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Abstract 

The purpose of this study was to design, analyze and evaluate an effective low-cost driving mechanism for 

gait trainer. The crank-rocker mechanism was favored for reproducing the path of foot during gait cycle, 

considering the type of motion and design parameters such as adjustability for different anthropometries, 

providing sufficient space for interactions with physical therapist, and simplicity of execution. The 

dimensions of the mechanism were determined using optimization method while applying appropriate 

constraints so that the normal gait pattern, particularly of stance phase, was obtained. A 2-D model of the 

lower limb was developed to simulate the gait of a patient when using the mechanism. Results indicated 

that with appropriate positioning of the patient, the kinematic and kinetic patterns of the normal gait are 

reconstructed with no risk of injury. However, there is a high risk of injury of the knee articular surfaces 

and ligaments, if the patient is positioned only 3 cm higher than designed height. 

 

Keywords: Microwave Irradiation, Hydroxyapatite, Betatricalcium Phosphate, Acid-Base Reaction 

 
 
 
 
 

DOI: 10.22041/ijbme.2013.13086

© Copyright 2014 ISBME, http://www.ijbme.org

www.ijbme.org


  و همكاران صالح اميني                                     122
  

   دار مكاتبات عهده ٭

  اه صنعتي شريف، دانشكده مهندسي مكانيكتهران، خيابان آزادي، دانشگ: نشاني
 farahmand@sharif.edu پيام نگار: ،66000021دورنگار: ، 66165532 تلفن:

 
 

سازي عملكرد يك مكانيزم حركتي ساده و مؤثر براي دستگاه تمرين  ل و شبيهيتحل طراحي،
  راه رفتن

  ٭5، فرزام فرهمند4، رويا نريماني3، سامان محمدي2راد ، سياوش كاظمي1محمد صالحي اميني

  

  دانشجوي كارشناسي ارشد، گروه بيومكانيك، دانشكده مهندسي مكانيك، دانشگاه صنعتي شريف 1
  انشجوي كارشناسي ارشد، گروه بيومكانيك، دانشكده مهندسي مكانيك، دانشگاه صنعتي شريفد 2

  دانشجوي دكترا، دانشكده مهندسي مكانيك و مكاترونيك، دانشگاه واترلو، كانادا 3

  مدرس، گروه بيومكانيك، دانشكده مهندسي مكانيك، دانشگاه صنعتي شريف 4
  ندسي مكانيك، دانشگاه صنعتي شريفاستاد، گروه بيومكانيك، دانشكده مه 5

farahmand@sharif.edu  

_______________________________________________________________________________________ 

  چكيده
ديد تر، از رويكردهاي جاستفاده از تابش مايكروويو به عنوان يك روش كمكي براي كاهش زمان سنتز و رسيدن به ساختاري همگن

فسفات دوفازي سنتز شده به كمك يابي نانوپودرهاي كلسيمفسفات دوفازي است. در اين پژوهش مشخصهدر سنتز پودرهاي كلسيم
)، XRDهاي پراش پرتو ايكس (مايكروويو انجام شد. تغييرات فازي، تركيب شيميايي، مورفولوژي و اندازه ذرات توسط تكنيك

) بررسي شدند. نتايج حاكي از آن بود كه SEM) و ميكروسكوپ الكتروني روبشي (FTIRال فوريه (اسپكتروسكوپي مادون قرمز با انتق
 nm 27تا  nm 16ها در محدوده استفاده از مايكروويو به عنوان يك كمك سنتز منجر به بهبود ميزان بلورينگي شده و اندازه بلورك

توليد  % تغيير كرده است. نمونه17% تا 5هاي دوفازي در محدوده فسفاتمآپاتيت نيز در كلسييابد. ميزان فاز هيدروكسيافزايش مي
محلول كاهش  pHفسفات، كلسيمنشان داد كه با حضور بتاتري ) قرار گرفت. نتايجSBFسازي شده بدن (شده در محلول مايع شبيه

هاي آپاتيت بر روي نمونهذرات هيدروكسي زني و رشدپذيري آن است. همچنين جوانهتخريبيابد كه خود گوياي رفتار زيستمي
 شكل رسيدند. ايبه مورفولوژي ميله SBFفسفات سنتز شده به كمك مايكروويو، پس از قرارگيري در محلول كلسيمبتاتري

  
 
 

سازي راه رفتن.سازي، مدل اندام تحتاني، شبيه لغزنده، بهينه-كليدواژگان: دستگاه تمرين راه رفتن، مكانيزم لنگ

DOI: 10.22041/ijbme.2013.13086

© Copyright 2014 ISBME, http://www.ijbme.org

www.ijbme.org


 ١٢٣  132 -121، 1392تابستان م، دومجله مهندسي پزشكي زيستي، دوره هفتم، شماره 

 

1 Brain Reorganization                      2 Wernig                             3 Treadmill                                      4Mechanism                                       5 Barbeau                                     
6 Hesse                                               7 JT-1                                 8 Dietz                                              9 Orthotic Robot 

 قدمه م -1
توانند باعث ايجاد عدم ها و صدمات مختلفي ميبيماري

ترين رفتن شوند. از عمدهتوانايي در حركت، به خصوص راه
، 1توان به صدمات ناشي از تصادف به نخاع [اين عوامل مي

هايي همچون پاركينسون ] و بيماري4، 3هاي مغزي []، سكته2
ضايعات نخاعي  ] اشاره كرد. با فراهم شدن امكان ترميم5[
خصوص راه رفتن، به  ]، براي بازگرداندن توان حركتي به6[

مدت دچار ضعف  بيماراني كه به دليل عدم تحرك طولاني
عضلاني شديدي هستند، انجام تمرينات فيزيوتراپي فشرده 
ضروريست. هرچه اين تمرينات با راه رفتن طبيعي انطباق 

وزن)، از اثر  خصوص از نظر تحمل بيشتري داشته باشد (به
بخشي فيزيولوژيك و رواني بيشتري برخوردار خواهد بود. در 

شود كه دامنه حركت  هاي متداولِ فيزيوتراپي، تلاش ميروش
مفاصل و توان ايجاد نيرو در عضلات بيماران دچار ناتواني 

كه اين بهبود براي به  حركتي بهبود نسبي يابد. اما در صورتي
هاي  حركتي و انجام فعاليتهاي حركت درآوردن اندام

خصوص راه رفتن، كافي نباشد بيماران به تدريج بر  روزمره، به
رواني، همانند افراد فلج كامل رفتار خواهند - اثر عوامل روحي

دليل عدم استفاده از توانايي عضلات با  كه به اي گونه كرد. به
مرور زمان عضلاتشان تحليل رفته و توانايي ايجاد نيرو را نيز 

  دهند.از دست مي
ها و ابزارهاي نوين توانبخشي  بر اين اساس توسعه روش

هاي اخير مورد توجه جدي  براي افراد ناتوان حركتي در سال
محققين قرار گرفته است. نكتة كليدي در اين زمينه، تكرار 

هاي روزمره است كه از طريق  تمرينات مشابه فعاليت
ت و افزايش كاركرد به بهبود فعالي 1دهي مجدد مغز سازمان

]. از جمله تاكنون تحقيقات 7شود [ عضلات بيماران منجر مي
هاي تمرين راه متعددي در زمينة طراحي و ساخت دستگاه

] با مطالعة روند 1و همكاران [ 2رفتن انجام شده است. ورِنيگ
درمان افراد دچار ضايعات نخاعيِ فلج دو پا، با استفاده از 

ها تحمل وزن، تاثير مثبت اين تمرين 4و يك سازوكار 3تردميل
 5]. باربيو9- 7را در بازتواني حركتي اين بيماران نشان دادند [

و همكاران نيز با استفاده از تردميل و سازوكار تحمل وزن و 

]، اين 11، 10اثبات تأثير بازتواني حركتي بر بازتواني عصبي [
ند. عنوان يك روش كارامد توانبخشي معرفي كرد روش را به
اولين نمونه از دستگاه  1997و همكاران در سال  6گروه هسه

در دانشگاه برلين  7 1-تيتمرين راه رفتن خود را، با نام جي
- ] و با مقايسة آن و تردميل، تأثير بيشتر جي12معرفي كرده [

يابان سكته مغزي اثبات نمودند  را در روند بهبود توان 1-تي
] 14بيماران ضايعات نخاعي [ ]. مطالعات بعدي آنان روي13[

توان روش آموزش و تمرين الگوي راه رفتن  نشان داد كه مي
كار برد.  را براي تمامي بيماران، مستقل از علت ناتواني به

با قابليت كنترل  9و همكاران يك ربات ارُتزي 8همچنين ديتز
حركت مفاصل لگن و زانو ارايه كردند و نشان دادند كه اين 

آموزش الگوي راه ند علاوه بر كمك به روند توا ربات مي
ها، به بيماراني كه قادر رفتن، با اعمال نيروي مشخص به اندام

  ].15هاي خود نيستند نيز كمك كند [به حركت دادن اندام
هاي تمرين راه رفتن از يك سازوكار  در كليه دستگاه

تحمل وزن بدن براي تثبيت موقعيت تنه بيمار و يك سازوكار 
هاي تحتاني  ال حركت به منظور به حركت درآوردن انداماعم

شود. در اين ميان،  مطابق الگوي راه رفتن استفاده مي
اند اما تنوع قابل  سازوكارهاي تحمل وزن اغلب ساده و مشابه

اي در مكانيزم اعمال حركت به اندام هاي تحتاني به  ملاحظه
ي در دنده خورشيدخورد. از جمله، مكانيزم چرخ چشم مي

] 17[ 11اي كارتزين ] و نيز ربات صفحه16[ 10ميله متحرك
  براي اعمال الگوي حركتي به پنجه پا  پيشنهاد شده اند.

با توجه به نياز كشور و ساير كشورهاي در حال توسعه به 
هاي نوين در فرايند توانبخشي بيماران دچار  استفاده از فناوري

ضايعات نخاعي، خصوص بيماران دچار  ناتواني حركتي، به
هدف اين مطالعه طراحي بهينه يك سازوكار حركتي مؤثر و 

هزينه براي دستگاه تمرين راه رفتن بوده است. همچنين به  كم
منظور اطمينان از اثربخشي و ايمني مكانيزم طراحي شده يك 
مدل تفصيلي از اندام تحتاني توسعه يافته و گام برداشتن آن بر 

  ده است.  روي دستگاه شبيه سازي ش
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  روش-2

  طراحي مكانيزم-2-1
ايست كه مفاصل و اعضاي متعدد  راه رفتن فرايند پيچيده
كنند. اعمال الگوي حركتي به  بدن در آن مشاركت مي

تواند با  هاي تحتاني در يك دستگاه تمرين راه رفتن مي اندام
هاي مختلف (ران، ساق و پا)  اتصال سازوكار حركتي به اندام

] و يا تنها 18ه از يك ربات ارُتزي چند درجه آزادي [با استفاد
] و يا 19، 16به پا با استفاده از يك مكانيزم يك درجه آزادي [

] انجام شود. گزينه 17ربات صفحه اي دو درجه آزادي [
و مفاصل و  12نخست با توجه به پيچيدگي، تعدد قطعات

صورت  خصوص تعدد درجات آزادي فعال كه بايد به به
ان كنترل شوند مستلزم هزينه قابل توجه و نيز همزم

هاي متعددي در مراحل ساخت و كاربريست كه بدين  دشواري
دليل در مطالعه حاضر مورد توجه قرار نگرفت. در گزينه دوم، 
مسير حركت طبيعي پا طي چرخه راه رفتن توسط يك 

شود و با تنظيم  اي به پا اعمال مي سازوكار نسبتا ساده صفحه
ارتفاع و موقعيت تنه، حركت طبيعي در ساير مفاصل  مناسب

و اعضاي اندام تحتاني (مچ پا، زانو، لگن، ساق و ران) ايجاد 
هاي ساخت به مراتب  شود. با توجه به سادگي و هزينه مي

كمتر و نيز امكان كاربري وسيع و آسان در مراكز باليني؛ 
ه قرار مورد استفاد سازوكار يك درجه آزادي در مطالعه حاضر

  گرفته است. 
بر اين اساس سازوكار حركتي مورد نظر مكانيزمي 

اي با يك درجه آزاديست كه قادر است مسير پا در  صفحه
صورت مناسبي  را طي چرخه راه رفتن به 13صفحه ساجيتال

ياب اعمال كند. با استفاده از سيستم  بازسازي و به پاي توان
SMA14 فرد سالم  مسير يك نقطه مرجع در كف پاي يك

دست آمده است  نسبت به دستگاه مختصات ثابت آزمايشگاه به
الف نمايش داده شده است. از آنجا كه حين - 1كه در شكل 

گام برداشتن در دستگاه تمرين راه رفتن، تنه بيمار معلق و 
ست كه مسير مزبور با ا لگن او تقريباً ثابت است، ضروري

 .اصلاح شود حذف حركات انتقالي افقي و عمودي لگن،
و مرحله  15منحني حاصل مشتمل بر دو مرحله تاب خوردن

، در واقع ب نشان داده شده است-1در شكل كه ، 16سكون
مشابه مسير حركت پا در حين راه رفتن بر روي يك تريد ميل 
در شرايطي است كه جابجايي عمودي لگن كنترل شده و  

  صفر باشد.

  

  
پا، الف) در سيستم مختصات مسير حركت نقطه مرجع كف  -1شكل 

ثابت آزمايشگاه؛ ب) پس از اصلاح با حذف حركات انتقالي افقي و 
عمودي لگن. خط پر مربوط به مرحله سكون و خط چين مربوط به مرحله 

تاب خوردن چرخه راه رفتن هستند. همچنين نقاط مرجع چهارگانه به 
  صورت دواير توپر نشان داده شده اند.

  
دليل  اي دو درجه آزادي كه به فحهگذشته از ربات ص

هاي ساخت مورد توجه قرار نگرفت، سازوكارهاي يك هزينه
وسيله  ب را به-توانند مسير شكل ا درجه آزادي متفاوتي مي

هاي مختلف  خود ايجاد كنند. با بررسي گزينه 17منحني كاپلر
مكانيزم چهارميله با  مكانيزم چهارميله با پيكربندي باز،

هاي  تقاطع، مكانيزم لنگ و لغزنده، مكانيزمپيكربندي م
اي ساده و تركيبي و مكانيزم داراي مسير راهنما، چندميله

ترين مكانيزم براي  عنوان مناسب سازوكار لنگ و لغزنده به
دستگاه تمرين راه رفتن انتخاب شد. عوامل مختلفي در اين 

راي توان به قابليت تنظيم ب انتخاب نقش داشتند كه از جمله مي
هاي مختلف بدني و در نتيجه طول و مسير گام، دارا  قواره

العملي در مفاصل مكانيزم،  هاي عكسبودن حداقل نيرو
 ياب، سازي فضاي مناسب براي تعامل فيزيوتراپ با توان فراهم
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خصوص قابل توجه است كه با  و سادگي اجرا اشاره كرد. به
طول لنگ و كه  اي گونه اجراي مكانيزم لنگ و لغزنده به

هاي كاپلر  توان منحني موقعيت كاپلر قابل تنظيم باشد؛ مي
هاي مختلف  تري مشابه مسير پا براي قواره تر يا كوچك بزرگ

دست آورد. در عين حال با توجه به اينكه منحني كاپلر  بدني به
كند و  مكانيزم تنها مسير نقطه مرجع پا را مشخص مي

نمايد؛ تصميم  ين ايجاد نميمحدوديتي براي زاويه كف پا با زم
گرفته شد كه يك سازوكار ساده با پين راهنما به مكانيزم لنگ 
و لغزنده الحاق شود تا در طي مرحله سكون از چرخه راه 
رفتن ايجاد زاويه صفر درجه را در كف پا تضمين كند. با 
توجه به اينكه زاويه كف پا در مرحله تاب خوردن اهميت 

آن با اعمال قيود طراحي در مكانيزم  چنداني ندارد، دامنه
  شود. اصلي در محدوده طبيعي نگاه داشته مي

به منظور تعيين پارامترهاي طراحي مكانيزم لنگ و لغزنده 
)ri  سازي استفاده شد. تابع هدف  ) از روش بهينه2ها در شكل

سازي به صورت مجموع مربعات فواصل نقاط  مسئلة بهينه
با نقاط متناظر بر روي منحني  مرجع بر روي منحني مسير 

  ).1كاپلرِ حاصل از مكانيزم تعريف شد (رابطة 

)1(       
4

1
j j j j

T

j

f x q p q p .


   

 qjطراحي و  مرجعمختصات نقاط  pj، هرابطاين در كه 
  مختصات نقاط روي منحني مسير كاپلرِ متناظر با آنهاست.

اي بر روي منحني مسير حركت انتخاب  گونه نقاط مرجع به
شدند كه مرحله سكون چرخه راه رفتن داراي وزن بيشتري در 

  ب). -1(شكل  سازي باشد بهينه
قيود بهينه سازي شامل يك قيد برابري و سه قيد نابرابري 

صورت يك  شيب ثابت براي لغزنده بهدر نظر گرفته شدند. 
  اعمال شد. )2قيد برابري (رابطة 

)2(  1 2 3 4j y y
b b j , , .  

ها و زاويه عضو  دامنه مجاز تغييرات طول لينك، همچنين
) در نظر گرفته 5تا  3صورت قيود نابرابري (روابط  كاپلر به
  شدند. 
)3(      2

1 0 1 0 1
Ta a a a l ,   

)4(      2
1 1 1 1 2

Tq s q s l ,   

)5(  3 1 2 3 4min maxj j j
j , , , .     

محدود كردن دامنه تغييرات زاويه عضو كاپلر امكان 
كه زاوية كف پا با زمين كه از زاوية كاپلر پيروي دهد  مي
  كند، در دامنه طبيعي قرار داشته باشد. مي

سازي با توجه تابع هدف و قيود ذكر شده  حل مسئله بهينه
) با استفاده از دستور 1و پارامترهاي هندسي معلوم (جدول 

fmincon  در نرم افزارMATLAB .انجام پذيرفت 

  
مختصات  q و a0 ،a ،b ،s لغزنده، -كانيزم لنگشكل شماتيك م -2شكل 

ها طول لينك X riها با جهت مثبت محور ها زاوية لينك θنقاط مكانيزم، 
  ميزان خروج از مركز است. eو 

  سازي پارامترهاي معلوم مسئله بهينه -1جدول 

3r  e  1l  
2l  

1min  
1max  

70 
cm 

12 cm 35 cm 45 cm 
3.14 
rad 

3.5 
rad 

2min
 2max

 3min
 3max  4min

 4max

2.5 
rad 

3.14 
rad 

2.5 
rad 

3.14 
rad 

3.14 
rad 

3.5 
rad

  سازي عملكرد  شبيه-2-2
سازي  به منظور ارزيابي كارايي و ايمني مكانيزم در فراهم

ياب از يك مدل اندام  الگوي طبيعي راه رفتن براي توان
ني، پنجه، و مفاصل و تحتاني شامل سه قطعه ران، درشت

). از آنجا كه راه 3هاي مفصلي استفاده شد (شكل  ليگامان
شود، مدل به صورت جام ميرفتن عمدتاً در صفحة ساجيتال ان

صورت يك  دو بعدي در نظر گرفته شد. سطح مفصلي ران به
و  mm38قطر كوچك و نيم mm2/57بيضي با قطر بزرگ 
ني در زانو، به صورت يك سطح تخت سطح مفصلي درشت

خلفي دارد در  º8ني زاويه كه به محور طولي استخوان درشت
 ك مفصل لولايي]. مچ پا به صورت ي20نظر گرفته شدند [

 ساده فرض شد. وزن، محل مركز جرم و طول هر يك از
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20 Bundle                                                                                           21 Cruciate Ligament                                                          

آمده است. فاصلة مچ و نقطه مرجع  2قطعات مدل در جدول 
  شده است. در كف پا به عنوان طول پنجه در نظر گرفته

دوازده ليگامان در مفصل زانو در نظر گرفته شدند كه 
هاي مانخلفي و قدامي براي ليگا 20اند از: دو باند عبارت

خلفي و قدامي؛ سه باندل قدامي، خلفي و بالايي  21ضربدري
براي ليگامان طرفي خارجي؛ سه باندل قدامي، خلفي و پاييني 
براي ليگامان طرفي داخلي و دو باندل خلفي و قدامي براي 

ها بر روي ران (در دستگاه كپسول مياني. محل اتصال ليگامان
) كه با t-sه مختصات ) و درشت ني (در دستگاu-vمختصات 

 3دست آمده اند در جدول  ] به20هاي مرجع [ استفاده از داده
  آمده است.

  
  : طرحواره اندام تحتاني3شكل 

  
 وزن، محل مركز جرم و طول هر يك از قطعات -2جدول 

 (mm)طول   محل مركز جرم (N)وزن   قطعه

 -  مفصل لگن  385  بالاتنه
  466  ديستالميليمتر از انتهاي  275  82/60  ران
  407  ميليمتر از انتهاي ديستال 265  15/26  ساق
  116  ميليمتر از انتهاي ديستال 5/61  52/8  پا

  
ها به صورت فنرهاي غيرخطي در نظر گرفته شدند  ليگامان

كه نيروي آنها در كرنش هاي پايين با توان دوم و در  ]21[
  .)6رابطة كرنش هاي بالا با توان  اول كرنش متناسب است (

)6(  
2

1
1

1 1

( ) 0 24

( ) ( ) 2

kf If

f k If

  
    

  

  

 ε1=3/0) ،و 4ثابت الاستيك (جدول  kدر رابطة فوق 
  گردد:محاسبه مي 7از رابطة  εاست. مقدار 

)7(  
0

0

0

( )

1
r

r

L L
L

LL







  
طول  L0طول ليگامان در هر لحظه،  Lكه در رابطه فوق 

كرنش مرجع (جدول  εrليگامان در حالت شل (بدون نيرو)، 
طول ليگامان در كرنش مرجع (باز شدگي كامل زانو)  Lr ) و4

  است.
و راني  نيها در دستگاه مختصات درشتمانمحل اتصال ليگا -3جدول 

]20[ 

s(mm) t(mm) v(mm)  u(mm)  Ligament 
Bundle  Ligament  

184-5 -5 29 A  Anterior 
Cruciate  184 7 5 28 P  

179.5 18 14  11.5 A  Posterior 
Cruciate  170.5 30 -0.5 0.5 P  

166.5 36.4 5.9 -0.8 A  
Lateral 

Collateral  166.839.5 11.1 4.5 S  
118.940.9 8.3 9.8 P  
143.5 0 5.7 5 A  

Medial 
Collateral  123.1 2.1 5.5 16.4 I  

108.7 1.4 5.5 16.4  P  
161.8 -3.7 -2.6 -4.9 A  Medial 

Capsule  158.14.9 -0.1 14.9 P  
  

 ]20ها [ كرنش مرجع و ثابت الاستيك ليگامان -4جدول 

Initial 
Strain  Stiffness(N) 

Ligament 
Bundle 

Ligament 

0.08  1500  A  Anterior 
Cruciate  0.12  1500  P  

-0.24  2750  A  Posterior 
Cruciate  -0.04 2750 P  

-0.07 2000  A  
Lateral 

Collateral  -0.05 2000  S  
0.02 2000  P  

0.004 2250  A  
Medial 

Collateral  0.05 2750  I  
0.04 2750  P  
0.04 800  A  Medial 

Capsule  0.0 800  P  
 

هاي نرم در مفصل مچ با استفاده  ها و ساير بافتاثر ليگامان
] مدل شد 105 ]22(N.mm/rad)از يك فنرپيچشي با سفتي 

 º90ني كه وقتي زاويه كف پا و محور طولي استخوان درشت
درجه است، در حالت آزاد قرار دارد و گشتاوري اعمال 

  كند. نمي
پذيري سطوح مفصلي در اثر  براي در نظر گرفتن انعطاف
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22 Rigid Body Spring Modeling                                                     23 Hip joint                                                   24 Newton–Raphson method 

و  mm50ستون فنري فشاري با عمق  20عملكرد غضروف، 
از يكديگر بر روي  mm10] به فاصله mm5/3 ]23ارتفاع 

ي سطح مفصلي استخوان درشت ني در نظر گرفته شدند. برا
 ] استفاده شدRBSM22 ]24محاسبه ثابت فنرها از روش 

   ).8(رابطه 
)8(  (1 )

(1 2 ) (1 )

E A
K

h


 



 

 

 Aارتفاع ستون فنر،  hسفتي فنر،  Kكه در رابطه فوق 
به ترتيب مدول  و  Eسطح مقطع عرضي ستون فنر و 

/.) غضروف مفصلي 2) و ضريب پواسان (1Mpaالاستيك (
سازي بهتر رفتار غضروف مفصلي  ]. براي شبيه25هستند [
اي كه تا  گونه صورت غيرخطي در نظر گرفته شدند به فنرها به

] است N/mm153 ]25، ثابت فنر mm3رسيدن به تغيير طول 
- برابر مي 10افزايش طول،  mm1/0و پس از آن به ازاي هر 

  شود.
با توجه به پيچيدگي حاصل از مدلسازي تماس 

و نيز اثرات اندك اينرسي، فرمولاسيون مدل با پذير  انعطاف
فرض شرايط شبه استاتيكي و با استفاده از معادلات تعادل 
انجام شد. براي قطعه ران تنها معادله تعادل گشتاور حول 

شامل گشتاورهاي حاصل از وزن بالا تنه، وزن  23مفصل هيپ
ر ها و نيروي تماسي مفصل زانو داستخوان ران، نيروي ليگامان

نظر گرفته شد. نيروي تماسي مفصل زانو معادل برايند 
هاي فنر نماينده غضروف مفصلي فرض شد. نيروهاي ستون

براي قطعه درشت ني، دو معادلة تعادل نيرو و يك معادلة 
تعادل گشتاور مورد استفاده قرار گرفتند. نيروهاي وارده شامل 

ا، ني، دو مولفة نيروي كف پنيروي وزن استخوان درشت
ها در نظر گرفته شدند. هاي فنر و نيروي ليگاماننيروي ستون

معادلة تعادل گشتاور، حول مركز مچ پا نوشته شد تا با حذف 
گشتاور ناشي از نيروهاي كف پا، از پيچيدگي معادلات كاسته 
شود. در اين معادله، علاوه بر گشتاورهاي ناشي از وزنِ 

هاي فنر، و نيروي ستونها ني، نيروي ليگاماناستخوان درشت
گشتاور حاصل از فنر پيچشي قرار داده شده در مفصل مچ پا 
حضور داشتند. براي قطعه پنجه تنها معادلة تعادل گشتاور 
حول مركز مچ پا، شامل گشتاورهاي ناشي از وزن پا، نيروهاي 
كف پا و عملكرد فنر پيچشي قرار گرفته در مفصل مچ در نظر 

   گرفته شد.
و روش  MATLABافزار معادلات از نرمبراي حل 
استفاده شد. براي ارزيابي قابل قبول  24رافسون- تكراري نيوتن

دست آمده، دو شرط لحاظ شده است: اول  بودن جواب به
باشد و  1/0تر از  اينكه جذر مجموع مربعات معادلات كوچك

دوم اينكه اختلاف بين دو جواب متوالي براي يك كميت، 
سازي گام برداشتن در براي شبيهواحد باشد.  001/0كمتر از 

وسيله سازوكار، به  دستگاه تمرين راه رفتن، مسير توليد شده به
نقطة مرجع كف پا اعمال و زاوية كف پا با زمين در مرحله 

سازي براي سه حالت  سكون صفر قرار داده شده است. شبيه
 ياب در . توسط سيستم تعليق توان1مختلف انجام شده است :

. بيمار 2موقعيت مناسبي نگه داشته شده است (حالت مرجع). 
cm3 بيمار 3تر از موقعيت مرجع قرار دارد.  پايين .cm3  بالاتر

  از موقعيت مرجع قرار گرفته است.
  نتايج 

سازي و منحني كاپلر  مكانيزم لنگ و لغزنده حاصل از بهينه
نشان داده شده و ابعادقطعات سازوكار در  6آن در شكل 

آمده است. منحني كاپلر سازوكار طي مرحله سكون  5جدول 
انطباق نسبتاً كاملي با مسير پا در الگوي راه رفتن دارد اما طي 

شود  فاز .تاب خوردن انحراف نسبت به مسير پا مشاهده مي
در  2و 1كه مقدار آن در ابتدا و انتهاي فاز تاب خوردن (نقاط 

  است. mm62و  mm45) به ترتيب 6شكل 
ابعاد بهينه مكانيزم - 5دول ج  

2r  e  3r  4r  

26 cm 12 cm 70 cm 71 cm 

  
  
  

  
 هسازي و منحني كاپلر حاصل مكانيزم طراحي شده به روش بهينه -6شكل 

وي راه رفتن.در مقايسه با مسير پا در الگ
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سازي عملكرد مكانيزم در ايجاد  نتايج حاصل از شبيه
 10تا  7هاي  ياب در شكل الگوي راه رفتن در زانوي توان

نمايش داده شده است. زاوية خم شدن زانو طي چرخه راه 
ياب بر  در موقعيت استاندارد قرارگيري توان )7شكل (رفتن 

% 35تا % 0روي دستگاه، در بخش عمده مرحله سكون (
چرخه راه رفتن) در دامنه طبيعي قرار داشت ولي در انتهاي 

افزايش يافت. حداكثر  º30% چرخه) تا 40مرحله سكون (
بود. در  º68زاوية خمش زانو در فاز تاب خوردن رخ داد و 

بالاتر از حالت  cm3ياب در موقعيت  شرايط قرارگيري توان
كون بين مناسب مرجع، زاويه خم شدن زانو در مرحله س

º26-35  و در فاز تاب خوردن، تا حداكثرº73  تغيير كرد. در
تر از موقعيت مرجع قرار  پايين cm3ياب  حالت سوم كه توان

طور كامل باز شده و  داشت، در تمام مرحله سكون زانو به
داشت. حداكثر خم شدن زانو در فاز تاب  º3 اي حدود زاويه

  بود. º62 برابر خوردن و
ي تماسي بين سطوح مفصلي زانو را طي نيرو 8شكل 

دهد. در حالت چرخه راه رفتن بر روي دستگاه نشان مي
ياب در موقعيت مناسب مرجع، نيروي تماسي  قرارگيري توان

برابر وزن بدن در ابتداي مرحله سكون  4/0تدريج از  به
برابر وزن بدن در  43/1افزايش يافت تا به حداكثر آن معادل 

فتن رسيد. پس از آن طي قاز تاب خوردن % چرخه راه ر35
برابر  4/0تا  1نيروي تماسي كاهش يافت اما مقدار آن بين 

وزن بدن همچنان قابل ملاحظه بود. در شرايط قرارگيري 
تر از وضعيت مرجع، تغييرات  ياب در موقعيت پايين توان

محدودي طي چرخه راه رفتن در نيروي تماسي مشاهده شد 
برابر وزن بدن تغيير يافت.  5/1تا  1دار آن بين كه مق اي گونه به

ياب در موقعيت بالاتر از مرجع،  در شرايط قرارگيري توان
  نيروي تماسي در مرحله سكون، صفر بود و بعد از

هاي سنتز شده در يابي پودرها، نمونهبه منظور مشخصه
به مدت يك ساعت كلسينه شده و براي بررسي  Cº900دماي 

هاي به دست آمده از آناليزهاي و مورفولوژيفازهاي موجود 
XRD ،FTIR، STA  وSEM .الگوهاي به دست  استفاده شد

% وزن بدن رسيد و در 85/0% چرخه، با شيب تندي به 57
  اواخر فاز تاب خوردن مجدداً به صفر بازگشت.

- هاي قدامي و خلفي ليگاماننيروهاي وارد شده به باندل

ي چرخه راه رفتن بر روي هاي ضربدري قدامي و خلفي ط
در كليه . ندنشان داده شده ا 10و  9هاي در شكل دستگاه

شرايط قرار گيري توان ياب، نيروي حداكثر در اغلب باندل ها 
در زواياي نزديك به بازشدگي كامل زانو مشاهده شد. تنها 
مورد استثنا، باندل خلفي ليگامان ضربدري خلفي زانو بود كه 

ياب در موقعيت  تواندر شرايط قرارگيري حداكثر نيروي آن 
در زاويه خم شدگي  پايينتر از آن cm3 و نيز مناسب مرجع

قرارگيري  شرايطحداكثر نيروها در  زانو رخ داد. º60 حدود
 160و  55، 130، 83ياب در موقعيت مرجع به ترتيب  توان

هاي ضربدري هاي قدامي و خلفي ليگاماننيوتن براي باندل
كه در حالت قرارگيري در موقعيت  لفي بودندقدامي و خ

. اما )6د (جدول تر از مرجع با كاهش نسبي مواجه شدن پايين
در حالت قراگيري در موقعيت بالاتر از مرجع، افزايش قابل 

خصوص در ابتداي  اي در نيروها مشاهده شد كه به ملاحظه
  مرحله سكون بسيار شديد بود. 

  
  در طي چرخه راه رفتن. ن زانوتغييرات زاويه خم شد -7شكل 
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25 Shelburne                                                       

  
زانو در طي چرخه راه  : تغييرات نيروي تماسي بين سطوح مفصلي8شكل 

  رفتن
 

 هاحداكثر نيروي وارده به ليگامان -6جدول 

شرايط 
  ]26طبيعي [

موقعيت 
  بالاتر

موقعيت 
 پايين تر

موقعيت 
  مرجع

 نام ليگامان

(N)135 (N)198  (N)46  (N)83  ACL(AB) 
(N)145 (N)335  (N)86  (N)130  ACL(PB) 
(N)180 (N)320  (N)35  (N)55  PCL(AB) 
(N)195 (N)385 (N)130  (N)160  PCL(PB) 

  
  

  
: نيروي وارده به الف) باندل قدامي، ب) باندل خلفي ليگامان 9شكل 

  بر حسب زاويه خم شدن زانو. ضربدري قدامي

  
خلفي ليگامان : نيروي وارده به الف) باندل قدامي، ب) باندل 10شكل 

  بر حسب زاويه خم شدن زانو. ضربدري خلفي

  بحث
توان  با توجه به ضعف شديد عضلاني در بيماران كم

حركتي، ايجاد يك فرايند فيزيوتراپي كه قابليت تكرارپذيري 
هاي روزمره، با حداقل خستگي براي  تمرينات مشابه فعاليت

. در اين بيمار و فيزيوتراپ را داشته باشد، امري ضروري است
سازي و اعمال قيودي همچون  مطلعه با استفاده از روش بهينه

زاوية كف پا با زمين، طول قطعات و دادن وزن بيشتر به 
اي طراحي شده است كه لغزنده-مرحله سكون، سازوكار لنگ

تواند الگوي طبيعي راه رفتن را با انطباق نسبي توليد كند.  مي
ايمني مكانيزم، مدلي از سپس براي ارزيابي دقيق كارايي و 

اندام تحتاني ارائه شده و با استفاده از آن تمرين راه رفتن با 
  سازي شده است.  مكانيزم شبيه

هاي نسبت به  مدل ارائه شده در اين مطالعه حايز نوآوري
هاي پيشين براي  . در همه مدل]27[ هاي پيشين است مدل
نظر  سازي راه رفتن، سطوح تماسي مفصلي صلب در شبيه

گرفته شده و نيروي كف پا به صورت يك دادة معلوم، براي 
اند، به مدل  موقعيت خاصي كه زاوية ران و ساق مشخص

و همكاران براي  25اعمال شده است. در مدل شلبرن
]، ابتدا نيروي عضلات و 29، 28سازي راه رفتن طبيعي [ شبيه

ل سازي ديناميكي و ح نيروهاي مفصلي با استفاده از بهينه
دست  ديناميك معكوس براي يك مدل كامل بدن بهمعادلات 

بعدي اندام تحتاني تنه اعمال شده  آمده و سپس به مدل سه
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26 Liu 

] معادلات 30و همكاران [ 26اند. همچنين در مدل ليو
استاتيكي با مشخص بودن نيروي وارده به كف پا، در حالتي 

مطالعه  اند. درشود، حل شدهكه حداكثر نيرو به پا اعمال مي
هاي پيشين، سطح تماسي مفصل زانو  حاضر برخلاف مدل

سازي  پذير در نظر گرفته شده است كه شبيه صورت انعطاف به
بهتري را از عملكرد غضروف مفصلي و نيروهاي تماسي 

دهد كه با توجه به  علاوه اين امر امكان مي كند. به فراهم مي
حاسبه تغيير آرايش مدل تحت نيروهاي وارده، امكان م

نيروهاي خارجي (كف پا) فراهم آيد. بدين ترتيب مدل ارائه 
هاي پيشين، علاوه بر نيروي  شده قادر است برخلاف مدل

ها و نيروي تماسي، زاوية خم شدن زانو و نيروهايي ليگامان
اعمال شده به كف پا را نيز به صورت همزمان، در يك چرخه 

  بيني كند. راه رفتن پيش
نتايج تجربي از راه رفتن بر روي دستگاه  تاكنون متأسفانه

اند تا بتوان نتايج مدل را با آنها  تمرين راه رفتن ارائه نشده
مقايسه كرد. در مقايسه با نتايج تجربي ارائه شده براي راه 

هاي رفتاري (ثابت  ] با توجه به تفاوت31رفتن با تردميل [
به پاشنه به  جايي وزن از پنجه  بودن بالاتنه در مدل، عدم جابه

دليل اعمال شدن مسير به نقطة مرجع كف پا در طول مرحله 
سكون، اجبار پا براي حركت در مسير مشخص در طول فاز 
تاب خوردن)، نتايج حاصل از مدل از انطباق نسبي برخوردار 

هاي متعدد مدل نظير فرض  است. با وجود اين محدوديت
ل براي دوبعدي، عدم مدلسازي عضلات و فرض ثبات كام

لگن از جمله مواردي هستند كه بايد در مطالعات بعدي مورد 
  اصلاح قرار گيرند.

) 7نتايج حاصل از مدل براي زاويه خم شدن زانو (شكل 
ياب، زاويه زانو در  دهد كه در موقعيت مرجع توان نشان مي

محدوده الگوي طبيعي راه رفتن قرار دارد اما در زمان زودتري 
رسد اين تفاوت  نظر مي شود. به ن ميوارد فاز تاب خورد

بندي با استفاده از كنترل مناسب سرعت موتور سازوكار  زمان
جايي محل تماس كف پا،   قابل اصلاح باشد. البته عدم جابه

گذارد. در  بين پاشنه و پنجه نيز بر اندازه اين افت اثر مي
تر از موقعيت مرجع،  شرايط قرارگيري در موقعيت پايين

غييرات مشابه حالت اول است، جز اينكه به دليل الگوي ت

شود. در  تر بودن محل لگن، زانو به ميزان بيشتري خم مي پايين
موقعيت بالاتر از موقعيت مرجع، تقريباً در تمامي مرحله 
سكون، پا در حالت كشيدگي و زانو در حالت بازشدگي كامل 

و خم قرار دارد و با ادامة مسير و در فاز تاب خوردن، زان
  شود.  مي

نتايج حاصل از مدل براي نيروهاي تماسي و نيروهاي 
) حاكي از آن است كه در 10تا  8هاي  ليگاماني زانو (شكل
ياب، نيروهاي مزبور در دامنه نيروهاي  موقعيت مناسب توان

فيزيولوژيك قرار دارند. براي مثال حداكثر نيروي تماسي زانو 
وزن بدن گزارش شده است  برابر 6/1در حين راه رفتن معادل 

]. در عين حال وجود نيروهاي تماسي قابل توجه در فاز 32[
تاب خوردن از چرخه راه رفتن برخلاف الگوي راه رفتن 

ياب روي  طبيعي و ناشي از شرايط خاص راه رفتن توان
دليل ضعف عضلاني قادر  دستگاه تمرين راه رفتن است كه به

  كند. نيست با اعمال نيرو پا را بلند 
تر از  ياب در موقعيت پايين در حالت قرارگيري توان

موقعيت مرجع، نيروهاي تماسي افزايش جزيي و نيروهاي 
يابند كه هر چند از  ) كاهش جزيي مي6ليگاماني (جدول 

ياب  گيرد اما خطري متوجه توان الگوي طبيعي فاصله مي
كه در وضعيت بالاتر از موقعيت مرجع،  شود. درحالي نمي
تواند  ييرات ايجاد شده در نيروهاي تماسي و ليگاماني ميتغ

رسان و خطر آفرين باشد. در اين  ياب آسيب براي توان
اي از مرحله سكون و انتهاي فاز تاب  وضعيت در بخش عمده

خوردن، سطوح مفصلي كاملاً از هم جدا بوده و مقدار نيروي 
زانو  % چرخه راه رفتن كه50تماسي صفر است، اما در حوالي 

يابند، يك  شود و سطوح مفصلي با يكديگر تماس مي خم مي
نيروي تماسي با نرخ افزايش بالا بين سطوح مفصلي به وجود 

اي دليل ماهيت ضربه رغم مقدار نه چندان بزرگ به آيد كه به مي
آن ممكن است سبب آسيب ديدن غضروف مفصلي شود. 

از نيروهاي  تري علاوه نيروهاي ليگاماني به مراتب بزرگ به
توانند  ) كه مي6آيند (جدول  طبيعي در اين وضعيت پديد مي

  ياب وارد نمايند. هاي جدي به توان آسيب

© Copyright 2014 ISBME, http://www.ijbme.org

www.ijbme.org


 ١٣١  132 -121، 1390تابستان، دوممجله مهندسي پزشكي زيستي، دوره پنجم، شماره 

 

 

ياب  دهد كه موقعيت قرارگيري توان نتايج فوق، نشان مي
 .در دستگاه تمرين راه رفتن از اهميت بسياري برخوردار است

سب، ياب در موقعيت منا در صورت قرار گرفتن فرد توان
توان انتظار داشت كه وي شرايط سينماتيك و سينتيك  مي

ها و سطوح طبيعي راه رفتن را بدون بروز آسيب در ليگامان
ياب  خوبي تجربه و تمرين كند. زماني كه توان مفصلي به

تر از موقعيت مناسب قرار گرفته است، خطري براي  پايين
رفتن  ياب وجود نخواهد داشت، ولي الگوي طبيعي راه توان
صورت كامل بازسازي نخواهد شد. اما در وضعيتي كه بيمار  به

گيرد، نه تنها الگوي تغييرات بالاتر از موقعيت مناسب قرار مي
زاوية مفصل زانو روندي طبيعي ندارد، بلكه نيروهاي وارده به 

هاي  توانند سبب بروز آسيب ها ميسطوح مفصلي و ليگامان
تواند تنها با  چنين شرايطي ميجدي شوند. با توجه به اينكه 

cm3 انحراف نسبت به موقعيت مناسب رخ دهد، ضروري 

ست كه فيزيوتراپ ضمن دقت كامل در تنظيم موقعيت ا
ياب در دستگاه با قرار دادن وي در موقعيت اندكي  توان
علاوه  تر؛ از حاشيه اطمينان مناسب استفاده نمايد. به پايين

ياب حين استفاده از دستگاه  شود كه شرايط توان توصيه مي
جايي و نيرو به   تمرين راه رفتن با استفاده از حسگرهاي جابه

  دقت پايش شود.
  

  مراجع

[1] Wernig A.; Muller S.; Nanassy A.; Cagol E.: 
“Laufband Therapy Based on 'Rules of Spinal 
Locomotion' Is Effective in Spinal Cord Injured 
Persons”. European Journal of Neuroscience , Vol. 
7,p.p. 823–829,1995.

[2] Wernig A; Nanassy A; Muller S.: “Laufband (LB) 
Therapy in Spinal Cord lesioned Persons”. Prog 
Brain Res, Vol. 128, p.p. 89-97, 2000. 

[3] Hesse S.; Bertelt C.; Jahnke M.T.; Schaffrin A.; 
Baake P.; Malezic M.; Mauritz K.H.: “Treadmill 
Training with Partial Body Weight Support 
Compared with Physiotherapy in Nonambulatory 
Nemiparetic Patients”. Journal of Stroke, Vol. 26, 
p.p.  976–981, 1995.

[4] Visintin M.; Barbeau H.; Korner-Bitensky N.; Mayo 
NE.: “A New Approach to Retrain Rait in Stroke 
Patients through Body Weight Support and Treadmill 
Stimulation”. Journal of Stroke, Vol. 29, p.p. 1122-
1130, 1998.

[5] Miyai I.; Fujimoto Y.; Yamamoto H.; et al: “Long-
term Effect of Body Weight-Supported Treadmill 
Training in Parkinson’s Disease: a Randomized 
Controlled Trial”. Arch Phys Med Rehabilitation, 

Vol. 83, p.p. 1370-1373, 2002 
[6] http://publicrelations.tums.ac.ir/news/detail.asp?news

ID=1435, March 2009. 
[7] Sinikka H. Peurala, MSc, PT; Ina M. Tarkka, PhD; 

Kauko Pitkänen, MD, PhD; Juhani Sivenius, MD, 
PhD: “The Effectiveness of Body Weight–Supported 
Gait Training and Floor Walking in Patients With 
Chronic Stroke”. Arch Phys Med Rehabilitation, 
Vol. 86, p.p. 1557-1564, 2005. 

[8] Wernig A; Müller S : “Treadmill Locomotion with 
Body Weight Support in Persons with Severe Spinal 
Cord Injuries”. Paraplegia, Vol. 30, p.p 229-38, 
1992. 

[9] Wernig A.; Nanassy A.; Muller S.: “Maintenance of 
Locomotor Abilities Following Laufband (Treadmill) 
Therapy in Para- and Tetraplegic Persons: Follow-up 
Studies”. Journal of Spinal Cord, Vol. 36, No. 11, 
p.p. 744-749, 1998. 

[10] Barbeau H.; Norman K.; Fung J.; Visintin M.; 
Ladouceur M.: “Does Neuro-Rehabilitation Play a 
Role in the Recovery of Walking in Neurological 
Populations?”. Annals of the New York Academy of 
Sciences, Vol. 860, p.p. 377–392, 1998. 

[11] Barbeau H.; Wainberg M.; Finch L.: “Description 
and Application of A System for Locomotor 
Rehabilitation”. Med Biol Eng Comput., Vol. 25, 
p.p. 341-345, 1987. 

[12] Uhlenbrock D.; Sarkodie-Gyan T.; Reiter F.; Konrad 
M.; Hesse S.: “Development of a servo-controlled 
gait trainer for the rehabilitation of non-ambulatory 
patients”. Biomed Tech, Vol. 42, p.p. 196-202, 1997.

[13] Hesse S.; Uhlenbrock D.; Sarkodie-Gyan T.: “Gait 
Pattern of Severely Disabled Hemiparetic Subjects 
on a New Controlled Gait Trainer as Compared to 
Assisted Treadmill Walking With Partial body 
Weight Support”. Clin Rehabil, Vol. 13, p.p 401-
410, 1999. 

[14] Hesse S.; Werner C.; Bardeleben A.: 
“Electromechanical Gait Training with Functional 
Electrical Stimulation: Case Studies in Spinal Cord 
Injury”. Spinal Cord, Vol. 42, No. 6, p.p. 346-352, 
2004. 

[15] Colombo G.; Joerg M.; Schreier R.; Dietz V.: 
“Treadmill Training of Paraplegic Patients Using A 
Robotic Orthosis”. Journal of Rehabilitation 
Research and Development, Vol. 37, p.p. 693–700, 
2000. 

[16] Artobolevsky I.: “Mechanisms in Modern 
Engineering Design”, Vol 3. MIR Publishers, 
Moscow. English Translation, 1979. 

[17] Schmidt H.; Werner C.; Bernhardt R.; Hesse S.; 
Krüger J.: “Gait rehabilitation machines based on 
programmable footplates”. Journal of Neuro 
Engineering and Rehabilitation, Vol. 4, No. 2,  DOI 
10.1186/1743-0003-4-2,  2007. 

[18] Colombo G.; Wirz M.; Dietz V.: “ Driven Gait 
Orthosis for Improvement of Locomotor Training in 
Paraplegic Patients”. Spinal Cord, Vol. 39, No. 5, 
p.p. 252-255, 2001. 

[19] http://www.lokohelp.com, November 2007.
[20] Liu W.; Maitland M.E.: “The Effect of Hamstring 

Muscle Compensation for Anterior Laxity in the 
ACL-deficient Knee During Gait”. Journal of 
Biomechanics, Vol. 33, p.p. 871-879, 2000. 

[21] Akbar M.; Farahmand F.; Jafari A.; Foumani M.S.: 
“A Detailed and Validated Three Dimensional 
Dynamic Model of the Patellofemoral Joint”. Journal 

© Copyright 2014 ISBME, http://www.ijbme.org

www.ijbme.org


  صالحي اميني و همكاران                                   132
  

   

of Biomechanical Engineering, Vol. 134, No. 4, Art. 
041005, 2012.

[22] Akbari Shandiz M.; Farahmand F.; Noor Azuan Abu 
Osman N.A.; Zohoor H.: “A Robotic Model of 
Transfemoral Amputee Locomotion for Design 
Optimization of Knee Controllers”. International 
Journal of Advanced Robotic Systems, Vol. 10, DOI: 
10.5772/528552013, 2013.  

[23] Adaml C.; Eckstein F.; Milzi S.; Schulte E.; Becker 
C.; Putzl R: “The Distribution of Cartilage Thickness 
in the Knee Joints of Old-Aged Individuals 
Measurement by A-Mode Ultrasound”. Journal of 
Clinical Biomechanics, Vol. 13, No. 1, p.p. 1-10, 
1998.

[24] Li G.; Sakamoto M.; Chao E.Y.S.: “A Comparsion 
of Different Methods in Predicting Static Pressure 
Distribution in Articular Cartilage”. Journal of 
Biomechanics, Vol. 30, No. 6, p.p. 635-638, 1997.

[25] Jafari A.; Farahmand F.; Meghdari A.: “The Effects 
of Trochlear Groove Geometry on Patellofemoral 
Joint Stability- A Computer Model Study”. Journal 
of Engineering in Medicine, VOL. 221, 2008 

[26] Hucuk H.: “The effect of modeling cartilage on 
predicted ligament and contact forces at the knee”. 
Journal of Computer and Biology in Medicine, Vol. 
36, p.p. 363-375, 2006. 

[27] Rahemi H.; Farahmand F.; Rezaeian T.; Parnianpour 
M.: “Computer Simulation of Knee Arthrometry to 
Study the Effects of Partial ACL Injury and 
Tibiofemoral Contact”. Proceedings of the 30th 
Annual International Conference of the IEEE EMBS, 
p.p. 895-898, 2008.   

[28] Shelburne K.B.; Pandy M.G.; Andersonc F.C.; 
Torrya M.: “Pattern of Anterior Cruciate Ligament 

Force in Normal Walking”. Journal of Biomechanics, 
No. 37, p.p. 797-805, 2004. 

[29] Shelburne K.B.; Pandy M.G.; Torrya M.: 
“Comparsion of Shear Force and Ligament Loading 
in the Healthy and ACL-deficient Knee During 
Walking”. Journal of Biomechanics, No. 37, p.p. 
313-319, 2004 

[30] Liu W.; Maitland M.E.: “The Effect of Hamstring 
Muscle Compensation for Anterior Laxity in the 
ACL-deficient Knee During Gait”. Journal of 
Biomechanics, Vol. 33, p.p. 871-879, 2000 

[31] Mills P.M.; Morrison S.; Lloyd D.G.; Barrett R.S.: 
“Repeatability of 3D Gait Kinematics obtained from 
an Electro Magnetic Tracking System During 
Treadmill Locomotion”. Journal of Biomechanics, 
Vol. 40, p.p. 1504-1511, 2007. 

[32] Valmassy R. L.: “Clinical Biomechanics of the 
Lower Extremities”. Mosby, 1996. 

 
  
 

  

  
  
  
  
  
  
  
  
  
  
  
  
  
  
  
  
  

© Copyright 2014 ISBME, http://www.ijbme.org

www.ijbme.org

