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INTRODUCTION 

It has been experimentally proposed that the discrete phases of articular cartilage (AC), along with different 

subchondral bone (SB) tissues, known as the bone-cartilage unit (BCU), are biomechanically altered during 

osteoarthritis (OA) degeneration. However, a validated computational framework capturing all of the 

dominant changes in multiphasic parameters has not yet been developed. This study proposed a new validated 

finite element (FE) BCU model, which is a combination of several well-established nonlinear, depth-

dependent (heterogeneous), fibril-reinforced (anisotropic), swelling (with pre-stress) models in order to 

simulate all the dominant multiphasic variations in BCUs. Accordingly, the material and geometrical 

variations in non-advanced OA were simulated via the computational implementation of unconfined 

compression (UC) and indentation compression tests. Therefore, it was hypothesized that such a multiphasic 

degeneration simulation can provide a considerably better understanding of BCU OA. 

 

METHODS 

While the poroelastic constitutive equations were utilized for SBs, AC was modeled multiphysically, as 

follows: 

𝛔TOT = 𝛔COL + 𝛔MAT + 𝛔GAG − 𝑝𝐈 

Where 𝑝 is the fluid pressure, I the unit tensor, 𝛔TOT the total Cauchy stress, 𝛔MAT the stress in the non-

fibrillar part of the AC extracellular matrix, 𝛔COL the tensile stress in the fibrillar collagen network, and 𝛔GAG 

the osmotic pressure contribution. The anisotropic and non-homogenous collagen network, as well as the other 

depth-dependent material parameters, were defined through the SDVINI subroutine prior to the main analysis. 

Then the calculated parameters were transferred to the UMAT subroutine to implement the custom material 

model (Figure 1). The UC and indentation tests were simulated in Abaqus by the axisymmetric quadrilateral, 

bilinear displacement, and pore pressure elements to compare the multiphasic stress variations in the healthy 

and damage BCUs. As UMAT subroutines typically make use of Newton’s method for the sake of FE 

linearization, the fourth-order consistent Jacobian tensors [1] in this method were also derived. 

 

Figure 1. Interplay between Abaqus and subroutines. Abaqus solved the FE model in three different steps: step 0 for 

extraction of initial coordinates, static step for pre-stress, and the other step for main OA analysis. 
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In order to simulate the multiphasic degeneration effects in OA, the material and geometrical properties were 

altered. These alterations, including the collagen softening, and the changes in the permeability and fluid 

fraction, together with the constitutive equations of each phase were adapted from the previous studies [2]–

[6] and then incorporated into the FE BCU model, which was validated by replication of some other 

experimental tests with this new model. For example, an experimental compression test [7] was replicated, 

representing the model accuracy (Figure 2). Moreover, to study the possible fibrillar abnormalities during OA, 

the influence of the fibrillation and fibrillar rotation were simulated by randomizing the fibrillar directions [8] 

and rotating the split-lines in upper AC layers, respectively (Figure 3). 

 

Figure 2. Validation stress-strain plots, measured from a confined compression test, proposed by Schinagl et al. [5] and 

replicated by Wilson et al. [2], in terms of (a) constituent stresses and (b) total stresses in AC upper layers. 

 

Figure 3. Split line patterns on the AC surface (left) and primary fibril directions by the arcade-like structure [9] with 

considering split line torsions or rotations θ (redrawn from [10] and [11]). 

 

RESULTS 

The main results shed light on the significant biomechanical role of the fluid and osmotic pressure parameters 

plus the calcified cartilage stress variations (Figure 4), along with the insignificant role of minor fibrillar 

abnormalities in load sharings of the SBs during OA (Figure 5). Furthermore, in agreement with some 

experimental observations [12], [13], the indentation simulation put the emphasis on the importance of the 

mass transport in SBs (Figure 6). Interestingly, the degeneration severely reduced the fluid permeation through 

SBs so that only a small amount of the fluid could flow into the subchondral trabecular bone in contrast to the 

healthy BCU, where the fluid could flow through the whole SB tissues. This result would have been 

completely different if the FE model had only simulated the permeability alterations [3], indicating the 

importance of the multiphasic degeneration simulation and consequently confirming the hypothesis. In 

conclusion, this study demonstrates the importance of multiphasic simulation of OA in BCUs and support the 

notion that SBs might play a role in the pathogenesis of OA. 
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Figure 2. Contributions of BCU parts at peak loads of (left) UC and (right) indentation tests. The recorded data of 

intact AC phases are in conformity with the recent study [14], which indirectly verified the model fidelity. 

  

Figure 5. Simulation of fibrillar abnormalities, including (left) fibrillations, which only affected the AC upper layers, 

and (right) fibrillar rotations (torsions), which slightly altered the elasticity of BCUs. Also, the mesh-refinement study 

verified the numerical accuracy. 

 

Figure 6. Indentation simulation results for pore (fluid) pressure and (effective) fluid velocity at peak load. 
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 چكیده

غضجروف در کنجار  حین ت ریب ثرتروز است واني اججزای درپیشنهاد شده است که به صورت تجربي تر پیش

های م تلف زیرغضروفي، معروف به واحد غضروف و است وان، به صورت بیومكجانیكي دچجار تیییراتجي بافت

هجای چنجدفازی را شجامل ارامتری تیییرات غالب پعددی که همه چارچوب یک کنونتا ،شود. با این حالمي

یجک مجدل المجان سازی، های شبیهبه منظور بهبود دقت و قابلیت گردد، ارائه نگردیده است. در این پژوهش

های المان محدود معتبر، وابهجته بجه عمجق، غیجر که ترکیبي از مدل گردیدهارائه  ،محدود اعتبارسنجي شده

 ،ی پارامترهای غالبسازی به وسیله. سپس تعدادی شبیهی فیبریلي متورم پیشین استخطي و تقویت شده

. ندنتاسیون انججام شجده اسجتیهای فشار غیر مقید و اسازی عددی ثزمایشبر مبنای تحقیقات فعلي و پیاده

های غالب مذکور ، پارامترهای دائمي خطوط جدایيعلاوه بر تیییرات هندسي ناشي از فیبریلاسیون و پیچش

در ثرتجروز  های کلاژن، افزایش مقجدار سجیال و نفوكپجذیریشدگي فیبریلها، نرمگلیكانشامل کاهش پروتئو

زیرغضروفي در توزیع سیال در واحجد  يهای است وان. نتایج نمایانگر اهمیت بافتشودمي نهبتاً غیر پیشرفته

 تار محجور. همچنین مطالعات ساخاست وان توسو کاهش فشار و نفوك سیال در حین ثرتروز است و غضروف

اسمزی  فشار سیال و فشار به همراه تیییرات ،هاغضروف کلهیفیته در تنشسهم نقش مهم  روشنگر ،ثرتروز

در خاتمجه، . اسجت ياسجت وان اججزای بجاراشجترا  فیبریلجي در  کجمهجای ناهنجاری نجاچیزاهمیت  در کنار

هجای ارد. با این وججود، ناهنجاریزایي ثرتروز دهای زیر غضروفي نقش مهمي را در مكانیزم بیماریاست وان

گرچجه  ت؛باشد، دارای اار ت ریبجي مووجعي اسجناچیز فیبریلي که شامل ب ش داخلي غضروف مفصلي نمي

 .باشدنیز ميهای است وان زیر غضروفي ناچیزی بر ب ش اتدارای اار

 

 است وانغضروف و واحد ، المان محدودسازی ، شبیهت ریب چند فازی ثرتروز های كلیدی:واژه

 

 

 

 

 

 



 

 

 فهرست مطالب

 مقدمه 

 مقدمه 

 ابعمروری بر من 

 مقدمه 

 واحد غضروف و است وان زانو يساختار و ثناتوم 

 يبافت غضروف یاجزا يكیومكانیت بیاهم 

 بافت ياز ثرتروز است وان يب ناشیت ر 

 يغضروف مفصل یسازملاحظات مدل 

 مت ل ل یمهم در فضاها یهاپارامتر 

 یو تماس دو فاز FLOWن یسابروت 

 ن سازگاریس ژاکوبیو ماتر UMATن یسابروت 

 يشگاهیو ثزما یعدد یهایسازهیملاحظات شب 

 گیرینتیجه 

 روش تحقیق 

 مقدمه 

 علت انت اب روش 

 تشریح کامل روش تحقیق 

 یمدل ساختار 

 یعدد یسازادهیپ 

 یسازهیشب 

 جیسنجش صحت و اعتبار نتا یكردهایرو 

 نتایج و تفسیر آنها 

 مقدمه 

 جینتا 

 ب ثرتروزیت ر یسازهیشب 

 جینتا ياعتبارسنج 

 مباحث 



 

 

 بندی و پیشنهادهاجمع 

 مقدمه 

 بندیجمع 

 هاینوثور 

 شنهادهایپ 

 مراجع

 پیوست

 فورترن یهانیالف( سابروت وستیپ

 ازینشیب( روابو پ وستیپ

 اغتشاش تمیپ( الگور وستیپ

 

 



 

 

 فهرست اشكال

 ثنم تلف  یهاو ب ش مفصل زانو یي ازنما 

 يغضروف مفصل يو سه ب ش يكروسكوپیساختار م 

 یشده تیتقو ياز مدل المان محدود غضروف مفصل یانمونه 

 هاكانینوگلیكوزثمیب ش گل یهیکلاژن با توجه به تنش اول یكربندیپ 

 يتنش غضروف مفصل شیرها شیثزما 

 .دیفشار مق و دیرمقیفشار غ ون،یندنتاسیا شیثزما 

 هالیبریف چشیپ یيخطوط جدا یالگو یریگجهت 

 مطالعه نیالمان محدود ا یهامدل 

 نهب به عمق متعامد هالیبریف چشیپ یمورد مطالعه برا ریمقاد 

 گریكدیها با مهئله و تعامل ثن ا در هر گامهنینقش سابروت 

 دیمق ریتهت فشار غ نیبار متعادل در ح ینهیشیتنش ترسكا در ب یههیمقا 

 یسه بعد دیرمقیفشار غ یهاصلب تهت یالعمل وارد بر صفحهعكس یروینمودار ن 

 مشابه یتكرار تهت عدد 

 الیال و سرعت )موار( سیفشار س یلهیالمان محدود به وس یسازهیج شبینتا 

 ونیندنتاسیا یسازهیشب یندنتر بر حهب زمان برایوارد بر ا یرویر نیمقاد 

 بر حهب عمق متعامد ینمودار فشار اسمز 

 ب شدهیساختار محور بافت سالم و ت ر يبررس 

 ب شدهیبافت سالم و ت ر ياست وان یهابر ب ش يسهم بار اعمال یههیمقا 

 دیتهت فشار مق ینمودار تنش اجزا برحهب کرنش برا 

 دیتهت فشار مق ینمودار تنش موار برحهب کرنش برا 

 يد غضروفیرمقیفشار غ يتكرار تهت تجرب 

 



 

 

 فهرست جداول

 يف مفصلم تلف مواد بافت غضرو یهاپارامتر 

 يم تلف مواد بافت است وان یهاپارامتر 

 



 

 

 فهرست علائم اختصاری

 (-) N  ....................................................................................... بردار یكه در جهت اولیه 

 (-) n .......................................................................................  بردار یكه در جهت نهایي

 (-) 𝜽  .................................................................................................... ها یلپیچش فیبر

 ln ..................................................................................................... تابع لگاریتم طبیعي 

 exp .................................................................................................................. تابع نمایي 

 (-) C  ...................................................................................... تانسور تغییر شكل گرین 

 W (Sec /1)  ............................................................................................ تانسور چرخش 

 (-) F  .................................................................................. تانسور گرادیان تغییر شكل 

 D (Sec /1)  ............................................................................... تانسور نرخ تغییر شكل 

 (-) I  .......................................................................................................... تانسور هماني 

 𝑻( )  .....................................................................................................................ترانهاده 

 𝑺 (MPa)  .............................................................................. كیرشهف دوم-پایولاتنش 

 𝝈 (MPa)  ..................................................................................................... ي تنش كوش

 𝝉 (MPa)  ................................................................................................ تنش كیرشهف 

𝝆𝟎  ............................................. ها ی گلیكوزآمینوگلیكانچگالي اولیـه
𝑮𝑨𝑮𝒔 (mg/ml) 

 (-) 𝛿  ......................................................................................................... دلتای كرونكر 

 t (Sec)  ..................................................................................................................... زمان 

 (-) J  ....................................................................................... ژاكوبین تغییر شكل ماده 

 𝐯 (mm/sec)  .............................................................................................. سرعت ذرات 

 sv (mm/sec)  ........................................................................................ سرعت فاز جامد 

 𝐯𝒏 (mm/sec) .................................................... سرعت متعامد و خارجي جریان سیال 

 𝒘𝒇 (mm/sec) ................................................................................... سرعت موثر سیال 

 ∙  ..................................................................................................................ضرب داخلي 

 ∶ ........................................................................................................ ضرب داخلي دوگانه

 ⨂  ............................................................................................................. ضرب دیادیک 

 𝒌𝒔 (N.Sec/3mm)  ..................................................................................... ضریب تراوش 

 �̂�𝟏 (MPa)  .............................................................. ضریب ماده )گلیكوزآمینوگلیكان( 

 𝜶𝟏 (3.22mg/3.22MPa. ml)  ...................................... ضریب ماده )گلیكوزآمینوگلیكان( 



 

 

 (-) 𝜶𝟐  ..................................................................... كان( ضریب ماده )گلیكوزآمینوگلی

 (-) M  ..................................................................................... ضریب ماده )نفوذپذیری( 

 (-) �̅�  ....................................................................................... ضریب ماده )نفوذپذیری(

 (-) ∗𝒛  ......................................................................... عمق متعامد در غضروف مفصلي 

 𝛁  ............................................................................................... عملگر گرادیان فضایي 

 P (MPa)  ......................................................................... بافتي فشار اعمالي سیال بین

 𝑷∞ (MPa) .................................................................................. فشار حفره مبنا )چاه( 

 𝑷𝒔 (MPa)  ........................................................................... فشار فعلي حفره در سطح 

 (-) 𝜺  ....................................................................................................................... ش كرن

 (-) 𝜺𝒍𝒊𝒏𝒆𝒂𝒓  .................................................................................................. كرنش خطي 

 (-) 𝑬  ...................................................................................................... كرنش لاگرانژی 

I  ....................................................................  𝛆𝑭كرنش لگاریتمي در جهت فیبریل 
𝑰 (-) 

 (-) ∅  ........................................................................................................... كسر حجمي 

I  ..........................................  𝝆𝑪 لیبریكلاژن در جهت ف یهالیبریف يكسر حجم
𝑰 (-) 

 L (Sec /1)  ......................................................................... گرادیان سرعت فعلي ذرات 

 �̃� 𝟒 (N)  ............................................................ لیه ماتریس الاستیسته در پیكربندی او

 �̃� 𝟒 (N)  .......................................................... ماتریس الاستیسته در پیكربندی فعلي 

 𝒄 𝟒 (N)  ..................................................................................... ماتریس ژاكوبین سازگار 

𝝆𝑪  ......... مجموع كسر حجمي وابسته به عمق به ازای حجم كامل بخش جامد 
𝑻𝑶𝑻 (-) 

 𝑬𝒃 (MPa)  ....................................................................... مدول الاستیسیته استخواني 

 𝑬𝟎 (MPa)  ........................................................... ها ی اولیه فیبریلمدول الاستیسیته

 𝑬𝛆 (MPa)  ........................................ ها ی وابسته به كرنش فیبریلمدول الاستیسیته

 𝑮𝒎 (MPa)  ......................................................................... مدول برشي ماتریس جامد 

 X (mm)  .......................................................................................... موقعیت اولیه ذرات 

 x (mm)  ......................................................................................... موقعیت نهایي ذرات 

 𝜹𝑫 (N)...................................................................................... نرخ مجازی تغییر شكل 

 𝜹𝑾 (N)........................................................................................... نرخ مجازی چرخش 

 (-) 𝝂𝒃  ...................................................................................................... نسبت پواسون

 𝑪  ..................................................... های اصلي به فرعي الي فیبریلنسبت چگ
𝑪𝑶𝑳 (-) 

 (-) e  .................................................................................................. نسبت حفره یا خلا 



 

 

 (-) 𝝀  ........................................................... نسبت كشیدگي )یا به اختصار كشیدگي( 

 Abaqus  .................................................................................  �̂� (mm/Sec)نفوذپذیری 

 k (MPa.Sec/2mm)  .................................................................. نفوذپذیری هیدرولیكي 

 s  ............................................................................................................ نماد بخش جامد 

 f  ............................................................................................................نماد بخش سیال 

 COL  ................................................................................................ ها نماد بخش كلاژن
 GAGs  ...................................................................... ها گلیكوزآمینوگلیكاننماد بخش 

 EFF  .......................................................................................................نماد جامد موثر 
 0  ............................................................................................................ نماد حالت اولیه 

 MAT  ........................................................................... نماد ماتریس جامد غیرفیبریلي 
 tot  ................................................................................................................ نماد مجموع 

 𝜸 (3N/mm)  ....................................................................................... وزن مخصوص آب 
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 مقدمه

 



 

 

 مقدمه -

قتصجادی زانو اسجت کجه دارای تبعجات اجتمجاعي و ا های ت ریبيترین نوع از بیماریرایج است واني ثرتروز

. اگر چه در مطالعجات پیشجین، ایجن بیمجاری بجه [2] ,[1]باشد درماني کشورهای م تلف مي مهمي بر نظام

شد، مطالعات فعلي دلالت بر این دارد که ثرتروز، بیماری توصیف مي غضروف مفصليسایش و پارگي صورت 

منججر بجه درد و تضجعیف  و خودالتهجابي خودایمني مزمنگونه مكانیزم کل مفصل زانو است که بدون هیچ

. به طور مش ص، به صورت عددی و ثزمایشگاهي مشاهده شده گردیده کجه [5]–[3]شود کارکرد مفصل مي

نقش مهمي در رفتارهای بیومكانیكي و بیوشیمیایي ت ریب غضروف مفصجلي  های م تلف زیرغضروفيبافت

یجن نقجش مهجم را مجورد بررسجي قجرار ا ،؛ در حالتي که فقو ب ش کمي از تحقیقات ثرتروز[10]–[6]دارند 

گذاری شده است و نام ]5[که اولین بار توسو  . در همین راستا، واحد غضروف و است وان]5] ,[11[اند داده

، شامل چنجدین بافجت م تلجف نجرم و [13] ,[12]های عددی متعددی ارائه گردیده است بر مبنای ثن مدل

 های متجراکم و نجاز تییجه، شده است که عبارتند از: غضروف مفصلي، غضجروف کلهجیفیته س ت اشباع

 است وان کلهیفیته. است واني و ب ش اسفني
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است که در تضجاد بجا  نفوكی کلهیفیته غیر قابل کنند که ناحیهعلاوه بر این، بهیاری از تحقیقات فرض مي

های مشاهدات اخیر ثزمایشگاهي است. در این مطالعات تجربي، بافت است وان زیرغضجروفي شجامل گجذرگاه

، ی ثرتجروز اسجت وانينجه چنجدان پیشجرفتهو  متوسجو . در حالجت]14[اسجت  انتقجال ججرم میكروسكوپي

ت ریجب  یابد و غضروف مفصلي به صورت وابهته به عمجقواحد غضروف و است وان افزایش مي نفوكپذیری

هجای هندسجي . دیگر تیییراتي بیومكجانیكي مهجم مهجتقیماً مجرتبو بجه ناهنجاری[15] ,[12] ,[7]گردد مي

باشجد کجه بجه خصجوص در حجالات کمجي ( ميو فیبریلاسجیون )پیچش دائمي خطجوط ججدایي هافیبریل

 .[17]–[15]گردد تر ثرتروز است واني مشاهده ميپیشرفته

است. به طوری کجه  و غیر همگن ی فیبریليشدهغضروف مفصلي به خودی خود دارای یک ساختار تقویت

 -کششجي  های غیرخطجي و غیرهمهجانگرد)عمدتاً از نوع دو(، پاسجخ و فیبرهای کلاژن هاپروتئوگلیكان

منججر بجه  ،. بر هم کنش همین اجزا[19] ,[18]کنند و نباید دستكم گرفته شوند فشاری بافت را کنترل مي

العاده در فوق و خواص بیوتریبولوژی ]20] ,[21[)عموماً به دلایل بیوشیمیایي(  تیییراتي در فشار اسمزی
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، گجذرای غالجبپهجا و منجر به ایجاد نیروی  شود. همچنین فشار اعمالي بر سیال بین بافتيمي ]22[بافت 

کند گردد که به صورت بالقوه مقدار زیادی از بار اعمالي بر بافت را تحمل ميخصوصاً در غضروف مفصلي مي

سازی، در نظر گرفتن تمام خواص مذکور در یک تحلیل عددی ثرتروز گرچجه به نوع شبیه. بهته [25]–[23]

 .[26]باشد برانگیز است اما دارای اهمیت بالایي ميبهیار چالش

ثل کجل مفصجل را شجامل ثرتروز است واني که بجه صجورت ایجده یسازی چندفازی مكانیزم بیماربرای شبیه

های سجازیها معمجولاً دارای سادهتوسعه داده شده است. ولي این مدل گردد، چندین مدل المان محدودمي

از مدل ارائه شجده  ،؛ در بهترین حالت مطالعات کنوني]27[–]30[ههتند  چشمگیری در معادلات ساختاری

 سجازی ایجن نجوع از فشجار درشجود چجرا کجه شبیهکنند که فشار اسمزی را شجامل نمياستفاده مي [31]در 

های پیچیده بهیار دشوار است. این پیچیدگي ناشي از این حقیقت است که حتي در حالجت اولیجه و هندسه

های هندسي، سازی. با این حال، به کمک ساده[33] ,[32]بدون اعمال بار، مدل عددی خالي از تنش نیهت 

و  [34] ,[13] توان در مدل ریاوي اعمال نمود؛ مانند برش بافت در مطالعات مقیاس بافتموارد مذکور را مي

رسد که در مقیاس بافت امكان اججرای . بنابراین، به نظر مي[36] ,[35]ها در تحقیقات مقیاس سلولي سلول

سازی به خصوص به کمک شبیه ،وجود دارد [37]ت ریب ثرتروز است واني  فازی سازی کاملاً چندیک شبیه

 .و فشار غیر مقید های فشاری استاندارد مانند فشار ایندنتاسیونثزمایش

ی واحد غضروف و است وان توسعه داده شده است تا به در این مطالعه، یک ساختار عددی اعتبارسنجي شده

تمام تیییرات غالب پارامترها گردد. بر مبنای  ت ریب ثرتروز توسو سازی چند فازیکمک ثن اقدام به شبیه

گیجرد. هجدف بجرای اولجین بجار اسجت کجه انججام مي ،سجازیی این پژوهش، ایجن نجوع از شبیهدانش نگارنده

هجای م تلجف زیرغضجروفي، بجه سازی فرایند ت ریب ثرتروز است واني و سنجش نقش دوفجازی ب شروشن
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های فشار ایندنتاسیون و فشار غیر محور و المان محدود تهت های ساختارسازیاز شبیه کمک یک مجموعه

ایجن اسجت کجه در  بهتجر طبیعجت ت ریبجي و دو فجازی اججزای  ،این پژوهش مقید است. بنابراین، فرویه

 سازی چند فازی ت ریب است و بالعكس.زیرغضروفي مهتلزم شبیه
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 مروری بر منابع 



 

 

 مقدمه -

بجه صجورت گهجترده  است واني مجرتبو بجه ثن فیزیولوژی ثرتروز به همراهت وان ثناتومي بافت غضروف و اس

ی بجین خجواص های بیومكانیكي است. در نتیجه در این فصل هجدف روشجن کجردن رابطجهوابهته به دیدگاه

بیومكانیكي و ثرتروز بافت با مروری بر منابع مهم است. همچنین، ملاحظات مهم عجددی نیجز کجه در سجایر 

گردند.مي گیرند به صورت م تصر اشارهنامه مد نظر قرار مياین پایانهای ب ش

 استخوان زانو و واحد غضروف يساختار و آناتوم -

قرار گرفته است. مایع  در بدن انهان است که در یک کپهول لیفي ي، پیچیده و مهمزانو، مفصلي متحر 

های ی غضروف مفصلي و اسجت وانن مایع به علاوهکند. ایرا ایفا مي کاریدر داخل زانو نقش روان مفصلي

پجذیر ثورد که تماس بدون اصطكا  را در زانجو امكانها یک سیهتم بیومكانیكي را به وجود ميثنمرتبو به 

 .[38]( 2-1 شكل) کندمي

، دیگر غضروف به تنهجایي مجورد بررسجي قجرار است واني در رویكردهای جدید مطالعات ثرتروز از طرف دیگر

بجرای ایجن منظجور از . [5]شجود ی اسجت واني نیجز دارای اهمیجت بجالایي ميناحیه به طور خاص گیرد ونمي

ب جش زیجر تشجكیل  دواز  که در یک دیدگاه کلي [5]استفاده شده است  است وان و واحد غضروفاصطلاح 

 شده است:

معجروف اسجت از سجه  : این ب ش که با نام است وان زیرغضروفي یا بافت پایین غضجروفاستخوان .1

 :[11]ب ش م تلف تشكیل شده است 
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ی کلهیفیته که مرز بین دو بافت غضروفي و است واني است و در ثن صلبیت بافت به ناحیه ➢

 کند.شدت تیییر مي

ی اسججت واني یججا ناحیججه اتبافجت اسججت واني کججه بججه ثن صجفحهای متججراکم و نججاز  تییجه ➢

ی کنجد لایجهگویند. مرزی که این ناحیه را با ب ش کلهجیفیته ججدا ميزیرغضروفي نیز مي

 ی اعماليثن را در برابر نیروها ،این ناحیه از است وان. تراکم بالای شودنامیده مي سیماني

 سازد.مقاوم مي

 اسجت. ی متراکم است وان قرار گرفتهرت متعامد بر ناحیهب ش اسفني است وان که به صو ➢

 يمیجز اسجت وانب جش را بجا  اسجت واني تمجاس حجداکرری بافجت ،ت ل ل زیاد این ب جش

 سازد.مجاورش فراهم مي

نقجش دارای تجرین ب جش بیومكجانیكي زانجو اسجت کجه های غضجروفي مهمبافت: غضروف مفصلي .2

در زانو علاوه بر  در این میان، غضروف مفصلي. استو ای در ووعیت حرکت طبیعي مفصل زانحیاتي

را به شكلي نرم و هموار با حداقل سایش فراهم  است واني تحمل بار بهیار زیاد، امكان تماس سطوح

اسجت چجرا کجه دارای رجاهری سجفید و  شجفاف. این نوع از غضروف، اصطلاحاً از نوع ]39[ کندمي

و  نيدرشجت-ی اسجت واني رانجيهمتمایل به ثبي است. بافت مذکور، تماس مفصجلي را در دو ناحیج

و مجاتریس  سلول به نجام کندروسجیت تعدادیاین بافت نرم از . ]40[سازد میهر مي راني-کشكک

تنها نوع سلول موجود در بافت غضجروف  هاتیکندروسست. اطراف ثن، تشكیل شده ا خارج سلولي

 بیجت ر تاًیمجدد بافت و نها یریگباعث شكل توانديها مکه هرگونه اختلال در عملكرد ثن ههتند

 يكیولجوژیب یرفتارها ،يعصب یهاو شبكه يها از عروق خونسلول نیثن شود. با توجه به دور بودن ا
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ثن،  یثن است و با توجه به ساختار نرم و چند فاز يكیكانم هاینالسیگبافت به شدت متاار از  نیا

لقجب ها، در بدن انهجان يكیومكانیبه شدت ب یهابافت نیتردهیچیاز پ يكیبه عنوان ثن را  توانيم

 .[38] داد

 

 
 )الف(

 

 
 )ب(

  [11]های م تلف واحد غضروف و است وان زانو و )ب( ب ش [39] مفصل زانو يقدام)الف( نمای   ( ) 



 

 

 يبافت غضروف یاجزا يكیومكانیب تیاهم -

ها در داخل یجک مجاتریس جامجد اگر بافت را به صورت ساختاری کامپوزیتي در نظر بگیریم که در ثن سلول

د، که به این پدیده، انتقجال کننها، فعالیتشان را کنترل ميهای مكانیكي وارد بر سلولاند، سیگنالقرار گرفته

ای اسجت کجه در ثن شود. از طرف دیگجر غضجروف دارای سجاختار چنجد فجازی و پیچیجدهگفته مي مكانیكي

دهد؛ مرلاً در ابتدای اعمال بار متناوب به بافت، منحني نمودار تنش و های بیومكانیكي م تلفي رخ ميپدیده

به حالت پایداری برسد، که این به دلیجل تیییجرات سجاختاری رود تا کرنش در ثن به تدریج به سمت بالا مي

. بنابراین رفتارهجای بیومكجانیكي [41]ی فیبری متناسب با بار اعمالي است گیری تدریجي شبكهمانند شكل

 تر است.این بافت از سایر ملاحظات بیولوژیكي در ثن مهم

هجای موججود در مجاتریس بافتي تشكیل شده است که به کمک یونبیشتر فضای موجود در بافت از ثب بین

گجری از بافجت ها نیز ب جش مهجم دیهای کلاژنکنند. پروتئینجامد، قابلیت تحمل بار در بافت را تقویت مي

ها دارای سفتي کششي بالا ههتند که به توانند دارای ساختاری فیبری باشند. کلاژنغضروفي ههتند که مي

گرچه دارای سفتي فشاری نجاچیزی  ؛شونددلیل ساختار فیبریلي ثن، به راحتي تحت فشار دچار کمانش مي

شجود کجه در تعامل سیال و جامد در بافت باعث ایجاد خواص گذرای مهمجي مي ،علاوه بر این .[42]ههتند. 

 .[38]ی بافت دارای اهمیت است. قابلیت جذب نیرو

نیجز تشجكیل شجده اسجت. پروتئوگلیكجان  هجاكانیپروتئوگلاجزای دیگری مانند  همچنین غضروف مفصلي از

متصجل بجه ثن  های گلیكوزثمینوگلیكانی بزرگي است که از یک پروتئین مرکزی و زنجیرهمولكول پیچیده

. تجمجع اسجت. ایجن مجاده در سجاختار و کجارکرد مجاتریس جامجد غضجروف نقجش اساسجي دارد تشكیل شده

هجا در پروتئوگلیكان %90تجا  80ثورنجد. حجدوداً را به وجود مي هاها در ماتریس جامد اگریكانپروتئوگلیكان

شجوند. های بزرگ با تعداد زیجاد دیجده ميغضروف مفصلي به شكل اگریكان ههتند. در بافت مذکور اگریكان

. [38]دهجد برابجر بارهجای فشجاری را ميتوانجایي مقاومجت در  ،های بزرگ، به سجاختار غضجروفاین مولكول

ها، باعث خواص بیوالكتریكي و بیوشیمیایي مهمجي در های فرعي گلیكوزثمینوگلیكان در پروتئوگلیكانشاخه
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ثید. از طرف ای در درون بافت به وجود ميها، فشار اسمزیشوند. به دلیل بار بهیار منفي این شاخهافت ميب

کند که با اعمال بار فشاری خجارجي و ای را ایجاد ميدیگر این بار منفي در ساختار مقید بافت، نیروی دافعه

در ساختار بافت  تر یک فشار تورميبیان دقیق یابد. بههای باردار، افزایش ميتر شدن شاخهدر نتیجه نزدیک

 .[42]شود کند که سبب افزایش سفتي فشاری بافت مياوافه مي

از طرف دیگر رفتار وابهته به زمان یا گذرای بافت در ثزمایشات فشاری عمدتاً توسو فشار وارد بر سیال و در 

جریان و سهم بار وارد بر سجیال  ،شود به طوری که در حالت تعادلنتیجه نیروی پهای بین بافتي تحمل مي

مجورد بررسجي قجرار  و خجزش ش تجنشهای رهایرود. این رفتارها به خوبي توسو ثزمایشتقریبا از بین مي

 .[43] ,[38] ,[24]گیرند مي

ها به ترتیب باعث ناهمگرایي و ناهمهجانگرایي در گیری فیبری کلاژن و جهتای شبكهبه علاوه، ساختار لایه

شجود. در نتیججه بهجیاری از پارامترهجای بیومكجانیكي بجه صجورت غیرهمگجرا و ساختار غضروف مفصلي مي

 توان به صورت یک کامپوزیت. در حالت کلي ماتریس خارج سلولي را مي[31]شوند غیرهمهانگرد تعریف مي

هجای کجلاژن، در ی متراکم و پایداری از فیبراجامد تقویت شده با فیبرهای کلاژن در نظر گرفت که از شبكه

 ،داخل یک ژل بهیار غلیظ پروتئوگلیكان تشكیل شده است. نظر بجه تیییجرات موججود در مقجدار ثب بافجت

ها در جهجت عمجق ها، فیبرهای کلاژن و شكل کندروسیتی پروتئوگلیكانشبكهخواص  ه گردیده کهمشاهد

هجای م تلفجي دگاه میكروسكوپي، بافت مذکور به ب ش. بنابراین تعجبي ندارد که در دی[38] ههتندمتییر 

 شودسه ب شي توصیف ميساختاری به صورت  غضروف مفصلي زانوبندی، ترین تقهیم. در سادهگرددتقهیم 

 که عبارتند از: (2-2)شكل 

و امت غضروف است و از طرفي دارای بیشترین  20%تا  10%: این ناحیه شامل ی سطحيناحیه .1

تجرین درصجد وزن خشجک( و کم 85(، بیشترین مقدار کلاژن )حدود 80%تا  75%د مقدار ثب )حدو

اند کجه های کلاژني به صورت موازی با سطح غضروف سازماندهي شجدهمقدار اگریكان است. فیبریل

سازند. این ناحیه دارای بیشترین مقاومت برشجي اسجت و الگوی معروفي به نام خطوط جدایي را مي
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ی . مطالعجه[38]کنجد از هر ب ش دیگری بجار کششجي و فشجاری را تحمجل ميدر عین حال بیشتر 

 .[44]وردار است های بیومكانیک خطوط جدایي در این ناحیه از اهمیت بهیار بالایي برخپاسخ

و امت غضروف است. مقجدار کجلاژن در ثن اابجت و  %60تا  40این ناحیه شامل : ی میانيناحیه .2

ها بیشتر است. همچنین در این ناحیه، مقدار ثب در جهت عمق مقدار اگریكان ثن نیز از سایر ب ش

رای اند و در نتیججه دافشجرده شجده هجمتجر در های کلاژن در این ناحیجه کمیابد. فیبریلکاهش مي

 . [38]باشند گیری نامنظمي ميجهت

دهنجد، بجه و امت غضروف را تشكیل مي %30در این ناحیه که  ی کلاژنفیبرها: ی عمقيناحیه .3

تشكیل دهند.  است واني تری را عمود بر سطح بافتاند تا دسته فیبرهای بزرگته شدهنظر درهم باف

ی شوند. ناحیهو است وان زیرغضروفي مي ههای مذکور به مانند لنگری وارد غضروف کلهیفیتدسته

هجای . فیبریل]38[شجود نامیجده مي  ی عمقي، مجرز مجوجيمرزی بین غضروف کلهیفیته و ناحیه

های تر و بجه شجكل سجتونها فعجالکلاژن در این ناحیه از سایر نواحي بزرگتر بوده، همچنین سلول

 .[42]اند. عمودی قرار گرفته

 

 .[45]ساختار میكروسكوپي و سه ب شي غضروف مفصلي  ( ) 
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 بافت استخواني از آرتروز يناش بیتخر -

و اجزای ثن  هگردیدها ت ریب ها و اگریكانروف، مواد حیاتي موجود در ثن مانند کلاژندر ت ریب بافت غض

توانجد باعجث هجا نیجز ميشوند. عوامل بیولوژیكي مانند تیییرات ژنتیكجي در کلاژندر مایع سینوویا پ ش مي

. گرددلاسیون یو و فیبرتواند منجر انواع حالات ثرتروز زانها نهایتاً ميت ریب بافت غضروف شوند. این ت ریب

. ایجن خواهجد شجدهای بزرگي در بافجت ایججاد شود شكافزماني که غضروف مفصلي دچار فیبریلاسیون مي

قابلیجت تحمجل بجار  یقابل ملاحظه و مووعي منجر به از دست رفتننهایتاً  ها در مراحل نهایي ثرتروزشكاف

متناسجب بجا  نیز د و بافتافتاتفاق مينیز ت ریب در بافت به صورت طبیعي البته  .[38] ,[15] شودبافت مي

بافجت  بنابراین زماني این ت ریب غیرعجادی اسجت کجه در هموسجتاز .گرددهایش ترمیم ميثن توسو سلول

 .[46] دهدرخ مي ثرتروز ثنچه که در حین مانند باشد، تیییراتي ایجاد شده

گونه مكانزیم خودایمني و خودالتهجابي موججب از هایي است که بدون هیچای از بیماریثرتروز زانو، مجموعه

 .دنجدهدر بافت غضروف خود را نمجایش مي سایش و پارگيو به صورت  [5] گردندميبین رفتن کارایي زانو 

های زیاد اقتصجادی در جوامجع م تلجف هزینهمنجر به این بیماری به شدت موجب کاهش کیفیت زندگي و 

اسجت کجه ناشجي از ت ریجب  ثرتجروز اسجت وانيترین نوع ثن در میان انواع ثرتروزهای زانو، مهم [2]شود مي

د موجب تشدید این بیماری نتوان. عواملي همچون افزایش سن و چاقي مياستساختاری و بیومكانیكي بافت 

مجدد ماتریس  گیریها و شكلد. در ثرتروز مفاصل، اولین تیییرات سلولي به شكل گهترش تعداد سلولنشو

هجای دهد امجا در نهایجت، بجا تشجكیل مولكولجامد است. این روند گرچه با هدف ترمیم بافت مذکور رخ مي

ای همراه است که خود باعث ت ریب بافت و در نتیجه بهم خورد توازن سوخت و ساز ثن در بجازه سیتوکین

. بجه عجلاوه، عوامجل غیجر گجرددميوف تر شدن سطح نرم غضرشود که در نهایت منجر به کوچکاز زمان مي

غضروف و تیییراتي در خجواص بافت تواند باعث از بین رفتن نیز مي بیومكانیكي مانند التهاب میز است واني

 .[5] [47]بیومكانیكي ثن شود 

هجا همجراه ی سطحي و کاهش مقجدار پروتئوگلیكانثرتروز در غضروف مفصلي در ابتدا با فیبریلاسیون ناحیه
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ها، باعجث ت ریجب مجاتریس و در کند. کاهش پروتئوگلیكانداخلي را نیز درگیر مي نواحياست که به تدریج 

شود. برثیند این فرایندها خود، منجر به تیییر در پارامتر نفوكپجذیری، افجزایش یجه کاهش کارایي بافت مينت

تجر هجای بزرگشود. که ناشي از فیبریلاسیون و در نتیجه ایجاد کانالبافت مي محتویات ثب و کاهش سفتي

توانجد سجبب ت ریجب بیومكانیكي، به خودی خجود مي . این مجموعه فرایندهای[48]در ماتریس جامد است 

 .[38]بیشتر و دائمي بافت شود 

ي است اما به موازات پیشروی ثن، سایر اججزا و تیییرات ناشي از ثرتروز در ابتدا صرفاً متمرکز بر بافت غضروف

مطالعه و تحقیق در مورد ثرتروز به خصجوص در  .[46]شوند به خصوص نواحي است واني دچار تیییراتي مي

هجای حالت. [46]از اهمیجت بیشجتری برخجوردار اسجت  ،بیشجتری اسجت يقابلیت ترمیمدارای شروع ثن که 

های هندسي مانند حذف ب جش سجطحي بافجت و کجاهش شجدید توان با تیییر شكلتر ثرتروز را ميپیشرفته

 .[15]نمایش داد  هاکلاژن

 سازی غضروف مفصليملاحظات مدل -

هجای اسجتاتیكي و بر اساس نوع پاسخ به ب شمفصلي های بیومكانیكي حاکم بر غضروف در حالت کلي مدل

 شود:ها پرداخته ميکه در ادامه به بررسي ثن [49]شوند وابهته به زمان تقهیم مي

ا بجه : پاسخ بیومكانیكي بافت در صورتي که صرفاً مربوط یک زمان خاص و یجهای استاتیكيمدل .1

و طور کلي مهتقل از زمان باشد، از نوع استاتیكي است، این نوع از پاسخ اگر به صورت همهجانگرد 

 . [49]و  [50]باشد احتمالاً دقت کمي خواهد داشت همگن 

ی زماني بلند فشجار در یک بازهشده،  طور که پیشتر توویح دادههمان: های وابسته به زمانمدل .2

بار اعمالي را تحمل کند و در نتیجه از ماتریس خارج سلولي مراقبت نمایجد.  %90تواند تا سیال مي

باعجث کجاهش چشجمگیر سجایش و که  [51]هاست این فشار مربوط به عبور جریان از داخل روزنه 

تر ماده باید رفتارهای وابهته به زمجان را در ثن در . برای تحلیل دقیق[52]شود ميبافت اصطكا  

بیشجتر مجورد  های مشجابهنهبت به سجایر مجدل ]25[ اختلاطی این میان نظریهنظر گرفت که در 
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این مدل به خصوص در مطالعات مربوط به تجنش و کجرنش بهجیار برتجر از  توجه قرار گرفته است.

در نظر گرفته شده  [51] ,[30] ,[12] در بهیاری از مطالعات مانندو  [49]شود های مشابه ميمدل

بهجیار بجالایي برخجوردار و البته اعتبار ثن در حال حاور از مقبولیت  سازی به کمکشبیه کهاست 

 .[53] ,[49] است

 ،البته در تقهیم بندی مذکور صرفاً تمرکز بر وابهجتگي مجدل بجه زمجان اسجت. امجا در بهجیاری از مطالعجات

تا حدی که ممكن است خود  ؛دنشوگرفته ميظر ملاحظاتي مانند وابهتگي به ساختار و هندسه ماده نیز در ن

تر شجدن مجدل ریاوجي پیچیجدهکجه منججر بجه  شده باشجدفاز جامد از چند فاز با ترکیبات متفاوت تشكیل 

 شود:ترین این ملاحظات شرح داده مي. بنابراین در ادامه دو مورد از مهمگرددمي

رفتجار فیبرهجای کجلاژن بهجیار غیجر خطجي و : يخطـ ریـغ یبـریف یشده تیتقو یهامدل .1

های غیجر . گرچجه مجدل[54]تواند در دقت نتایج بهجیار تاایرگجذار باشجد است و ميهمهانگرد غیر

را ارائجه  ی از بافجتترتعریجف دقیجق و همهجانگرد عروجي های ارتوتروپیکمدلهمهانگرد مانند 

توصجیف  غضجروف مفصجلي را ی میجاني بافجتهای کلاژن ناحیجهدهند اما ساختار دقیق فیبریلمي

افجزاری ماننجد ترکیجب هجای نرمتوان از تكنیکبرای در نظر گرفتن این رفتارها مي .[49]کنند نمي

 هجایي مت ل جلبه عنوان سجاختار فیبجری بجا المان ]55[ یا غشایي (2-3)شكل  های خرپالمانا

 Abaqusافجزار در نرم Rebar. البتجه قابلیجت [56]استفاده نمود که وابهته به مجش اعمجالي اسجت 

مهتقل از مش است ولي دارای دقت محدودتری است. از طرف دیگر بعضي از مطالعات این رفتارها 

با تعریف تابع انرژی کرنشي خاصي،  . برای مرال[57]اند های مواد ت مین زدهرا با کمک سایر مدل

 در نظر گرفت های پیوستهی حاکم بر رفتار المانتوان این رفتارهای فیبری را به عنوان معادلهمي
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 ی فیبرهجایتابع توزیجع پیوسجتههای م تلفي مانند خود به کمک روشی انرژی . این رابطه]58[

 .[32] شودسازی پیاده تواندمي غیرهمهانگردی هایپرالاستیک کلاژن در قالب یک رابطه

  از طرف دیگر نظر به این که عمدتاً مواد غیر فیبری مهئول تحمل بار فشجاری ههجتند و غضجروف

 های بزرگ است، سایر اجزای غیر فیبریلجي عمجدتاً بجه صجورت هایپرالاسجتیکبافتي نرم با کرنش

 .]49[ مانند مدل نئوهوکین ؛شودتوسعه داده مي محدود هایکرنش یتوسو نظریه

 

 .[22]ی در یک تحلیل تماسي روف مفصلي تقویت شدهای از مدل المان محدود غضنمونه ( ) 

ی کوپجل شجده : مجدل کجاملاًگیرنـدی تـورم اسـمزی را در نظـر ميهایي كـه پدیـدهمدل .2

هجا و فازی، عجلاوه بجر دو فجاز جامجد و مجایع، فجاز یجوني کجه مربجوط بجه ثنیونالكتروشیمیایي سه 

یجک در قالب ها هر کدام ها و کاتیون. اگر ثنیون[59]گیرد های نمک است را نیز در نظر ميکاتیون

. بجا ایجن [60]سي اصطلاحاً از نوع چهار فازی است د، مدل مورد بررنفاز جداگانه در نظر گرفته شو

دهند امجا بجه دلیجل های بیومكانیكي بافت غضروف ارائه ميها توصیفات خوبي از رفتارکه این مدل
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ها، ها، اارات مهم بیومكانیكي این مجدلی کامل و مهتقیم از ثنهایشان، به جای استفادهپیچیدگي

های بهبجود یافتجه، شود. یكي از بهترین این مدلتر مانند مدل دو فازی اوافه ميهای سادهدر مدل

ی مجذکور، بجر ی مدل دو فجازی بهبجود یافتجهاست. توسعه [62] ,[61] ,[32]مدل دو فازی متورم 

توانجد صجرفاً انجام داده است که بر مبنای ثن، رفتار تجورمي بافجت مي [63]ی فروي است که پایه

تر دیگر نیازی بجه در نظجر گجرفتن مرتبو به تیییر شكل دو فاز جامد و مایع باشد. به عبارت دقیق

تری های پیچیجدهواند جایگزین مدلتها نیهت. در عمل مدل مذکور به خوبي ميجریان الكترولیت

 .[64]های سه فازی و چهار فازی باشند مرل مدل

 های مهم در فضاهای متخلخلپارامتر -

تجوان ترین حالجت ميتر اشاره شد بافت غضروف دارای فازهای م تلفي است که در سادهطور که پیشهمان

 بافجت فجاز سجیال را در. همچنجین [65] ,[25]سجازی نمجود ثن را توسو دو فاز م تلف سیال و جامجد مدل

ی ناشجي از چرا که با توجه به نفوكپذیری ناچیز بافت، نیجروی پهجا ؛گیرنددر نظر مي ثب غیر لزج يغضروف

. در این صجورت تجنش ]66[گردد سیال چیره مي بهیار بزرگ بوده و بر نیروی ناشي از لزجت انتقال تكانه

 :]67[شود ناشي مي بافت از دو ب ش م تلف فشار سیال و تیییر شكل ماتریس جامد کوشي

() EFF

tot p  σ I σ  

EFFبافتي و فشار اعمالي سیال بین p، تانهور هماني Iدر این جا 
σ  تجنش )مجوار( ناشجي از تیییجر شجكل

های م تلفي تشكیل شده باشد که تقریباً نهجبت تواند از ب شب ش جامد خود ميب ش جامد است. البته 

، ارتبجاط [25]تئوری اختلاط بر مبنای  .[32]باشند های یكهاني مياند و دارای تیییر شكله هم مقید شدهب
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گردد به طوری ( بیان مي( و کهر حجمي اجزا )kفاز سیال با فاز جامد )موار( توسو پارامتر نفوكپذیری )

 که:

() 1f s    

ی ب ش جامد )موار( و ب ش سیال است. همچنین به دهندهبه ترتیب نشان fو sهای که در ثن اندیس

 ی زیر صادق است:رابطه کمک قانون دارسي

() f p  
x

w k  

fدر این جا 
w است )سرعت موار سیال( مت ل ل ب ش جامدبر واحد سطح سیال  شار حجمي، 

x 

که نمایانگر میزان مقاومت فضای مت ل ل  ]68[ست ا هیدرولیكيتانهور نفوكپذیری  kو  گرادیان فضایي

بافت در برابر جریان سریال است. در فضای غضروف پارامتر نفوكپذیری با وریب پها که رابطه بین سرعت 

. که با در ]24[ی عكس است کند دارای رابطههر فاز را بیان مي تكانه( و مقدار تراوشنهبي دو فاز )سرعت 

معادلات حاکم به  ،نظر گرفتن این موووع و به کمک روابو پیوستگي تكانه و جرم در این ساختار دو فازی

 :[65] ندیثيبدست م ریصورت ز

()   0 σ  

()   0s f  v w  

sدر این جا 
v  سرعت فاز جامد است. بنابراین تعدادی روابوPDE  بر مهئله حاکم است که بجرای حجل ثن
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حالت کلي تنش فشاری باعجث . در ]69[استفاده نمود  باید از رویكردهایي مانند روش المان محدود م تلو

شود. ررفیت تحمل بار در هجر خروج ثن از بافت ميدر نتیجه افزایش فشار سیال و  ،فشردگي ماتریس جامد

ی لزجت در مقابل نیروهای الاسجتیک درون نقجاط م تلجف هجر بافجت حاصجل فاز از توازن بین نیروهای پها

. در بافجت [38]شجود شود. نفوكپذیری زیاد سبب کاهش اصطكا  پها و مقدار فشجار وارد بجر سجیال ميمي

کجاهش یافتجه و در نتیججه نفوكپجذیری  های بین بجافتيرود حفرهغضروف به موازات تراکم بافت، انتظار مي

های در مهائل با کرنشحتي . [70] ,[43] ,[25]این نفوكپذیری وابهته به کرنش است  لذاکاهش پیدا کند؛ 

رابطه ساختاری حاکم عبارت است  ،در این صورت. کرنش است باوابهتگي نمایي  نفوكپذیری دارای ،کوچک

 :[25]از 

()  0 expk k M  

تجر ایجن هجای بزرگبه ترتیب نفوكپذیری اولیه، وریب ماده و کرنش است. در کرنش و  0k،M که در ثن

 :[65]شود تر ميی ساختاری زیر دقیقروابو با معادله

() 
2

0
0

0

1
exp

2

S F

F S

J
k k M



 

 

   
    

  

  

ی رابطه .ی حالت اولیه هر پارامتر استنشانه 0و اندیس شكل تیییر ژاکوبین Jوریب ماده، در این جا 

چرا که در حالجت تجک بعجدی و کجرنش  ؛شودتر ميغیرخطي 2Jبین کرنش و نفوكپذیری به کمک پارامتر 

1Jکوچک      ی بالا و حجذف جمجلات مرتبجه توان با جایگذاری در رابطهاست و در این صورت مي

 .[65]رسید  6-2ی بالاتر به رابطه

                                                                                                                                                        
Mixed Finite Element Method

 Interstitial Voids

 Jacobian



 

 

 یو تماس دو فاز LOWF نیسابروت -

 بجهبا اعمجال فشجار حفجره  Abaqusافزارهایي مانند در حالت کلي در نرم یا منفذها هادر حفره جریان سیال

افزاری کنترل کرد که متاسفانه این های نرمتوان ثن را توسو تكنیکمي و پذیر استعنوان قید مرزی امكان 

شوند. اما در حالت کلجي بجا کمجک ها شامل یک تماس دو فازی بین غضروف و یک جهم صلب نميتكنیک

. جریججان در ایججن [71]سججازی نمججود هججای دوفججازی را پیادهترین تماستججوان پیچیججدهمي FLOWسججابروتین 

پجذیر تمجاس دو فجازی امكان بجه طجوری کجهتواند توسو عوامل م تلفي در مرزها کنترل شود سابروتین مي

 :[68]در صورت وجود جریان در چنین حالتي  .گرددمي

()  s

n sv k P P   

 sk وریب تجراوش ستفاده ازبا ا nvفرض بر این است که سرعت متعامد و خارجي جریان سیال  جادر این 

P حفره)چاه( مبنا فشار و  sPحسط حفره در در تناسب به اختلاف فشار فعلي
وجریب تجراوش بجا  است. 

 و ثزاد مقداری غیر صجفر در مجرز توجه به نوع المان، مقدار نفوكپذیری و در کل با توجه به نوع مهاله دارای

 . [68] تماس با اجهام صلب نفوكناپذیر استمقدار صفر در 

 سازگار نیژاكوب سیو ماتر UMAT نیسابروت -

افزارهجایي سجازی در نرمههتند که برای پیاده ایپیشرفتهبهیار دارای ساختار مفصلي موادی مانند غضروف 

قابلیججت اسججتفاده از  مهججتلزممعمججولاً  ،هججاثن معججادلات سججاختاریبججه دلیججل جدیججد بججودن  Abaqusماننججد 
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در  .استفاده شده است UMATاز سابروتین  عمدتاً برای این منظور ؛[73] ,[72] ,[16] نویهي استسابروتین

تجوان خجواص مجذکور را جهجت مي ،]74[ شده روش لاگرانژی بروزهایي مانند به کمک روش این سابروتین،

 هجایهر ب ش مهجئله در نمو که در این صورت. ]31[ سازی نمودافزار پیادهنرم تحلیل در حلگر استاندارد

تجرین پجارامتری تنش کوشجي مهم. گردندنهبت به مقادیر قبلي با توجه به روابو ساختاری بروز ميم تلف 

 شكلر گرادیان تییی تانهورتابعي از  های بزرگ عمدتاًدر مهائل با کرنش تنشاین  است که باید بروز گردد.

ماننجد روش نیوتجون اسجتفاده  يهجایرویكردافجزار از نرم ،سازی در هجر نمجوای خطي. علاوه بر این برباشدمي

4 کند که الگوریتم ثن توسو ماتریس ژاکوبین سازگارمي
C شود. در کنترل ميAbaqus  تعریجف زیجر بجرای

 :[68]این ماتریس ارائه شده است 

()  4 :J       τ c D W τ τ W  

 و نرخ مجازی چرخش W ،نرخ مجازی تیییر شكل Dدر این جا  τ است کیرشهف تنش تیییرات .

 :]75[گردد زیر محاسبه مي توان نشان داد که مقدار ثن بر حهب گرادیان تیییر شكل به صورت اندیهيمي

()  4 41

2
ijkl li kj kj il ki lj lj ik ijklc c             
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های نمایش اندیهي ههجتند. وجمناً هایي که با حروف کوچک انگلیهي نمایش داده شوند ب شي از اندیسدر این ب ش به مانند فصل بعد فقو اندیس

 اند.شوند، در نمایش اندیهي به صورت غیر درشت و مورب نمایش داده شدهبا حروف درشت نمایش داده ميتانهورها که در حالت کلي 



 

 

4دلتای کرونكر و در اینجا 

ijkrc اسجت.  یافتجه لشكتیییر ی چهار الاستیهیته در پیكربندیتانهور مرتبه

ف تجنش بجه سجادگي یجا توجه بجه تعراست و ب مهتقل از چرخش لشكتیییری بالا ناشي از ب ش اول رابطه

 ی زیر باید محاسبه گردد:ثید اما ب ش دوم توسو رابطهبدست مي

()  4 41
ijkl ip jq kr ls pqrsc F F F F C

J
 
 

  

4طبیعتاً 

pqrsC گردد:ی اولیه است که در حالت کلي به صورت زیر تعریف ميماتریس الاستیهیته 

() 4 



S
C

E
  

باشجند. ایجن نجوع از مي لاگرانجژیو کجرنش دوم  رشجهفیک-ولایپاترتیب تانهور تنش به  SEاین جا در 

بر  (8-پ)ی ثن را به کمک رابطه ،که البته در محاسبات گرددتانهور باید برای هر تعریفي از تنش محاسبه 

 کنند:تعریف مي C گرینحهب تانهور تیییر شكل 

() 4 2





S
C

C
  

 های عددی و آزمایشگاهيیسازهیملاحظات شب -

استفاده  [28] ,[12] و هم عددی [76] ,[15] های ثزمایشگاهيتوان هم از ویكردسازی ت ریب ميبرای شبیه

دقیجق تمجام پارامترهجای بیومكجانیكي و بجه خصجوص در حالجت  بررسجيثزمایشگاهي امكان  اتمطالعنمود. 

برای اسجت راج روابجو غضجروف در  است. این گاهاً نیازمند رویكردهای تهاجمي علاوه برنامتعادل را ندارد و 
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کجه  هجای اینهجترومنتایمپلنت های ثزمایشگاهي م تلفي ارائه شده است. مانندهای م تلف، روشمقیاس

و دیگجر اججزای مكجانیكي  هایا به کمک سنهور ]77[گیرد اندازه مي تنيهای داخلي را به صورت دروننیرو

. ]78[نیز ت مین زد  ها راتری مانند رفتار ماهیچهپارامترهای پیچیده توان در مطالعات اصطلاحاً در محلمي

شجود. معمولاً بر مبنای نوع ثزمایش، در ابتدا بافت به شكل خاصي بریده و جدا مي تنيبرون هایدر ثزمایش

در حالي که در  شدهها به دستگاه وصل بافت به صورت مربعي از طریق ب یه ،محوره برای مرال در تهت دو

شود. با توجه به رفتجار بهجیار يتهت کششي تک محوری، بافت به صورت دراز و مهتطیلي در نظر گرفته م

، ساختاری که بافت در داخل هاثنها علاوه بر برش ی این بافتهای نرم، محققان برای مطالعهغیرخطي بافت

های های م تلفي مانند روشدهند. سپس از روشثن قرار گرفته است را نیز همراه با خود غضروف برش مي

های رنگجي بجر روی توان با اوافه کجردن نشجانهد که در ثن ميکننمي استفادهبرای مطالعه مبتني بر ویدیو، 

 دادسطح نمونه و دنبال کردن ثن توسو ویدیو، پارامترهای بیومكانیكي بافت را مورد مطالعه و تحلیجل قجرار 

سازی عددی به خصوص المان محدود را مجورد . پیچیدگي این مجموعه از مطالعات ثزمایشگاهي، شبیه[41]

 .[49] دهدميتوجه قرار 

هایي در مجدل سجازیاست که معمولاً نیازمنجد ساده ی محاسباتيترین مهائله هزینهدر مطالعات عددی مهم

بججه دلیججل وجججود فشججار تججورمي  در ابتججدا . بججرای مرججال[49]باشججد بیومججواد و یججا سججاختارهای هندسججي مي

 . تانهور[79] نیهتدر پیكربندی مرجع ماتریس جامد  ،ی کلاژني خالي از تنشها، شبكهلیكوزثمینوگلیكانگ

COLی کلاژنگرادیان تیییر شكل اولیه

0Fی این ب شیكربندی اولیه، پCOL

0κ  که خالي از تجنش اسجت را بجه

تانهجور تیییجر شجكل برابجر بجا  بنابراین در ایجن حالجت،کند. تصویر مي 0κی ماتریس جامد پیكربندی اولیه
COL

0FF  را هندسجي هرگونجه پیچیجدگي سازیپیاده عملاً ،ی مذکورتنش اولیه ،(. در نتیجه2-4است )شكل 

تمجام جزئیجات  ،های سجه بعجدیمدلترین پیشرفتهدر . در نتیجه حتي سازدميبرانگیز و دشوار بهیار چالش

 .[26] شودگرفته نمي در نظرخواص مواد 

                                                                                                                                                        
Instrumented Implant

In Vivo

In Situ

in vitro



 

 

 

ها دیگر در ماتریس جامد خالي از تنش ی ب ش گلیكوزثمینوگلیكانپیكربندی کلاژن با توجه به تنش اولیه ( ) 
 .[79]نیهت 

 سازی شودپیادهتواند در مطالعات تر مواد ميهای پیچیدههای هندسي، مدلسازی مدلبا سادهاز طرف دیگر 

 بافجت بدسجت خواهجد ثمجد و خواص چنجدفازی ترکه در این صورت اطلاعات ارزشمندی از مكانیک مووعي

های ثزمایشگاهي فشجار ی عددی بعضي از روشبا مطالعه ،به طور خاص در مقیاس بافت. [36] ,[19] ,[12]

د در اسجت راج نجتوانميهجا ثزمایشاین گونجه از ؛ ومن این که [20] ,[19]شود سازی ميوارد بر بافت شبیه

 :[38]ها عبارتند از ترین این ثزمایش. مهم[80]خواص مواد نیز به کار روند 

صجلب مت ل جل و یجا  : در این ثزمایش بافت تحجت فشجار توسجو اینجدنترآزمایش ایندنتاسیون .1

ی )الجف((. ایجن روش ثزمایشجگاهي مطالعجه 2-6گیرد )شجكل ك به شكل معیني قرار مينفوغیرقابل

گیری کنجد و حتجي ایجن روش امكجان انجدازهپذیر ميرا امكان تني مرلاً به کمک ثرتروسكوپيدرون

سازی تحلیلي این ثزمجایش کند. گرچه مدلتر را فراهم ميتیییرات خواص بافت، به صورت مووعي

 .[42]و  [38]است های مشابه دیگر مدل از تربهیار دشوار

و  ی صلب، غیر مت ل ل: در این ثزمایش برشي از غضروف بین دو صفحهآزمایش فشار غیرمقید .2

سجازی ااجرات ت ریبجي مجورد بجرای شبیهاین ثزمایش عمجدتاً  .گیردتحت فشار قرار مي یا مت ل ل

 .[81])ب((  2-6)شكل  گیرداستفاده قرار مي

تیییجر شجكل در یجک  ،محوره اسجت کجه در ثننوعي ثزمایش تکاین تهت : آزمایش فشار مقید .3

شود. و از تیییر شكل در سایر راستاها جلوگیری مي گرددميی مت ل لي اعمال راستا توسو صفحه
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شود. با توجه به بار وارد از طجرف قیجود به این صورت سیال در حین اعمال بار از غضروف خارج مي

 بعدیچند  ياست در عمل تحلیل محوره تککه ثزمایش که این نوع از  توان نتیجه گرفتبي ميجان

 .[38])پ((  2-6)شكل شود های مواد استفاده مياین ثزمایش عمدتاً در است راج پارامتراست. 

فشجاری بافجت مجورد و در این ثزمایش مقدار بار اعمالي، اابت در نظر گرفته شود، رفتار خزشي  اگر

در این حالت به موازات خروج سیال از بافت تیییر شجكل خزشجي فشجاری  .مطالعه قرار گرفته است

تجوان مي ،رهجایش تجنش انججام شجود بجرای بررسجياگر این ثزمایش  ،ثید. از طرف دیگربدست مي

ی این حقیقت است دهندهشود که نشانهده کرد که تنش به شكل تدریجي دچار یكنواختي ميمشا

انتقجال پیجدا بجه مجاتریس جامجد مقادیر بالای تنش به کمک رفتار گذرای بافجت  ،که در بافت سالم

 .[81]و  [38] (2-5)شكل  کندنمي

 

ی مت ل ل به غضروف از طریق یک صفحه : در این ثزمایش، باریآزمایش رهایش تنش غضروف مفصلي ( ) 
(. سپس صفحه در جای خود Bدهد )ی متحر  به حرکت خود ادامه مي( و تا مقدار مش صي، این صفحهAشود )اعمال مي

 .[82]شود (. در تمام این مراحل ثب از سیال تا رسیدن به حالت تعادل خارج ميEو  Dو  Cشود )اابت نگه داشته مي

استفاده  Abaqusافزار سازی المان محدود معمولاً از نرمدر نهایت به این نكته باید اشاره نمود که برای شبیه

به  COMSOL [84] [85]و  FEBio [83]افزارهایي مانند شود اگر چه اخیراً در بعضي از مطالعات از نرممي

 گردد.نیز استفاده مي [86]دلیل سادگي بیشتر و اعتبار قابل قبول 



 

 

 

 .[82])پ( فشار مقید  و ثزمایش )الف( ایندنتاسیون، )ب( فشار غیرمقید ( ) 



 

 

 گیرینتیجه -

ای است که به لحاظ عددی همان طور که بیان شد بافت غضروف و همچنین است وان دارای ساختار پیچیده

افجزاری بجه تقریباً غیر ممكن است. با ایجن حجال رویكردهجای جدیجد نرم سازی تمام این عوامل پیچیدهپیاده

هایي کجه بجه گجردد؛ مجدلعجددی مي هایتر مدلسازی راحتنویهي موجب پیادهخصوص قابلیت سابروتین

سازی ههجتند. از طجرف دیگجر، ثرتجروز دارای ساده صورت منطقي یا در خواص مواد و یا در تعاریف هندسي

ب جش غضجروفي، منججر بجه تیییراتجي  است واني که بیماری مرتبو به کل بافت مفصجل اسجت و نجه صجرفاً

تجوان گفجت کجه در حجال حاوجر همچنجان ابراین ميشود. بنجها ميبیومكانیكي و بیوشیمیایي در این ب ش

ها، مد ی هر چه بیشتر ثناند و قطعاً توسعههای ریاوي بافت سالم یا ت ریب شده به بلوغ کامل نرسیدهمدل

 نظر تحقیقات فعلي و ثتي قرار خواهند گرفت.
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 روش تحقیق

 



 

 

 مقدمه -

 .باشجدترین ب جش ایجن پجژوهش ميبرنگیزچجالش نامجهپایانی این رویكرد عددی مورد استفاده سازیپیاده

 اقدام به شرح کامل روش عددی و اهمیت بیومكانیكي ثن شده است. ،بنابراین در این فصل

 علت انتخاب روش -

که ت ریب را در همین واحد مجد نظجر  [12] ی مشابهاست وان بر مبنای مطالعهو  سازی بافت غضروفشبیه

 تجوان اقجدام بجهمي ،در مدل ریاوي این مطالعه يبا تیییرات ،گرفته است. علاوه بر این قرار داده است، صورت

 ی مهجمهابجا سجایر مجدل مدل ریاوي بایجد ،در همین راستا. نمودتر های بزرگبررسي رفتار بافت در کرنش

ی چند فازی، غیرخطي، غیرهمگن و غیرهمهانگرد امكان مطالعهترکیب شوند تا  [87] ,[62] ,[16] همچون

علاوه بر این که در دقت کلي مطالعه تاایر مربتجي  ،. تیییرات در مدلثیدبافت سالم و ت ریب شده به وجود 

ن مطالعجه بجر سجازی ایجاسجاس روش مدل سجازد.ممكن مي یسنجي دقیق ثن را نیز تا حد زیاددارد، صحت

 مبنای حفظ دقت و صحت مطالعه است.

v6.1Abaqus , Simu4) افزارالمان محدود غیرخطي از نرم سازیشبیهبرای  lia)  استفاده شده است و بجرای

سجابروتین  اسجتفاده از عجلاوه بجر [65] ,[25]فازی غضجروف  سازی مدل ریاوي فضای مت ل ل و چندپیاده

که تقریبي  بهره برده شده است خا ، از تحلیلي موسوم به تحكیم ]UMAT ]68 تعریف شده توسو کاربر

. با استفاده [89] ,[88]دهد ارائه مي های ریاوي و تئوری فضای م تلو بافت غضروفاز مدل ،خوب و معتبر

ختار سازی مدل ساختاری اجزا در قالب یک المان واحد و به کمک مجدل ریاوجي سجا، پیادهاز این سابروتین

، اقدام غضروف و است وان های فیبریلي در واحدسازی ناهنجاریبرای شبیه ،. ومناًشودميپذیر محور امكان

سجازی ت ریجب در حجالات کمجي شجده اسجت تجا شبیه خطوط جدایيفیبریلاسیون و پیچش  سازیپیادهبه 

 افزارنویهجيهای تحقیق نرمروش. بنابراین روش این پژوهش ترکیبي از گرددتر و خاص بافت میهر پیشرفته

                                                                                                                                                        
User-Defined Subroutine

Soil Consolidation



 

 

 باشد.( ميسازیتحلیلي )مدلهازی و شبیهنویهي( و )برنامه

 تشریح كامل روش تحقیق -

های چنجد سازی یک مدل معتبجر و پیشجرفته ماننجد مجدلسازی دقیق ثرتروز در غضروف نیازمند پیادهشبیه

)ثب غیجر  از دو فجاز سجیال که پیشتر اشاره شجده،طور ، همانترین حالتکه در ساده [53] ,[49]فازی است 

هجای (. در حالجت کلجي تجنش مجوار خجود از ب ش1-2ی تشكیل شده است )رابطه (موار)و فاز جامد  لزج(

COLها کلاژن فیبریلي ش که عبارتند از تنش کوشي ب به وجود ثمده استم تلف دیگری 
σ تجنش کوشجي ،

MATب ججش غیرفیبریلججي مججاتریس جامججد 
σ های فرعججي و تججنش کوشججي ناشججي از تججورم اسججمزی شججاخه

GAG هانگلیكوزثمینوگلیكا
σ: 

() EFF COL MAT GAG  σ σ σ σ  

TOTي بنابراین تنش مجموع کوش
σ :به صورت زیر در نظر گرفته شده است 

() TOT COL MAT GAG p   σ σ σ σ I  

در ادامه روابطي بجرای هجر  ،ی چند فازی بافت ت ریب شده استبا توجه به این که در این جا هدف مطالعه

سجازی صجورت عجددی پیادهبجه   Abaqusافجزارگجردد و در نرمسازی ارائجه ميب ش متناسب با فرایند شبیه

 شود.مي

 مدل ساختاری -

در خصوصجاً ولجي  [31]شجود در حالت کلي بجا مجدلي ویهكوالاسجتیک توصجیف مي غضروف ب ش فیبریلي

و  بجودهدر مقابل فشار اعمالي سجیال عمجدتاً نجاچیز گذرای این ب ش  رفتارمقید، غیر فشار  هایي مانندتهت

به  منجرکه  شودمي بیشتر شدگي. از طرفي بافت با افزایش کرنش دچار سفت[90]نظر گردد تواند صرفمي

بجه همجین دلیجل سجفتي  .[22] گجرددمي غضجروف به خصوص در ناحیه سجطحي ،تقویت قابلیت تحمل بار



 

 

. همچنین بجا توججه [91] ها علاوه بر حالت خطي دارای رفتاری غیر خطي وابهته به کرنش نیز استفیبریل

ساختار محور باشجد  بایهتریاوي نیز ميمدل ، تیییرات ساختاری و غیرهمگن )وابهته به عمق( در ت ریب

گیری جهجتو  S ر حجمجي ب جش جامجدی سجاختاری وابهجتگي بجه کهج. به همین دلیل در معادله]92[

I ل. بنابراین تنش کوشي برای هر فیبریاست های کلاژن در نظر گرفته شدهفیبریل

F به صورت زیر بدست

 :[87] ثیدمي

()  0 0 0

0 0

I
S I I I I

I C F F F
F

I

F

E E
J




    






 

 
 

  

lnI در این جا I

F تمي،کرنش لگاری I و (کشیدگي) نهبت کشیدگي I

C های کهر حجمي فیبریل

نش )ناشجي از مدول وابهجته بجه کجر E ی حالت ابتدایي ودهدهننشان 0اندیس ،Iکلاژن در جهت فیبریل

هجر سطح  مهاحت ها( است. استفاده از این نوع از تنش مهتلزم در نظر گرفتن تیییراتشدگي فیبریلسفت

) فیبریل
I

J

0ی فاز جامد ( و کهر حجمي اولیه

S وجرایب شجدن تر تر و ساختار محوراست که باعث دقیق

 .[87] شودمواد مي

گیری توسو هفجت فیبریجل فرعجي ی انتگرالکه بافت غضروفي در هر نقطه است فرض بر این ب شدر این 

قویت شجده باشجد. ت ،(3-1شكل ) ]93[ متناسب با مدل قوسي ،همهانگردو دو فیبریل اصلي غیر همهانگرد

به تجدریج بجا تیییجر  ههتند کهی عمقي به صورت متعامد بر سطح است واني های اصلي ناحیهفیبریل دسته

هجای فرعجي در راسجتای فیبریل از طجرف دیگجر،. شجوندميموازی با سطح فیبرها  ،ی سطحيزاویه در ناحیه

ها به صورت زیر در نظر گرفته در این صورت چگالي فیبریل. [31] اندها قرار گرفتهنث های اصلي و بینمحور

 :[87] شوندمي

                                                                                                                                                        
Stretch Ratio 

Elongation 

Arcade
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2 7

TOT
FC

F
C

C




)فیبریلهای اصلي(

2 7

TOT

C

FC




)فیبریلهای فرعي(

I

C   

TOT که در ثن

C های کلاژن به ازای حجم کامل ب ش جامجد و لمجموع کهر حجمي وابهته به عمق فیبری

. از طجرف دیگجر بجرای در نظجر گجرفتن دقیجق باشدمياصلي به فرعي  هاینهبت چگالي فیبریل FCپارامتر

I ها، بردار یكهفیبریلهمهانگرد های غیررفتار
N گجردد کجه پجس از يی هر فیبریل تعریجف مدر جهت اولیه

Iتیییر شكل بافت دارای جهت جدید 
n 31[ثید ی زیر بدست ميشوند و توسو رابطهمي[: 

() I I I F N n  

 :[31] گرددميزیر حاصل به صورت  کليدر م تصات  هر فیبریل در این صورت تانهور تنش کوشي

()  
9

1

COL I I I

F

I




 σ n n  

 :[31] شودمحاسبه مي شكل زیرهای کلاژن به یبریلدر نتیجه تانهور تنش برای ف

()   
9

0
0

1

S
COL I I I I I I

C F F

I

E E
J




   



  σ n n  

سجازی پجیچش باید به این نكتجه اشجاره کجرد کجه بجرای مدل هاانتورب دیادیک است. در  که در این جا 

استفاده شده اسجت   وابهته به عمق یزاویهاز  که ناشي از پیچش خطوط جدایي است،های اصلي فیبریل

 .(3-1)شكل  باشدمي نهبت به راستای عمود بر سطح است واني هابیانگر میزان پیچش فیبریلکه 

در ماتریس اما وابهته به عمق و همهانگرد  ليدارای ب شي غیر فیبری ليفت غضروف علاوه بر ساختار فیبریبا

پجذیر از یجک مجدل نئوهجوکین تراکم ، برای این ب جشمقادیر بزرگ کرنش در ثنبه جامد است که با توجه 

در صورتي که تمام بافت از بافت جامد تشكیل شده بجود، دارای رفتجاری  این ب ش . البته[61]استفاده شده 

 یجا نهجبت پذیری، از طریق اعمال وابهجتگي وجریببود که این وابهتگي نهبي به تراکمپذیر ميکاملاً تراکم



 

 

ین توسجو ی نئوهوکبافت غضروف و کهر حجمي ب ش جامد اعمال گردیده و متناسب با ثن رابطه پواسون

 اصلاح شده است: [87]

()    

 
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 
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 

I

σ

F F I

  

 است.ب ش غیر فیبریل ماتریس جامد  مدول برشي mGکه در ثن 

نظر کجرد چجرا کجه هجا صجرفتجوان از شجار یونمي غضروف سازی رفتار الكتریكي و شیمیایي بافتبرای مدل

. از طرف دیگر با توجه به این که بافت دارای ت ریجب مجد نظجر ایجن [64]د ناحتمالاً تاایر کمي در نتایج دار

کجه ممكجن  گردیدهاستفاده  ]94[ یافتهاز مدل تنش تورمي دو ب شي توسعه ،مطالعه است، برای این ب ش

 صجورتبه  مدلاین  ی ساختاریرابطه. [95]دارای دقت بالاتری باشد در این حالت های مشابه است از مدل

 :خواهد ثمدزیر بدست 

() 
2

1

1
ˆGAG

J




 

  
 

σ I  

ی بججا توجججه بججه چگججالي اولیججه 1̂مقججدار  کججه بججه طججوری ؛وججرایب مججواد ههججتند 1̂و  2کججه در ثن 

0) گلیكوزثمینوگلیكان

GAGکند:( در عمق تیییر مي 

()   2

1 1 0
ˆ GAG



    

1.نیز وریب دیگری از مواد است 

ی نفوكپذیری غیرخطي، وابهته رابطهیک باید از  بافت غضروف مفصلي، در انتها برای تكمیل مدل چند فازی

                                                                                                                                                        
Poisson's ratio 

Shear Moduli

Extended Two Compartmental Swelling Stress Model



 

 

 شجدابسجازی شجده استفاده شود که در حالت ت ریجب شجده نیجز پیاده 7-2ی مانند رابطهبه عمق و کرنش 

برای سجهولت  ارائه شده است(. البته 2-5-1)توویحات بیشتر در مورد این رابطه و مدل چندفازی در ب ش 

ی پیوسجتگي در فجاز رابطهدو به کمک ، تیییراتي در این رابطه Abaqusافزار در نرم ثنسازی بیشتر در پیاده

0جامد )

S SJ  )یا خلا  نهبت حفره و( 1 /S Se    96[ توان اعمال نمودمي[: 

() 
2

0

0 0

1
exp 1

2 1

e M e
k k

e e

      
      
       

  

ی نفوكپذیری . البته رابطهباشندمياولیه  حفرهب نفوكپذیری هیدرولیكي و نهبت به ترتی 0eو  0kدر این جا 

 :]68[شود کمي متفاوت بوده و به صورت زیر در نظر گرفته مي Abaqus k̂در 

() k̂ k  

3ثب بوده که برابر با  وزن م صوص در اینجا  39.81 10 / mmN .است 

صرفاً به صجورت الاسجتیک  ،به دلیل س ت بودن بافت ،است واني هر سه ب ش مدل ساختاریاز طرف دیگر 

علاوه بر نفوكپذیری شامل، ها برای این ب ش. بنابراین پارامترهای مواد اندهمهانگرد مت ل ل در نظر گرفته

 .]12[ دنشومي bو وریب پواسون  bEدو پارامتر مدول الاستیهیته 

و  [99]–[97] م تلجف ی است واني و پارامتر نفوكپذیری به ترتیب از مطالعاتورایب روابو ساختاری ناحیه

وجرایب  [32]ر مبنجای روش بج [62] ،گردثوری شده است. از طجرف دیگجر [12]توسو  [104]–[100] ,[7]

دارای  غضروف مفصلي را به صورت وابهته به عمق بدست ثورده است. بر این اساس بافت مواد ب ش اسمزی

ی سجطحي تجا ناحیجه، ی اول تجا نهجمی برابر در نظر گرفته شده است، به طوری که لایهساختاری با نه لایه

 مفصلي بافت سالم غضروف ليو غیر فیبری ليفیبری هایورایب ب ش [87]شود. همچنین عمقي را شامل مي

هجا ی ایجن ب ششده تعیین کرده است. ورایب بافت نرم [107]–[105] ,[61] م تلف را به کمک مطالعات

در دو  ی مجواد،ری شجدههای گردثوپارامتر است. گردیدهاست راج  [108] ,[48] یهمطالعدو از  [16]توسو 

 اند.خلاصه شده 3-2و  3-1جدول 

                                                                                                                                                        
Void Ratio 

Specific Weight
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 [62] ,[16] ,[12]های م تلف مواد بافت غضروف مفصلي پارامتر ( ) 

 نوع وابستگي به عمق واحد بافت تخریب شده بافت سالم پارامتر مواد

E 3670 917.5  

MPa  

 مهتقل از عمق

0E 4.63 

mG 0.723 

fC  3.009 

 بعدبي

2 3.22 

1̂ 

 0.005ی اول: لایه

 0.010ی دوم: لایه

 0.025ی سوم: لایه

 0.035ی چهارم: لایه

 0.042ی پنجم: لایه

 0.048ی ششم: لایه

 0.053ی هفتم: لایه

 0.058ی هشتم: لایه

 0.060ی نهم: یهلا

MPa 
 وابهتگي نهبي به عمق

 ایلایه 9بر مبنای ساختار 

tot

c  
2

1.4 1.1 0.59z z   

 بعدبي
 وابهتگي کامل و 

 پیوسته به عمق
S 0.1 0.1z 0.05 0.1z 

0k 

34.55ی سطحي: ناحیه 10 

31.46ی میاني: ناحیه 10 

30.5ی عمقي: ناحیه 10 

36.81ی سطحي: ناحیه 10 

32.16ی میاني: ناحیه 10 

30.74ی عمقي: ناحیه 10 

2mm

MPa s
وابهتگي نهبي به عمق برای   

ب ش غضروفي بر مبنای 

 ب شي 3ساختار 

سطحي، میاني و  هایب ش)

 (ي بافت غضروفيعمق
M 

 5.48ی سطحي: ناحیه

 5.49یاني: ی مناحیه

 7.38ی عمقي: ناحیه

 بعدبي

 

 

 



 

 

  [12]های م تلف مواد بافت است واني پارامتر ( ) 

 نوع وابستگي به عمق واحد بافت تخریب شده بافت سالم پارامتر مواد

k 90  140  
2mm

MPa s
  

 مهتقل از عمق

0e  
 1.1و متراکم:  تهیفیکلهی ناحیه

 3.7ی اسفنجي: ناحیه
 بعدبي

bE  

 320: تهیفیکلهی ناحیه

 3900: متراکمی ناحیه

 1091ی اسفنجي: ناحیه
MPa 

b  :بعدبي 0.03در تمام نواحي است واني 

 سازی عددیپیاده -

 Abaqusافجزار اسجت وان از روش تحكجیم خجا  در نرمو  مت ل جل بافجت غضجروفسازی فضای برای پیاده

و  UMATاستفاده شده است اما تنش مجوار ب جش جامجد بافجت غضجروفي مهجتلزم اسجتفاده از سجابروتین 

SDVINI  وابهجته بجه عمجق توسجو سجابروتین  وجرایب ،و قبل شروع تحلیل اولین گاماست. درSDVINI 

را محاسجبه  غیرهمگن مواد ورایب ،گیریی انتگرالروتین با توجه موقعیت هر نقطه. این سابشوندتعیین مي

بندی دهد. سایر ورایب مهجتقیماً بجا تقهجیمانتقال مي UMATبه سابروتین  STATEVی به کمک ثرایه و

ر تانهجور دیگردد. سپس مقدار تنش موار در هر نمو بجا توججه بجه مقجاهندسي مدل المان محدود اعمال مي

(. همچنجین [31]گردد )توویحات بیشتر در ساختاری تعیین مي تشكل، توسو روابو معادلا رادیان تیییرگ

ی که مهجتلزم محاسجبه باشدمي( 13-2ی زگار )رابطهی ماتریس ژاکوبین سااین سابروتین نیازمند محاسبه

هجای غضجروفي . در ایجن صجورت بجرای ب شاست بافت های م تلفبرای ب ش ،تانهور الاستیهیته در فضا

 ثید:به صورت اندیهي زیر به بدست ميتانهور الاستیهیته در فضا 

                                                                                                                                                        
Step 



 

 

() 4 4 4 4COL MAT GAG

ijkr ijkr ijkr ijkrc c c c    

4 در این جا COL

ijkrc ، 4 MAT

ijkrc  4و GAGs

ijkrc های فیبریلي، غیرفیبریلي به ترتیب تانهور الاستیهیته در فضای ب ش

دوم  رشجهفیک-ولایپجاتنش باید  اولیه ی تانهور الاستیهیته. برای محاسبهباشندمي هانگلیكوزثمینوگلیكاو 

 8-3، 7-3جامد )روابو  روابو تنش کوشي اجزای به کمکمذکور،  هایتنش. برای هر ب ش محاسبه گردد

 :به صورت اندیهي زیر بدست ثمده است پ(-10)ی رابطهو  (9-3و 

() 
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1 2
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I
COL S I I I IF
ij C F i jI
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E E
S N N


  



 
  

 
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J J J
S G J C

J J


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 


    
                

  

() 
 2

1

1

ˆGAG

ij ijS C
J






  

روابو  با استفاده از ای وی مشتق زنجیرهجه به قائدهب ش فیبریلي با تو یبنابراین ماتریس الاستیهیته اولیه

 شود:مي حاصلبه صورت زیر  14-3و  13-2
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    
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    
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            

  

 :ثیندی زیر بدست ميدو رابطه ،پ(-5)ی و رابطه ی کرنش لگاریتميرابطهاز طرفي به کمک 

() 1I I

F
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() 1

2

I
I I

I






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
N N

C
  

 :گرددبه صورت زیر ساده مي اولیهماتریس الاستیهیته  ،17-3در  19-3و  18-3 جایگذاری روابوپس با 
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 :ثیدميبدست  کلاژنماتریس الاستیهیته در فضا  ،20-3و  5-3، 11-2به کمک روابو 

()   
9

4 0
0 0

1

2
S

COL I I I I I I I I I

ijkl C F F F i j k l

I

c E E E E n n n n
J

 


    



    
   

 ثید:به صورت زیر بدست مي نیز ی ب ش غیرفیبریليی اولیههبه همین صورت ماتریس الاستیهیت
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 
    

     
              
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C
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 :[110]د نگردمحاسبه ميزیر به صورت ی بالا توان نشان داد که دو مشتق موجود در رابطهمي
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C
  

 شود:ی در فضا برای این ب ش به صورت زیر ساده ميماتریس الاستیهیتهدر نتیجه 
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گردیجده محاسبه  ی در فضا پیشترماتریس الاستیهیته ،روش مشابه بانیز  هانگلیكوزثمینوگلیكابرای ب ش 

 :[62] است

()   
2

4

1 2

1
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ijkr ij kl ik jl il jkc
J



       
 

    
 

  

تانهور ژاکجوبین سجازگار بجه صجورت اندیهجي زیجر تعریجف  26-3 و 25-3، 21-3 بنابراین با توجه به روابو

 شود:مي

()  4 4 4 41

2

EFF EFF EFF EFF COL MAT GAG

ijkl li kj kj il ki lj lj ik ijkr ijkr ijkrc c c c               

 هایي که برای ثن در نظر گرفته شده اسجت کمجي کجاهش پیجدا کجردهسازیبا توجه به سادهدقت این رابطه 

گونجه تجاایری بجر از روابو مشابه بالاتر بوده و خطای ثن هیچ کورمذبایهت توجه نمود که دقت . اما مياست

شود که در این صورت صرفاً موجب عدم همگرایي در مهئله مي ندارد. خطا در این رابطهمطالعه دقت عددی 

در کنار  ]111[ اغتشاشهایي مانند روش توان از روشبا توجه به كات هایپرالاستیک مواد مورد مطالعه، مي

 .)این روش در پیوست پ توویح داده شده است( روابو بالا استفاده نمود

 سازیشبیه -

است وان -بر مبنای ثن یک مدل غضروفکه استفاده شده است  [12]مشابه نهبتاً سازی از روشي برای شبیه

اني و عمقجي هجر ب جش سجطحي، میجای از بافت در نظر گرفته شده است و و امت به شكل برشي استوانه

 ،mm، mmبه ترتیب برابر با  زیرغضروفيهای کلهیفیته، متراکم و اسفنجي غضروف به همراه ب ش

mm،mm، mm  وmm هجا،کلاژنشجدگي . البتجه در ایجن ججا، عجواملي همچجون نرمباشدمي 

های سجازیشبیهمجموعجه از برای یک  و ثب و تیییرات نفوكپذیری های اصليفیبریلهای هندسي ناهنجاری

 .های فشاری در نظر گرفته شده استچند فازی تهت

                                                                                                                                                        
Perturbation 



 

 

 ،سازی رفتار کلي بافت از تهت فشار غیرمقید استفاده شده است. در ایجن تهجتبر همین اساس، برای شبیه

گیرد و پس ی صلب بدون اصطكا  قرار ميتوسو یک صفحه ،فشاری بافت در ابتدا تحت یک درصد کرنش

شود که برای ایجن منظجور، های بیومكانیكي بافت ميی رفتاراقدام به مطالعهش کامل تنش در بافت، از رهای

این صفحه سپس در  .گیردقرار مي فشارتحت  Sec50ی زماني در بازهپنچ درصد دیگر به همین شكل بافت 

ایجن تهجت در برسجد.  تا بافت به حالت تعادل گیردصورت اابت قرار ميبه بدون جابجایي و  Sec800حدود 

سازی برای شبیهگردد. سازی و مقایهه ميحالت دو بعدی هم برای بافت سالم و هم بافت ت ریب شده شبیه

سجازی فیبریلاسیون را نیز در کنار سایر عوامل ت ریبي در تهت سجوم بایجد پیاده ،تر ت ریبحالات پیشرفته

شجده سجازی ی سطحي و میجاني شبیهناحیهاصلي ای هفیبریلاسیون با تصادفي در نظر گرفتن فیبریل .شود

ایجن در  هجای شجعاعي. مرزه شدهدر نظر گرفت mm برای تهت فشار غیرمقید نیز مدل.  قطر ]16[ است

فوك در نپاییني به صورت غیرقابلهم بالایي و هم  صفحات صلبی سیال صفر است و دارای فشار حفره مدل

همچنجین  پجذیر اسجت(.هجای شجعاعي امكانقید سیال صجرفاً در مرزنظر گرفته شده است )جریان ثزاد و بي

 است. ی صلب پایین کاملاً مقید شدهجایجایي در صفحه

 واحجددر این تهت، قطر  .شودسازی ميشبیهنیز تر بافت تهت ایندنتاسیون سازی رفتار موووعيبرای شبیه

بافت بر نتایج تاایر نگجذارد. در ایجن شعاعي مقید  یابد تا مرز غیرافزایش مي  mmاست وان به و  غضروف

تا پنج درصد کرنش فشجاری در بافت را  mmبه قطر  نفوكناپذیر و ای شكلنهبتاً استوانه تهت ایندنتوری

گردد ی خود باز ميبه موقعیت اولیه Sec2 ی زمانيدر بازه صلب کند و سپس صفحهمي متراکم Sec1صرفاً 

و دارای  ت ریجب شجده، مسجال هجایایجن تهجت نیجز بجرای بافت. سجازی گجرددتا فرایند بار برداری نیز شبیه

ی سجیال صجفر اسجت و سجطح های شعاعي در بافت دارای فشار حفرهرزمگردد. سازی ميفیبریلاسیون شبیه

در نظر گرفته شده است. از طرف دیگر و کاملاً مقید نفوك است وان به صورت غیرقابلو  پاییني بافت غضروف

به صورت دو فازی در نظر گرفته شده اسجت؛  FLOWتماس با ایندنتر بدون اصطكا  و به کمک سابروتین 

 نیجز ب جش ثزاد سجطح بجالایي کجه تحجت تمجاس نیهجت مرزهای شعاعي در بر علاوه جریان ،در این حالت

P و فشجار مبنجا حفجره sk وریب تجراوش این سابروتین نیاز به تعیین دو پارامتر پذیر است.امكان
رای بج 

برای تعریف نفوكپذیری به کجار  [71]ود( که بر اساس رجوع ش 2-5-2 ش خالي از تماس است )به ب ش ب

mm 31 به صورترفته در این پژوهش،  / N ssk   0 وP   جلجوگیری از وجمناً بجرای  شجود.ميتعریف

                                                                                                                                                        
Radial Boundary



 

 

 شده است. mmبه شعاع  کمي داری قوس ایندنتر تمرکز تنش زیاد،

است این پیچش ناشي  کلاژن اصلي هاییچش فیبریلشامل پ ،فیبریلاسیونهای هندسي علاوه بر ناهنجاری

سجازی شبیهغضروفي در و امت بافت  ی با تیییر زاویه مذکور . پیچشباشدمي از پیچش خطوط جدایي

این زاویه در حالت کلي برابر با صفر است اما در ایجن مطالعجه، عجلاوه بجر سجایر حجالات، دو مقجدار  .گرددمي

. یكجي از ایجن مقجادیر (3-3)شجكل سازی شده اسجت برای پیچش شبیه ی موردیبه عنوان مطالعه  تلفم

هجای فرعجي در این زاویه، عمدتاً بایجد فیبریل عادیچرا که در حالت  ؛در نظر گرفته شده است 45°پیچش، 

. سجاختار غیجر (3-3)شجكل  در نظر گرفته شجده اسجت 90°و مقدار دیگر برای مقایهه،  ]17[مشاهده شوند 

سازی این پدیده بر خلاف سایر شبیه متقارن این ب ش مهتلزم استفاده از یک مدل سه بعدی است بنابراین

هجای د، نیازمند استفاده از المانشوانجام مي CAX4Pهایي دو بعدی از نوعها که در قالب المانسازیشبیه

سازی تهجت فشجار غیرمقیجد بجا همجان روش باشد که در این صورت اقدام به شبیهمي C3D8P سه بعدی

ی بجدون حالات دارای فیبریلاسیون بجا حالجت ت ریجب شجده .(3-2)شكل  شده است مشابه حالت دو بعدی

 گیرد.يمفیبریلاسیون مورد مقایهه قرار 

یک تحلیجل در قالب های این پژوهش باید در ابتدا سازیگردد که تمام شبیهدر نهایت به این نكته اشاره مي

ها قرار ی اجزای ماتریس جامد تحت اار تنش گلیكوزثمینوگلیكاناجرا شود تا ووعیت اولیه استاتیكيیا گام 

 رجوع گجردد(. 2-6)به ب ش  برسند 3-2 ی شكللیهها باید ثن قدر اصلاح شوند تا به حالت اوگیرند و مدل

های مجورد سجازیرویكجرد کلجي عجددی شبیهاز ای خلاصه .گرددسازی برای هر ب ش انجام ميسپس شبیه

نویهي در پیوست الجف شجرح داده )جزئیات سابروتین نمایان شده است 3-4ی این پژوهش در شكل مطالعه

 .شده است(

                                                                                                                                                        
Fillet 

Case Study 

 Four-Node Axisymmetric Quadrilateral, Bilinear Displacement and Bilinear Pore Pressure 

 Eight-Node Trilinear Displacement and Pore Pressure 

Static Step 
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 (z( نهب به عمق متعامد )ها )مقادیر مورد مطالعه برای پیچش فیبریل ( ) 

 

 ها با یكدیگرمهئله و تعامل ثن ها در هر گامنقش سابروتین ( ) 



 

 

 نتایجسنجش صحت و اعتبار  یكردهایرو -

های اسجت وان اسجت کجه از ترکیجب مجدل-تر ثرتروز مرتبو به ب ش غضروفي واحد غضروفت ریب پیچیده

نیز بررسي صحت نتجایج  UMATم تلف تشكیل شده است. ومناً كات استفاده از المان محدود و سابروتین 

گجردد مي تكرار و مقایهه [87]کند. برای این منظور در ابتدا تهت فشار مقید را برای این ب ش وروری مي

بایهجت تمجام در ایجن تهجت ميسازی عددی و نتایج ساختار محور اطمینان حاصل گردد. تا از کیفیت پیاده

سطح متحر  تنها ب شي نفوكپذیر است و  باشند. مدل المان محدود، به استرنای یكي از سطوح مقید شده

 کند.نیرو وارد مي mm1.38و و امت  mm0.4ي غضروفي به قطر به صورت متعادل به بافت

به لحاظ کلي ارزیابي گردد تهجت فشجار غیرمقیجد مجدل  تیییرات در مدل ریاوي مطالعه سپس برای ثن که

مكعبي بجا سجطح مقطجع مربعجي کجه که در ثن یک مدل  شود.تكرار و مقایهه مي [12]است وان و  غضروف

و سجپس دچجار  گیجردتحت فشار قجرار مي Sec400ی زماني در بازهکرنش  1%تا است  mm10دارای عرض 

های م تلف مانند مدل المجان محجدود اصجلي غضجروف و گردد. در این ثزمایش ابعاد ب شرهایش تنش مي

تهت مشابه فشجار  ،نین برای تكمیل ارزیابي صحت این مطالعههمچ است وان این مطالعه انت اب شده است.

و وج امت  mm3.7به قطر  یک برش از غضروفتهت در این گردد. رار و مقایهه مينیز تك [112]غیرمقید 

mm1.15  ًبا نرخ کرنش صرفاμm/Sec1 % ی زمجانيدر بازهو  گیردميتحت فشار قرار  5تا Sec500  دچجار

 .یابدادامه مي 15این روند دو بار دیگر تا کرنش % .گرددرهایش تنش مي

غیرمقید سه بعجدی  شوند و تهت فشارمي شها دچار پیچدر تهت ایندنتاسیون که بعضي از المان در نهایت

هجا بجه ممكن است کافي نباشجد حهاسجیت پاسجخ جواب غلظت مش ،ی بالای محاسباتيکه به دلیل هزینه

 .شودها نیز سنجیده ميتعداد المان

 

 

 

                                                                                                                                                        
Mesh 
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 نتایج و تفسیر آنها

 



 

 

 مقدمه -

 چنجدفازی ت ریجب ثرتجروز اسجت واني یهاسجازیدر شبیه ی نتایج مهجمابتدا اقدام به ارائهدر  در این فصل،

 ،با توجه به مطالعجات فعلجي در نهایت .شودنیز شرح داده مي های اعتبارسنجيتهتسپس نتایج و گردد مي

 .خواهند شدتفهیر  است راج شده، نتایج

 نتایج -

 آرتروز بیتخر یسازهیشب -

ی اارات مووعي فیبریلاسیون بر بافت غضروف مفصلي است؛ در حالي دهندهار غیرمقید نشانسازی فششبیه

(. مجدل سجه 4-1شكل متاار شده است ) از این نوع از ناهنجاری هندسي شكل کميکه نواحي است واني به 

بار، با  یبیشینهتعادل و  ی صلب در حالتوارد بر صفحه العملنیروی عكس بعدی این تهت نشان از کاهش

 دارایهای فیبریلي احتمالاً (. این نتایج نشان از این دارد که پیچش4-2)شكل  باشدمي 10حداکرر حدود %

تر شده اسجت. گرچجه همچنجان ااجرات قابجل نرمکمي  غضروف و است وان بافتچرا که  استاارات ت ریبي 

 های است واني ندارد.ای بر ب شملاحظه

ی فشار سجیال بجین سازی ایندنتاسیون است که در ثن اقدام به مقایههیج شبیهی نتادهندهنشان 4-4شكل 

شده است. از ثنجا که بافت دارای فیبریلاسیون فقو ااجرات نجاچیزی در نتجایج  در بافت بافتي و سرعت موار

اند. هدر این شكل فقو بافت سالم و ت ریب شده با هم مقایهه گردید ،اندهای است واني به وجود ثوردهب ش

یابد. میدان سرعت سیال در نجواحي اسجت واني کاهش مي 30ی سیال تا حدود %در این تهت، فشار بیشینه

ی اسفنجي است وان است. همچنین نتجایج ایجن ثزمجایش بیجانگر کجاهش نشان از نفوك کمتر سیال به ناحیه

 (.4-5العمل در حین ثرتروز است )شكل شدید نیروی عكس

 ،فیبریلي و غیرفیبریلي عمودی اسمزی به همراه تنشفشار ساختار محور، فشار سیال و در یكي از مطالعات 

 ،حالات سالم و ت ریجب شجده )بجدون فیبریلاسجیون(در های است واني ب شبه نزدیک  و ی عمقيدر ناحیه



 

 

. نتجایج ایجن ب جش )الجف(( 4-7)شجكل  نمایش داده شجده اسجت فشار غیرمقیدثزمایش بار  یبیشینه برای

به طوری که این فشار اسمزی است  وی این است که بیشترین سهم تنش مرتبو به فشار سیال دهندهشانن

همچنجین د. نجکناز بار عمودی وارد بر بافت سالم را تحمجل مي 35%و  40%به ترتیب حدود دو نوع از فشار 

. شودميغالب  هایر ب شبر سا از قبل نیزبیشتر  ،زثرترو ت ریب چند فازیسهم نهبي فشار اسمزی در حین 

(. در این )ب( 4-7)شكل ایندنتاسیون دیده شده است  فشار بار اعمالي یبیشینهای در نتایج مشابههمچنین 

به صورت وابهته اسمزی در حالي که فشار  ،گردیدهغالب  هابر دیگر ب شفشار اسمزی حتي بیشتر  ثزمایش

  (.4-6شكل )یابد ثرتروز کاهش مي ت ریب به عمق با پیشروی

های تهجت تحمجل بجار در های است وانياجزای م تلف بافتسهم ی دوم ساختار محور، تمرکز بر در مطالعه

، تمجام )ب(( 4-8)شجكل ( و ایندنتاسجیون )الجف( 4-8)شجكل ) های فشار غیجر مقیجدپیشین است. در تهت

بجار کمتجری را تحمجل  ي،شجدگي غضجروف مفصجل، احتمالاً بجه دلیجل نرمهای م تلف بافت است وانيب ش

های در تهجت 50%و  93%حجدود بجه ترتیجب تجا در حالي که تجنش وارد بجر غضجروف کلهجیفیته  .کنندمي

ی بجار را ی کلهیفیته عمجدهایندنتاسیون و فشار غیر مقید تقلیل یافته است. در تهت فشار غیر مقید، ناحیه

 سازد.تحمل مي

 جینتا اعتبارسنجي -

بجه کمجک  (4-5شجكل ( و ایندنتاسجیون )4-2شكل های فشار غیر مقید سه بعدی )در تهت هاالمانغلظت 

 ها به اندازهالمان این است که تعدادی دهندهمورد بررسي قرار گرفته است. نتایج نشان ،العملنیروهای عكس

ایجن حالجت  . درشوندمي، نیروها همگرا هاالمانتعداد   %50ي در حدود حتي با کاهش باشد. چرا کهکافي مي

اسجت کجه دارای واحد غضروف و است وان سالم  تهت ایندنتاسیون بامرتبو  ،حداکرر تیییرات قابل مشاهده

 است.در جواب ه 3%اختلاف  یبیشینه

 تكجرارمججدداً ، [87]نتایج ساختار محور، تهت فشار مقیجد پیشجنهاد شجده توسجو  صحتبه منظور بررسي 

در حالي که اختلاف نهبتاً اابتي در  ،وعیت مشابه در تنش اجزاستاز و سازی نشاناست. این شبیه گردیده

. البته این که ناشي از روابو ساختاری م تلف برای این ب ش است (4-9)شكل  شوددیده ميفشار اسمزی 

هجای ، در مقایهجه بجا دادهچرا که تنش مجموع همین ثزمجایش ،باعث بهبود دقت مطالعه شده است اختلاف

 .(4-10)شكل  است دارای کمي دقت بیشتر نهبت به مدل عددی ،[113]ثزمایشگاهي 



 

 

سازی شده است که نشان از بهبجود مجدداً شبیه [12]ی مطالعه مشابهعددی، مدل د مدل برای بررسي بهبو

غضجروف مفصجلي در فشار غیرمقیجد   مشابهتجربي ثزمایش تكرار ؛ چرا که (4-3)شكل  جدی در نتایج دارد

قجادر بجه ارائه شده، مدل المان محدود  در این حالت در نتایج است.کمتری  اختلافبه مراتب  دارای ،[114]

 .(4-11باشد )شكل مي 10% تا کرنش محوری 15حدود %ی خطای با بیشینهبیني نتایج پیش

 

 

 

ی بار متعادل در حین تهت فشار غیر مقید برای واحد غضروف و است وان در بیشینه ترسكای تنش مقایهه ( ) 
در توزیع  ها و اهمیت کم ثنی اارات مووعي ناهنجاریت ریب شده با فیبریلاسیون و بدون فیبریلاسیون نشان دهنده

 .های است وانيهای موجود بافتتنش

                                                                                                                                                        
Tresca 



 

 

 

 

های فشار غیرمقید سه بعدی بر حهب زمان ی صلب تهتالعمل وارد بر صفحهنمودار نیروی عكس ( ) 
شدن بافت شده است اما همچنان باشد که مقادیر پیچش فیبریلي مورد مطالعه گرچه باعث نرمی این حقیقت ميدهندهنشان

 ها صرفاً دارای اارات مووعي است.های هندسي فیبریلمانند سایر ناهنجاری

 

 .نشان اهمیت بالای تیییرات اعمالي بر مدل ریاوي است [12]تكرار تهت عددی مشابه  ( ) 
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چند  بیت ر یبالا تینشانگر اهم ونیندنتاسیا یسازهیشب یبر حهب زمان برا ندنتریوارد بر ا یروین ریمقاد ( ) 
 .شده است یسازهیشب زیها نها بر جوابتعداد المان تیجا حهاس نیاست. در ا یفاز

 

ی نیروی ایندنتاسیون حاکي از کاهش ( برای مقدار بیشینهzنمودار فشار اسمزی بر حهب عمق متعامد ) ( ) 
 وابهته به عمق فشار اسمزی ، عمدتاً ناشي از ت ریب چندفازی واحد غضروف و است وان است.



 

 

 

 

 

 يعمق یهیو در ناح یبار فشار ینهیشی( در بونیلاسیبریشده )بدون ف بیساختار محور بافت سالم و ت ر يبررس ( ) 
 یدهندهنشان ونیندنتاسیو )ب( ا دیمق ریتهت )الف( فشار غ یسازهیو به کمک شب تهیفیبه ب ش کله کیف، نزدغضرو

 . است یفشار اسمز ادیز تیاهم
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( به کمک ونیلاسیبریشده )بدون ف بیبافت سالم و ت ر ياست وان یهابر ب ش يسهم بار اعمال یههیمقا ( ) 
در  تهیفیبافت کله ادیز تینشانگر اهم يبار اعمال ینهیشیدر ب ونیندنتاسیو )ب( ا دیمق ریتهت )الف( فشار غ یسازهیشب

سازی این مطالعه است و به خصوص در حالت باید توجه نمود که این نتایج صرفاً در تناسب با روش شبیه .تحمل بار است
 ی ثرتروز، نتایج ممكن است متفاوت شود.پیشرفته
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ی . مقایههی سطحي غضروف مفصليدر ناحیه [87]نش برای تهت فشار مقید برحهب کر اجزانمودار تنش  ( ) 
هاست گرچه مقدار فشار اسمزی به دلیل متفاوت بودن معادلات حاکم دارای یک  نشان از روند کلي و مشابه در جوابنتایج 

 سازد.ها را هم متاار مياختلاف اابت است که دیگر ب ش

 

  [113]های تجربي ی نتایج حاصل با داده. مقایهه[87]تهت فشار مقید  نمودار تنش موار برحهب کرنش برای ( ) 



 

 

 

از دقت  يمطالعه است. حاک نیا دیمقغیربه فشار  هیشب اریکه به يغضروف دیمقریفشار غ يتكرار تهت تجرب ( ) 
 .باشديقابل قبول مطالعه م

 مباحث -

ی در این مطالعه، یک مدل المان محدود برای بافت غضروف و اسجت وان ارائجه شجده اسجت کجه دربرگیرنجده

امكجان تجا  باشجدميبینانجه واقع و معتبر عین حالدر و  غیرخطيپارامترهای غیرهمهانگرد، وابهته به عمق، 

های قابجل اعتمجاد و سازی؛ این شبیهشودفراهم ت ریب ثرتروز مفصلي  هایسازیشبیه ای ازاجرای مجموعه

. مدل انجام شده استهای غالب برای خصوصاً ثرتروز است واني غیرپیشرفته تیییر پارامتر چندفازی به کمک

در سجایر مطالعجات پیشجتر  م تلف و معتبری است که های ساختاریترکیبي از مدل خودی خود ، بهعددی

 .[94] ,[87] ,[12] بود داده شده توسعه

. [15]همزمان مقدار کجلاژن و پروتئوگلیكجان هاسجت  شامل کاهش ،تیییرات اساسي در حین ت ریب ثرتروز

مقجدار سجیال، تیییجر  ، افزایشها منجر به افزایش نفوكپذیری واحد غضروف و است وانکاهش پروتئوگلیكان

 توانجدسجفتي ب جش غیرفیبریلجي مي. [48]شجود مي غضروف مفصجلي فشار اسمزی و سفتي ماتریس جامد

باشجد های ایجن پجژوهش ميسجازییهنظر گردد چرا که ب ش غیرفیبریلي شامل اهمیت ناچیزی در شبصرف

تجوان بجه مي ن(. همچنجی4-7شكل در مطالعات ساختار محور نیز قابل مشاهده است ) این اهمیت کم. [20]

اارات ثرتروز اسجت واني را  (،10-3ی رابطه) هاگلیكوزثمینوگلیكانچگالي  با اعمال تیییراتي بر مقدارسادگي 



 

 

ی سجطحي بجه طجور مشج ص در ناحیجه احتمالاً، تیییرات. این [94] ,[62] اعمال نمود بر ورایب این ب ش

. در نتیجججه در [20] باشججدميکججه شججامل فشججار اسججمزی کمتججری  [15] دهججدروی مي غضججروف مفصججلي

شجایان  .دناابت فرض شود نتواناسمزی ميورایب مواد برای اجزای فیبریلي و ، های این پژوهشسازیشبیه

و در نتیجه در  [15]ی ثرتروز است واني است كکر است که کاهش کلاژن منحصراً مرتبو به ت ریب پیشرفته

هجا، شدگي کلاژنتیییرات غالب پارامترها شامل نرم بنابراین. است شدهتیییرات ثن صرف نظر از این مطالعه 

های هندسي فیبریل هاست نفوكپذیری بافت به همراه ناهنجاریافزایش و  غضروف مفصلي افزایش مقدار ثب

 .[16] ,[15]اشد خطوط جدایي و فیبریلاسیون ب پیچشتواند ناشي از که مي

فشجار  تهت ی پیشین بررسي شده است. در ابتدا اقدام به تكرارتكرار چند مطالعه بادقت مدل المان محدود 

کمي نهب به مدل مشابه المان  ،نمایانگر این است که دقت 4-10شده است. شكل  [113]مقید پیشنهادی 

 همجین تهجت ی سجاختار محجوریكهجاني در مطالعجهنهبتاً بهبود یافته است. اگر چه ووعیت  [87]محدود 

 ت در فشار اسمزی وجود دارد کجه ناشجي از روابجو سجاختارییک اختلاف ااب ،(4-9شكل شود )ملاحظه مي

ی ساختار محور افجزایش ت مطالعهدق رسدم تلف ب ش گلیكوزثمینوگلیكان هاست و در مجموع به نظر مي

اسجت. همچنجین مجدل جدیجد نشجانگر  [113] های ثزمایشجگاهيتر به دادهچرا که نتایج نزدیک یافته است؛

سجازی تهجت کجه بجا تكجرار شبیه (4-3)شجكل  اسجت [12]ی مشجابه تیییرات چشجمگیر در نتجایج مطالعجه

. بنابراین تیییرات ارائه شده در مدل ریاوي منججر (4-11)شكل  گرددتوجیه مي [114]ي مشابه ثزمایشگاه

های سجازیای از شبیههرگونجه اسجت. ایجن تیییجرات بجرایدر دقت مطالعه شجده  ایبه افزایش قابل ملاحظه

های فشجار سجازیهجا در شبیهچندفازی ثرتروز مفید است. در نهایت، اقدام بجه بررسجي کیفیجت عجددی مش

چرا که در این دو ثزمایش  ،شده است (4-5)شكل  بعدی دوو ایندنتاسیون  (4-2)شكل  بعدی سهمقید غیر

. نتایج این ب ش نیز حاکي ای نباشنددارای غلظت کافيپیچش شده و وادچار  ممكن است هابه ترتیب المان

 از دقت عددی بالای مطالعه است.

ی کلهجیفیته در حجین ثرتجروز اسجت واني برای ناحیهرا  یک نقش مهم بینيپیش ،از طرف دیگر این مطالعه

های زیرغضروفي در تطابق با مشاهدات تجربي اخیجر اسجت چرا که نتایج ساختار محور در است وان کند؛مي

تمجام اججزای اسجت واني با پیشروی ت ریب ثرتجروز، دهد که سازی فشار غیرمقید نشان مي. شبیه[15] ,[7]

سجازی ایندنتاسجیون حال شبیه عین(. در )الف( 4-8شكل کنند )را تحمل ميعمودی تری از تنش مقدار کم

یییر شدید بجار ی تدهندهکه نشانچرا  )ب(( 4-8)شكل  ی کلهیفیته استنمایانگر نقش کلیدی برای ناحیه

یجک  ،اسجت واني م تلجف ارزیابي بیشتر نقش نواحي برایاست. ه ، نهبت به سایر ب شاین ب شاعمالي بر 

های است واني نیز انججام شجده در مجاورت ب شو ی عمقي غضروف ی ساختار محور دیگر در ناحیهمطالعه



 

 

اسمزی بیشجتر بجرای بافجت سجالم در  ی فشار سیال کمتر و فشاردهندهنشان این مطالعه .(4-7 )شكلاست 

 باشد که فشجار سجیالتواند این است. توویح این ب ش از نتایج مي [20]ی عددی پیشین با مطالعه مقایهه

ی در مجرز ناحیجه ،[92] ,[20] ,[19]، بر خجلاف بیشجتر تحقیقجات مشجابه پیشجین مدل عددی این پژوهش

شده فشار اسمزی کاهش در کمي منجر به های فیبریلي اگر چه ناهنجاری .غضروفي و است واني متییر است

ثرتروز این فشار را بجه صجورت واوجحي کجاهش داده اسجت. مطالعجات  ت ریب چندفازی، (4-6است )شكل 

دهند علي رقم کاهش کلي و وابهته ساختار محور افزایش شدید سهم فشار اسمزی را در تحمل بار نشان مي

 این فشار.به عمق 

العمجل وارد بجر نیجروی عكس اند،شجده وقتي بافت سالم و دارای ثرتروز با هم مقایهجه در تهت ایندنتاسیون

ی عجددی پیشجین گیری کاهش پیدا کرده است. این ب ش از نتایج در تضاد با مطالعهایندنتر به شكل چشم

در حجالي کجه در  ،در ثن مطالعه صرفاً اارات تیییر پارامتر نفوكپذیری در نظر گرفته شده است. چرا که [12]

بنجابراین نیجروی مجذکور  شجده اسجت. سجازیشبیهشدگي غضروف نیز ی فعلي اارات دیگر مانند نرم مطالعه

شود و نمایش داده شده است توسو ت ریب چند فازی ماتریس جامد تعیین مي 4-5طور که در شكل همان

ی سجطحي غضجروف مفصجلي محبجوس نه اار موسوم به اتصال کوتاه که در ثن بیشتر جریان سیال در ناحیه

جریان سیال بیش از ثن که به داخل  ی ثن،بد و در نتیجهیاشود و متعاقباً نیروی پهای اعمالي کاهش ميمي

 .[12]گردد بافت نفوك کند از ثن خارج مي

های زیرغضروفي است که در تطابق با دنتاسیون روشنگر اهمیت انتقال جرم در بافتسازی اینهمچنین، شبیه

تواند به شدت نفوك سیال را که ت ریب مي دهدمينشان  4-4شكل است.  [14] ,[7]مشاهدات ثزمایشگاهي 

ی اسفنجي نفجوك به طوری که مقدار کمي از سیال به داخل ناحیه ؛های زیرغضروفي کاهش دهدبه است وان

. اگجر دیابسیال در تمام نواحي است واني جریان مي ،افت سالم غضروف و است واندر ب . در حالي کهکندمي

شجد این نتیجه کاملاً متفاوت مي ،[12] گردیدمي خلاصه كپذیریونف سازی ثرتروز صرفاً در افزایشبیهشکه 

نفجوك سجیال بجه  ي درچندفازی است. چنجین کاهشج به صورت ت ریبسازی شبیهی اهمیت دهندهکه نشان

به خودی خود حتي باعجث  کند کههای سلولي اختلال ایجاد مياحتمالاً در سیگنال ،موازات پیشروی ثرتروز

. در نتیجه، در [115] ,[7]تواند توویحي برای مشاهدات تجربي اخیر باشد و مي شودمي بافت ت ریب بیشتر

. همچنجین در ایجن شناخت بهتر این پدیجده صجورت گیجرد براییک پژوهش چند مقیاسي  بایهتمي ثینده

 اسجتشجده ی سجطحي بافجت گیری فیبریلي در ناحیجهفشار سیال در بافت سالم متاار از جهت ،سازیشبیه

است و نشان از اهمیجت ایجن ب جش در قابلیجت  [19]که شبیه به تحلیل المان محدود پیشین  (4-4)شكل 

الي که، این نقش در بافت ت ریب شده تقلیل یافته. چنین حالتي نشجان از پاسجخ حدر  د.تحمل بار بافت دار



 

 

بجا توججه بجه ایجن پاسجخ  .[19]تواند برای بافجت مضجر باشجد بیومكانیكي با همهانگردی بیشتر است که مي

غیجرهمگن های توان نتیجه گرفت که احتمالاً استفاده از مدلی غضروف، ميهمهانگردتر بافت ت ریب شده

نطقجي بجه نظجر تر، مهای پیچیجدههایي بجا هندسجهسجازی، خصوصاً در شبیه[116]همهانگرد ت صصي ولي 

 رسد.مي

مجدل ریاوجي  نهمچنجاشده است،  [12]مدل  اتي بربا وجود این حقیقت که در این پژوهش اقدام به اصلاح

چنجد  قابلیجت مطالعجاتتا  است کارکردش بیشتر ییک مدل عمومي است که نیازمند توسعهمورد استفاده، 

در نظر گرفت. نیز را  [117]ار کوچک مرز موجي های بهیو به کمک ثن بتوان پیچیدگي را پیدا کندمقیاسي 

دیگر  ،گرددمنجر به افزایش سفتي مفصل  تواندمي نيافزایش و امت نواحي است وا این تصور که همچنین

ایجن کجه از طرف دیگر بجا توججه بجه  .[5]در مطالعات فعلي رد شده است  محهوب شده ویک تفكر قدیمي 

های نجواحي غضجروفي اهمیتي بر تیییجر شجكلتاایری کمدارای  های است واني احتمالاًتیییرات سفتي بافت

صرفاً با تیییجرات پجارامتر نفوكپجذیری ، این پژوهش ت ریب نواحي است واني در، [118] ,[5] خواهند داشت

از . [7] اسجتهای است وان زیرغضجروفي نمایش داده است که احتمالاً حاکم بر رفتار انتقال جرم بافت [12]

ثسیب وارد بر غضروف است، این از ی غضروف مفصلي بهیار متاار که مدول الاستیهیته طرف دیگر از ثن جا

. بجا ایجن حجال عمومیجت [9]سجت ای برای ایجن ب جش اسجتفاده نمجوده امطالعه از روابو ساختاری پیچیده

گیری مججدد ماننجد شجكل زاهای بیمجاریسازی المان محدود این مطالعه باعث شده است کجه فراینجدشبیه

مجدل تجرین محجدودیت ایجن نگردد کجه مهماین پژوهش شامل  [9]و کهولت سن  [6]های است واني ب ش

توسعه داده  [119] ,[13]های عددی اخیر با مدل زافرایندهای بیماری. بعضي از این است عددی این مطالعه

اكعجان دارنجد همچنجان بجه صجورت تجربجي نیجز هجا طور خجود نویهجندگان ثنها هماناند. اما این مدلشده

 .باشندتوسعه ميدر حال  و سنجي نشدهصحت

شامل بایهت به سمت روابو ساختاری بهتری برای ب ش زیرغضروفي باشد که گیری مطالعات ثتي ميجهت

ی غیرهمگن الاستیهیتهی دربرگیرندههمچنین انتقال جرم در این ناحیه باشد و  فرایندتری از تعاریف دقیق

دارای هجای زیرغضجروفي ب ش ،بر مبنای مطالعجات ایجن پجژوهشچرا که  ،[11]باشد  نیز ی کلهیفیتهناحیه

. این پژوهش متمرکز بجر یجک باشندمي زانو نقش بهیار مهمي در شناخت مكانیزم بیماری ثرتروز است واني

 ابتجدایي ثرتجروز،بهجیار  شجرایوو حالات بهیار خجاص ماننجد  باشدمي زانو نيووعیت کلي از ثرتروز است وا

                                                                                                                                                        
Etiology 



 

 

سجازی را شبیه شجوندایجن بیمجاری را منججر توانند ميانهان که خاص رفتارهای  و ی ثرتروزپیشرفتهشرایو 

. این گونه از مطالعات علاوه بر این که نیازمنجد یجک مجدل کامجل از [121] ,[120] ,[78] ,[28]نكرده است 

های ثمجاری بهجیار و مجدل [123] ,[122] ,[36] ,[27]مفصل است احتمالاً نیازمند یک نگاه چند مقیاسجي 

اهمیجت زیجاد تیییجرات  مطالعجهاین  د.نباشنیز مي [93]به جای مدل قوسي  [125] ,[124]ها دقیق فیبریل

های مذکور باید این فشجار را (. بنابراین مدل4-7شكل ثرتروز را نمایان ساخته است ) فشار اسمزی، در حین

و طبیعتجاً نیازمنجد  [53] ,[49]کجه امجری بهجیار دشجوار اسجت  درنجیدر مطالعات ت ریب بافجت در نظجر بگ

کجه بجه قیمجت هایي سازی، ساده[127] ,[126] ,[72] ,[44] ,[29] ,[27] ,[18]های زیادی است سازیساده

 .شودانجام ميکاهش دقت 

ش کلي فشار و اهنزیم بیماری ثرتروز از طریق کدر خاتمه، این پژوهش نقش مهم اجزای است واني را در مكا

های ناچیز باشد. اگرچه ناهنجاری تجربيتواند توویحي برای مشاهدات فعلي سازد که مينفوك ثب نمایان مي

گردنجد دارای ااجرات ت ریبجي مشج ص مووجعي ی داخلي بافجت را شجامل نميها که ناحیههندسي فیبریل

. ههجتندمتجاار از شجرایو اسجت واني  بجه صجورت متقابجلمانند فشار اسمزی اما پارامترهای دیگر  باشند،مي

سجازی چنجد فجازی بجرای در  شبیهثن بر مبنای که  تایید شده است ی این پژوهشی اولیهبنابراین فرویه

و بالعكس. همچنین یک چهارچوب عددی جدیجد و معتبجر توسجعه داده  باشدميبهتر اجزای است واني لازم 

و سجاختار محجور  متورم ی فیبریليشده بر وابهته به عمق، تقویتتاز ترکیب چندین مدل معشده است که 

 قرار گیرد. ثینده مطالعات مشابه مبنایتواند المان محدود تشكیل شده است که مي
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 بندی و پیشنهادهاجمع

 



 

 

 مقدمه -

سجپس  .بندی شده اسجترور و جمعهای م تلف این پژوهش مب شدر ابتدا به صورت اجمالي در این فصل 

ی چنجد ارائجهشجده اسجت. در نهایجت ایجن فصجل بجا  های مهم این مطالعهها و دستاوردبیان نوثوری اقدام به

 .گردداتمام مي ،پیشنهاد برای مطالعات ثتي

 بندیجمع -

فصجل  ثن در .ای در مورد موووع پژوهش شجده اسجتی مقدمهدر فصل اول به صورت اجمالي، اقدام به ارائه

سایش و پارگي غضروف مفصجلي تصجور درسجتي  صرفاًکه محدودسازی ثرتروز است واني به  داده شد توویح

های زیرغضروفي نیز نقش بهیار مهمي در پیشرفت به خصوص نواحي م تلف است وان ،نیهت و کل مفصل

غالجب ایجن بیمجاری در تیییجرات  سازی چندفازیشبیه توویح داده شد که این بیماری دارند. از طرف دیگر

، ت ریجب ثرتجروزاست واني در  نواحي سازی و بررسي نقشبنابراین این شبیه است. پذیرامكان حالت متوسو

 هدف این پژوهش معرفي شده است.

موسوم به بافت غضروف و است وان شده است کجه  ،، در ابتدا اقدام به معرفي بافت مورد مطالعهدر فصل دوم

همچنین بافت  ؛شودو میاني و سطحي مي عمقيبافت غضروف مفصلي شامل سه ب ش  ،ترین حالتدر ساده

. وجمناً تووجیح داده شجد کجه شجودميی کلهیفیته، متراکم و اسفنجي تقهیم زیرغضروفي هم به سه ناحیه

سجازی عجددی ایجن شبیه ،های غضروفي و فیزیولوژی بیماری ثرتجروز اسجت وانيهای موجود در ب شسلول

های ریاوي بافت مدل ،بر منابع مهم یکند. با مرورميثن  بیومكانیكيبه شدت وابهته به رفتارهای نواحي را 

 دیگججر، انججد. از طججرفم تلفي هججایویژگيمعرفججي گردیججده اسججت کججه دارای  ،تر غضججروف مفصججليپیچیججده

مورد بررسي  ،های عددی در مطالعات مرتبو به ثرتروزها و نقش مهم روشسازیهای م تلف شبیهپیچیدگي

اقدام به  ،توان در مقیاس بافتکه مياین است دهد ها نشان ميی مهمي که این بررسي. نتیجهاندهقرار گرفت

مجورد اسجتفاده در ایجن  نظجریسازی چندفازی ثرتروز است واني نمود. ومناً در این فصجل، ملاحظجات شبیه

  اند.پژوهش معرفي گردیده

فصل چندین مدل عددی م تلف معتبر، وابهته به  ثندر  .مطالعه استحاوی جزئیات روش مورد  فصل سوم



 

 

پجذیر ت ریجب امكان یسازی چنجدفازاند تا شبیهی فیبریلي متورم با یكدیگر ترکیب شدهشده عمق و تقویت

شرح داده شده اسجت.  ،است UMATکه عمدتاً وابهته به سابروتین  هاسازیگردد. همچنین روند کلي شبیه

 جزئیججاتگیری شججده اسججت کججه هججای چشججمدارای تفاوت [12]ی مشججابه نهججبت بججه مطالعججهمججدل عججددی 

 .است نامه ومیمه شدههای این پایاندر پیوست های عددی ثنسازیپیاده

دقت بالای مدل عددی نشان داده شده است. با توجه به نتایج، تیییرات اعمالي بر  در نهایت در فصل چهارم،

بجه عنجوان چهجارچوب  پیشجنهاد شجدهتوان از مدل ریاوي رسد. بنابراین ميبه نظر ميمدل ریاوي وروری 

سجازی حجاکي از ااجرات برای تحقیقات ثتي استفاده نمود. از طجرف دیگجر نتجایج شبیهجدید و معتبر عددی 

است. همچنین نتایج نشان از کاهش نهجبي و وابهجته بجه عمجق  ليهای فیبریت ریبي اما مووعي ناهنجاری

های غضجروف ترین ب ش تنشغالب توان ثن رابه طوری که مي ؛شار اسمزی در کنار افزایش سهم ثن استف

سازی تهت ایندنتاسیون است که تعریفي متفاوت از اارات ت ریبجي ترین نتیجه مرتبو به شبیهدانهت. مهم

نفجوك سجیال در  کاهش ی،سازتوصیفي که مطابق با مشاهدات تجربي اخیر است. در این شبیه ،دهدارائه مي

اخجتلال در  بجرای توصجیفيتوانجد دیجده شجده اسجت کجه مي اسجفنجي اسجت وانی در ناحیجه ،حین ثرتروز

 .تلقي شودها های بیومكانیكي کندروسیتسیگنال

 هانوآوری -

 ثوردهای این تحقیق عبارتند از:دستها و نوثوریترین مهم

 و غالب در ت ریب ثرتروز زانو به صورت هم زمان. در نظر گرفتن تمام پارامترهای چند فازی مهم .1

 خطوط جدایي.ی روشي برای بررسي اارات ت ریبي پیچش ارائه .2

 .سازی و اعتبارسنجي ثنبرای بهبود کارکرد شبیه ،های ریاوي م تلف و متفاوتمدل ترکیب .3

 .است راج روابو ماتریس ژاکوبین .4

 است واني.های ثن بر ب ش مووعي و اارات کمها های فیبریلسازی اارات مووعي ناهنجاریشبیه .5

 .تنش وارد بر ب ش کلهیفیته به کمک مطالعات ساختار محور نمایش نقش مهم .6

سججازی خججواص بججرای پیاده UMATدر کنججار سججابروتین  SDVINIاسججتفاده ترکیبججي از سججابروتین  .7

 بافت. غیرهمگن

 .ابدینمایش اهمیت بالای فشار اسمزی که با ت ریب افزایش نیز مي .8



 

 

سجازی نفجوك ثب در تهجت فشجار بجه کمجک شبیه ،ی توویحي برای مشاهدات تجربي ت ریجبارائه .9

 .ایندنتاسیون

 ت ریب.سازی شبیهنمایش اهمیت بالای نواحي زیرغضروفي در  .10

 پیشنهادها -

 های قبلي، در این جا چند پیشنهاد برای تحقیقات ثتي مجرتبوبا توجه به مطالب و نتایج ارائه شده در ب ش

 شود:ارائه مي

سجازی مدلی نئوهوکین توان با روابو هایپرالاستیک بهتری نهبت به رابطهرا مي ليب ش غیرفیبری .1

 های. ماننجد مججدلرا در یججک تحلیجل تیییججر دادتحججت بررسجي  یهجاکرنش بتجوان مقججادیرتججا  نمجود

 .و اگدن ریولین-موني هایپرالاستیک

 نتایج این مطالعه. برغضروف و بررسي تاایر ثن  سازی تاایر کمانش فیبرهای کلاژن درشبیه .2

 بجروارد  یهجادر تنش تواننجديران کجه م یهاچهیها مانند ماهبافت گرینقش د قیدر نظر گرفتن دق .3

 .داشته باشند يمهم ریغضروف تاا

مانند پارامتر نفوكپذیری غیرهمهجانگرد در مطالعجات و  ؛تر نفوكپذیریاستفاده از پارامترهای پیچیده .4

 .از ثن ررسي ورورت استفادهب

خجواص از گیرد و مي بر وابهته به جریان را در گذرایمدل مورد مطالعه در این تحلیل صرفاً خواص  .5

 شجدهنظر صجرف، ویهكوالاستیک مهتقل از جریان که به صورت كاتي در ماتریس جامد وججود دارد

 سازد.را نیز فراهم مي های غیرفشاریسازی تهتامكان شبیه يمدل چنیناستفاده از  .است

 م تلف. یدر پارامترها يهندس ترقیدق یهااز مدل ورورت استفاده يبررس .6

 بافت. بیدر نظر گرفتن تمام مراحل ثرتروز زانو در ت ر .7

 سازی نماید.شبیه مانند افزایش سن رات ریب بافت  یزاعوامل بیماریی الگوریتمي که بتواند ارائه .8

 .های م تلف حرکتيبررسي مكانوبیولوژی الگو .9

                                                                                                                                                        
Mooney–Rivlin

Ogden



 

 

به طوری که رفتار انتقال جرم بافت است واني  ،است واني م تلف هایساختاری ب شی بهبود رابطه .10

 .تر شوددقیق

سازی غیرهمگن ب ش کلهیفیته که تیییرات وابهته بجه عمجق مجدول الاستیهجیته را در نظجر شبیه .11

 گرفته باشد.

 را در نظر بگیرد. موجيی مرز دهی پیچیاستفاده از یک مدل چند مقیاسي که هندسه .12

 اارات سلولي کاهش نفوك سیال. سازیشبیه .13

چجرا کجه  ؛ی هندسي که فشار اسمزی را در نظر گرفته باشدسازی ت ریب در یک مدل پیچیدهشبیه .14

 سازی شده است.ها شبیهدر این مطالعه نقش مهم ثن
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 فورترن یهانیسابروتپیوست الف( 

 

      SUBROUTINE UMAT(STRESS,STATEV,DDSDDE,SSE,SPD,SCD, 

     1 RPL,DDSDDT,DRPLDE,DRPLDT, 

     2 STRAN,DSTRAN,TIME,DTIME,TEMP,DTEMP,PREDEF,DPRED,CMNAME, 

     3 NDI,NSHR,NTENS,NSTATV,PROPS,NPROPS,COORDS,DROT,PNEWDT, 

     4 CELENT,DFGRD0,DFGRD1,NOEL,NPT,LAYER,KSPT,JSTEP,KINC) 

C 

      INCLUDE 'ABA_PARAM.INC' 

      CHARACTER*80 CMNAME 

      DIMENSION STRESS(NTENS),STATEV(NSTATV), 

     1 DDSDDE(NTENS,NTENS),DDSDDT(NTENS),DRPLDE(NTENS), 

     2 STRAN(NTENS),DSTRAN(NTENS),TIME(2),PREDEF(1),DPRED(1), 

     3 PROPS(NPROPS),COORDS(3),DROT(3,3),DFGRD0(3,3),DFGRD1(3,3), 

     4 JSTEP(4) 

C  

C 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C 

C          THIS UMAT CODE IS COMPOSED BY SEYED SHAYAN SAJJADINIA 

C 

C                     IRAN UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY 

C 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C  

C 

      DOUBLE PRECISION TRANF(3,3),DET,IDENT(3,3),INDEX(2,6),ALPHA1, 

     1 ALPHA2,IGAGD,NVEC0(27),RH,W1,W2,W3,W4,W5,W6,STRG(NTENS,NTENS), 

     2 EPS,FV1(3),HH,NEWV1(3),NSTR(NTENS),STR,LANDA,DELTAV(NTENS), 

     3 BVEC(NTENS),C,NS0,E1MP,E2MP,K1MP,CSTR,DFGRD(3,3),EP,STRS(NTENS), 

     4 STATE(NSTATV),GAG,VV(NTENS) 

      INTEGER i, j, k, l,r, m, n, K1, K2, K3, K4, K5, K6,KKK,DDS,FF 

      PARAMETER (ZERO=0.D0,ONE=1.D0,TWO=2.D0,THREE=3.D0,FOUR=4.D0, 

     1 TT=7.D0,SIX=6.D0,HALF=5.D-1,FFD=0.57735026919D0, 

     2 R2P2=0.7071067811865D0,R3P3=0.5773502691896D0,TEN=10D0, 

     3 CONST=0.4342944819D0) 

C 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C     INITIALIZATION 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C 

C     AN EXPLATIONS OF THE STATEV ARRAY IS PROVIDED IN SDVINI  

C     SUBROUTINE BELOW. 



 

 

C 

      DDS=0 ! THIS VARIABLE CONTROLS THE DDSDDE FORMULATION. 

      ALPHA1=STATEV(8) ! DEPTH-DEPENDENT GAG CONSTANT 

      ALPHA2=3.22D0 ! GAG CONSTANT 

      C=3.009D0 ! FIBRILLAR RELATIVE DENSITY CONSTANT 

      RH=STATEV(2) ! TOTAL FIBRILLAR DENSITY 

      NS0=STATEV(3) ! DEPTH-DEPENDENT SOLID VOLUME FRACTION 

C 

      DO i = 1, 3 

       DELTAV(i)=ONE ! KRONKER-DELTA IN VOIGT-NOTATION 

       DO j = 1, 3 

        IDENT(j,i) = ZERO ! KRONKER-DELTA 2ND ORDER TENSOR 

        TRANF(j,i) = ZERO ! TRANSOPSE OF DEFORMATION GRADIENT TENSOR 

       ENDDO 

       IDENT(i,i) = ONE 

      ENDDO 

C 

      DO i=4,NTENS ! NTENS CONTROLS THE DIMENTIONALITY OF THE CODE 

       DELTAV(i)=ZERO 

      ENDDO 

C 

      DO i = 1,NTENS 

       STRESS(i)=ZERO ! CAUCHY STRESS TENSOR THAT SHOULD BE UPDATED 

       STRS(i)=ZERO ! FIBRILLAR STRESS TENSOR 

       DO j = 1,NTENS 

        DDSDDE(j,i)=ZERO ! JACOBIAN MATRIX TENSOR 

       ENDDO 

      ENDDO 

C 

C   AN ARRAY TO CIRCUMVENT ASSIGNING IDENTICAL COMPONENTS:  

C 

      INDEX(1,1)=1 

      INDEX(2,1)=1 

      INDEX(1,2)=2 

      INDEX(2,2)=2 

      INDEX(1,3)=3 

      INDEX(2,3)=3 

      INDEX(1,4)=1 

      INDEX(2,4)=2 

      INDEX(1,5)=1 

      INDEX(2,5)=3 

      INDEX(1,6)=2 

      INDEX(2,6)=3 

C 

C   THE DEFINED INITAIAL UNIT VECTOR DIRECTIONS ALONG FIBRILS.  

C 

      NVEC0(1)=STATEV(5) 

      NVEC0(2)=STATEV(4) 



 

 

      NVEC0(3)=STATEV(6) 

C 

      NVEC0(4)=-STATEV(5) 

      NVEC0(5)=STATEV(4) 

      NVEC0(6)=-STATEV(6) 

C               

      NVEC0(7)=ONE 

      NVEC0(8)=ZERO 

      NVEC0(9)=ZERO 

C               

      NVEC0(10)=ZERO 

      NVEC0(11)=ONE 

      NVEC0(12)=ZERO 

C               

      NVEC0(13)=ZERO 

      NVEC0(14)=ZERO 

      NVEC0(15)=ONE 

C               

      NVEC0(16)=FFD ! FFD SIGNIFIES 45 DEGREE 

      NVEC0(17)=FFD 

      NVEC0(18)=FFD 

C               

      NVEC0(19)=-FFD 

      NVEC0(20)=FFD 

      NVEC0(21)=FFD 

C               

      NVEC0(22)=FFD 

      NVEC0(23)=-FFD 

      NVEC0(24)=FFD 

C               

      NVEC0(25)=FFD 

      NVEC0(26)=FFD 

      NVEC0(27)=-FFD 

C 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C     DDSDDE DERIVATION VIA PERTURBATION METHOD (INITIALIZATION) 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C 

      IF (DDS.EQ.1) THEN 

       KKK=1 

       EP=10D-8 

       DO i = 1,3 

        DO j = 1,3 

         DFGRD(j,i)=DFGRD1(j,i) 

        ENDDO 

       ENDDO 

       DO K6=1,NSTATV 

        STATE(K6)=STATEV(K6) 



 

 

       ENDDO 

       i=1 

       j=1 

80     CONTINUE 

       DO K1=1,3 

        DO K2=1,3 

         DFGRD1(K2,K1)=DFGRD(K2,K1)+(IDENT(K2,i)*DFGRD(j,K1)+IDENT(K2,j) 

     1    *DFGRD(i,K1))*EP/TWO 

        ENDDO 

       ENDDO 

90     CONTINUE 

       DO K6=1,NTENS 

        STRESS(K6)=ZERO 

       ENDDO 

       DO K6=1,NSTATV 

        STATEV(K6)=STATE(K6) 

       ENDDO 

      ENDIF 

C 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C     STRESS CALCULATIONS 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C 

      CALL TRANSPOSE(DFGRD1,TRANF) 

C 

C   LEFT CAUCHY-GREEN TENSOR:  

C 

      CALL VMATMUL(DFGRD1,TRANF,NTENS,BVEC 

C 

C   DETERMINANT OF DEFORMATION GRADIENT TENSOR:  

C 

      CALL DETERMINANT(DFGRD1,DET) 

C 

C   CONTRIBUTION OF OTHER CONSTANTS ON FIBRILLAR STRESS:  

C 

      HH=NS0*(RH*C)/(TWO*C+TT) !  

      E1MP=4.63D0 ! LINEAR MATERIAL CONSTANT OF FIBRILLAR PART 

      E2MP=3670D0 ! NONLINEAR MATERIAL CONSTANT OF FIBRILLAR PART 

      IF (STATEV(1).NE.1) THEN 

       E2MP=3670/FOUR   ! FOR OA 

      ENDIF 

      E1MP=E1MP*HH 

      E2MP=E2MP*HH 

C 

      DO i=0,8 

       IF (i.EQ.2) THEN ! SECONDARY FIBRILS HAVE LOWER DENSITY BY C 

        E1MP=E1MP/C 

        E2MP=E2MP/C 



 

 

       ENDIF 

       DO m = 1,3 

        FV1(m)=ZERO ! FV VETOR IS THE INNER PRODUCT OF DFGRD1 AND NVEC0 

        DO n = 1,3 

         FV1(m)=DFGRD1(m,n)*NVEC0(3*i+n)+FV1(m) 

        ENDDO 

       ENDDO 

C 

C    LANDA IS ELONGATION:  

C 

       LANDA=SQRT(FV1(1)**TWO+FV1(2)**TWO+FV1(3)**TWO) !  

C 

       EPS=LOG(LANDA) ! EPS IS THE FIBRIL LOGARITMIC STRAIN 

       IF (EPS.GT.ZERO) THEN 

        DO n=1,3 

         NEWV1(n)=FV1(n)/LANDA ! NEWV1 IS THE CURRENT FIBRIL DIRECTION 

        ENDDO 

        STR=(E1MP+E2MP*EPS)*EPS*LANDA/DET ! STR IS LOCAL FIBRIL STRESS 

        DO K6=1,NTENS 

         K3=INDEX(1,K6) 

         K4=INDEX(2,K6)  

C 

C      VV IS THE DYADIC PRODUCT OF CURRENT DIRECTION VECTORS:  

C 

         VV(K6)=NEWV1(K3)*NEWV1(K4) 

         STRS(K6)=STR*VV(K6) ! STRS IS THE GLOBAL FIBRIL STRESS 

         STRESS(K6)=STRESS(K6)+STRS(K6) 

        ENDDO 

        IF (DDS.NE.1) THEN ! EXACT FIBRILLAR DDSDDE IMPLEMETATION  

         W1=(LANDA/DET)*E2MP*EPS 

         W3=(ONE/EPS)-ONE 

         DO K6=1,NTENS 

          DO K5=1,NTENS 

           DDSDDE(K5,K6)=(W1*VV(K5)+W3*STRS(K5))*VV(K6)+DDSDDE(K5,K6) 

          ENDDO 

         ENDDO 

        ENDIF 

       ENDIF 

      ENDDO 

      STATEV(10)=STRESS(2) ! S22 STRESS OF FIBRILLAR PART 

C 

      GM=0.723D0 ! GM IS THE NEO-HOOKEAN CONSTANT FOR PG CONRIBUTION 

      GM=GM*NS0*(ONE-RH) ! CONTRIBUTION OF OTHER CONSTANTS 

      W5=GM/DET 

      W6=((LOG(DET)/SIX)*(((THREE*NS0/(DET-NS0)) 

     1 *((DET*LOG(DET)/(DET-NS0))-TWO))-FOUR)+(DET**(TWO/THREE)))*W5 

      DO K6=1,NTENS 

       NSTR(K6)=-DELTAV(K6)*W6+BVEC(K6)*W5 



 

 

      ENDDO 

      STATEV(11)=NSTR(2) ! S22 STRESS OF NON-FIBRILLAR PART 

C 

      GAG=ALPHA1*(DET**(-ALPHA2)) 

      STATEV(12)=GAG ! S22 STRESS OF GAG PART 

      DO K6=1,3 

       STRESS(K6)=NSTR(K6)-GAG+STRESS(K6) 

      ENDDO 

      DO K6=4,NTENS 

       STRESS(K6)=NSTR(K6)+STRESS(K6) 

      ENDDO 

C 

      IF (DDS.NE.1) THEN ! OTHER PARTS OF EXACT DDSDDE 

       W3=(GM/TWO)*((FOUR*(DET**(TWO/THREE))-FOUR+(THREE*NS0/(DET- 

     1  NS0))* (((DET*LOG(DET))/(DET-NS0))-TWO))/(THREE*DET)+ 

     2  ((LOG(DET)-ONE)*NS0*LOG(DET))/((DET-NS0)**TWO)) 

C 

C    STRG IS THE TENSOR FORM OF THE STRESS VECTOR:  

C 

       CALL TENF(STRESS,NTENS,STRG) 

       W2=GAG*(ALPHA2-ONE) 

       DO K6=1,NTENS 

        K3 = INDEX(1,K6) 

        K4 = INDEX(2,K6) 

        DO K5=1,NTENS 

         K1 = INDEX(1,K5) 

         K2 = INDEX(2,K5) 

         DDSDDE(K5,K6)=HALF*(IDENT(K4,K1)*STRG(K3,K2)+IDENT(K3,K2)* 

     1    STRG(K1,K4)+IDENT(K3,K1)*STRG(K4,K2)+IDENT(K4,K2)*STRG(K1,K3)) 

     2    +W6*(IDENT(K1,K3)*IDENT(K2,K4)+IDENT(K1,K4)*IDENT(K2,K3)) 

     3    -W3*IDENT(K1,K2)*IDENT(K3,K4)+IDENT(K1,K2)*IDENT(K3,K4)*W2 

     4    +(IDENT(K1,K4)*IDENT(K2,K3)+IDENT(K1,K3)*IDENT(K2,K4))*GAG 

     5   +DDSDDE(K5,K6) 

        ENDDO 

       ENDDO 

      ENDIF 

C 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C     DDSDDE DERIVATION VIA PERTURBATION METHOD (THE SECOND PART) 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C 

      IF (DDS.EQ.1) THEN 

       IF (KKK.LT.NTENS) THEN 

        DO K5=1,NTENS 

         DDSDDE(K5,KKK)=STRESS(K5)*DET 

        ENDDO 

        KKK=KKK+1 

        i=INDEX(1,KKK) 



 

 

        j=INDEX(2,KKK) 

        GO TO 80 

       ENDIF 

       IF (KKK.EQ.NTENS) THEN 

        DO K5=1,NTENS 

         DDSDDE(K5,KKK)=STRESS(K5)*DET 

        ENDDO 

        DO K1=1,3 

         DO K2=1,3 

          DFGRD1(K2,K1)=DFGRD(K2,K1) 

         ENDDO 

        ENDDO 

        KKK=KKK+1 

        GO TO 90 

       ENDIF 

       W2=ONE/EP 

       W1=W2/DET 

       DO K6=1,NTENS 

        DO K5=1,NTENS 

         DDSDDE(K5,K6)=W1*DDSDDE(K5,K6)-W2*STRESS(K5) 

        ENDDO 

       ENDDO 

      ENDIF 

C 

      RETURN 

      END  

C 

C 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C     THE FOLLOWING SUBROUTINES ARE INTERNAL TO THE UMAT 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C 

C   TRANSPOSE(A):  

C 

      SUBROUTINE TRANSPOSE(A,AT) 

      INTEGER i , j 

      DOUBLE PRECISION A(3,3), AT(3,3) 

C 

      Do i = 1 , 3 

       DO j = 1 , 3 

        AT(j,i) = A(i,j) 

       ENDDO 

      ENDDO 

C 

      RETURN 

      END 

C 

C   DETERMINANT(A):  



 

 

C 

      SUBROUTINE DETERMINANT(A,DET) 

      DOUBLE PRECISION A(3,3), DET 

C 

      DET=A(1,1)*A(2,2)*A(3,3)-A(1,1)*A(2,3)*A(3,2) 

     1 -A(2,1)*A(1,2)*A(3,3)+A(2,1)*A(1,3)*A(3,2) 

     2 +A(3,1)*A(1,2)*A(2,3)-A(3,1)*A(1,3)*A(2,2) 

C 

      RETURN 

      END 

C 

C   INNER PRODUCT OF TWO MATRICES IN VOIGT-NOTATION:  

C 

      SUBROUTINE VMATMUL(A,B,N,C) 

      DOUBLE PRECISION A(3,3), B(3,3), C(N) 

      INTEGER i , j 

C 

      C(1)=A(1,1)*B(1,1)+A(1,2)*B(2,1)+A(1,3)*B(3,1) 

      C(2)=A(2,1)*B(1,2)+A(2,2)*B(2,2)+A(2,3)*B(3,2) 

      C(3)=A(3,1)*B(1,3)+A(3,2)*B(2,3)+A(3,3)*B(3,3) 

      C(4)=A(1,1)*B(1,2)+A(1,2)*B(2,2)+A(1,3)*B(3,2) 

      IF (N.EQ.6) THEN 

      C(5)=A(1,1)*B(1,3)+A(1,2)*B(2,3)+A(1,3)*B(3,3) 

      C(6)=A(2,1)*B(1,3)+A(2,2)*B(2,3)+A(2,3)*B(3,3) 

      ENDIF 

C 

      RETURN 

      END  

C 

C   MATRIX FORM OF A VECTOR: 

C 

      SUBROUTINE TENF(V,N,M) 

      DOUBLE PRECISION V(N),M(3,3) 

C 

      M(1,1)=V(1) 

      M(2,1)=V(4) 

      IF (N.EQ.6) THEN 

      M(3,1)=V(5) 

      ELSE 

      M(3,1)=0 

      ENDIF 

      M(1,2)=V(4) 

      M(2,2)=V(2) 

      IF (N.EQ.6) THEN 

      M(3,2)=V(6) 

      M(1,3)=V(5) 

      M(2,3)=V(6) 

      ELSE 



 

 

      M(3,2)=0 

      M(1,3)=0 

      M(2,3)=0 

      ENDIF 

      M(3,3)=V(3) 

C 

      RETURN 

      END 

C 

      END 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

 

      SUBROUTINE SDVINI(STATEV,COORDS,NSTATV,NCRDS,NOEL,NPT, 

     1 LAYER,KSPT) 

C 

      INCLUDE 'ABA_PARAM.INC' 

      DIMENSION STATEV(NSTATV),COORDS(NCRDS) 

      DOUBLE PRECISION DEPTH,RPHI,G(10),RTHETA 

      REAL RDEG 

      PARAMETER (ZERO=0.D0,ONE=1.D0,TWO=2.D0,TEN=10.D0,FOUR=4.D0, 

     1 CONS1=5.235987755983D0,PI=3.14159265359D0,CONS2=2.61799387799D0) 

C 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C 

C     THIS SUBROUTINE CODE IS GENERATED TO CONTROL THE NON- 

C     HOMOGENEOUS AND VARIABLE MATERIAL PARAMETERS VIA STATEV 

C 

C - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - - 

C 

C     DEGRADATION THAT ARE CONTROLED BY STATEV(1): 

C     STATEV(1)=1 ==>> TOTALLY HEALTHY CARTILAGE 

C     STATEV(1)=2 ==>> DEGRADED CARTILAGE WITHOUT FIBRILAR  

C     GEOMETRILAL ABNORMALITIES 

C     STATEV(1)=3 ==>> DEGRADED CARTILAGE WITH FIBRILARATION 

C     STATEV(1)=4 ==>> DEGRADED CARTILAGE WITH 45° FIBRILAR TORTION 

C     STATEV(1)=5 ==>> DEGRADED CARTILAGE WITH 90° FIBRILAR TORTION 

C 

      STATEV(1)=5 

      DEPTH=-10D0 ! DEPTH OF THE CARTILAGE 

      DEPTH=DBLE(COORDS(2)/DEPTH) ! NOMALIZATION OF DEPTH 

C 

C     VARIBLE PARAMETER DUE TO ANISOTROPIC AND NON-HOMOGENEOUS     

C     NATURE OF THE SOLID MATRIX: 

C 

C   DEPTH-DEPENDENT FIBER CONSTANT: 

      STATEV(2)=DBLE(1.4*(DEPTH**TWO)-1.1*DEPTH+0.59)  

C 

C   DEPTH-DEPENDENT SOLID MATERIAL CONSTANT: 

      IF (STATEV(1).EQ.1) THEN !  

       STATEV(3)=DBLE(0.1+0.2*DEPTH) 

      ELSE 

       STATEV(3)=DBLE(0.05+0.2*DEPTH) 

      ENDIF 

      IF (DEPTH.GT.0.3) THEN 

       STATEV(4)=ONE 

       STATEV(5)=ZERO 

      ELSEIF (DEPTH.LE.0.3) THEN 

       RPHI=DBLE(CONS1*DEPTH) 

       IF (STATEV(1).EQ.3) THEN 

        CALL RANDOM_NUMBER (RDEG) 



 

 

        RPHI=RDEG*PI/TWO 

       ENDIF 

       STATEV(4)=DBLE(SIN(RPHI)) 

       STATEV(5)=DBLE(COS(RPHI)) 

       STATEV(6)=ZERO 

       IF (STATEV(1).EQ.4) THEN 

        RTHETA=DBLE((PI/FOUR)-(CONS2*DEPTH)) 

        STATEV(5)=DBLE(SIN(RTHETA)*STATEV(5)) 

        STATEV(6)=DBLE(COS(RTHETA)*STATEV(5)) 

       ELSEIF (STATEV(1).EQ.5) THEN 

        RTHETA=DBLE((PI)-(FOUR*CONS2*DEPTH)) 

        STATEV(5)=DBLE(SIN(RTHETA)*STATEV(5)) 

        STATEV(6)=DBLE(COS(RTHETA)*STATEV(5)) 

       ENDIF 

      ENDIF 

C 

      G(1)=0.005D0 

      G(2)=0.01D0 

      G(3)=0.025D0 

      G(4)=0.035D0 

      G(5)=0.042D0 

      G(6)=0.048D0 

      G(7)=0.053D0 

      G(8)=0.058D0 

      G(9)=0.06D0 

      G(10)=0.06D0  

C 

      STATEV(7)=INT(DEPTH*9)+1 

      STATEV(8)=G(STATEV(7)) ! GAG DEPTH-DEPENDENT MATERIAL CONSTANT 

      STATEV(9)=DEPTH 

C 

C   THESE INITIALIZED STATE VARIBLES ARE ALSO USED FOR VERIFICATIONS. 

C 

      DO i = 10, NSTATV 

       STATEV(i)=ZERO 

      ENDDO 

C 

      RETURN 

      END 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

 

      SUBROUTINE FLOW(H,SINK,U,KSTEP,KINC,TIME,NOEL,NPT,COORDS, 

     1 JLTYP,SNAME) 

C 

      INCLUDE 'ABA_PARAM.INC' 

      DIMENSION TIME(2), COORDS(3) 

      CHARACTER*80 SNAME 

C 

      H=1 

      SINK=0 

      IF (COORDS(1).LE.12.5) THEN 

       H=0 

      ENDIF 

C 

      RETURN 

      END 

 



 

 

 نیازپیوست ب( روابط پیش

 پیوسته هایمحیو مكانیکاین پژوهش که عمدتاً مرتبو به از روابو مورد نیاز  ایدر این ب ش صرفاً خلاصه

. طبیعتاً برای دسترسي به جزئیات گردندباشد به صورت اجمالي معرفي ميمي های محدودی کرنشو نظریه

 کرد.ارجاع  [128] ,[110] ,[81] ,[74] ,[68] توان به مراجعي مانندبیشتر مي

در  ی مجورد مطالعجهای از مجادههر نقطه xدر دیدگاه لاگرانژی که مبنای این پژوهش است، موقعیت نهایي 

برای ارتباط هر بجردار  این صورتدر . باشدنیز مي Xعلاوه بر زمان تابعي از موقعیت مش ص اولیه  ،tزمان 

dXتیییر شكل و قبل ازdxشكل تیییر شكل از تانهور گرادیان تیییر بعد ازF به طوری  شوداستفاده مي

 :که

d پ(-1)  d x F X  

 تعریف کرد: کشیدگينهبت توان با استفاده از پارامتر از طرف دیگر، تیییر شكل بزرگ مواد را به سادگي مي

d پ(-2) d

d d







x x

X X
  

 :ی زیر نیز صادق استپ( رابطه-1ی )همچنین به کمک رابطه

Td پ(-3) d d d d d       x x X F F X X C X  

 گردد:به صورت زیر تعریف ميکه است  گرین تیییر شكل متقارن تانهور C در این جا

T پ(-4) C F F  

 :با نهبت کشش است زیر یگرادیان تیییر شكل همواره متقارن بوده و دارای رابطه بر خلاف رتانهواین 

2 پ(-5) d d

d d


 
   



X C X
N C N

X X
  



 

 

 :ثیدبدست ميزیر  به صورتاست و  dXبرداری یكه در راستای  Nکه در ثن

d پ(-6)

d d




X
N

X X
  

گاهي  . گرچه این پارامتراست یدگياستفاده از تعریف نهبت کش ،ترین روش برای سنجش تیییر شكلساده

مقجادیر تیییجر شجكل  ،ی بافت سج تچرا که مرلاً در حوزه ؛به تنهایي بهترین روش برای این منظور نیهت

 ا تعداد زیجادی از اعشجارشود اما بحدود عدد یک مي در نتیجه پارامتر کشیدگي در این حالتکوچک بوده و 

بجه صجورت  ی زیجر. در این شرایو کرنش بجا رابطجهگرددميهای محاسباتي که منجر به افزایش هزینه [68]

 :شودميتعریف  خطي

 پ(-7) 
1

2

Linear    X Xε u u  

Linearدر این جا 
ε و u  باشد؛ همچنینيم جابجایيو  تانهورهای کرنش خطيبه ترتیب /   

X
X  نیجز

ایجن نجوع  شودالبته در مقادیر بزرگ تیییر شكل مانند ثن چه که در بافت نرم دیده مي. است گرادیان مواد

در ایجن حالجت بایجد تعجاریف کجرنش را . باشدماده نمي شكل تیییراز  توصیف مناسبي ،خطي شده از کرنش

 کرنش را باید در ابتدا در فضای تجک بعجدی تعریجف نمجود و سجپس بجه کمجکور، تیییر داد. برای این منظ

ثن را به فضای چند بعدی تعمیم داد. در این صورت در حالجت کلجي کجرنش یجک  ی قطبيتجزیه ینظریه

ارائجه  توان تعریفي از تجابع کجرنشکه البته با استفاده از بهو تیلور مي بوده یدگيکشپارامتر تابعي از  بعدی

 تواندرا ارواء کند مي ثن که هایي است که هر تعریفياین رابطه با توجه به كات کرنش دارای محدودیتاد. د

کرنش که مرتبو بجه ایجن پجژوهش تعاریف  ترینمهم در این صورت. پذیرفته گرددتابعي از کرنش  به عنوان

 :از داست عبارتن

1یک بعدی به صجورت  در حالت :(ominalNکرنش اسمي ) .1  هجایو در نمودار شجودتعریجف مي 

 شود. تنش و کرنش استفاده مي

این نجوع از  گردد.تعریف مي lnدر حالت یک بعدی به صورت  :)Logarithmic)کرنش لگاریتمي  .2

                                                                                                                                                        
Material Gradient 

Polar Decomposition Theorem 



 

 

از ایجن رو  شود ونهبت به ووعیت نهایي جهم نوشته مي ،بر خلاف کرنش اسمي ،غیر خطيکرنش 

نیز معروف است؛ گرچه در حقیقت چیزی تحجت عنجوان کجرنش حقیقجي وججود  به کرنش حقیقي

 خارجي ندارد.

ی مقدار مش صه در حل مهائله(: این تعریف از کرنش به دلیل ثن که نیازمند Greenکرنش گرین ) .3

بجه  که استگ چرخش بزرمهائل با  و عموماً مناسب باشدميبهیار محبوب  ،حالا سه بعدی نیهت

 :شودصورت زیر تعریف مي

 پ(-8)   
1 1

2 2

T   E C I F F I  

 .استرنش گرین است که صرفاً وابهته به گرادیان تیییر شكل تانهور کEدر این جا  

صل کار به کمک ا حقیقت،تعاریف دیگری نیز برای تنش ارائه شده است که در  ،تعاریف کرنشبا در تناسب 

 :به عنوان مرال تنش کیرشهف به صورت زیر تعریف شده استگردند. به هم مرتبو مي مجازی

Jτ پ(-9) σ  

detJوکیرشهف تنش τ،تنش کوشي σکه در ثن   F ل الاستیک ماده اسجت و شك بیانگر ژاکوبین تیییر

ارز کجرنش به همجین صجورت تجنش هجم .باشدمي ی مادهبه حجم اولیه شكل یافتهتیییرنهبت حجم  معادل

بدسجت  تجوانمي ی نرخ کار مجازی به صورت زیرگیری از تابع ثن و قرار دادن در رابطهرا با مشتق S گرین

 ثورد:

1 پ(-10) TJ    S F σ F  

های معادل مولفه ،در مقادیر کوچک کرنش ،های این تنشدوم گویند. مولفه رشهفیک-ولایپابه ثن تنش  که

نامند. متقجارن بجودن ایجن تانهجور مي همگرد و یا تنش کوشي است که در این حالت خاص تنش را مادی

                                                                                                                                                        
True 

Virtual Work 

Material 
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 اغتشاشپ( الگوریتم پیوست 

منجر  هایي است که ممكن استسازیدارای ساده 27-3طور که در فصل سوم توویح داده شد، رابطه همان
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 :[111] ثیدبدست ميی زیر رابطه یاین اساس ماتریس ژاکوبین به وسیله
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Abstract: 

 

It has been experimentally proposed that the discrete regions of articular cartilage along with 

different subchondral regions, known as the bone-cartilage unit, are biomechanically altered 

during osteoarthritis degenerations. However, a validated computational framework capturing 

all of the dominant changes in multiphasic parameters has not yet been developed. In this 

study, a new validated finite element model is proposed which is a combination of several 

previously well-established nonlinear, depth-dependent, fibril-reinforced swelling finite 

element models in order to improve the accuracy and functionality of the simulations. Then, 

some simulations are conducted by means of the dominant parameters in accordance with 

recent research and computational implementations of unconfined compression and 

indentation compression tests. In addition to geometrical variations due to fibrillation and 

permanent split line torsions, the aforementioned dominant parameters include proteoglycan 

depletion, collagen fibrillar softening, permeability and fluid fraction increase for 

approximately non-advanced osteoarthritis. The results depict the importance of subchondral 

bone tissues in fluid distribution within the bone-cartilage unit by decreasing the fluid 

pressure and permeation during osteoarthritis. Furthermore, the osteoarthritis composition-

based studies shed light on the significant biomechanical role of the calcified cartilage in 

stress contributions, together with fluid and osmotic pressure alterations and insignificant role 

of minor fibrillar abnormalities in load sharing of subchondral bone constituents. We 

conclude that subchondral bone discrete parts play a key role in the pathogenesis of 

osteoarthritis. Nevertheless, minor fibrillar abnormalities that are not in the deep zone of 

articular cartilage have a regional degenerative effect, although a negligible influence on the 

subchondral bone tissues. 
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