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ها و فیبرهاي کلاژن در جهت ضخامت رفتار مکانیکی غضروف مفصلی تحت تأثیر عوامل متنوعی قرار دارد. توزیع ناهمگن پروتئوگلیکان
طور مستقیم در مقادیر تنش و تغیر شکل شود. این خواص بهگیري بافتی با خواص متغیر در جهت عمق میغضروف مفصلی منجر به شکل

شده در غضروف تأثیر دارد. در تحقیقات گذشته از خواص متفاوت و هندسه پیچیده اجزاي مفصلی صرف نظر شده؛ بنابراین هدف از این ایجاد
گذاري از سیکل حرکت درفاز گامسازي رفتار آن تحت بار دینامیکی تحقیق ایجاد یک مدل نزدیک به آناتومی از غضروف مفصلی زانو جهت شبیه

بود.
هاي هاي میانی و جانبی بود و در آن براي بافتنی و مینیسکشده شامل غضروف ران، غضروف درشتبعدي ایجادمدل المان محدود سه

شد، همچنین اي تعریف گرد صفحهها رفتار الاستیک خطی همسانگرد و براي مینیسکغضروفی، مدل غیرخطی پروویسکوالاستیک همسان
ها به صورت اشباع از سیال درنظر گرفته شدند. نتایج نشان داد که مقدار تنش اصلی در لایه فوقانی داراي بیشترین مقدار بوده و در غضروف

ب نفوذ کند. همچنین نشان داده شد که تغیرات ضریهاي بیرونی توجیه مییابد که این امر دلیل بروز آرتروز را در لایهجهت عمق کاهش می
عنوان تابعی از کرنش در بارگذاري دینامیکی ناچیز است. نتایج این پژوهش با مطالعات آزمایشگاهی توافق هیدرولیکی در غضروف مفصلی به

خوبی نشان داد.
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	 Mechanical behavior of articular cartilage is affected by many factors. Inhomogeneous distribution of
proteoglycans and collagen fibers through the thickness causes some depth-wise behavior. Mechanical
properties directly affect stress and deformation of the tissue. In previous studies complexities and
variation in mechanical properties were ignored. The aim of the present study is to create a model close
to real anatomy of articular cartilage in knee joint and to simulate its behavior under dynamic gate in the
stance phase.

A 3D finite element (FE) model was created. It was constructed considering femur and tibial
cartilages as well as medial and lateral meniscus. In the FE model, a nonlinear isotropic viscoelastic
material model was used for cartilages and linear anisotropic elastic one was chosen for meniscuses.
Morever, cartilages were assumed saturated. Numerical simulations on the model showed that peak of
maximum principal stress occurred in superficial layer. It was decreased through thickness. This
explains the existence of osteoarthritis in the exterior layers. The present study showed that hydraulic
permeability variation in cartilage as a strain-dependent variable was negligible in dynamic loading.
Also, results showed good agreement with experimental ones.
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مقدمه- 1
هاي غضروف بافتی نرم و متراکم است که معمولاً در انتهاي تمام استخوان

هاي مفصلی وجودهایی که در انتهاي استخوانشود. غضروفبلند دیده می
هاي مشهور هستند. در این پژوهش غضروف1هاي مفصلیدارند به غضروف

است.مفصلی در مفصل زانو محور بحث 
(مانند سایر بافتبه ها) متأثر از طور کل خواص بیومکانیکی غضروف 

																																																																																																																																											
1 Articular cartilage

اي گونهترکیب شیمیایی و ساختار مولکولی آن است. ترکیبات غضروف به
به فرد با رفتارهاي مکانیکی خاص است که سبب ایجاد یک بافت منحصر

هاي متصل به پذیري بالا، کاهنده اثرات تمرکز تنش بر استخوانمانند ضربه
واسطه فراهم آوردن یک هم و کاهش اصطکاك بین سطوح تماسی مفصل به

شود. در حالتی که غضروف مفصلی سالم است، ها میسطح لغزنده بین آن
که این امر به سن و سال فرد ارتباطی تواند متحمل بارهاي سنگینی شودمی

ها مستقیماً ندارد، ولی اگر این بافت از عملکرد اصلی خود باز بماند، استخوان
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ها، دردناك شدن شوند که نتیجه آن تمرکز تنش بر استخوانمتحمل نیرو می
ترین روش درمان براي آن تعویض مفاصل و انقطاع حرکت که معمولاً قطعی

.[1]مفصل است 
زشایع است که به واسطه پارگی، 1ترین بیماري مفصلی آرترو

آید و وجود میهاي عمیق در غضروف مفصلی بهشدگی و بروز شکافلایهلایه
جا که . از آن[2]میلیون نفر به آن دچار هستند21تنها در کشور امریکا 

هاي خونی داخل بافت غضروف وجود ندارد، در صورت بروز تخریب یا رگ
رو امکان درمان رسد، از اینایش در این بافت، مواد مغذي به آن نمیفرس

پزشکی ندارد. تنها راه مقابله با این بیماري به تأخیر انداختن آن یا کاهش 
سازي غضروف مفصلی تحت سرعت پیشرفت آن است که این امر با شبیه

یسر است.شرایط عملکردي م

هاي غضروف مفصلیلایه- 1-1
قابل تقسیم است. 4و تحتانی3، میانی2به سه ناحیه فوقانیغضروف مفصلی 
ترین لایه بوده و وظیفه آن ایجاد یک سطح لغزنده براي لایه فوقانی نازك

اجزاي در حال تماس است. در این لایه درصد حجمی سیال و میزان فیبرهاي 
. در [2]کلاژن بالاتر از سایر نواحی است و پروتئوگلیکان غلظت کمی دارد

تر بوده و به دلیل بارهاي متنوعی که این ناحیه میانی فیبرهاي کلاژن ضخیم
گیري نامرتبی دارند، همچنین مقدار شود جهتناحیه متحمل می

پروتئوگلیکان در این ناحیه نسبت به ناحیه فوقانی بیشتر است. در ناحیه 
ن و تحتانی فیبرهاي کلاژن بیشترین قطر را داشته و درصد آب در آن کمتری

ها داراست؛ بنابراین غضروف پروتئوگلیکان بیشتر مقدار را نسبت به سایر لایه
.[3]آیداي و ناهمگن به شمار میمفصلی یک ماده لایه

ساختار مکانیکی غضروف مفصلی- 2-1
مختلف نیز واسطه وجود فیبرهاي کلاژن در جهاتساختار غضروف مفصلی به

مفصلی یک ماده ناهمگن است که متغیر است. از نظر مکانیکی غضروف 
گیري فیبرهاي کلاژن است، ترین عامل این رفتار نوع پراکندگی و جهتمهم

ها در هر لایه متفاوت است. کوهن و گیري آنچرا که تراکم و جهت
اي براي غضروف گرد صفحههمکارانش نشان دادند که فرض رفتار همسان

و [5]بیري و همکاران. این فرض توسط د[4]مفصلی فرض معتبري است
استفاده شد. از سوي دیگر [7]و لی و همکاران[6]اسپیلکر و همکاران

واسطه وجود فیبرهاي کلاژن در دو حالت فشار و کشش رفتارهاي متفاوتی به
اي آید. به این معنی که در کشش بخش عمدهوجود میدر غضروف مفصلی به

، در حالی که در فشار این شودها توسط فیبرهاي کلاژن تحمل میاز نیرو
فیبري (متشکل از کنند و نیرو توسط بخش غیرفیبرها نیرویی تحمل نمی

شود. بر این اساس دو رفتار سیال سینویال و پروتئوگلیکان) تحمل می
. لی و [8]دهدمتفاوت در حالت فشار و کشش در غضروف مفصلی رخ می

، از جمله محققانی بودند [9]و گو و همکاران[5]همکاران، دبیري و همکاران
هاي مفصلی را انجام دادند.سازي رفتار غضروفکه بر این مبنا شبیه

هاي مفصلی مانند بسیاري از مواد نرم دیگر با گذشت زمان غضروف
شکل و بر نرخ تغیر خواص متغیري دارند که در آن تغیرات خواص ماده مبتنی

. هرزاگ [10]شودگفته می5تیکسرعت تغیرات است و به آن رفتار ویسکوالاس
ها رفتار و همکارانش نشان دادند که فیبرهاي کلاژن نسبت به پروتئوگلیکان

																																																																																																																																											
1 Osteoarthritis
2 Superficial
3 Middle
4 Deep
5 Viscoelastic

. لی و همکارانش وابستگی رفتار [11]تري دارندویسکوالاستیک واضح
عنوان یک کرده و آن را بهویسکوالاستیک فیبرهاي کلاژن را به کرنش اثبات

رفتار ویسکوالاستیک غیرخطی فیبرهاي . [7]ماده غیرخطی معرفی کردند
مورد [8]و هالونن و همکاران[12]هاي گارشیا و همکارانکلاژن در پژوهش

استفاده قرار گرفت.
ماو و همکاران در تئوري خود نشان دادند که تخلخل موجود در 

. [13]شودمی6اي دوفازيها در غضروف مفصلی سبب ایجاد مادهپروتئوگلیکان
(1)هاي وارده بر بافت غضروف از رابطه تئوري، جمع تنشبراساس این 

شود.محاسبه می

݈ܽݐ݋ݐߪ(1) = ݏߪ + ݂ߪ

معرف sنظر شده است. در این معادله که در آن از اثرات اتلاف انرژي صرف
هاي دینامیکی معتبر معرف فاز سیال است. این تئوري در مدلfفاز جامد و 

تعریف شده است. ماو و همکارانش در تئوري 7سیبوده و بر مبناي قانون دار
(تراکم) 8پذیريخود نشان دادند که نفوذ غضروف مفصلی به چگالی 

شکل ها وابسته است که با تغیرپروتئوگلیکان و اندازه تخلخل پروتئوگلیکان
کند؛ بنابراین در یک مدل دقیق باید زیاد بافت هر دو عامل تغیر می

. استفاده از این تئوري در [14]نفوذپذیري را وابسته به کرنش دانست
[8]و هالونن و همکاران[5]یري و همکاران، دب[7]هاي لی و همکارانتحقیق

مورد استفاده بوده است.
است. کوزانک و 10برداريو گام9گذاريفرآیند راه رفتن شامل دو فاز گام

گذاري نیروي بیشتري به غضروف همکارانش نشان دادند که در فاز گام
ن بروز هاي بیشتر و متعاقب آرو احتمال بروز تنششود. از اینمفصلی وارد می

.[15]آرتروز بیشتر است
گذاري مورد در این پژوهش بررسی رفتار غضروف مفصلی در فاز گام

. [8]بررسی قرار گرفت. این فرض توسط هالونن و همکاران نیز استفاده شد
گیري شد و با بهره11سازي از روش المان محدودسازي و شبیهبراي مدل

ی، بارگذاري و قیود از هاي مدل ماده، شکل هندستوجه به پیچیدگی
6.13.1افزار آباکوس نسخهاي که در نرمهاي ویژهقابلیت وجود داشت، 12

استفاده شد. در تعریف خواص مادي براي مدل ایجاد شده، از خصوصیات 
ویسکوالاستیک غیرخطی براي ماده متخلخل ناهمگن با رفتار دوفازي استفاده 

شد.

روش تحقیق-2
370براي ایجاد مدل هندسی نزدیک به آناتومی واقعی در ناحیه مفصلی از 

174اي با قد ساله26ثبت شده از مرد 13تصویر با تشدید مغناطیسی

. این تصاویر در برنامه میمیکس [16]کیلوگرم استفاده شد70متر و وزن سانتی
مورد پردازش قرار گرفت و به این ترتیب شکل هندسی 10.0114نسخه 

نی و مینیسک استخراج شد. سپس مدل غضروف ران، غضروف درشت
دار تبدیل به هندسه حجم201315افزار کتیا نسخه شده توسط نرمتشکیل

افزار آباکوس منتقل شد.شده و به نرم
سازي غضروف مفصلی و مینیسک دو مدلدر این پژوهش براي مدل

																																																																																																																																											
6 Biphasic
7 Darcy’s low
8 permeability
9 Stance phase
10 Swing phase
11 Finite Element Method
12 Dassault Systemes,Providence, RI, USA
13 Magnetic Resonance Imaging
14 Materialise,Leuven ,Belgium
15 Dassault Systemes,Providence, RI, USA
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ماده متفاوت استفاده شد. براي غضروف مفصلی معادله تنش در هر نقطه 
درنظر گرفته شد. به این (1)از رابطه [14]براساس پژوهش لی و همکاران

شوند و در صورت که فیبرهاي کلاژن در کشش غضروف متحمل تنش می
حالت فشار تنش بر بخش غیرفیبري شامل پروتئوگلیکان و سیال سینویال 

نشان داده می شود.(2)خواهد گرفت و به صورت رابطه قرار

ߪ(2) = ൜
େ୭୪୪ୟ୥ୣ୬ߪ , ߝ > 0

୔୰୭୲ୣ୭୥୪୧ୡୟ୬ߪ + ୗ୷୬୭୴୧ୟ୪ߪ , ߝ < 0

در مطالعه حاضر از مدل ویسکوالاستیک وابسته به کرنشی که ویلسون و 
صورت ها شماتیک مدل خود را به. آن[15]همکاران معرفی کردند استفاده شد

یک فنر خطی با اتصال سري از یک فنر غیرخطی و یک میراگر اتصال موازي
).1نشان دادند (شکل

صورت تابعی از نرخ تنش، نرخ کرنش و بر این اساس مقادیر تنش به
شوند.محاسبه می(3)صورت رابطه کرنش به

݂ߪ(3) =
ߟ−
ߝߝܧ

ߪ̇ + ߝ0ܧ + (
0ܧߟ

ߝߝܧ
+ ߝ̇(ߟ

ضریب ثابت فنر ߝܧضریب ثابت فنر خطی،0ܧضریب میرایی، ߟکه در آن، 
نرخ تغیرات تنش است. از این ߪ̇نرخ کرنش و ߝ̇کرنش، ߝوابسته به کرنش، 

عنوان مقادیر ثابت ورودي هستند. این رفتار بهߝܧو 0ܧ، ߟمیان مقادیر 
و [8]ویسکوالاستیک توسط پژوهشگران دیگري نظیر هالونن و همکاران

مورد استفاده قرار گرفت.[5]دبیري و همکاران
گیرد، تنش بر بخش غیرفیبري در حالتی که غضروف تحت فشار قرار می

است.(4)افتد که متشکل از دو فاز سیال و جامد به صورت رابطه اتفاق می

Nonfibrillarߪ(4) = sߪ + fߪ

معرف فاز سیال (سینوویال) fمعرف فاز جامد (پروتئوگلیکان) و sکه در آن 
دست آمد.به(5)است. بر این اساس مقادیر تنش را بر فاز جامد از رابطه 

sߪ(5) = ܫ݌ߙ− + ܫ݁ݏߣ + ߝݏߤ2

کرنش e، 1ضرایب لامهݏߤو ݏߣنسبت حجمی جامد به سیال،ߙکه در آن 
ها در ناحیه تانسور واحد است، همچنین تنشIتانسور کرنش و ߝحجمی، 

محاسبه شد.(6)سیال از رابطه

fߪ(6) = ܫ݌−

چه فشار سیال وجود نداشته باشد، به عبارت دیگر غضروف در بنابراین چنان
حالت تعادل استاتیکی قرار بگیرد، تنش ایحاد شده منحصر به فاز جامد است. 

ناپذیري فازهاي هاي اجزاي جامد را با فرض تراکممکانقانون دارسی تغیر
نشان داده (7)بطه صورت راکند که بهجامد و سیال به فشار سیال مرتبط می

شده است.

ߘ(7) +ୱݒ⃗∙ ߘ ∙ (ܲߘ݇) = 0

و همکارنش Laiضریب نفوذپذیري هیدرولیکی است. kکه در این رابطه 
صورت رابطه نشان دادند که این ضریب در غضروف مفصلی تابعی از کرنش به

است.(8)

(8)݇ = ݇଴exp(݁ܯ௦)

کرنش حجمی است.ݏ݁ضرایب ماده وMو 0݇که در آن
سازي در مطالعات اوبیتز و عنوان مبناي شبیهشده بهمدل دوفازي یاد

و هالونن و [19]، واردن و همکاران[18]، بوشمن و همکاران[17]همکاران
استفاده شده است.[8]همکاران

																																																																																																																																											
1 Lame

	
Fig. 1 Shcematic of nonlinear viscoelastic model expressed by Wilson et
al.[15]

شماتیک مدل مکانیکی ویسکوالاستیک غیرخطی درنظر گرفته شده توسط 1شکل 
	[15]ویلسون و همکاران

در پژوهش حاضر براي بررسی اثر تغیر ضریب نفوذپذیري با کرنش، مدل 
دیگري با ضریب نفوذپذیري ثابت در نظر گرفته شد.

(9)݇ = ݇଴

مفصلی بر اساس هاي خواص مادي درنظر گرفته شده براي غضروف داده
.)1استفاده شد (جدول [8]پژوهش هالونن و همکاران

واسطه فیبرهاي کلاژن، با توجه به رفتار متفاوتی که غضروف مفصلی، به
افزار اي در نرمکند، نیاز به نوشتن برنامه جداگانهدر فشار و کشش تحمل می

90به زبان فرترن2روال موادآباکوس بود. براي این منظور از زیر در این 3
4صورتی تنظیم شد که در هر نقطه گاوسیافزار استفاده شد. این برنامه بهنرم

و در هر نمو زمانی ابتدا فشاري یا کششی بودن کرنش مشخص شود. در 
بافتی صورت فشاري بودن آن با استفاده از قانون دارسی فشار سیال میان

مشخص سپس مقادیر تنش معین شود. در صورت کششی بودن نمو زمانی به 
شود که در بخش نخست تغیرات کرنش و در بخش دوم دو بخش تقسیم می

بندي نموها با توجه به کوچک شود. این تقسیمتنش محاسبه میتغیرات 
کند. محاسبه درنظر گرفتن سایزهاي نمو خللی به دقت تحلیل وارد نمی

نموهاي تنش در این برنامه در هر نمو و براساس نمو پیشین صورت گرفت.
گرد براي خواص مادي مینیسک از مدل الاستیک خطی با خواص همسان

).2گرفته شد (جدول اي بهره صفحه
کارگیري تئوري با به5هاي تحکیم خاكبراي تحلیل این مدل از آنالیز

ها در افزار آباکوس استفاده و اثر تغیر شکلگر ضمنی نرمدوفازي در بخش حل
.6محاسبات نموي لحاظ شد

سازي غضروف مفصلی در تحقیق خواص مکانیکی مورد استفاده در مدل1جدول 
[8]حاضر 

Table  1 Material properties used in modeling of articular cartilage in
the present study [8]

خاصیتضریب

0.11, 0.44, 0.84
مدول الاستیسیته پروتئوگلیکان (لایه فوقانی، میانی، تحتانی) 

(مگاپاسکال)
(مگاپاسکال)مدول الاستیسیته ثابت فیبرهاي کلاژن 0.47

مدول الاستیسیته وابسته به کرنش فیبرهاي کلاژن (مگاپاسکال)637
ضریب پواسون0.42

ضریب میرایی (مگاپاسکال)947
1.74e-15) ضریب نفوذپذیريmସ/Ns(

Mثابت 7.1

)଴݁نسبت حجمی اولیه(0.8

																																																																																																																																											
2 User material subroutine
3 Intel Company- Santa Clara, CA, USA
4 Gauss point
5 Soil Consolidation
6 large displacement
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سازي تحقیق حاضر خواص مکانیکی بافت مینیسک مورد استفاده در مدل2جدول 
[8]	

Table  2 Material properties for modeling of meniscus in the present
study [8]

ضریبخاصیت
20	مدول الاستیسیته محوري (مگاپاسکال)

140مدول الاستیسیته عرضی (مگاپاسکال)

0.2ضریب پواسون داخل صفحه

0.3ضریب پواسون خارج صفحه

	(MPa) 57.7مدول برشی داخل صفحه

براي تعریف بارگذاري از تغیرات نیرو با گذشت زمان براي غضروف ران 
عنوان تابعی از استفاده شد. این تغیرات نیرو توسط کامیستک و همکاران به

(شکل1وزن شخص براي راه رفتن با فرکانس  )2هرتز در نظر گرفته شد 
. شرایط مرزي شامل دو شرط بود که شرط اول تعریف دوران غضروف [20]

ران در سیکل راه رفتن شد. این شرط با تعریف تغیرات زاویه غضروف ران در 
سیکل حرکت از نتیجه پژوهش صورت گرفته توسط کوزانک و همکاران 

.[21] )3استخراج شد (شکل 
نقطه مرجعی در مرکز جرمتعین بارگذاري و شرط مرزي اول با تعریف 

نظر گرفتن سطح غضروف ران صورت پذیرفت. شرط مرزي دوم گیردار در
افزار اعمال شد.نی بود که در نرمتحتانی غضروف درشت

گیرد:در مفصل زانو و هنگام راه رفتن دو رفتار تماسی شکل می
نی که به شکلی موضعی و تماس غضروف ران با غضروف درشت-

دهد.نه مینیسک رخ میمحدود در میا

	
Fig. 2 Reaction forces at the femoral cartilage during stance phase [20].

[20].گذاري تابع نیروي اعمالی بر غضروف ران در فاز گام2شکل 

	
Fig. 3 Rotation at femoral cartilage during stance phase introduced in
the model [21]

نمودار مورد استفاده در این تحقیق جهت تعیین تابع زاویه دوران غضروف 3شکل 
[21]گذاريران در فاز گام

تماس بین غضروف ران و سطح فوقانی مینیسک که در سطح -
وسیعی در جریان است.

براي تعریف تماس در مدل ارائه شده براي این پژوهش از روش تماس 
گرفته شد.بهره1عمومی

بعدي هاي سهسازي مدلدقت به نسبت بالایی را در شبیهاجزاي شش وجهی 
رو در پژوهش حاضر از این اجزا استفاده شد و گذارد. از اینتوپر در اختیار می

بندي براي مشC3D20Rشده اي و بهینهگره20جزء 6192در مجموع 
براي C3D20RPشده اي دوفازي بهینهگره20جزء 37221مینیسک و 

).4هاي مفصلی استفاده شد (شکلفبندي غضرومش

نتایج- 3
اعتبارسنجی نتایج- 1-3

بندي سازي ابتدا استقلال نتایج از تراکم مشبراي بررسی اعتبار شبیه
درصد 150بندي طی چند مرحله با نسبت سنجیده شد. براي این منظور مش

متراکم شده و نتایج تحلیل براي حداکثر تنش اصلی مقایسه گردید (جدول 
درصد بود؛ بنابراین براي 8ها در این دو تراکم ). حداکثر اختلاف پاسخ3

عنوان افزاري، مدل حاوي تراکم کمتر بهکاستن از زمان طولانی محاسبات نرم
).5شد (شکلهاي تکمیلی انتخاب سازيمدل عددي جهت انجام شبیه

آمده با دستها لازم بود نتایج بهاز سوي دیگر جهت بررسی اعتبار فرض
سازي با نتایج تست هاي معتبري مقایسه شود؛ بنابراین نتایج شبیهداده

مقایسه شد (شکل [22]آزمایشگاهی صورت گرفته توسط شینال و همکاران
6.(

آزمایشگاهی و مدل این بررسی نشان داد که حداکثر اختلاف بین نتایج
درصد است. نزدیکی نتایج در این مقایسه تا حد مناسبی صحت 20عددي 

فرضیات را نشان داد.

استخراج نتایج- 2-3
حداکثر برايتحلیلبراي بررسی اثر تغیر ضریب نفودپذیري با کرنش نتایج

	
Fig. 4 Meshed model

مدل مش بندي شده4	شکل 

	سازي اجزا محدود در هر بافتشده در شبیهتعداد گره استفاده3جدول
Table 3	Number of nodes used for the FE simulation
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Fig.  5 Comparison between coarse and refined mesh for investigating
mesh convergence in the numerical model

بندي درشت و ریز براي بررسی شرایط استقلال از مش در مقایسه نتایج مش5شکل 
مدل عددي

	
Fig.  6	 Experimental and computational displacements in the femoral
cartilage through thickness

مکان در راستاي ضخامت در مقایسه با تست آزمایشگاهیتغیرات تغییر 6شکل 

	
Fig.  7 Comparison of strain-dependent permeability and the constant
one on simulation

سازي درنظر گرفتن ضریب تخلخل وابسته به کرنش مقایسه بین نتایج شبیه7شکل 
و ثابت

(شکلتنش اصلی  ). این مقایسه حداکثر 7در دو مدل با هم مقایسه شد 
).3درصدي را بین دو مدل نشان داد (جدول 13اختلاف 

همچنین در تحلیل دیگري براي بررسی وابستگی تحلیل به تغیر شکل، 
ها در تغیرات هندسی در فرآیند حل درنظر گرفته نشد و فرض شد تغیر شکل

).8(شکل 1اثر هستندفرآیند تحلیل بیمحدوده کوچک قرار داشته و در 
درصد را بین دو فرضیه نشان 65این مقایسه اختلافی با حداکثر خطاي 

).5دهد (جدولمی

																																																																																																																																											
1 Small deformation

	مقایسه نفوذپذیري ثابت و وابسته به کرنش4جدول 
Table 4	 Comparison of strain-dependent permeability and the constant
one on results

306090)%پیشروي در سیکل (نسبت 

در حالت وابسته به کرنش 
(مگاپاسکال)

28.52.686.31

29.72.427.14در حالت ثابت (مگاپاسکال)

13+9.7-4+)%خطا (

	
Fig.  8	 Maximum principal stress in large displacement in comparison
with small displacement one

هاي زیاد در مقایسه با تغیر تغیرات حداکثر تنش اصلی با فرض تغیر شکل8شکل
	هاي کمشکل

هاي استفاده شده در هاي درنظر گرفته شده با توجه به نزدیکی دادهتحلیل
این بررسی مقایسه مقایسه شد. [8]این پژوهش با تحقیق هالونن و همکاران

با گذشت زمان و 3ان بافتیو نیز فشار سیال می2تغیرات حداکثر تنش اصلی
)، همچنین مقادیر این دو متغیر 10، 9هاي در یک سیکل را شامل شد (شکل

).7، 6هاي در مقاطع مختلف سیکل حرکت ثبت شد (جدول

	هاي زیاد و کممقایسه فرض تغیر شکل5جدول 
Table 5	Comparison of maximum principal stress

306090)%نسبت پیشروي در سیکل (

28.52.686.31متر)تغیر شکل زیاد(میلی

24.550.943.1متر)تغیر شکل کم(میلی

51-65-13.8-)%خطا (

Fig. 9	Maximum pore pressure variation in the stance phase cycle
حرکتگذاري گذاري از سیکل گامتغیرات حداکثر تنش اصلی در فاز گام9شکل 

																																																																																																																																											
2 Maximum Principal Stress
3 Pore Pressure
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	مقایسه تغیرات حداکثر تنش اصلی6جدول 
Table 6	Comparison of maximum principal stress

306090)%نسبت پیشروي در سیکل (

28.52.686.31پژوهش حاضر (مگاپاسکال)

پژوهش هالونن و همکاران 
(مگاپاسکال)

35.023.939

30-32-18.5-)%خطا (

	
Fig. 10	Maximum pore pressure variation in the stance phase cycle

	گذاري از سیکل حرکتتغیرات فشار میان بافتی حداکثر در فاز گام10شکل 

	مقایسه حداکثر فشار سیال میان بافتی7جدول 
Table 7	Comparison of maximum pore pressure

306090)%نسبت پیشروي در سیکل (

10.924.16.89پژوهش حاضر (مگاپاسکال)

پژوهش هالونن و همکاران 
(مگاپاسکال)

1246

14.8+2.5+9-)%خطا (

بینی نسبی براي بررسی محل بروز اضمحلال بافت غضروف مفصلی و پیش
آرتروز، توزیع حداکثر تنش اصلی در راستاي ضخامت غضروف ران و بر 

).12,11هاي هاي مختلف غضروف ران استخراج شد (شکللایه

گیرينتیجهبحث و- 4
سازي نزدیک به آناتومی غضروف مفصل زانو بود. از هدف از این مطالعه شبیه

رو مدل غیرخطی و وابسته به کرنش ویسکوالاستیک متخلخل دوفازي این
گذاري از سیکل نظر گرفته شد و در فاز گامصورت ناهمگن براي آن دربه

ورد بررسی قرار گرفت. شود، محرکت، که بیشترین نیروها به مفصل اعمال می
جهت افزایش دقت و با توجه به شکل هندسی منحصر به فرد و غیریکنواخت، 

هاي هندسی از مدل برگرفته از آناتومی صورت پذیرفت. براياستخراج داده

	
Fig. 11	 Maximum principal stress distribution in the femoral cartilage
through the thickness (MPa)	

تغیرات حداکثر تنش اصلی در راستاي ضخامت غضروف ران زمانی که 11شکل 
	شود (مگاپاسکال)بیشترین مقدار در سیکل بارگذاري اعمال می

	
Fig.12	 Maximum principal stress distribution in femoral cartilage: a)
superficial b) middle c) deep (MPa)

هاي مختلف از غضروف ران در لایه تنش اصلی در لایهتوزیع مقادیر حداکثر12شکل 
	(مگاپاسکال)	)c) و لایه تحتانی (b)، لایه میانی (aفوقانی (

1شده با روش تصویربرداري تشدید مغناطیسیگرفتهاین منظور از تصاویر 

شده از فردي با غضروف مفصلی سالم استفاده شد. پس از اصلاحات ثبت
سازي به روش هاي زائد، مدل هندسی براي انجام شبیههندسی و حذف بخش
افزار شرایط منتقل شد و در این نرمآباکوسافزار اجزا محدود به نرم

د سازي براي مسئله تعریف گردید. این شرایط شامل تعریف رفتار مواشبیه
براي مینیسک و غضروف به تفکیک و نیز غضروف مفصلی در حالت فشاري و 

صورت مجزا بود، همچنین روش حلی از نوع مکانیک متخلخل براي کششی به
فیبري غضروف مفصلی درنظر درنظر گرفتن اثرات فشار سیال بر بخش غیر

گرفته شد. در ادامه شرایط محیطی نظیر بارگذاري، شرایط مرزي و رفتار
افزار تعریف شد. در هاي ثبت شده در مراجع استخراج و در نرمتماسی از داده

سازي آن به بندي شده و شبیهصورت مناسب مشها بهانتها هر کدام از بافت
گر ضمنی آباکوس صورت گرفت.افزار حلکمک نرم
عنوان یکی جا که افزایش تنش و متعاقب آن حداکثر تنش اصلی بهاز آن

و پارگی در وقوع عارضه آرتزو مؤثر دانسته شده 2هاي گسیختگیراز معیا
) [15]و ویلسون و همکاران[16]، دانزلی و همکاران[23](فردریکو و همکاران

در این مطالعه بیشتر به بررسی تغیرات این متغیر پرداخته شد.
نتایج پژوهش حاضر با تست آزمایشگاهی مقایسه و صحت آن سنجیده 

که تطابق خوبی را نشان داد. بررسی دو متغیر فشار سیال میان ) 6شد (شکل 
(شکل ). این مقایسه 9,8هاي بافتی و حداکثر تنش اصلی استخراج گردید 

داد بیانگر اختلافاتی نیز بود. ضمن این که مقادیر و تغیرات مشابهی را نشان 
ه هم که شرایط تعریف مدل عددي در این دو پژوهش نزدیک ببا توجه به این

																																																																																																																																											
1 - Magnetic Resonance Imaging (MRI)
2  -Failure theory
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توان عامل هندسی دانست. این عامل از بود تنها عامل تغیر بین آن دو را می
که تفاوت هاي محاسبه شده مؤثر است. نخست ایندو جنبه در تفاوت متغیر

در کیفیت تصویربرداري پزشکی بین دو مطالعه قابل تشخیص و مرزبندي 
شده و هم از نبود. این تفاوت هم از جهت فواصل در مقاطع تصویربرداري

تواند سبب بروز اختلافات هندسی جهت قدرت تفکیک دستگاه تصویربردار می
تصویر مورد استفاده قرار 370عنوان نمونه در تحقیق حاضر تعداد شود. به

گرفت در حالی که اطلاعی از تعداد تصویر استفاده شده در مطالعه هالونن و 
ر آناتومی و هندسه افراد همکاران در دست نیست. از سوي دیگر تفاوت د

تواند بر نتایج مؤثر باشد. در تحقیق هالونن و همکاران مطالعه بر مختلف می
کیلوگرم صورت گرفته است، در 100ساله با وزن حدود 61زانوي یک فرد 

70ساله با وزنی در حدود 26حالی که در پژوهش حاضر بررسی بر زانوي فرد 

کیلوگرم مورد بحث واقع شد.
نظر گرفتن سازي براي بررسی لزوم درتحقیق حاضر نتایج شبیهدر 

صورت وابسته به کرنش بررسی شد. نتایج تغیرات کمی پذیري بهضریب نفوذ
(شکل پذیري وابسته به کرنش و نفوذبین نفوذ ). از 7پذیري ثابت نشان داد 

کار رفته کرنش حجمی است جا که تنها عامل متغیر بین دو مدل بهآن
توان نتیجه گرفت که اثرات کرنش حجمی کم است.می

درصد از حجم غضروف از مایع سینوویال با خواص شبیه به 80در حدود 
. از سوي دیگر از [14]ناپذیر استآب اشباع شده است که مانند آب تراکم

دهد درصد را پروتئوگلیکان تشکیل می7مانده در حدود درصد حجم باقی20
است و در نتیجه کرنش حجمی کمی 0.46که ضریب پواسون آن در حدود 

شده در غضروف مفصلی به دارد؛ بنابراین بخش اعظمی از کرنش حجمی تولید
اند. درصد حجم را اشغال کرده13واسطه وجود فیبرهاي کلاژن است که تنها 

هاي رصدي با توجه به مقادیر کم کرنشد10با توجه به حداکثر کرنش 
سازي در نظر نگرفت. توان در شبیهها را میرسد اثرات آنحجمی به نظر می

شود.تر میتر و محاسبات سریعاین امر سبب تعریف معادلات ساده
هاي زیاد هنگام سازي با درنظر گرفتن تغییر مکاندر مطالعه حاضر شبیه

است که در غالب مطالعات پیشین اثر رفتارهاي حل انجام شد. این در حالی
و ....). فرضی که [15] ،[11] ،[9]،[7]،[2]خطی در نظر گرفته نشده است(غیر

در برخی از این مطالعات مورد استناد بوده مقادیر کم در کرنش است. 
هاي کمتر چنان که در تحقیق لی و همکاران عنوان شده با توجه به کرنشآن
و در برخی دیگر [11]هاي کم را معتبر دانستشکلتوان فرض تغیرمی0.05از 

سازي ایستایی دانسته شده است و در آن نویسندگان با دلیل این فرض شبیه
. فرض [9,7]اند سازي را توجیه کردهاستناد به مقادیر کم نیرو نتایج شبیه

حرکت فرض هاي ایستایی نسبت به آنالیزهاي سیکلنیروهاي کم در آنالیز
سازي استاتیکی توان شبیهمعتبري است، چرا که براي آنالیزهاي ایستایی می

نظر کرد. در انجام داد و از اثرات افزایش نیرو در اثر رفتارهاي دینامیکی صرف
عنوان نیروي مؤثر براي هر این حالت نیروي ثابتی معادل نصف وزن شخص به

ی در آنالیزهاي سیکل راه رفتن آن پا در این آنالیزها اعمال شده است، ول
1چنان که کامیستک و همکاران نشان دادند فرکانس بارگذاري در حدود 

جا که اثر نیروي هرتز است و رفتارهاي دینامیکی روشنی به همراه دارد. تا آن
برابر وزن شخص برآورد شده است (شکل 1.8معادل در این آنالیزها تا حدود 

آمد این بود که نویسندگان اثرات دستن مطالعات بهچه از بررسی ای). آن2
اند. یکی از هاي غضروفی درنظر نگرفتهخواص ویسکوالاستیک را در بافت

هاي رفتار ویسکوالاستیک اثر خزش یا افزایش تغیرمکان (و کرنش) با خاصیت
گذشت زمان با وجود ثابت بودن نیرو است. در مواد ویسکوالاستیک، مانند 

توان از اثرات افزایش تغیرمکان (و کرنش) صلی، تنها به شرطی میغضروف مف

سازي حالت ایستایی نیز در زمان نظر کرد که شبیهبا گذشت زمان صرف
هاي ویسکوالاستیک را سازيکوتاهی مورد نظر باشد. این امر وابستگی شبیه

نیز مؤید [24]سازد. نتایج مطالعه هالونن و همکارانبه عامل زمان روشن می
ها در تحقیق خود نشان دادند که حداکثر کرنش در حالت این مطلب بود. آن

درصد محاسبه شده 10درصد و در سیکل حرکت کمتر از 50ایستا تا حدود 
گیري شد که در صورتی که رفتار مواد است. در نهایت چنین نتیجه

که نتایح آن هاي استاتیکی (سازيویسکوالاستیک در نظر گرفته نشود، شبیه
مستقل از زمان است) به واسطه درنظر نگرفتن اثرات ضربه تغییر مکان کمی 

ها مقادیر بیشتري به به همراه دارند، اما در آنالیزهاي دینامیکی تغییر مکان
همراه خواهند داشت. از سوي دیگر در صورت درنظر گرفتن رفتار 

تیکی نسبت به انواع هاي استاها در آنالیزویسکوالاستیک، تغییر مکان
دینامیکی بیشتر است. در مطالعه حاضر جهت بررسی اثر اعمال تغییر 

هاي کم درنظر شکلسازي دیگري با درنظر گرفتن تغیرهاي زیاد، شبیهشکل
). مقایسه 8گرفته و نتایج آن براي حداکثر تنش اصلی نشان داده شد (شکل 

سازي وجود دارد؛ بنابراین شبیهدرصد تغیرات 65نشان داد که بین دو مدل تا 
هاي کم معتبر نیست.شکلدوم با درنظر گرفتن تغییر 

براي بررسی تغیرات تنش در راستاي ضخامت کانتورهایی از تغیرات 
هاي اخذ شد (شکل2و جهات عرضی1حداکثر تنش اصلی در راستاي ضخامت

دهد؛ به طوري ). این کانتورها تغییرات حداکثر تنش اصلی را نشان می10،11
هاي داخلی کاهش ترین لایه به سمت لایهکه حداکثر تنش اصلی از بیرونی

، [8]یافت. این رفتار در مطالعات صورت گرفته توسط هالونن و همکارانمی
نیز مشاهده شد. این امر با نتایج [5]و دبیري و همکاران[6]دانزلی و همکاران

خوانی دارد. نتایج این یز همهاي آزمایشگاهی نتحقیقات مبتنی بر روش
تر غضروف مفصلی محتملترین لایهتحقیقات بروز آرتروز را در بیرونی
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2  - Elevation view
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