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STRESS STATE AT FEMUR AND TIBIA UNDER ORTHESE
EFFECT

Jan Culik’

Summary: The stress state at child femur and tibia under force effects of
corrective orthoses was observed at grant 106/00/0006 “ Functional adaptation
and patobiomechanics of limb and axial skeleton under force effects’. An
algorithm of bones stress state calculation and a computer program s a top of the
paper. The length and diameter of child femur and tibia, the position of a
corrective orthoses and the force effect of screw are used as an input data of the
algorithm and computer program. The space models of femur and tibia ware
composed with help a computer tomograph and according to measurements of
prepared bones. The bone space model consists of sections perpendicular on bone
axis with step 1 to 2 cm. It is proposed, if the bone isn’t pathologic, the one bone
space model can be transform to the other according to the length and thickness
scale.

The algorithm supposes that the orhteses screw force and its position is
known (the special screws was developed). It is supposed that the ortheses and
bones deformation is small with regard to the soft parts of leg and the press on
unit length of leg is appositive propose to compressive deformation of soft leg
tissue. The finite element method and the prismatic beam theory with respect
Navier — Bernoulli’s hypotheses are used for the calculation the load of bones,
stress state and event. bending moments.

1. Uvob

V ramci grantu ¢. 106/00/0006 ,,Funk¢ni adaptace a patobiomechanika koncetinového a
axialniho skeletu pfi silovém plisobeni* je vySetiovan stav napéti ve femuru a tibii pii silovém
pusobeni ortézy. V ¢lanku je popsan algoritmus vypoctu napjatosti kosti a realizace algoritmu
na pocitaci. Vychozimi udaji pro odvozeni algoritmu vypoctu jsou délka a primér femuru a
tibie osSetfovaného ditcte, poloha ortézy na noze a sila ve Sroubu ortézy. Pomoci pocitacového
tomografu a méfenim na preparovanych kostech byly sestaveny tvarové modely femuru a
tibie. Tvarovy model popisuje fezy kolmé na osu kosti s krokem od 1 do 2 cm. Piedpoklada
se, ze pokud nema femur a tibie ditéte patologicky tvar, lze tvarovy model ziskany pro jiny
femur atibii transformovat podle délky a praiméru kosti ditéte.
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Aby bylo mozno pifedpokladat, Zze je znama sila ve Sroubu ortézy, musi existovat
Srouby, ve kterych lze nastavit pfedem urcené silové ptisobeni, které 1ze denni korekci Sroubu
zachovat ve své konstantni velikosti. Takové Srouby byly vramci Ukolu vyvinuty. Po
zhotoveni ortézy zméfime vzdalenost osy Sroubu od kloubu ortézy. Predpoklada se, ze pii
silovém pisobeni ortézy je deformace ortézy a prihyb kosti zanedbatelny vzhledem ke
stlaceni mekkych tkani koncetiny. Piedpokladejme dale, ze mékké tkan¢ koncetiny maji
konstantni modul pruznosti, tzn., ze tlak ortézy na jednotku délky koncetiny je umérny
stlaceni mékké tkdn€ a nepfimo umérny tloust’ce stlacované tkané (tlak je umeérny pomérnému
stlaceni).

Vlivem tlakoveé sily ve Sroubu (viz obr. 4) se ortéza nedeformuje, ale pouze se pootoci
Vv kloubu. ZatiZeni na koncetinu je odvozeno z podminek rovnovéhy sily ve Sroubu a reakci
koncCetiny na ortézu. Napéti v kosti je pocitano podle teorie prismatickych pruti uzitim Navier
— Bernoulliovy hypotézy o zachovani rovinného prifezu po deformaci, tzn. pro vypoctené
zatizeni jsou odvozeny vztahy pro ohybové momenty a extrémni napéti ve vSech prufezech.
Pro vypocet napéti je nutné urcit momenty setrvacnosti resp. praiezové moduly pratfezi kosti.

2. MOMENTY SETRVACNOSTI

Pocitacovym tomografem a méfenim na preparovanych kostech byl méfen vnitini a
vngjsi povrch femuru a tibie v fezech kolmych na osu kosti. V kazdém fezu byly méteny
polarni soufadnice ps, popro Uhly ¢ skrokem 45° podle obr. 1. Pro vypofet momentu
setrvacnosti byla kazda vyseC rozdélena na 5 ¢asti a soutradnice vnitiniho a vnéjsiho povrchu
kosti na hranicich téchto casti byly ureny linearni interpolaci. Vnitini a vnéjsi povrch kosti
Vv téchto vysecich byl pfiblizné nahrazen useckou, tzn. plocha prifezu kosti byla pro vypocet
momentu setrvacnosti pfiblizné nahrazena 40-ti (8x5) Ctyfuhelniky, i-ty ctyithelnik je
nakreslen naobr. 2.
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Obr.1. Kolmy fez kosti. Obr.2. Cast prifezu pro vypodet momentu

setrvacnosti.



Moment setrvacnosti, staticky moment plochy a plochu priifezu je mozné vypocitat jako
soucet hodnot pro tyto ¢tyfuhelniky. Pro jeden ¢tyfuhelnik podle obr. 2 uré¢ime plochu Aq
trojuhelnika O,Az,A4 jako plochu trojuhelnika O,B4,A4 a plochu lichobéznika Bg,By,A2,As a
obdobné Ize urcit plochu A, trojuhelnika O,A1,As, tzn. plati
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Moment setrvacnosti trojuhelnika Ize vypocitat tak, Ze tietiny ploch umistime do poloviny
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Obr. 4. Ortéza pro korekci valgozity.

3. ZATIZENI KOSTI

Na obr. 4 je nakresleno umisténi ortézy na noze. Ortéza je vyrobena podle sadrového
odlitku nohy ditéte a skladd se ze dvou casti spojenych kloubem. Pomoci suchych zipa se
ortéza pripevni té€sné na nohu a Sroubem se zavede sila. Byly vyrobeny Srouby pro ortézy,
které ptisobi piesn¢ zadanou silou F.

Na obr. 5 je nakresleno statické schéma silového pisobeni ortézy. Ve Sroubu ptisobi sila
F narameni e od kloubu ortézy. Ortéza ptisobi na nohu spojitym zatizenim f. Uéinkem sily F
se stlac¢i mekka tkan nohy a obé& Casti ortézy se pootoci, ¢ast délky a se pootoci o thel a, ¢ast
délky b o thel B. Vodorovné posuny vnitiniho povrchu ortézy jsou v ¢asti délky a, resp. b
dany vztahy

Wo=—A+tgax, WwW,=—A+tgBX, D

kde x, X" jsou svislé vzdalenosti od kloubu ortézy. Pfedpokladejme, Ze ortéza zatéZuje nohu na
jednotku délky silou, ktera je umérna stlaCeni mékké tkan¢ nohy (vodorovnému posunu) a
nepiimo Umérnd tloustce stlacované Casti (sila na jednotku délky je modulem pruznosti
umérnd pomérnému zkraceni meékké tkdné€). Bude proto platit

k k k '
fo=7w, =——(b-igax), f, =-—(A-igh') )
h h h
kde k je konstanta tmérnosti a h je tloust’ka stlatované mékké tkané. Deformace A, a, 8 ur¢ime

Z vodorovné souctové podminky rovnovahy sil ptisobicich na nohu a rovnosti momentu sily F
a momentu zatizeni na nohu ke kloubu
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Obr. 6. Schéma plisobeni ortézy, zatizeni a deformace ortézy.
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Obr. 5. Noha v ortéze.
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Hodnoty integralt (5) az (7) ur¢ime numericky, napi. Simpsonovou formuli

b
[F0d D5, #4f, #2540+ 1) ®

Tloustku mekké tkan€ mezi naméfenymi hodnotami je vhodné pocitat kvadratickou
interpolaci, tzn. pro hodnoty hi., hi, hi.1 vzdaené A;, A, a pro soufadnici t od bodu h

interpolujeme vztahem
h= at® bt+ h

kde
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Dosadime (2), (5), (6). (7) do (3) a(4)
~k[ap, ~igap, + by} ~1gfpi] = 0 (9)
—k(Ap, —tgap,) = Fe (20)
~k(Bp; —1gfp;) = Fe (11)

Z rovnic (8) az (11) vyjadiime A, tg a, tg B
&%uag
A= e (12)
,_pi_p’
kipo + po—— =~
P> D2

o0t = (Fe + Bp, )—— (13)
P>

1B = (Fe+Ap} ) (14)
1)

Nyni musime urcit konstantu umérnosti k. Vypocteme nejdiive hodnoty integrald po, p1, P2,
Po ,p1,p2 podle (5) az (7). Po nasazeni ortézy na nohu ditéte zméfime posun A, vzorec pro
k ziskame ze vztahu (12)
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Event. zméfime zménu uhlu tibio — femuralniho thlu, tzn. zménu natoceni dvou casti ortézy
a+B (priblizné predpokladame, ze pro malé uhly je tg(a+p) roven tga + tgB) a hodnotu A
vyjadiime ze vztahi (13), (14)
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Vypocteme A, tg a, tg B podle vztahi (12) az (14) a pak podle vztaht (2) ur¢ime pribéh
zatizeni nohy ortézou. Pfedpokladame, ze zatizeni nohy ortézou neptenaseji svaly, ale pouze
kost, Vypoctené zatizeni proto bude zatizenim kosti




4. NAPETI V KOSTI

Napéti je pocitino metodou konecnych prvkii a pro kontrolu je kost feSena jako
prismaticky prut podle Navier — Bernouliovy hypotézy. Uved'me si pouze feSeni podle teorie
prutt. Podle statického modelu kosti na obr. 5 a vztahu (2) pro zatiZzeni kosti ur¢ime ohybovy
moment v misté X ¢asti a resp. X'v ¢asti b

M, ()= [[(€ =) f,dé
My (') = [ (€ = x')fydé

Pfi integraci opét pouzijeme Simsonovou formuli (8). Dale uré¢ime napéti v prufezech podle
vztahu

4. ZAVER

Podle popsaného algoritmu byl sestaven program pro pocita¢. Jako vstupni data
programu je pouzit datovy soubor popisujici anatomicky tvar femuru a soubor pro anatomicky
tvar tibie. Z klavesnice se zadavaji rozméry ortézy, dale délka a tloustka tibie a femuru
osSetfovaného dité. Ortéza byva nejcasteji prikladana od stehna po lytko, pak se pocita napéti
ve femuru i v tibii. Mohou byt pouzity ortézy, které zatézuji pouze femur nebo pouze tibii.
Program nejdfive transformuje vzorovou kost podle skutecnych rozméra kosti naméienych na
ditéti, tzn. ve sméru délky kosti podle délky kosti skuteéné a vzorové, v pricném sméru podle
pramért uprostied.

Pti pouziti metody konecnych prvkii pocitaCovy program piipravi zadani prvki a
sty¢nikl a pii feSeni podle teorie prutid se podle algoritmu popsaného v kap. 2 vypoctou
momenty setrvacnosti a prufezové moduly v jednotlivych ¢astech kosti. Dale se podle
algoritmtli popsanych v kap. 3 se urc¢i zatizeni kosti. Napéti se fesi metodou konecnych prvki
nebo se podle kap. 4 pocitd ohybovy moment a extrémni napéti v jednotlivych priifezech.

Pro sérii testovanych pacientll bude vramci grantu GACR 106/00/0006 ,,Funkéni
adaptace a patobiomechanika koncetinového a axidlniho skeletu pii silovych ucincich
sledovéana zavislost remodelace koncetin pacienti na dobé plsobeni ortéz a vypoctenych
hodnot napéti. Zatizeni nohy ortézou bude zjistovano téz experimentalné, do ortéz budou
vkladany vrstvy zaznamenavajici pribéh zatizeni v ploSe.
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