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ABSTRAKT

Tato bakalaiska prace se vénuje funkci kycelniho kloubu a jeho zatézi pii proménlivych
kinematickych a z&téznych podminkéch. Hlavnim cilem bylo vytvofeni animaci béznych

dennich pohybi.

KLICOVA SLOVA

animace, kycelni kloub, totalni ndhrada, inverzni dynamika, telemetricky implantat

ABSTRACT

This bachelor thesis focuses on the function of the hip joint and its loading under variable
kinematic and loading conditions. The main objective was to create animations of common
daily movements.
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1 UVOD

Kycelni kloub patii mezi nejzatéZovanéjsi klouby v lidském téle. To je zplisobeno fadou
funkci, které musi plnit. PIni opornou funkci, kdy drzi t€lo ve vzpiimené poloze a zaroven
nese vahu horni poloviny lidskeho téla, ktera se odhaduje na 2/3 télesné hmotnosti. K jeho
dal$im funkcim patii tlumeni razi pii pohybu dolnich koncetin. K tomu pouziva kloubni
pouzdro vyplnéné vazivem a chrupavkou jenz nejenze tlumi vzniklé razy, ale zaroven
zaji$tuji mazani kloubu, aby minimalizovali tfeni a tim zabranily jeho mechanickému
poskozeni vlivem opotiebeni kloubnich ploch. Pti poskozeni kycelniho kloubu dochézi k
jeho nahrazeni totalni endoprotézou, jenz ma nahradit funkce kloubu v co nejvétsim rozsahu

a snazit se priblizit kvalitou Zivota co nejbliZ normalnimu stavu.

Cilem této prace je vytvofit animace béznych kazdodennich pohybl pii proménnych
kinematickych a zatéznych podminkach pro ndzorné pochopeni problematiky .

V prvni ¢asti se zaméfujeme na shrnuti teoretickych poznatki o sloZeni a pohybech
kycelniho kloubu, jeho biomechanice a jejim zménam vlivem poskozeni ¢i nahrazeni totalni
néhradou. Pozornost bude vénovana i animacim a jejich pestrému vyuziti. Na konci
teoretické Casti budou rozdéleny a popsany modely funkci. Nasledné bude popsan cil a
postup prace, jak ho dosdhnout. V posledni ¢asti budou popsany animace a zhodnoceny
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2 PREHLED SOUCASNEHO STAVU POZNANI

2.1 Anatomie kyCelniho kloubu

2.1.1 Struktura kyc€elniho kloubu

Kyc¢elni kloub je kulovy kloub omezeny, jenZ spojuje volnou dolni kon¢etinu (stehenni kost)
s pletencem dolni koncetiny (panevni kost). Kloubni plochy kycelniho kloubu se skladaji z
jamky kyc¢elni kosti a hlavice femuru. Jamka ky¢elniho kloubu (lat. acetabulum) mé tvar
duté polokoule, jenZ vznika pomoci vSech tii panevnich kosti. Kloubni plochou jamky
kycelniho kloubu je ale pouze polomésicita plocha, jenZ je jako jedind potaZena hyalinni, tj.
kloubni chrupavkou [1].

Chrupavka

Stehenni kos

2 Jamka
Hlavice kycelniho kloubu
stehenni kosti

Obr. 1 Slozeni ky€elniho kloubu, upraveno [2]
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2.1.2 Funkce kycelniho kloubu

Kyc¢elni kloub zajistuje vzajemné spojeni kosti a pohyb dolni koncetiny viici panvi. Ke styku
ovSem nedochazi ptimo, ale prostfednictvim kloubnich chrupavek, jenZ pomoci synovialni
tekutiny pod tlakem uvniti kloubniho pouzdra snizuji téeni a distribuuji zatéz v kloubu [1].
Stejnou funkci plni i kloubni lem, jenz diky tésnéni kolem hlavice femuru piispiva ke
stabilité kloubu. Zaroven zvétSuje stykovou plochu, ¢imz snizuje kontaktni napéti [8]. Oba
kyc¢elni klouby nesou trup a balan¢nimi pohyby ptispivaji k udrZeni rovnovahy trupu, ktera
je vazéana na sklon panve. Vlastni pohyby kycelniho kloubu jsou otacivé pohyby v jamce,
které jsou krékem stehenni kosti, postavenym v tthlu 125° vi¢i t€lu stehenni kosti, prevadény
v uhlovité pohyby téla stehenni kosti [3].

Ze zakladniho postaveni (ve vzpfimeném postaveni) jsou mozné tyto pohyby:
flexe-pfiblizné do 120° - miZe se zvétsit za soucasné abdukce (odtaZeni od stiedni osy téla)
extense-nepatrna (do 13°);

abdukce-do 40° - jesté vétsi je za soucasné flexe

addukce-do 10° - ze z&kladniho postaveni, tedy hyperaddukce

rotace-zevni rotace do 15°; vn¢jsi rotace do 35°

C—— ! i ' |
« o & | A ;
\'L‘ ‘\(L[ o o

v

w |

Obr. 2 Pohyby kloubu: zleva extenze, flexe, zevni rotace, vnitfni rotace, addukce, abdukce [4]
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Ke zméné rozsahu pohybu dochéazi diky odchylkdm hodnot oproti normalnim stanovenym
hodnotam vlivem vnéjSich parametri. Kromé véku, hmotnosti a vysky se mezi né se fadi
pohlavi, rasové a etnické rozdeleni a aktivni zptsob zivota. Diky odchylkam dochézi ke
zménam pohybu, zatéze, stability a celkové funkce kycelniho kloubu [7]. Prvnim
parametrem je pohlavi, pfi¢emz panev vykazuje specifické charakteristiky; U Zen je panev
§irsi (vlivem potieby porodu, kdy jsou porodni cesty §irsi) a acetabulum obecné hlubsi. S
SirSi panvi se zvétSuje rameno paky télesné hmotnosti, coZ vyrovnava hlubsi acetabulum,
ktery rameno hmotnosti zkracuje. Rozdily jsou i rozsahu pohybu; Zeny vykazuji i vétsi
vrcholnou flexi kyc¢le a vnitini rotaci (kycel pti 90° flexi), zatimco muzi vykazuji vétsi
vrcholnou extenzi a vnéjsi rotaci. Co se tyce rasovych/etnickych rozdill, tak je evidentni
rozdil mezi kavkazskou populaci ve srovnani s africkou v podobé §ir§i panve. Uroveti
aktivity je silnym faktorem pi#i zmén¢ uhlu mezi kr¢kem a femurem, vzhledem k tomu ze
kréek ma tendenci se pii zvySujici se urovni aktivity byt vice vyboceny [8].

Kycelni kloub je definovan nekone¢nou kombinaci anatomickych a geometrickych
parametrii a zohlednénim téchto individualnich zmén ma velky vliv na zlepSeni 1éCby,
fyzioterapie a optimalizaci TEP pro nadhrady kycelnich kloubt.

2.1.3 Onemocnéni a posSkozeni ky€elniho kloubu

Nejbéznéjsi piicina je osteoartrdza, jenz je charakterizovana jako nerovnovaha mezi kvalitou
chrupavky a zatizenim kloubu. Osteoartréza mize byt primarni nebo sekundarni. V
primarnich pfipadech je anatomie pacienta povazovana za normalni a mulze byt
reprodukovéna. U sekundarni osteoartrdzy je anatomie kloubu povazovéana za abnormalni
diky zhorSené biomechanice, ¢imz dojde k poskozeni kloubni chrupavky [5]. Mezi
onemocnéni patii také retroverze acetabula, ktera predstavuje zvlastni formu dysplazie
kloubu, jenz je charakterizovana abnormalni posterolateralni orientaci acetabula [8].

Do poskozeni kloubu se zahrnuje i stav, kdy kloub uz neni schopen plnohodnotné vykonavat
svou funkci vlivem mechanického poSkozeni v potrazovém stavu (po zlomeniné krcku
stehenni kosti, po zlomeninach acetabula). Taky nadory ¢i zanéty svald, Slach a vaz,
vrozené vady v podob¢ dysplazie az po revizni ndhrady kycelniho kloubu. Existuji i davody
jako Spatny styl chiize ¢i nevhodna obuv, jenz zplsobuji tyto posSkozeni kycelniho kloubu.
Abnormalni nebo nadmérné zatiZzeni kyc¢elniho kloubu bylo uznano jako pravdépodobna
pfi¢ina bolesti predni casti kloubu a jeji nestability [5]. Pfi kombinaci nadmérnych sil a
nestability muze dojit k roztrZeni acetabularniho labra [7].
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2.2 Biomechanika kycelniho kloubu

Biomechanika se skldda ze znalosti kinematiky, pfenosu mechanickych napéti mezi ¢leny
kloubt, vzajemného plsobeni struktur tvotici kloub a zatizeni pii statickych/dynamickych
¢innostech. Pochopeni jednotlivych prvki a jejich vzajemnych zavislosti ndm umoznuje
diagnostikovat poruchy kycelniho kloubu a jeji 1écbu [16].

2.2.1 Biomechanika zdravého kycelniho kloubu

Cast kinematika uZ byla popsana v kapitole 2.1.2. Sily, vznikajici v kloubu v reakci na sily
pusobici na kloub nazyvame kloubni rekéni sily. Jejich vznik je vysledkem vyrovnavani
momentové sily té€la a napéti abduktord pro udrzeni panve v roving. Kontaktni sily pak
vznikaji kombinaci sily reakce zem¢é na hmotnost téla a internalnich svalovych sil [8].
Predpoklada se, Ze budou reprezentativni pro horni rozsah hodnot béhem ¢innosti jako je
naptiklad chtze. Slozky sil v ni dosahuji vrcholnych hodnot pti maximalni flexi a extenzi.
Maximalni hodnoty az 250 % BW pii maximalni extenzi, jak doklada Obr. 3.

Anterior (-) Posterior (+ — Medial (-) Lateral (+ Proximal (+) Distal (-)

Kontaktni sila /télesna hmotnost

Cyklus pohybu(%)

Obr. 3 Prubéhy sil béhem chiize, upraveno [43]

Lze je odtivodnit zvySenou rychlosti chlize, délkou kroku a frekvenci [44], podobné¢ jako pro
beh, chiizi do schodii a ze schodl. Dulezitou roli ve velikosti a rozdéleni kontaktnich sil hraji
parametry jako mirnad nesourodost v diisledku deformace acetabula, ¢im vice je kloub
zatézovan, pruznost chrupavky a kosti, orientace acetabula a kr¢ku femuru a konchoidni tvar
hlavice femuru. Konchoidni a elipsoidni tvary pfispivaji k optimalni velikosti a napéti stejné
jako chrupavka, kterd optimalizuje prenos zatizeni [8]. To byva nejvyssi u stoupnuti z
béznych dennich Cinnosti (s vyjimkou béhu) [44], kdy na zacatku extenze muze byt az 600
% BW.
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Anterior (-) Posterior (+) — Medial (-) Lateral (+ Proximal (+) Distal (-

kontaktni sila/télesna hmotnost

Cyklus pohybu(%)

Obr. 4 Prabéhy sil béhem stoupnuti, upraveno [43]

Kdyz to srovname s cyklem sednuti, tak je vidét 200% rozdil. Ten Ize vysvétlit dopadem
béhem dosedani na dosedaci plochu, misto zapojeni svalti dolnich kon¢etin k zbrzdéni

pohybu.

— ANtenc Posterior(+ -—Medial (<) Lateral (+ Proximal (+) Dista

|

Kontaktni sila/télesna hmotnost

Cyklus pohybu(%)
Obr. 5 Prubéhy sil béhem sednuti, upraveno [43]

Témet veskery pohyb mezi hlavou stehenni kosti a acetabulem je rota¢ni. Hloubka acetabula
diky kostni anatomii kloubu zajistuje inherentni stabilitu, ktera také vymezuje absolutni
hranice pohybu kloubu. Kloubni plochy jsou pokryty nékolika vrstvami hyalinnich
chrupavek, které rozptyluji vysoké sily napti¢ kloubem a absorbuje narazy. Z druhé strany
vykonava stejnou funkci jako labrum, jenz pokryva celé acetabulum, ¢imz zvétSuje jeho
objem. Rovnéz zajist'uje tésnici okraj, ¢imz usnadnuje lubrikaci a odolnost proti distrikci
Kloubu. [16]
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2.2.2 Patologicka biomechanika kycCelniho kloubu

Mize byt disledkem anatomické zmény, vrozené vady, degenerace ¢i Urazu. Zmeéna vrozené
kostni stability kycelniho kloubu miize mit vyznamné disledky pro sily a kontaktni plochy
pusobici na kloubni povrch [16]. Dochazi také vlivem bolesti k zméné piirozené anatomie.
Snizuji se rozsahy pohybu, snizuje se rychlost a frekvence pohybtli. Piendsi se zat¢z na
zdravy kycel, kterého roste zatizeni dle [48] az 0 24 % pii sedu. V piipadé b&hu [46] se

pfestava s aktivitou uplné.

Poskozeni acetabularniho labra nebo jeho poranéni je rovnéz povazovano za pficinu
osteoartrozy kycelniho kloubu. Absence labra ptfenasi kontaktni plochu femoroacetabularni
chrupavky laterdlné¢ smérem k okraji acetabula, s ¢imz souvisi transla¢ni pohyb hlavice
femuru v kloubu a vyznamné snizuje odolnost vici distrakei kloubnich ploch. Koncept
nestability kycelniho kloubu a kapsularni laxity se nedavno objevil jako identifikovatelnd a
potencialné napravitelna pri¢ina bolesti a postizeni kycelniho kloubu. Pavod nestability
kycelniho kloubu lze rozd€lit na traumatické a atraumatické pticiny, pficemz traumaticka
nestabilita ky¢le obvykle v disledku jasné definované subluxace nebo dislokace kycelniho
kloubu. Vznik atraumatické nestability kyCelniho kloubu je méné distinktivni a mize byt
zpusoben opakovanym mikrotraumatem, generalizovanou vazivovou laxitou, iatrogennimi
pfi¢inami a poruchami pojivové tkané. Kone¢nym dasledkem biomechanickych zmén
kycelniho kloubu je zména kloubni chrupavky vedouci k degenerativnim zméndm nebo
akutnimu poranéni [16]. Na prostém rentgenovém snimku acetabularni retroverze postihuje
az 6 % ky¢li ve zdravé populaci a az 20 % ky¢li s osteoartrézou. Podobné vyvojova dysplazie

ma ve zdravé dospélé populaci zastoupeni 3,6-4,3 % [7].

2.2.3 VIliv nahrady kycCelniho kloubu na biomechaniku

Po implantaci kycelni ndhrady ma pacient snizenou mobilitu po dobu 3-6 mésici, kdy si pfi
¢innostech ulehcuje pohyb podplirnymi prosttedky. Po tu dobu dochézi k usedani protézy a
snizovani napéti na ni. Nasledné dochazi k ptechodu na plné zatizeni, kdy se jedinec
postupné snazi piiblizit pohybu zdravé koncetiny. U chize do schodd [47] se projevuje
sniZzeny rozsah pohybu oproti pohybu pted operaci. Snizend flexe (o 5°) a vétsi predklon
behem provadéni znadi potize se zvedanim nohou. Rozdily jsou tak véEtsi nez pii sestupu
schodi, diky vétsi svalové aktivité. Pfi sestupu dochéazi k podobnym rozsahtum, i kdyz je
snizeny rozsah pii flexi, ktery dorovna zvySend extenze. Béhem provadéni byly
zaznamenany adaptace ziskané z predoperacni doby [47]. Vyrazné abnormalni anatomie
kycelniho kloubu (napf. atypickd femordlni a/nebo acetabuldrni anteverze, protruze
acetabula) mohou vyzadovat korekci, protoze jsou potencialné biomechanicky horsi [8].
Béhem sednuti a stoupnuti byly zjiStény rozdily v zatizeni mezi operovanou a neoperovanou
koncetinou. To se projevilo zvysenim vrcholového momentu flexe na operované noze 0 8 %
[48].
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U vétSiny femoralnich diik se femoralni offset zvétSuje s velikosti implantatu. Chyba v
implantaci femoralniho diiku zméni obnoveni nativni anatomie a biomechaniky kycelniho
kloubu. Jeho umisténi do vardzni nebo valgozni polohy muze bud zvysit, nebo snizit
femoralni offset a rameno abdukéni pdky a potencidlné branit optimalnim klinickym
vysledkim. Na stran¢ stehenni kosti dochazi pfi pfechodu z konchoidniho tvaru na
kompletné kulovity tvar ke zméné anatomie. Hlavni nevyhodou tohoto zmenseni velikosti
je zhorseni stability, mira dislokace pti zvétSeni velikosti hlavice femuru snizuje. Zmenseni
velikosti hlavice femuru mtze mit také negativni dopad na propriocepci. Proteticky
impingement by mohl vést k uvolnéni kosicku (zvysenim toCivého momentu na kosicek),
nestabilité¢ protézy, zvySenému opotiebeni a zlomeniné vlozky. VéEtsi hlavice femuru nabizi
lepsi posun hlavice viici krcku, a tim snizuje riziko impingementu protézy, a navic usnadiiuje
lepsi rozsah pohybu. Nékolik autort prokézalo, riziko se stava zanedbatelnym pii velikosti
hlavice protézy femuru > 32 mm [8].

2.3 Kycelni kloub a jeho nahrada

2.3.1 Indikace pro nahradu kycelniho kloubu

Prvnimi znamenimi znacici problém s kycelnim kloubem jsou bolesti v urcitych fazich
pohybi. V prvotni fazi se problém fesi vhodnou medikaci. V ptipad€ neutuchajici bolesti (¢i
jeji zvétseni), dochéazi k omezovani pohybu vedouci ke snizené kvalité pohybu. V této fazi
ptichazi zvazeni vymény kloubu totalni endoprotézou. Zalezi na mife poSkozeni kloubu a
zdravotnim stavu pacienta. Zda je schopen Uspé$né zvladnout operaci a naslednou
rekonvalescenci.
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2.3.2 Konstrukéni prvky implantatu

Existuji 2 typy konstrukci: modularni a monoblok. Monoblok je vyroben z jednoho kusu a
materialu narozdil od modularniho implantatu, jenz je sloZen z n€kolika kust, jenzZ mohou
byt z rtznych druhii materidli. Nasledné se d¢li dle typu fixace na cementované,
necementované a hybridni. U cementovanych dochdzi k upevnéni za pomoci mezivrstvy
tvofené kostnim cementem, necementovana nepouZiva Zadnou mezivrstvu a hybridni
vyuziva obé varianty.[ 14] Endoprotézu monobloku mizeme rozdélit na zakladni soucasti ve
form¢ acetabularni a femoralni komponenty. Acetabularni komponenta se dale déli na jamku
a vlozku. Uméla jamka je ulozena do vyfrézovaného sférického otvoru a nasledné ukotvena
pomoci sroubti do panve. Nasledné je vloZena vlozka plnici funkci hladkého a bezbolestného
pohybu jako chrupavka. Femoralni komponenta je slozena z hlavice, kr¢ku a diiku. Po
odfiznuti kréku stehenni kosti je vyvrtana dira, v niz bude zafixovan diik s kréckem. Jako
posledni je umisténa hlavice, jenz je nasledné vlozena do vlozky. Dle [14] muze byt na TEP

limec v pfechodu mezi krékem a hlavici, jenz uzavird dutinu a stanovuje hloubku ukotveni.

8 Viozka

4 / -
Oy

Hlavice \\

Drik

Obr. 6 Slozeni kyc€elniho kloubu, upraveno [6]

2.3.3 Materialy ky€elnich implantatl

Zakladni materialy pouzivané u kycelnich implanttt jsou polymery, kovy a keramika. Diky
nim bylo vytvofeno 5 hlavnich druhti kontaktd v endoprotézach: kov-polymer, kov-kov,
keramika-keramika, keramika-polymer a nové¢ piipadné i keramika-kov. [15] Nejcasteji
pouzivanymi povrchy pro kycelni protézy jsou vysoce zesitény polyethylen HXLPE,
keramika, kov a ultra vysokomolekularni polyethylen UHMWPE [42]. Jejich vybér

ovlivnuji faktory jako jsou cena, stafi pacienta a jeho aktivita.[15]
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Polymery

Jsou pouzivané pro své dobré mechanické vlastnosti diky zasitovani, coz zabranuje
vysokému opotiebeni [23]. Pouzivaji se u acetabularnich prvki. Pii pohybu ale vznikaji
ulomky, které vedou k selhani v podob¢ uvolnéni implantatu.[14] Pouziva se n¢kolik druhi
polymert, jako naptiklad: PTFE, HLXPE, UHMWPE ¢i PEEK, které maji své specifické
vlastnosti: [15]

PTFE je hydrofobni a je povazovan za inertni v téle. Ma vysokou tepelnou stabilitu, ale také
vysokou rychlost opotfebeni, jenZ mé za nésledek vyssi miru uvolnéni a infekce nez ostatni
materialy.

UHMWPE se vyznac¢uje nizkym tienim a vysokou razovou pevnosti. Jejich nevyhodou je
nizka odolnost proti abrazivnimu teni [23].

PEEK se pouzivé jako bio material kvtili chemické odolnosti, inertnosti a tepelné stabilite.
Jeho rychlost opotiebeni je o 2 fady nizs$i nez u UHMWPE-keramika ¢i UHMWPE-kov.

HXPE se vyznacuje vyssi odolnosti proti opotiebeni mezi polymery. Dochazi ke zhorSeni
tvrdosti diky UHMWPE [42].

Kovy

Mezi nejbéznéjsi kovy patii nerezové oceli, slitiny titanu a slitiny kobaltu, chromu a
molybdenu. Tyto kovy vynikaji svoji vysokou houZevnatosti, dobrou odolnosti proti korozi
a vyS$i tvrdosti oproti jinym koviim a polymeram. Bliz$i vlastnosti jsou rozebrany nize: [15]

Nerezové oceli se vyznacuji nizkou pevnosti a taznosti. Jsou odolné vici oxidaci a jejich
vyroba je snadna. Jejich biokompatibilita je ovSem Spatnd [42]. Vyuzivany zejména u
necementovanych protéz.

Slitiny kobaltu, chromu a molybdenu se obvykle vyskytuji ve slozeni 59-70 % Co, 27-30 %
Cr a 5-7 % Mo. Miizeme je také d¢lit na nizkouhlikové a vysokouhlikové. Jsou pouzivany u
styku kov-kov. Vyznacuji se vysokou odolnosti pii opotiebeni, ale nizkou chemickou
inertnosti. Dle [42] maji vysokou odolnost proti korozi, av§ak u nich dochazi k uvoliovani
¢astic, které mohou zplsobit zanétlivou reakci a nasledné osteolyze.

Slitiny titanu maji dobrou biokompatibilitu, odolnost proti korozi a vysokou mechanickou
pevnost, ale nizkou odolnost vii¢i korozi [42]. Jsou pouzivané u cementovanych nahrad.
Maji niZ§i modul pruznosti.

Keramika

Mezi jeji prednosti patii tvrdost, pevnost, odolnost proti opotiebeni a tepelna odolnost. Je
pouzivana jako hlavice nebo vlozka jamky. Pouziva se hlinik, zirkon nebo zirkonem tvrzen
oxid hlinity (ZTA): [15]
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Keramika z oxidu hlinitého ma ptiznivé tieci chovani a vysokou odolnost proti opotiebeni,
avSak nizkou mechanickou odolnost vii¢i tahovym naméahanim. Na rychlost opotfebend ma
vliv velikost, hustota a Cistota zrn. S mensi velikosti zrn klesa opotiebeni. Podle [42] méa
nizky koeficient tfeni. Nevyhodou mohou byt zvuky které vydava protéza béhem pohybu.

Keramika ze zirkonia vykazuje nejlepsi mechanické vlastnosti (odolnost proti zlomeni a
opotfebeni) [42], ale je nachylna ke starnuti v ptitomnosti vody.

ZTA ma dobrou pevnost a houzevnatosti od hliniku a odolnosti proti opotiebeni od zirkonia.

2.4 Animace v mediciné

2.4.1 Vyuziti animace v mediciné

Animace je proces rychlé posloupnosti statickych obrazu, které jsou soucasti zabéru, zabéry
jsou soucasti scén, které vytvori animaci obrazu [25]. Slouzi zejména k nazornéj§imu a
snadn&j§imu pochopeni dané problematiky. Casto se oviem stava ze dojde az k piilis
jednoduché interpretaci, coz nemusi byt lepsi nez statickd iluminace. Dobra animace by
neméla mit moc velkou velikost, ale udrzet si grafickou kvalitu, aby byla lehce ptistupna
odkudkoliv. Méla by zahrnovat interaktivni ovladaci prvky, jez dokazi piilakat divakovu
pozornost a zlepsit mnozstvi ziskanych informaci [24]. V mediciné se pouziva k fadé
pouziti:

Vizualizaci a tréninku zakrokt

V ramci piipravy na zékrok mohou lékatfi vyuzit animaci k zopakovani ¢i osvojeni postupu
nebo diskuzi nad nim. V dne$ni dobé je mozné pouzit i prvky virtudlni reality (VR) ¢i
rozs§ifené reality (AR) k pfibliZzeni se co nejvice realnym situacim. V [25] se uvadi, ze diky

AR se zlepsila rychlost operatérii zavadéni jehly coz snizilo ¢as zakroku. VR méla pozitivni

ucinek mezi lékafi otolaryngologie ke zvySeni tirovné duvéry.

Obr. 7 Vizualizace s anotacemi v programu Med3D [25]
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LepSimu pochopeni anatomie pfi chirurgickych operacich

Animace muze pomoct priblizit t€zko predstavitelné jevy béhem operaci. AR timto pomohla
chirurgim v pochopeni prostorovych stavli panevniho dna, coz zdvojnasobilo akademické
uspéchy. Skore se rovnéz zvedlo 1 u neurochirurgt pii mastoidektomii, kde doslo k méné
poranénych nervt v okoli pfi pouziti VR [25].

Snaz§i komunikaci s pacienty

Komunikace mezi 1ékafi a pacienty je ¢ita fadu problémi, jen dokaze animace efektivné
minimalizovat. Dokazou pacientovi objasnit princip provadéného zakroku, jeho rizika i
pfinosy. Nedojde tak k nepochopeni vlivem jazykové bariéry ¢i ndro€nosti vykladu lékafte.
V [26] je uvedeno, Ze diky zaslani animaci zakroku nékolik tydnt dopfedu se zvysilo
porozuméni z 30 % na 90 %.

Vysvétleni slozitych postupti védciim, studentim ¢i vefejnosti

Animace se osvédcila predevsim u studentd, kdy diky AR se zlepsilo jejich 3D porozuménti,
coz zvysilo jejich motivaci. Znalosti byly poté ovéfeny pii testech, které¢ mély vyssi
uspésnost. Stejnou ucinnosti dosahla i VR. U nékterych studentl to mélo i negativni dopad
v podob¢ kybernetické nemoci [25].

2.4.2 Typy softwarové techniky pro animaci pohybu

Na trhu se nachdzi fada animacnich programi jako jsou naptiklad Adobe Animate, Blender,
Cinema 4D a Houdini. V nasem piipadé¢ budeme pracovat s programem Cinema 4D od
Maxonu.

V ném je mozné animovat nékolika zpisoby:

e Keyframing — jde o z&kladni metodu animovani, kdy si stanovime pocate¢ni a koncovy
snimek animace a nasledné vypliiujeme mezi nimi kli¢ové snimky do

doby, nez nam vytvoii plynulou scénu animace

Obr. 8 Princip keyframing [27]
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¢ Inverzni kinematika — metoda, vyuzivajici ovladani cilového pohybu jako interpretace
sériové manipulace kloubli na misto jednotlivého ovladani
kloubu.

Obr. 9 Princip inverzni kinematiky [28]

e Motion Capture — zachycuje realny pohyb postavy, ktery transformuje na digitalni
postavu diky specidlnimu softwaru pro nejvérohodnéjsi zachyceni
pohybu

Obr. 10 Ukazka zachyceni pohybu [29]

e Proceduralni animace — pohyb je vytvoien pomoci algoritmii za definovanych
okrajovych podminek
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Obr. 11 Ukazka zachyceni pohybu [30]

2.4.3 Modelovani a simulace kyCelniho kloubu pomoci simulace

Vytvoreni 3D modelu a simulace jeho déju a procesti nam pomaha porozumét biomechanice
kycelniho kloubu a rozvoji lé€ebnych metod. V piipadé biomechanického modelovani
pomoci magnetické rezonance nebo CT scanu vytvofime matematicky model anatomie
kloubu. Pfi simulaci pohybu modelu pfiddme momenty a sily, jenz charakterizuji dany
pohyb. Postup mtize byt i opa¢ny, kdy simulujeme pohyb a v ramci analyzy zatizeni ziskame
hodnoty jenz pasobi na kloub. Prototyp miZe byt pouzit i v ramci vyvoje designu,
konstrukce ¢i materialu protéz i jejich implantaci. Po vytvofeni virtudlniho modelu 1ékafi
mohou zkouset rizné chirurgické postupy pro ziskani nejlepSiho pfistupu ¢i planovat
zakroky.

2.5 Pripadové studie a aplikace modelu funkce kyc&elniho
kloubu

2.5.1 Prehled existujicich studii modelu

Rada studii se snazi ziskat velikosti kontaktnich sil co nejblizsi realnym. K jejich ziskani se
pozivaji 2 typy modelt: in vivo a analyticky.
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In vivo

Model in vivo pouziva specialné upraveného implantatu, ktery je vsazen do téla. Je vybaven

sadou tenzometri, které slouzi jako senzory pro méteni deformaci, z nichZz po vypoctu

ziskame zatizeni. Ma rezistor pro méfeni teploty a indukéni civku jako zdroj pro obvod [30].

Existuje mnoho typi implantati a zptisobti zpracovani piijatych dat. Bergman v [9] pouziva
pfi béznych dennich pohybech titanovy implantat (CTW, Merete, Medical, Berlin,
Némecko) s keramickou hlavici o priméru 32 mm, jenZ je vybaven deviti kanalovym
zesilovacem a piesnosti sledovani 1-2% [31]. Tento implantat je pouzit ve studiich

zabyvajicich se Nordic walking [33], jizdou na kole [34] a chuzi po kratké pauze [35].

K ziskani slozek kontaktnich sil a momentt v ky¢elnim kloubu za¢ina méfenim u patetnich

fixatori, odkud ziskame 6 slozek sil a momentu.

Vypocet vektoru zaté€ze L se vypocitd jakou soucin vektoru signdlu S a méfici matice M.
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Obr. 12 Orientace soufadného systému v pfistroji, upraveno [32]
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Obr. 13 Matice vektoru zatéze L [32]

kde (Sik---»Sak,---,Ser) je 6 signala a L;;, zatézovaci komponenta i jednohozk =1 —n
méfeni. MéFici matice M; je inverzni ke kalibra¢ni matici C 6x6, ktera zavisi na poctech

kalibra¢nich bodu P.
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Obr. 14 Pozménény zapis vektoru zatéze L [32]

Tyto normalové rovnice jsou dale feSeny Gaussovou metodou.
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Pro ziskani vektori sily F; a momentu M;v systému implantatu musi byt oba vynasobeny
transformacéni matici T, kterd je zobrazena nize: [11]

1 0 0 cost, ( —sina, cosx, sinz, 0
T=]0 cosx sina, | * 0 1 0 * | —sinz, cosx, 0
0 —sinz, cosux, sinz, 0 cosz, 0 0 1

Obr. 15 Transformacni matice T [11]
kde a,; a,; a, jsou uhly natoceni implantatu vii¢i osam femuru ve sméru hodinovych
rucicek. Pouziti rovnic (3) a (4) dostane slozky sil a momenta
F,=TxF 3)
M;=TxM 4)
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Obr. 16 Postup pfi analytické feSeni [36]
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Prvnim krokem je ziskani obecného modelu, ktery ziskdme pomoci biomechanickeé
analyzy pohybu. Ta je provadéna pomoci kamer, které vypocitavaji pohyb markeru (jenz
definuji orientace tuhych téles a polohu kloubt [37]) na téle subjektu vykonavajiciho
pohyb na silovych deskéach. Polohy markertit mohou byt umistény podle protokolu [37]
[38]. V studiich [37] [38] byla snimana svalova interakce pomoci elektromyografie
(EMG). Vysledkem je soubor 3D kinematickych dat o polohach kloubt. Diky nim
vypocitame biomechanicky model s poZadovanym poctem stupiili volnosti. Pfipadné se da
pouzit uz vytvoieny muskuloskeletalni model jako v [40] nebo [41]. Model se rozd¢li na
jednotlivé segmenty spojené kloubem dle naseho vybéru. Kazdé tuhé téleso ma svoji
charakteristickou hmotnost, délku, momentem setrvacnosti ke stfredu hmotnosti a
vzdalenosti od stfedu hmotnosti k proximalnimu kloubu. Geometrické parametry jsou
ziskany pro dolni konéetiny pouzitim korela¢nich rovnic z méfeni provedeném na
subjektu. Inercialni parametry jsou korigovany z udaji ziskanych z CT nebo rentgenovych
snimkd. Pfi vstupu do simulace jsou 3D sily a momenty reakce zemé spolec¢né s
kinematikou vypocteny na zaklad¢ trajektorii markerd pomoci inverzni kinematiky. Dle
[22] se 3D kinematika pocita z derivaci zakladnich bodovych vektori a jednotkovych
vektort. Dopocita se i svalova interakce na zakladé vhodného modelu. Toho bylo docileno
pouzitim vhodného softwaru, napt. OpenSim nebo Anybody. Pro dynamickou
konzistentnost kinematiky sil a momentt, tak je pouzit algoritmus eliminace rezidui. [39]

Inverzni dynamika je zalozena Newton-Eulerové pohybové rovnici rekurzivné aplikovanou
na kazdy segment dolnich koncetin. V literatufe byly navrzeny ¢tyfi metody, jez jsou
zalozeny bud’ vektorech a Eulerovych uhlech, kli¢ich a kvartech, homogennich maticich
nebo zobecnénych soutadnicich a silach [22].

Vypocet dle [22] zacina uréenim zobecnéné soufadnice v inercialnim souradném systému
(ICS), kde zakladnim bodiim odpovida vektor p pro proximalni koncovy bod a vektor d pro
distalni koncovy bod. Pro ureni smérii segmenti vyuzijeme vektor normaly u k frontalni
rovin¢ a vektor w podél epikondyli. Na zékladé téchto vektorti bylo mozné vytvofit tfi
ortogonalni osy, které tvoii soutadny systém segmentu (SCS). Diky p a d se vypo¢itala délka
segmentu, aby bylo mozné odhadnout hmotnost m, stfed hmotnosti c® a tenzor setrva¢nosti
I5("'S" znamena SCS) Osy jsou poté integrované do homogenni matice T prostfednictvim
matice rotace R. Z R nasledn¢ ziskame Eulerovy Ghly (o, 0, v) podle posloupnosti télesa
ZYX.

Proximalni Kloubni sily Fproximar @ momenty Mproximar byly vypocteny jako funkce
distalnich kloubnich sil Fp;gr4;, @ momenti Mp;sr4,, gravitace g, kinematiky, hmotnosti
m, sttedu hmotnosti ¢® a tenzoru setrva¢nosti I5. V kinematice byly derivace ziskany pomoci
kone¢nych diferenci. Rekurzivné byly ziskany Fp;grar @ Mp;sr4, POMOCi principu akce-
reakce (pti znalosti Fproximar @ Mproximmar J1Z vypocteného v tseku pod). Vypocet zacinal
u chodidla, kde Fp;sra. @ Mpisra. byly sily a momenty ziskané jako reakce zemé.
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Vypocet linearniho zrychleni a, Ghlové rychlost o° a thlové zrychleni o byl proveden
pomOCi ((P, 9, \Jrf) a Jeleh derlvaCi FPROXIMAL a MPROXIMAL byly VypOéteny nasledné (V
potadi ICS a SCS). Ptesné&ji feceno:
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F distal

ICS

Obr. 17 Metoda zalozena na vektorech a Eulerovych uhlech [22]

Metoda kvaternionti a kli¢l, jenz byla pouzita v byly proximalné vypocteny a, ® a a

FPROXIMAL byl

M vypocten
PROXIMAL

byly proximalné€ vypocteny pomoci kvaternionové algebry. Kli¢ {
najednou. Konkrétn¢ uhlova rychlost byla:
0=29Q®q
kde ® oznacuje kvaternionovy soucin a q oznacuje kvaternionovy konjugat
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Obr. 18 Metoda kvaternion( a kli¢u [22]

V metodé zaloZené na nehomogennich maticich, v matici zrychleni H = TT~* byla
zahrnuta veskera linearni a thlova kinematika. Takto sestavena homogenni matici
Drroximar (Véetné Fproxmar V poslednim sloupci, transpozice —Fproximar V POSlednim
fadku a Sikmosti Mpgoximar) byla vypoctena najednou. Za timto icelem byly hmotnost m,
stted hmotnosti ¢® a tenzor setrvaénosti IS transformovany na pseudoinercialni matici J.
Konkrétné byla tthlova rychlost « ziskédna jako matice Sikmosti v rdmci matice rychlosti
w =TT

0g
01

(Dproxima] 1(\ J.[

ICS

Obr. 19 Metoda homogennich matic [22]

V metod¢ zalozené na zobecnénych soutradnicich byla kinematika pfimo derivacemi ii,7p
,7p @ w. Soucasné byly pocitany zobecnéné sily a momenty [NP]7 * Fproximar @ [N*]” -
Mproximar(kde horni index "T oznaduje transpozici). K tomu byly N” a N* interpolaénimi
maticemi pro sily v proximalnim koncovém bod¢ a pseudointerpola¢ni matici pro
momenty (dalsi interpolaéni matice NP a N¢ byly nutné pro sily v distalnim koncovém
transformovany do zobecnéné matice hmotnosti G. Omezeni tuhého télesa byla rovnéz
uvazovana pomoci Jakobianské matice K, vynasobené Lagrangeovymi multiplikatory A.
Presnéji feCeno, v metod¢ zalozené na zobecnénych soutadnicich a silach nebyla uhlova

rychlost o(stejné jako tthlové zrychleni o) pfistupna.
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Obr. 20 Metoda zobecnénych soufadnic a sil [22]

2.5.2 Konkrétni aplikace v praxi

Na zakladé¢ studii si ukdzeme pouziti obou modelt pti vypocétu kontaktnich zatizeni. Jako

pohyb jsme zvolili chiizi

Studie [17] se zabyvala zavislosti kontaktniho zatiZeni na rychlosti chiize a béhu. Testovaci
subjekty mély na sob& umistény senzory, jejichZ pohyb snimala kamera a zatizeni silova
deska na které byl pohyb realizovan. Data byla pfevedena do programu OpenSim, ve kterém
doslo k analyze chiize, vypoctu thli a moment pomoci inverzni dynamiky, rozlozeni sily
statickou optimalizaci a vypoctu kontaktni sily upravené na té€lesnou hmotnost subjekta.

Walking

HCFs

0 20 40 60 80 100
% of gait cycle

Obr. 21 Graf zavislosti kontaktni sily na rychlosti béhem cyklu chlize [17]
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V [18] byla taktéz pouzita inverzni dynamika pii zkoumani kontaktnich sil u zdravych
jedinct a pacienti s totalni kycelni ndhradou. Princip sbéru dat byl stejny, ale pohyb snimalo
tentokrat 8 kamer. Zpracovani dat probéhlo v softwaru AnyBody. V doslo k vypoctu svalu,
kloubnich stfedt a setrvaénych moment pomoci prvka v ulozisti programu. Po importu sily
reakce od zemé, Skdlovani a kinematické optimalizaci byla provedena inverzni dynamika,

jenz nam poskytla kontaktni sily a momenty v ky¢li.

4

w

—

Contact force / BW
%]

Gait cycle (%)
Obr. 22 Graf kontaktni sily béhem cyklu chiize pro zdravy kloub, implantatu a sily ISO [18]

U [19] byla zjistovana zména tfeni u endoprotézy pii chiizi. Data byla ziskana in vivo diky
protéze s piistroji (CTW, Merete Medical, Berlin, Némecko). Byly ziskany 3 slozky sil a
momentll v soufadnicovém systému femuru z 6 tenzometrickych signald. Vysledna
kontaktni sila byla ziskdna pomoci Pythagorovy véty.
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Obr. 23 Graf kontaktni sily v zavislosti na dobé& od operace pfi cyklu chize [19]
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V [20] jsou feSeny kontaktni sily pii chuizi, za pomoci dvou druhii implantatd s
telemetrickym pfenosem. Polohy stiedi klouby a dalsi referen¢ni body byly ur¢eny pomoci
CT snimku. Néasledny postup je obdobny [19]

R L[7BW1 Resultant Hip Gontact Force, All Cycles and Average
380

250

200+

150+

100 /°

50

o
b T T T T T

4.9 -1 «Z «3 -4 =] -6 .7 .8 =9 1.0
Time L[Periodl
"""""" KHWRHWNL -~-- KHNRWHNZ - - - KHNRWN3 ——— KHRHWN4 ' --- KWHRHNS —— KWRWNG6
— - KHRHN? — - KHRHNEZ KHWRWNG{AVERAGE2
WALKING NORMAL
PATIENT: KWR, SIDE: RIGHT., MONTHS ®O: 12, T = 1.11S KHRHNG.AV3

Obr. 24 Graf kontaktni sily béhem cyklu chiize pro razné pacienty [20]

2.5.3 Vysledky a zkuSenosti vychazejici ze studii

Po shlédnuti grafli z méteni in vivo mizeme vidét maly rozdil mezi nejveétSsimi kontaktnimi
silami (okolo 10 %), ktery je s nejvétsi pravdépodobnosti zptisoben rozdilnou rychlosti
provadéni cykla (nebyla konstantni u v§ech subjektt jako v [20]). Malou roli hraje i odchylka
ptesnosti snimanych dat v protéze. Metoda jinak vykazuje prakticky totozné s vysledky
realné¢ho zatiZeni. Jeji hlavni nevyhodou je jeji finan¢ni naroc¢nost a Gzky kruh pacientd s
témito protézami.

Porovnanim grafti analytického feSeni jsou patrné vétsi odchylky. Ty jsou zplisoby nejen
rozdily rychlosti (v tomto pfipadé¢ minimalné o 1,5 km/h), ale hlavné porovnanim vysledku
zdravého kloubu s vysledky kycelni nahrady. Zvazenim faktori jako rychlost chiize a
chybovosti pii ur€ovani poloh sttedu kloubu dospéjeme k nézoru, ze zatizeni zdravych
kloubu si jsou podobna. Primarni vyhodou modelu je Siroka moznost aplikace. Je mozné tak
zjistit kontaktni sily i u zdravych jedinct. Model 1ze pouZit na jakoukoliv objekt, u kterého
jsme schopni popsat model pohybového aparatu. Mezi jeji nevyhody patii odchylky (az v
radu desitek %) zptisobené nepiesnosti pouzitych vypoctovych modeld pro urceni modelu,
svall a parametrt jednotlivych tuhych téles. Cely proces je Casoveé zdlouhavy a naroc¢ny.
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Pro porovnani obou metod je zde obr. 25:

4

w

Contact force / BW
N

Gait cycle (%)

Obr. 25 Graf kontaktni sily pro cyklus chlize pfi srovnani metod 3D inverzni dynamiky a telemetrického
implantatu [18]

kde patrny rozdil mezi analytickym fe$enim (THR-O) a in vivo méfenim (HS, KW, PE, BE).
Vysledek se v pripadé nejvétsi kontaktni sily lisi zhruba o 30 %. Z hlediska bezpecnosti
kycelni nahrady je to pro analyticky model sice konzervativni odchylka, avSak pro rozvoj
moznosti pohybu s nahradou uz ne. Tyto vysledky doklada i obr.26, kde jsou srovnany rtizné

studie a jejich metody pii chiizi a béhu. Zde dochazi k odchylkam i ptes 100 % mezi modely,
coz je nevyhovujici.

Walking Running
Source Method Fiaine (BW) Speed (ms ") Framer (BW) Speed (ms~")
Present study ID/UB 25+03 18 52 x04 35
Paul (33) IDILE 49 14 NiA
Crowninshield et al. [11) ID/LE 60x15 15 N/A
Rahrle et al. (39) IDALE 65= 15 1.5 /A
Rydell (40) P 18-33 1.3-14 43 25
Davy et al. {12} IP 28 0.5 N/A
Bergmann et al. (4) P 3743 14 50-52 2.2

1D, inversa dynamics; UB, upper body; LE, lower extremity; IF, instrumented prosthesis; KA, not available.

References: 33. Paul, J. P. Load actions on the human femur in walking and some resultant stresses. Exp. Mach. 11:121-125, 1971; 11 Crowninshield, R. 0., Brand, R. A

and R C. Johnston. The effects of walking velocity and age on hip kinematics and kinetics. Clin, Orthop. Rel Res. 132:140-144, 1978; 39. Réhrie, H., R. Scholten, C
Sigolotto, W. Sollbach, and H. Kellner. Joint forces in the human pelvis-leg skeleton during walking. J. Biomech. 17:408—424, 1984; 40. Rydell, N. W. Forces acting on
the femoral head prosthesis. Acta Orthop. Scand. 37(Suppl. 88), 1966, 12 Dawy, D. T., G. M. Kotzar, R. H. Brown, et al. Telemetric force measurements across the hip

after total arthroplasty. J. Bone Joint Surg. T0A:45-50, 1988; 4. Bergmann, G., F. Graichen, and A. Rohlmann. Hip joint loading during walking and runming, measured
in two patients. J. Biomech. 26:969-990, 1993.

Obr. 26 Srovnani modelu a jejich metod v ramci studii [18]

V piipadée vypoctu zatizeni kycelniho kloubu, tak jako model funkce kloubu volime in
vivo, pro jeho pfesnost. Dle srovnani na obr. 26, vybirame metodu podle Bergmanna, pro
jeho presné a konzervativni vysledky. V ptipadé volby analytického feSeni je tieba pouzit
metodu Paula, ktera je nejbliz k Bergmanovi. I tak je ale tieba brat vysledky s rezervou.
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3 ANALYZA PROBLEMU A CiL PRACE

Zpusob prubéhu soucasnych animaci neni pro dnes$niho divaka atraktivni. Obsahuji mnoho
informaci, které nedokaze divak najednou zachytit. Grafy zobrazuji mnoho kiivek na
relativné malém prostoru, coz je Cini slozité Citelné a nedostatecné ndzorné. Zabéry v
animacich jsou nékdy natoc¢eny ze Spatného thlu, coz ztraci jejich ptidanou hodnotu. Pracuji
s daty, které uz neodpovidaji soucasnému stavu populace, nebot’ doslo ke zvyseni télesné
hmotnosti u primérného €lovéka. Dostavame vykreslené kiivky sil s jejich zatiZzenim, aniz
bychom védéli, co to pro nas znamena. Zda je animovany pohyb bezpecny pro kycelni
nahradu ¢i nikoliv. Animace si klade za vysledek snadnéji porozumét problematice diky
vhodné zpracovanym informacim.

Cilem préace je vytvofit prehledné animace kazdodennich pohybi jako je chlize, sednuti,
stoupnuti, chize do schodd, chiizi ze schodli a béh. Ziskana primérna data z totalni ndhrady
budou upravena a aplikovana na postavu zdravého muze, jehoz vaha bude je 100 kg, aby
odpovidal momentalnimu vyvoji populace. Zkouméana bude zavislost zatiZzeni na nato¢eni a
hmotnosti. Vysledné sily pak budou porovnany s Gdaji normy ISO 7206-6, jenz definuje
zkousku odolnosti krcku.
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4 METODY A PRISTUPY K ANIMACI

Cely proces tvorby je schematicky naznacen nize:

Objemovy
w

Grafické
Upravy

@

Obr. 27 Postup

4.1 Sledovani pohybu a sbér dat

PROCES TVORBY

Implementace
grafl

Aplikace
pohybu

Vsechna data byla ziskdna z [10]. Ke sbéru dat ptispélo 10 pacientid s koxartrézou, jenz byli

alespont 10 mésicti od operace a jejich zdravotni stav jim dovolil vykonavat pohyby bez

omezeni (az na pacienta ¢.9).

[roky]

MZ] MMM M| Z|M| M| M|M| Z
[kg] | 73 | 75| 92 | 85| 87 | 84 | 95| 80 |118| 98
[cm] | 178|172 |168 | 178|168 | 176 | 179 | 178 | 181 | 162
LR |L|R|L|L|L|R|R|L/|LI|R

Tab. 1 Udaje o pokusnych subjektech [8]
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Pacienti méli implementovany titanovy implantat zminény v kapitole 2.5.1. Data byla
Zesilovacem telemetricky odesilana a synchronné propojena s nahranym videem pohybu.

Vyska sedla =45 cm, bez pomoci rukou

Rychlost v rozmezi 1,0-1,3 m/s

Vyska schodu =19,8 cm, $itka =26,3cm, bez pomoci rukou

Rychlost 7 km/h na b&zicim pase

Tab. 2 Aktivity a jejich parametry provadéni [8]

Zatizeni uz byla orientovana v soufadném systému pravého femuru pro snazsi vypocty
jinych protéz vii¢i stehenni kosti ¢i levého femuru zrcadlenim hodnot.

Koordina€ni systém pravého femuru
X y z = systém stehenni kosti

x'y' z'= systém implantatu

rovnobéiné s

U 1.
1 B R
~._ %o CCD
B SN \
& >0 F

Osa
/stehenni kosti

a,<0 I

Obr. 28 Soufadny systém pravého femuru [8]

Pramérné zatizeni bylo linearné upraveno na 75 kg z individualnich hmotnosti a vysledna
sila Fg,s byla dopocitana pomoci Pythagorovy véty slozek. VSechny délky cyklu kazdého
pohybu byly normalizovany a kiivky vyhlazeny pomoci Fourierovych harmonickych fad s
pocateénim n = 20. Pfi neshodném poctu a sekvenci maxim a minim mezi cykly se n snizi
a postup se opakuje. V ramci spoleéné¢ho cyklu jsou extrémni hodnoty pak posunuty na
prumérné Casy. VSechny cyklu jsou potom superpolovany a aritmeticky zprimérovany.
Vlivem metody vypoctu se mohou Spickové hodnoty mirné liSit od jejich presného
aritmetického pruméru, protoZze je metoda spi§ zaméfena na reprezentaci kiivek [11]. Z
normy I1SO 7206-6 ziskame silu, jenz ma podobu sinusoidy o hodnoté¢ 5340 N.
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Zkoumana data jsme ziskali v souboru Microsoft Excel, u kterych nasledné doslo k dal$im
Upravam. Vzhledem ke zvoleni nizké primérné hmotnosti bylo upraveno zatizeni za pomoci
faktoru f,5 na 100 kg a 115 kg. Zvysené hmotnosti byly zvoleny na zakladé vyvoje [45].
Faktor f,5; je souCinem faktorti f; a f,. Ziskame f; pomérem nejvétsiho zatizeni od
jednotlivych subjektt ku nejvétsimu zatizeni od primérného subjektu. Parametr f, ziskame

pomérem nového primérného zatizeni k ptivodnimu. V naSem piipadé bude f, = 1,33 pro
100 kg a pro 115 kg f, = 1,53 [11].

1,42 1,59 1,04

1,55 2,17 2,43 1,59 1,66 1,71

Tab. 3 Hodnoty f; a fyy u €innosti [11]

K vytvofeni grafii a nasledné animaci byl pozit animacni program Blender. Snizil se pocet
reprezentativnich bodii z 600 na vrcholky jednotlivych kiivek, z divodu velikosti souboru a

plynulejsiho chodu grafu pii animaci.

4.2 Modelovani a simulace pohybu kycelniho kloubu

Pro tvorbu animace byl zvolen program Cinema 4D od spole¢nosti MAXON. Jeho prostiedi
je zobrazeno na obrazku nize:

Obr. 29 Prostfedi programu Cinema 4D
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Oblast 1 je hlavni pracovni ndhled, jenZ umoznuje pohled pomoci perspektivy, tak 1 3
zékladnich rovin. Oblast 2 zobrazuje strom prvki a objektl obsazenych ve scéné i s jejich
vlastnostmi. Pod ni se nachazi oblast 3, kterd ndm poskytuje detailni parametry a vlastnosti
vybranych téles. V oblasti 4 se nachazi hlavni néstrojova liSta pomoci niz miizeme vytvaret
geometrii, materidly a kameru v animaci. Vedlej$i pracovni lista v oblasti 5 pracuje se
soufadnym systémem a vybérem prvkil. Casova osa pohybu s klicovymi snimky v oblasti 6
je nezbytna pro tvorbu animace. Oblast 7 slouzi pro Gpravu a render animace.

Na uvod byla do scény vlozena postava z [12], ktera v né€kterych piipadech uz obsahovala
pohyb. V pfipad¢, kdy se postava nepohybovala, tak byl pouzit pohyb bud’ z databaze
Cinema 4D nebo z [21]. Klouby pohybu a postavy byly upraveny v délce a natoceni, aby
dodrzely charakter postavy a zaroven mély stejné reference. Poté doslo ke sjednoceni
pohybu. Z Blenderu byly vyjmuty grafy, které byly vlozeny do scény. Pak byl tieba jen ru¢né
z synchronizovat pohyby s postavou béhem dé&je. Do scény byl nasledné vlozen kycelni
implantat. Jeho pohyb byl sjednocen se stehenni kosti a umistén na Uhlovou stupnici.

4.3 Vyuziti virtualni reality a rozSifené reality v animaci

vvvvv

Jejich vyuziti je primarné pii vzdélavani a Skoleni. V nasi animaci nebudou pouzity z divodu
dalezitosti pohledu z boku zejména kvtili rozsahu pohybu a graftim.
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5 IMPLEMENTACE ANIMACE

5.1 Definovani pohybovych trajektorii a omezeni

V ramci zachovani pfirozeného pohybu byly nékteré ptifazené trajektorie upraveny. Postavy

byly omezeny na pohyb na misté kviili snazsi animaci.

5.2 Simulace pohybl

5.2.1 Chuze

Stojnd faze chiize zacind kontaktem paty sledované dolni koncetiny s podlozkou. V ten
moment dochazi k maximu u sloZky sily F,. Se snizovanim flexe nohy dochézi k jejimu
zatézovani pii prenaSeni vahy az do jednooporového postaveni. V momenté, kdy se stehna
nachdzi na stejné trovni (pfi 35° flexi) dochazi k maximu vysledné sily a slozky sily F,
zpusobenou zevni rotaci. Nasleduje snizeni zatizeni od vsech sil. Stale rostouci momenty
narazi na sve maxima pii 10° flexi (M,) a 0° postaveni M, a M,. Tésn¢ pied dvouoporovym
postavenim pii témér 0° extenzi dosahuje maxima slozka F,. Zahajeni Svihové faze je
spojeno se skokovym snizenim zatizeni sil rovnajici se vaze koncetiny. U momentd dojde
rovnéz ke skokové zmeéngé, jenz je nejvetsi u M, vlivem zevni rotace témer pii stejné Grovni

stehen. Nasledn¢ dochdzi k jejim poklesiim az do konce cyklu.

Obr. 30 Casosbér chtize
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5.2.2 Stoupnuti

Pohyb 1ze rozdélit do nékolika fazi dle Schenkmana [46]. Cyklus za¢ina ve fazi flekéniho
momentu mirnym piedklonem pro usnadnéni postaveni, coz snizi zatizeni v kloubu od
sloZzek momenti M, a M, a zvysi F,. Zapojenim stehennich svalii dojde k postupnému
preneseni télesné hmotnosti na dolni koncetiny, coz zptsobi zvétSeni slozek slozek sil
(krom¢ F,) a snizeni vSech momentii. Odlepenim hyzdi od povrchu ukoncuje fazi pfenosu
hybnosti a pfechazi do faze extenze, jenz trva do vzptimené polohy. K maximalnim
hodnotam slozek sil a vysledné sily dojde cca u 80°. Dochéazi rovnéZz k zvySovani slozek

momentl, jenZ dosdhnou maxima u 45°. Az do dokonceni pohybu dochazi ke

PP
b

sniZeni/stagnaci sloZzek momenti a sil.

APP
P}

Obr. 31 Casosbér stoupnuti
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5.2.3 Sednuti

Na zac¢atku cyklu vlivem pokrokil bylo zplisobeno nata€eni panve, které zapfticinilo
zvyseni slozky F,. Pti zah4jeni pohybu zac¢inajici fazi flexe dochézi ke skokovému zvyseni
hodnot sloZek sil. Dochazi k podsazeni panve spojené s predklonem, ktery vede ke
skokovému narustu M, a M, a maximu M,,. Nejvétsiho zatiZeni slozek sil F,, F; i vysledné

sily dosahnou zhruba pti 45° flexi. Pfed ukoncenim faze flexe, tésné pred dosednutim,

dochazi k maximu slozek F, a M,.. Faze pfenosu hybnosti je spojena se sniZenim zatiZeni

PP P4

Obr. 32 Casosbér sedani
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5.2.4 Chuze do schodu

Chtize do schodtl zacina stojnou fazi pii polozeni sledované levé koncetiny na schod, kde
dojde do svého maxima slozka momentu M,. Pii pfenaseni hmotnosti dochazi k narustu sil
a momentll. V jednooporové fazi béhem zvedani se koncetina postupné narovnava. Pii 55°
flexi dochazi k maximu slozek sil, zbylych momentu i vysledné sily. Nasledné dotazeni do
natazené polohy je spojeno s jejich snizenim. Béhem zvedani pravé koncetiny do Grovné
dalsiho schodu, sledovana noha pokracuje vpted a dochéazi opét k mirnému naristu (az na
slozku F,). Letova faze nastava pfi preneseni vahy na druhou koncetinu, kdy dochazi ke
snizeni sil a momentii az na konstantni hodnotu zptsobenou hmotnosti uvolnéné dolni

koncetiny. Toto zatiZzeni trva do umisténi koncetiny do ptivodni pozice.
Obr. 33 Casosbér chlize do schodd
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5.2.5 Béh

U béhu dochazi prvni k dotyku sledované levé dolni koncetiny na zacatku oporové ¢asti v
dokrokové fazi. Pti amortizaci nohy dojde k pokrceni, coz vede ke sniZeni tézisté. K
maximu slozek sil dochazi v moment¢ vertikaly, kdy se chodidlo nachazi ve flexi spole¢né
s kolenem pod panvi. Pii piechodu do odrazove faze se slozky sil klesaji do konce oporové
Casti a jejich zatizeni ziistava uz relativné stejné do konce cyklu. V letové ¢asti pii $vihové
fazi nohy vpted vzrustaji hodnoty sloZzek momenti a také vysledné sily, jejiz maximalni
hodnota nastane na konci Svihové faze, coz je moment kdy se stehna dostanou do stejné
urovné. K maximu slozek momentti dojde na konci pfechodné faze, kdy ma kycel nejvétsi

ohyb (v nasem ptipad¢ 45°). Pak postupné klesa s probihajici ptipravnou fazi na dokrok.
Obr. 34 Casosbér béhu
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5.3 Vytvoreni vizualniho vystupu animace

Byl zvolen doporuceny vystup animace v podob¢ kratSiho videa s dobrou grafickou kvalitou.

Parametry renderu jsou v tabulce ¢. 4

3840x2160

16:9

30

.mp4

Tab. 4 Parametry vystupu animace
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6 DISKUZE

Pouziti animace se ukdazala jako velice efektivni a zajimava cesta, jak piedat informace o
problematice, jenz si lze t€Zko predstavit ¢i pochopit. Pomoci grafickych prvki dokaZzeme
zacilit divdkovu pozornost na konkrétni prvky déje, diky nimz dojde k rychlejsi adaptaci
daneho problému. VylepSeni animaci o prvky VR nebo AR muzZe vse je$té umocnit.

Hlavnim cilem prace bylo vytvofeni animaci béznych dennich ¢innosti od chiize, ptes chlizi
po schodech, sednuti a stoupnuti az po béh pi1 proménnych kinematickych a zatéznych
podminkach. Bylo usp&$né vytvofeno 5 animaci vCetné vyobrazeni jejich proménlivého
zatizeni. Nedo$lo k uspé$né realizaci animace chtze do schodd, u niz byl problém s
implementaci anatomie v pozadované kvalité jako u ostatnich animaci. Tim padem nedoslo

k upIlnému splnéni zadaného cile.

Z ostatnich animaci jsme dosli i tak k nasledujicim zavéram. K nejvétsi vysledné sile dochazi
pti béhu, coZ mohlo byt ocekavané vzhledem k charakteru ostatnich pohybli. OvSem pfi
hmotnosti 115 kg vysledna sila ptesahuje zkuSebni silu dle normy ISO 7206-6, ¢imz
ohrozuje odolnost kréku implantatu. Nejvetsi rozdil mezi vyslednymi silami pii rozdilnych
hmotnostech byl zaznamenéan také u béhu. Za zminku stoji i stoupnuti, které dosahovalo jako
druhé nejvyssiho rozdilu hodnot, tak i vyse vysledného zatizeni. Coz potvrzuji i jiné
prazkumy, i kdyz se jedna o dvouoporovou aktivitu. Natoc¢eni pii nejvétSim vysledném
zatizeni bylo proménlivé, kdy u stoupnuti a chlize do schodl se nachazela koncetina v
maximalni flexi, ale u ostatnich aktivit to bylo pti 45°. Dominantni slozka Fz jenz ma
nejvetsi vliv na vyslednou silu byla vétSinou maximalni ve stejném momentu jak vysledna
sila, az na chiizi a beh. V ptipad¢ chlize nastala pti maximalni flexi. V béhu se vyskytuje v
moment¢ vertikaly pii 30° flexi. Po srovnani dostupnych graft slozek sil zdravého kloubu s
vysledky animace je rozdil zatizeni je v rozmezi 36-245 % BW. Vysledky je tieba brat ale s
rezervou. K poklesu zatizeni dojde, ale je ovlivnéno parametry provadéného pohybu ale také
vékem a fyzické kondici respondenti. Norma ISO 7206-6 byla vybrana, nebot’ Iépe
charakterizuje zatéZzované cykly aktivit nez norma ISO 7206-4, ktera se pouziva k testu
odolnosti hlavice a kopiruje cyklus vyslednych sil u chiize. Pro lepsi kvalitu by se mély
ziskat data z v¢tsi skupiny mladsich pacientt u nichz budou zatizeni vétsi a vysledky budou
mit lepsi reprezentativni hodnotu. V dnesni dobé dochazi ¢astéji k operacim lidi stfedniho
veku, jenz si budou chtit udrzet aktivni zpasob Zivota. To ptedstavuje rozsiteni druh pohybt
zejména oblasti sportu, u nichz by se mély analyzovat zatizeni na nadhradu a urcit za jakych
podminek jsou pro ni bezpecna.
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7 ZAVER

Cilem prace bylo vytvofit animace kazdodennich pohybu a ilustrovat v nich zatizeni ndhrady
kycelniho kloubu pfi riznych zatéznych podminkach béhem jejich provadéni. Pomtzou tak
snaz§imu pochopeni této problematiky, jenz je z obrazki tézko patrna.

V prvni ¢asti jsou teoretické popisy kycelniho kloubu a jeho biomechaniky, moznosti
animace a modely jejich funkci. Nasleduje druha ¢ast, ve které je popis problému, divody,
pro¢ byly animace vytvofeny a stanoveny jejich cile. V tfeti ¢asti je uveden postup a metody
jakymi bylo postupovano pii vytvaieni prvka i animace samotné. Bylo ukézéno 1 prostiedi
programu. V dalsi kapitole jsou zminény omezeni animace a popisy jednotlivych pohybt s
dulezitymi prvky zatizeni béhem animace. V diskusi jsou shrnuty poznatky vyplivajici z

animaci a moznosti dalSich analyz.

Cil prace nebyl splnén kvili absenci animace chilize ze schodl. U zbyvajicich animaci bylo
uspéSné analyzovano zatiZzeni pfi proménlivych podminkach. Ty mohou poslouZit jako
vyukovy material pro studenty nebo jako informativni material pacientim po operaci totalni
kycelni nahrady.
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