliwosci wiasnych zyskaly czes$¢
urojong. Warto$ci czgsci rzeczywistej pozostaty bez zmian (tab. 8.3.).

Lp Czgstotliwo$¢ drgan Czgstotliwo$¢ drgan
" | whasnych bez thumienia [Hz] | wiasnych z ns= 0,0024 [Hz]

1 2 457,3 2 457,3+2,9488i

2 4677,1 4 677,1+5,6125i

3 57445 5 744,5+6,8934i

4 15 852 15 852+19,023i

5 20 691 20 691+24,830i

6 33909 33 909+40,691i

7 35443 35 443+42,532i

8 52 644 52 644+63,173i

9 53 043 53 043+63,651i
10 76 672 76 672+93,206i

Tab. 8.3. Poréwnanie czestotliwosci drgan wlasnych z ttumieniem i bez thumienia.

W celach poréwnawczych zmieniono wspétczynnik ns kolejno na 0,0074 oraz
0,0124. Wyniki zestawiono w tabeli 8.4.

Lp Czg$¢ rzeczywista Czg$¢ urojona [Hz]
' [Hz] ns= 0,0024 [Hz] ns= 0,0074 [Hz] ns= 0,0124 [Hz]

1 2 457,3 2,9488i 9,0919i 15,235i
2 4677,1 5,6125i 17,305i 28,997i
3 57445 6,8934i 21,255i 35,615i
4 15 852 19,023i 58,654i 98,283i
5 20 691 24,830i 76,557i 128,28i
6 33909 40,691i 125,46i 210,23i
7 35443 42,532i 131,14 219,74i
8 52 644 63,173i 194,78i 326,39i
9 53 043 63,651i 196,26i 328,86i
10 76 672 93,206i 287,38i 481,56i

Tab. 8.4. Poréwnanie czesci urojonych czestotliwosci drgan wlasnych dla réznych wspotczynnikow
Us
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Rys. 8.24. Wykres zaleznosci migdzy wspolczynnikiem ns a wartoscig czesci urojonej czestotliwosci
drgan wlasnych.

Ostatnim etapem pracy byta analiza drgan swobodnych. W celu poprawnego wykonania
analizy, usunigto wszelkie obcigzenia oraz utwierdzenia i1 zasymulowano analize
,, Eigenfrequency” Kolejno dla siatki ,, Normal” bez ttumienia oraz dla siatki ,, Normal”
z thumieniem ns réwnym 0,0024, 0,0074 i1 0,0124. Wyniki przedstawiono ponize;j.
Poréwnanie czgstotliwosci drgan swobodnych z czestotliwosciami drgan wymuszonych

przedstawiono w tabelach 8.5 — 8.9.

Eigenfrequency=0.060889i Surface: Total displacement (m) Eigenfrequency=0.075246i Surface: Total displacement (m)
A 297 A 329
3
25
25
2
15 2
1 1:5
% 0.5 X T
Ly Ly
v 0.2 v 0.76
Eigenfrequency=0.090946i Surface: Total displacement (m) Eigenfrequency=0.10701i Surface: Total displacermnent (m)
A 2384 A 207
2.8
2.6 2
2.4 19
2.2 18
2
17
18
1.6 16
14 15
¥ 1.2 ¥
i L 1.4
Lg¥ 1 %
v 0.98 ¥ 135

52



Modelowanie i analiza mechaniczna protezy sportowej podudzia

Eigenfrequency=0.11461i Surface: Total displacerment (m)

Eigenfrequency=0.063242 Surface: Total displacement (m)
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Rys. 8.25. Miejsca wystgpowania drgan swobodnych w modelu.

Lp Czestotliwo$¢ drgan Czestotliwo$¢ drgan
' wymuszonych [Hz] swobodnych [Hz]
1 2457,3 0,060889i
2 4677,1 0,075246i
3 57445 0,090956i
4 15 852 0,10701i
5 20 691 0,11461i
6 33909 0,063242
7 35443 6 169,8
8 52 644 16 560
9 53 043 22 400
10 76 672 33 760

Tab. 8.5. Poréwnanie czestotliwosci drgan wymuszonych i swobodnych bez tumienia.



Lp Czestotliwosci drgan swobodnych z thumieniem [Hz]
' ns= 0,0024 [Hz] ns= 0,0074 [Hz] ns= 0,0124 [Hz]
1 | 6,6956*10°+0,0441671i | 8,6066*10°-0,058075i 6,3275*10°+0,019801i
2 | 1,4858*10°+0,065004i 1,6775*10™-0,077909i 4,6362*107+0,058555i
3 | 5,1850*10°-9,2843*107i | 1,9409*107-0,10932i 8,2860*10-0,091653i
4 | 7,7471*10°-8,1286*107i | 2,8604*10-0,092812i 0,01248-4,7983*10™
5 | 0,023222+1,2785*10% | 0,047563+2,8092*10°i | 0,077995+1,5119*107i
6 0,11839+9,2829*10i 0,084948+1,7396*10""i 0,11415+7,0977*10"%
7 6 170,4+7,2297i 6 169,9+29,911i 6 170,1+38,645i
8 16 560+21,007i 16 560+61,184i 16 560+102,22i
9 22 400+29,906i 22 400+82,477i 22 408+130,85i
10 33 761+39,272i 33 760+124,8i 33 762+215,92i
Tab. 8.6. Poréwnanie czestotliwosci drgarn swobodnych dla réznych wspétczynnikow .
Czgstotliwo$¢ drgan Czgstotliwo$¢ drgan
Lp. | wymuszonych z thumieniem swobodnych z ttumieniem
ns= 0,0024 [Hz] ns= 0,0024 [Hz]
1 2 457,3+2,9488i 6,6956*10°+0,0441671i
2 4 677,1+5,6125i 1,4858*10°+0,065004i
3 5 744,5+6,8934i 5,1850%10-9,2843*107
4 15 852+19,023i 7,7471*10°-8,1286*10i
5 20 691+24,830i 0,023222+1,2785*107%
6 33 909+40,691i 0,11839+9,2829*10i
7 35 443+42,532i 6 170,4+7,2297i
8 52 644+63,173i 16 560+21,007i
9 53 043+63,651i 22 400+29,906i
10 76 672+93,206i 33 761+39,272i
Tab. 8.7. Poréwnanie czestotliwosci drgan wymuszonych i swobodnych ze wspolczynnikiem tlumienia
17s=0,0024.
Czestotliwo$¢ drgan Czestotliwo$¢ drgan
Lp. | wymuszonych z thumieniem swobodnych z ttumieniem
ns= 0,0074 [Hz] ns= 0,0074 [Hz]
1 2 457,3+9,0919i 8,6066*10-0,058075i
2 4 677,1+17,305i 1,6775*10™-0,0779009i
3 5 744,5+21,255i 1,9409*10-0,10932i
4 15 852+58,654i 2,8604*10-0,092812i
5 20 691+76,557i 0,047563+2,8092*107i
6 33 909+125,46i 0,084948+1,7396*10%
7 35 443+131,14i 6 169,9+29,911i
8 52 644+194,78i 16 560+61,184i
9 53 043+196,26i 22 400+82,477i
10 76 672+287,38i 33 760+124,8i

Tab. 8.8. Poréwnanie czestotliwosci drgan wymuszonych i swobodnych ze wspolczynnikiem tlumienia

75=0,0074.
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Czestotliwos¢ drgan Czestotliwos¢ drgan
Lp. | wymuszonych z thumieniem swobodnych z tltumieniem
ns= 0,0074 [Hz] ns= 0,0074 [Hz]
1 2 457,3+15,235i 6,3275*10°+0,019801i
2 4 677,1+28,997i 4,6362*10+0,058555i
3 5 744,5+35,615i 8,2860*10™-0,091653i
4 15 852+98,283i 0,01248-4,7983*10i
5 20 691+128,28i 0,077995+1,5119*107i
6 33 909+210,23i 0,11415+7,0977*10™
7 35 443+219,74i 6 170,1+38,645i
8 52 644+326,39i 16 560+102,22i
9 53 043+328,86i 22 408+130,85i
10 76 672+481,56i 33 762+215,92i
Tab. 8.9. Poréwnanie czestotliwosci drgan wymuszonych i swobodnych ze wspolczynnikiem tiumienia
ns=0,0124.
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9. Podsumowanie i wnioskKi
Celem pracy bylo wykorzystanie programéw inzynierskich do stworzenia modelu,

zasymulowaniu dziatajacych nah obcigzen oraz analizy uzyskanych danych.
Wykorzystano wiedze¢ z wielu dziedzin, w tym biomechaniki, metody elementow
skonczonych czy wiedzy o materialach. Geometri¢ stworzonego modelu zaczerpnigto
z patentu firmy Ossur profesjonalnie zajmujacej si¢  zaopatrywaniem
niepetnosprawnych sportowcow w sprzet umozliwiajgcy im aktywny tryb zycia.
Charakterystyczny ksztalt protezy ma za zadanie magazynowanie 1 oddawanie energii
podczas zmian obcigzen wystepujacych w czasie biegu. Wykorzystano program
Autodesk Inventor do jak najwierniejszego odwzorowania protezy oraz
oprogramowanie Comsol Multiphysics. do przeprowadzenia symulacji. Dane do
symulacji przebiegu chodu zostalty uzyskane w czasie zaje¢ laboratoryjnych
z przedmiotu Biomechanika Inzynierska.

Badania podzielono na kilka etapow. Pierwszym byla analiza naprezen i odksztalcen
dla protezy zbudowanej z wtokna weglowego bez wspodtczynnika thumienia. W kolejnej
czesci wykorzystano bardziej gesta siatke elementow skonczonych w celu uzyskania
doktadniejszych wynikéw. Nastepnie dodano wspotczynnik ttumienia ,, Isotropic loss
factor” wlasciwy dla badanego materiatu i przeprowadzono symulacje na podstawowej
siatce elementow skonczonych. Dalszg faza symulacji byla analiza czgstotliwos$ci drgan
wilasnych w konstrukcji. Kolejnym etapem pracy bylo poréwnanie wplywu réznych
warto$ci wspolczynnika ttumienia na czgstotliwosci drgan wlasnych. Ostatnig czgscia
bylo wyznaczenie czestotliwosci drgan swobodnych konstrukcji 1 porownanie ich
z wartosciami wystepujacymi przy obcigzeniu.

W toku przeprowadzonych symulacji najwigksze napr¢zenia wyniosty 204 MPa,
a przemieszczenia osiggnely warto§¢ 17,5 mm. Dzigki specyficznemu ksztattowi
protezy naprezenia nie docierajg do miejsca taczenia z lejem. Zgodnie z zatozeniami,
W miejscu utwierdzenia nie zarejestrowano zadnych przemieszczen. Zarejestrowane
naprezenia sg dalekie od warto$ci niebezpiecznych dla wtdkna weglowego. Porownanie
wynikow dla siatki o gestosci ,, Normal” 1 ,, Extra Fine”, gdzie wida¢ brak wiekszych
roznic, prowadzi do wniosku, ze konstrukcja o tak mato skomplikowanej budowie moze
by¢ analizowana bez bardzo gestej siatki elementow skonczonych.

Dodanie wspoélczynnika thumienia ,,Isotropic loss factor” odpowiedniego dla

zastosowanego materiatu wptyneto delikatnie na uzyskane wyniki. Najwigksze roznice
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w wystepujacych naprezeniach to 3 MPa dla znaczacych obcigzen i 0,4 mm
w przypadku przemieszczenn. Sg to roznice pomijalnie male.

Podczas analizy czgstotliwo$ciowej wyznaczono czestotliwosci drgan wiasnych
konstrukcji. Najmniejsza uzyskana warto$¢ to 2 457,3 Hz, co jest duzg wielkoScia
1 prawdopodobienstwo dziatania takiej czgstotliwosci na proteze jest niskie. Oznacza to,
ze konstrukcja jest bezpieczna w codziennym uzytkowaniu.

Wyznaczanie czgstotliwosci drgan wilasnych z uwzglednieniem modelu ttumienia
typu ,, Isotropic loss factor” prowadzi do uzyskania wartos$ci zespolonych. Czg$é
urojona wyznaczonych wielkos$ci jest rzedu od kilku do kilkudziesigciu hercow. Wraz
ze zwigkszaniem wspolczynnika ttumienia zauwazono proporcjonalne zwigkszanie si¢
warto$ci czesci urojonej czestotliwosci drgan wlasnych.

Analizujac wyznaczone czestotliwosci drgan swobodnych modelu bez tlumienia
mozna zauwazy¢, ze wyniki roztozone sa pomigdzy warto$ci male rzedu setnych czesci
herca do wartosci duzych rzedu tysiecy hercow. Najnizsze czestotliwosci dla
konstrukcja nieobcigzonej sa o wiele mniejsze niz dla konstrukcji obcigzone;.
Czegstotliwosci  drgan swobodnych majga inny zakres niz czgstotliwosci drgan
wymuszonych i nie pokrywaja si¢.

Czestotliwosci drgan swobodnych konstrukeji z uwzglednionym modelem ttumienia
porownane do czestotliwo$ci drgan wymuszonych charakteryzujg si¢ nizszymi
warto$ciami. Zwigkszanie izotropowego wspotczynnika tlumienia prowadzi do
wigkszych zmian w czestotliwosci drgan wymuszonych niz swobodnych.

Przeprowadzona symulacja wykazuje, ze proteza sportowa podudzia jest bezpieczna
w codziennym uzytkowaniu. Wystepujace naprezenia sa dalekie od wartoSci
krytycznych materialu, z ktorego jest wykonana, co daje duzy wspotczynnik
bezpieczenstwa. Znaczne odksztatcenia konstrukcji potwierdza jej charakter sportowy
pozwalajacy na magazynowanie 1 oddawanie energii podczas ruchu. Uzyskane
czestotliwosci drgan wilasnych s3 duze 1 nie zagrazaja wystgpieniu rezonansu.
Zastosowany wspélczynnik tlumienia nie wpltywa znaczaco na odksztalcenia
1 napr¢zenia wystgpujace w protezie, natomiast powoduje istotne zmiany
w wyznaczonych czestotliwosciach wtasnych konstrukeji.

Podczas symulacji zastosowano obcigzenia wystepujagce w chodzie. Proteza
przeznaczona do zaopatrzenia Sportowcow musi wytrzymywac obcigzenia wystepujace
podczas biegu, ktore sg wigksze oraz o innym przebiegu. Taka symulacja oraz analiza

powinna by¢ kierunkiem dalszych badan.
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Streszczenie
Praca obejmuje analiz¢ naprezeniows, odksztalceniowg oraz czgstotliwosCiowa

protezy sportowej podudzia z wykorzystaniem Metody Elementow Skonczonych.
Model zostal zaprojektowany na wzor produktu firmy Ossur z wykorzystaniem
programu Autodesk Inventor. Symulacja przeprowadzona w programie Comsol
Multiphysics. obejmowata obcigzenie zmienne w czasie symulujgce chod. Wyznaczono
wartosci czestotliwosci drgan wiasnych konstrukcji. Wykonano symulacje dla materiatu

thumionego 1 niettumionego oraz porownano wyniki.

Abstract
The project is strain, deformation and eigenfrequency analysis of the lower limb

prosthesis using Finite Element Method. The model was created in Autodesk Inventor
program and was based on the Ossur product. Simulation imitating variable loads
during walk was performed in Comsol Multiphysics. program. The values of natural
frequency of the structure were determined. Results for damped and undamped material

were compared.
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