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ABSTRACT: In this paper, nonlinear finite element modeling has been presented to conduct a 
parametric study of disc properties on biomechanical behavior of lumbar spine. This model includes 
vertebrae (cancellous bone and cortical bone), disc (nucleus, annulus fibrosus, and collagen fibers), 
end plates, and ligaments. 3 dimensions geometry was reconstructed from computed tomography scans 
of lumber spine. After applying loads (compression, moment and their combinations) and boundary 
conditions (fixed L5) to the model, finite element analysis was conducted. Experimental tests available 
in literature indicated that lumbar spine shows a nonlinear mechanical behavior; hence, to consider this 
nonlinear behavior in this work, ligaments and annulus fibers have been modeled as nonlinear springs. 
The obtained results of the current study, which include intradiscal pressure and intervertebral rotation, 
have been compared with previous in-vitro as well as numerical data. The results of this work showed 
that stiffening the disc leads to decreased intervertebral rotation in different anatomical planes and the 
intradiscal pressure. 
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1- Introduction
A variety of finite element models have been introduced for 

the lumbar spine model in the field of biomechanical research. 
The passive lumbar spine is a complex structure composed of 
vertebrae, discs and ligaments. Many researchers have first 
assigned properties of materials to spinal structures and then 
evaluated single-variable material parameters for the purpose 
of parametric studies conducted using finite element method 
[1-3]. 

Given the need for the finite element model to become 
more realistic, the application of the ideal properties of 
soft tissue materials, especially the material of the annulus 
fibrosus and the nucleus pulposus, is a challenge ahead. 
Therefore, the purpose of this study is to investigate the 
parametric properties of disc components (annulus fibrosus 
and the nucleus pulposus) to achieve desired properties.

2- Methods
Three dimensional geometry of the bony structures 

which consist of the vertebrae L1 through L5 (L1–5) was 
reconstructed from Computed Tomography scans (CT-scans) 
of a 26 year-old male. Briefly, it consisted of five lumbar 
vertebrae L1 to L5 (L1-5), intervening discs, and surrounding 
ligaments (Fig. 1). The behavior of the cortical and cancellous 

bones was assumed linear elastic while the nucleus and 
annulus were modeled using hyper-elastic material law. The 
annular fibers and ligaments were simulated using nonlinear 
springs that resist tension only. The material properties are 
summarized in Table 1. The facet joint articulation was also 
simulated by frictionless surface to surface contact [6].

Loading was either compression (follower load), moment 
(in three anatomical planes) or their combination. The load 
was applied to the superior endplate of L1 while the inferior 
endplate of L5 was completely fixed.

The properties of disc components (annulus and nucleus) 
were investigated in five different cases, as shown in Table 2. 
These cases have been extracted from the literature and have 
been used in previous finite element models [11, 12].

Fig. 1. Three dimensional finite element model of the lumbar 
spine



A. Orang et al., Amirkabir J. Mech. Eng., 52(1) (2020) 47-50, DOI: 10.22060/mej.2018.13925.5756 ﻿

48

Table 1. Material properties of the spinal components

Component  Mechanical
Properties References

Endplate  E = 23.8 (MPa)
ν = 0.40 ]8 ,7[

Cancellous  E = 200 (MPa)
25.0 = ν ]9[

Cortical  E = 12,000 (MPa)
ν = 0.30 ]8[

Ligaments  Nonlinear force-
displacement curve ]10[

Table 2. Material properties of the disc components

Disc 
component

Hyper-elastic (Mooney–Rivlin)
Case study C10 C01

Nucleus 
pulposus

1 0.06 0.015
2 0.12 0.03
3 0.24 0.06
4 0.36 0.09
5 0.48 0.12

Annulus 
fibrosus

1 0.09 0.0225
2 0.18 0.045
3 0.36 0.09
4 0.54 0.135
5 0.72 0.18

3- Results and Discussion 
Spinal responses under 7.5 N.m moment (flexion, 

extension, lateral bending and axial rotation) for the entire 
lumbar spine (L1-L5) were obtained. In flexion, the fifth case 
study difference of range of motion was about 55% compared 
to the first one, whereas this difference was 44% in extension. 
The amount of change in the range of motion was 18% and 
55% in axial rotation and lateral bending, respectively.

The intradiscal pressure is obtained for all four lumbar 
spine discs at the end of the loading. The intradiscal pressure 
has decreased for the cases of 1 to 5: the min and max values 
were, respectively, 60.7% and 76.6% in the flexion mode; 
58.1% and 67.8% in the extension mode; 73.6% and 98% in 
lateral bending mode; and 21.5% and 28.8% in axial rotation 
mode.

4- Conclusions
Using the nonlinear finite element model developed in 

this paper, the effect of disc properties on the parameters of 
desired properties were examined, and the following results 
were obtained: 
•  By changing the properties of the disc, the spine’s range of 
motion can be varied greatly in different loading modes.
•  By increasing the proportion of hyper-elastic material in 
the disc, the amount of intervertebral rotation decreases in 

each loading state.
•  Under the combined loading of the L4-L5 motion segment, 
the intradiscal pressure has a decreasing trend with increasing 
hyper-elastic coefficients from the first to fifth case study.
•  In combination loading mode for a given case study, the 
highest intradiscal pressure occurs in flexion mode loading.
•  By simultaneously checking the intervertebral rotation 
results and the intradiscal pressure and comparing them with 
the in-vitro data, the disc properties of item 1 and 2 show 
better compatibility.
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خواص مطلوب دیسک در مدل‌های عددی و تاثیر آن بر رفتار بیومکانیکی ستون فقرات کمری
علی اورنگ 1، مجتبی حقیقی یزدی1*، صادق ناصرخاکی2 ، سعید رضا مهرپور1
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خلاصه: در اين پژوهش، مدل‌سازی المان محدود غیرخطی جهت بررسی پارامتری تاثیر خواص دیسک بر رفتار بیومکانیکی ستون 
‌فقرات کمری ارائه شده است. اجزاء این مدل شامل مهره )استخوان قشری و استخوان اسفنجی(، دیسک )هسته، آنالئوس فیبرسوس 
و فیبرهای کلاژن(، صفحات انتهایی و رباط می‌باشد. پس از اعمال بارگذاری و شرایط مرزی، تحلیل مدل در نرم‌افزار آباکوس انجام 
می‌شود. همچنین آزمایشات تجربی پیشین در زمینه ستون فقرات حاکی از آن است که این عضو رفتار مکانیکی غیر خطی دارد؛ 
بنابراین برای دست‌یابی به این رفتار غیر خطی در مدل حاضر، رباط‌ها و فیبرهای آنالئوس به صورت فنر غیرخطی مدل سازی شده‌اند. 
نتایج بدست آمده از مدل حاضر که شامل  فشار میان دیسکی و چرخش میان مهره‌ای است، با داده‌های آزمایشات تجربی و مطالعات 
عددی پیشین مقایسه شده است. بررسی نتایج این پژوهش نشان می‌دهد که با افزایش ضرایب ماده هایپرالاستیک تشکیل دهنده 
دیسک، میزان چرخش میان مهره‌ای در هر حالت بارگذاری کاهش می‌یابد. بنایراین با تغییر خواص دیسک در ساخت دیسک‌های 

مصنوعی می‌توان محدوده حرکتی ستون فقرات بیماران مختلف را تغییر داد.
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مقدمه-11
و  عضلانی  اسکلتی  سیستم  عضو  مهمترین  عنوان  به  فقرات  ستون 
محور حرکات بدن، همواره طی فعالیت‌های روزانه بارهای بزرگی را تحمل 
و  وزن  نیروی  انتقال  و  تحمل  در  مهمی  بسیار  نقش  عضو  این  می‌نماید. 
نیروهای خارجی وارده ناشی از حرکات روزمره و بلند کردن بار در نیم تنه‌ی 
بالایی انسان، ایفا می‌نماید. یکی از عوامل بروز کمر درد در انسان می‌تواند 
همین نیروهای وارده به کمر باشد. دردهای کمر بسیار شایع بوده بطوریکه 
را در طول  یا فعالیت‌های مختلف  از کار  ناشی  افراد دردهای کمری  اغلب 
عمر خود تجربه می‌کنند ]1[. در این راستا لازم است با استفاده از مدل‌های 

بیومکانیکی ریسک آسیب ناشی از فعالیت‌های مختلف سنجیده شود.  
تشخیص نوع بارگذاری و شرایط ایجاد شده در ستون فقرات زمانی که 
وضعیت بدن و بارهای خارجی مشخص است، جهت بررسی علل بیماری‌های 
کمر و دردهای بخش پایینی ستون فقرات از اهمیت بالایی برخوردار است. 
در حال حاضر مدل‌های عددی به صورت گسترده جهت محاسبه‌ی نیرو و 
گشتاور‌های اعمالی به ستون فقرات طی فعالیت‌های مختلف روزانه به کار 

احتمال  تشخیص  به  می‌تواند  که  مهمی  موضوع  واقع  در  می‌شوند.  گرفته 
آسیب منجر شود، توزیع تنش در بافت‌ها و ساختارهای مختلف ستون فقرات 
بهینه سازی  از روش‌های  استفاده‌ی صرف  دلیل است که  به همین  است. 
نمی‌تواند به تشخیص مناسب میزان خطر یک فعالیت منجر شود و نیاز است 
بافت‌ها  در  تنش  توزیع  محاسبه‌ی  جهت   1 محدود  المان  چون  روش‌هایی 
استفاده شوند. به همین دلیل استفاده از روش المان محدود در مدل سازی 
ستون فقرات جهت دست‌یابی به یک مدل واقع‌گرایانه‌تر به طور چشمگیری 

افزایش پیدا کرده است ]2[. 
با توجه به پیشرفت روز افزون و توسعه مدل‌های عددی، امروزه می‌توان 
از این مدل‌ها برای بررسی و ارزیابی و حتی تشخیص کلینیکی استفاده کرد. 
بنابراین این مدل‌ها در دو مسیر رو به توسعه هستند. اول مدل‌های عمومی 
که بتوانند مشابه سازی کلی از یک میانگین جامعه آماری ارائه دهند ]3[ و 
دوم مدل‌های شخص محور که بطور اختصاصی با استفاده از داده‌های یک 
این مدل‌ها به  شخص بسط داده شده‌اند ]4[. در حالی‌که هندسه اجزاء در 
شکل عمومی و یا شخص محور قابل دست‌یابی است، اما در هیچ‌یک خواص 

1 Finite Element

https://www.creativecommons.org/licenses/by-nc/4.0/legalcode


نشریه مهندسی مکانیک امیرکبیر، دوره 52، شماره 1، سال 1399، صفحه 187 تا 202

188

نرم. بطور مثال  بافت‌های  بویژه  نیست  قابل دست‌یابی  به طور عملی  مواد 
ادبیات تخصصی ستون فقرات وجود دارد  برای رباط‌ها در  خواص متنوعی 
]5[ که نه مختص میانگین جامعه هستند و نه گروه خاصی. همچنین خواصی 
که برای دیسک در مدل‌های قبلی استفاده شده ]3[، شرایط مشابهی دارند. 
در نتیجه هر یک از این خواص موجود و استفاده شده در مدل‌های عددی را 
می توان برای سایر مدل‌های عددی نیز به کار گرفت. اما اینکه کدام یک 
از این خواص به شرایط واقعی نزدیک‌تر است، قابل ادعا نیست. بعلاوه اثر 
بکارگیری ترکیب متفاوتی از این خواص روی رفتار مکانیکی ستون فقرات 

مشخص نمی‌باشد. 
ساختارهای  که  است  این  بر  فرض  معمولا  عددی،  مدل‌های  این  در 
آناتومیکی متفاوت یک جزء حرکتی اغلب شامل یک ماده همگن است ]6 
ساختار   ،2 رباط‌ها  هسته1،  جمله  از  مختلف  اجزاء  شامل  فرض  این   .]7 و 
و  بیشتر  با جزئیات  در مدل‌های  فیبرسوس3 می‌شود.  آنالئوس  و  استخوانی 
دقیق‌تر، آنالئوس فیبرسوس به صورت یک ساختار دو جزئی )ماده زمینه4 و 

شبکه فیبرهای کلاژن5( در نظر گرفته می‌شود ]8 و 9[. 
در  کمری6  فقرات  ستون  مدل  برای  متنوعی  محدود  المان  مدل‌های 
بیومکانیکی معرفی شده است. ستون فقرات کمری شامل  زمینه تحقیقات 
ساختارهای پیچیده مانند دیسک بین مهره‌ای، مفاصل فست و رباط‌ها است. 

اعتبار  روند  محدود،  المان  مدل‌های  توسعه  در  عمده  نگرانی‌های  از  یکی 
سنجی است ]10 و 11[. بسیاری از محققان خواص مواد را به ساختارهای 
ستون فقرات اختصاص داده و سپس پارامترهای مادی تک متغیر را برای 
 .]12-14[ دادند  قرار  ارزیابی  مورد  محدود  المان  پارامتری  مطالعات  انجام 
نتایج پیش بینی شده توسط مدل‌های المان محدود با داده‌های آزمایشگاهی 
در مقیاس مقایسه شده است ]17-15[. مطالعات پارامتری محدودی در این 
فقرات  بر روی ستون  پارامتری  بیشتر مطالعات  و  است  انجام گرفته  زمینه 
کمری،  فقرات  ستون  زمینه  در  یا  و   ]18 و   14[ است  شده  انجام  گردنی 
با  پارامتری همگرایی مورد بررسی قرار گرفته است ]19 و 20[.  حساسیت 
بکارگیری  محدود،  المان  مدل‌های  شدن  واقعی‌تر  چه  هر  به  نیاز  به  توجه 
فیبرسوس  آنالئوس  زمینه  ماده  بویژه  و  نرم  بافت‌های  مواد  ایده‌آل  خواص 
و هسته یک چالش پیش رو می‌باشد. بنابراین، هدف از این مطالعه بررسی 

1 Nucleus
2 Ligaments
3 Annulus Fibrosus
4 Ground Substance
5 Collagen Fibers
6 Lumbar Spine

به  دست‌یابی  جهت  هسته(  و  زمینه  )ماده  دیسک  اجزاء  خواص  پارامتری 
خواص مطلوب است.

 مواد و روش-22
 مدل‌سازی ستون فقرات  -1 -2

در آزمایش خستگی فراصوتی، فرکانس‌های خارجی ایجاد شده توسط 
 L5 تا  L1 استخوانی که شامل مهره‌های بعدی ساختار  دست هندسه سه 
شده  بازسازی  سالم  ساله   26 مذکر  فرد  اسکن  تی  سی  عکس  از  است، 
است. تقسیم بندی با استفاده از نرم‌افزار پردازش تصاویر پزشکی میمیکس7  
انجام شد. سپس از نرم‌افزار جئومجیک8 برای هموارسازی سطوح نامنظم و 

پاک‌سازی هندسه از زوایای تند استفاده شده است )شکل 1-الف(.
هندسه به دست آمده با استفاده از نرم‌افزار هایپرمش9، مش‌بندی شده 
است. استخوان قشری10 و صفحات انتهایی11 با استفاده از المان پوسته سه 
ج(.  و  2-ب  )شکل  است  شده  مش‌بندی  میلیمتر  یک  با ضخامت  گره‌ای 
استخوان اسفنجی12 المان‌های چهار وجهی چهار گره‌ای دارد )شکل 2-الف(. 
قرار  استفاده  مورد  لایه  پنج  با  دیسک  ایجاد  برای  انتهایی  صفحات  مش 
آنالئوس فیبرسوس بخش محیطی دیسک بین  گرفته است )شکل 1-ب(. 
مهره‌ای را شامل می‌شود و از جنس غضروف است که دارای فیبرهای کلاژن 
می‌باشد. فیبرهای آنالئوس در حلقه‌هایی با مرکز یکسان و با زاویه‌ی 30 و 
150 درجه نسبت به محور طولی ستون فقرات در صفحات مجاور در اطراف 
فیبرهای  مدل‌سازی  برای   .]22 و   21[ 1-ج(  )شکل  گرفته‌اند  قرار  هسته 
آنالئوس از فنر تک جهته غیر خطی استفاده شده است. حجم دیسک با نسبت 
)44 درصد هسته و 56 درصد آنالئوس فیبرسوس( با توجه به یافته‌های بافت 

شناسی تقسیم می‌شود ]21 و 23[.
رباط‌ها شامل رباط طولی جلویی13)قدامی(، رباط طولی پشتی14)خلفی(، 
خاری17  فوق  رباط  خاری16)اینتراسپاینوس(،  بین  رباط  زرد15)فلاوم(،  رباط 
)سوپراسپاینوس(، رباط بین عرضی18)اینترترانسورس( و رباط فست کپسولی19  

7 Mimics
8 Geomagic Studio
9 Hyper Mesh
10 Cortical Bone
11 End plate
12 Cancellous Bone
13 Anterior Longitudinal Ligament
14 Posterior Longitudinal Ligament
15 Ligamentum Flavum
16 Inter Spinal Ligament
17 Supra Spinous Ligament
18 Inter Transverse Ligament
19 Capsular Ligament
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شکل 1: مراحل توسعه مدل المان محدود الف( بازسازی سه بعدی و پاکسازی المان‌های استخوانی ب( تولید مش  و اعمال خواص مواد ج( دیسک

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

4L می‌باشد.( شکل 2: الف( استخوان اسفنجی  ب( صفحات انتهایی  ج( استخوان قشری  د( مفصل فست )تمامی شکل‌ها مربوط به مهره 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 3: رباط‌ها

Fig. 1. Step-by-step FE model creation a) 3D reconstruction and cleaning of the bony elements b) Mesh generation and 
material properties assignment c) Disc

Fig. 3. Ligaments

Fig. 2. a) Cancellous bone b) Endplate c) cortical bone d) facet joint
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است که به صورت فنر تک جهته غیر خطی مدل شده است )شکل 3( ]24[. 
می‌باشد  اصطکاک  بدون  به سطح  تماس سطح  مفصل فست1،  مدل‌سازی 

)شکل 2-د( ]20[.

خواص مواد -2 -2
رفتار ساختار استخوانی و صفحات انتهایی الاستیک خطی فرض شده 
است. خواص آنالئوس و هسته دیسک به صورت ماده هایپرالاستیک طبق 
طور  به  استخوانی  اجزاء  خواص  می‌باشد.  اول  مرتبه  مونی-ریولین2  مدل 
خلاصه در جدول 1 آورده شده است. نمودار نیرو جابجایی غیر خطی برگرفته 
شده از پژوهش روهمن و همکارانش ]27[ به رباط‌ها اختصاص یافته است. 
فیبرهای آنالئوس رابطه نیرو جابجایی غیر خطی دارند که سختی آنها از لایه 

درونی به بیرونی افزایش می‌یابد ]9 و 23[.
کامپوزیتی  ماده‌ای  که  دیسک  واقعی  رفتار  بودن  پیچیده  به  توجه  با 
می‌باشد، تعیین کردن رفتار آن بسیار مشکل می‌باشد. رفتار مکانیکی )تنش-
کرنش( مایع ژل مانند هسته و یا ماده زمینه آنالئوس و یا تک تک فیبرهای 
در  این  مستقل.  بصورت  اما  است،  اندازه‌گیری  قابل  آزمایشگاه  در  کلاژنی 
حالی است که رفتار این مواد در کنار هم و در کامپوزیت دیسک متفاوت از 
رفتار جداگانه آنها می‌باشد و تعیین آن به روش آزمایشگاهی بسیار مشکل 
است. رفتار کلی کامپوزیت دیسک )گشتاور-چرخش و یا نیرو-جابجایی( نیز 

در آزمایشات مختلف گزارش شده است.
توسعه  با  که  کرده‌اند  عمل  ترتیب  بدین  نیز  پیشین  عددی  مطالعات 

1 Facet joint
2 Mooney-Rivlin

مدل عددی رفتار مستقل )تنش-کرنش( هر جزء کامپوزیت را از مطالعات 
کلی  رفتار  سپس  داده‌اند.  اختصاص  عددی  مدل  به  و  گرفته  آزمایشگاهی 
عددی  مدل‌های  از  استفاده  با  را  جابجایی(  نیرو-  یا  و  چرخش  )گشتاور- 
محاسبه کرده و با رفتار کلی آزمایشگاهی مقایسه کرده‌اند که معمولا یکسان 
متفاوت  مواد  خصوصیات  هم  و  هندسه  هم  که  دلیل  این  )به  است  نبوده 
بوده است(. سپس با اعمال ضرایبی به رفتار مستقل )تنش-کرنش( هر جزء 
کامپوزیت سعی کرده‌اند که رفتار کلی )گشتاور-چرخش و یا نیرو-جابجایی( 
مدل عددی با نمونه آزمایشگاهی یکسان گردد؛ به عبارت دیگر خصوصیات 
مواد را کالیبره کرده‌اند. بدین ترتیب، با مراجعه به مطالعات عددی مختلف به 
ضرایب متفاوتی از خصوصیات رفتاری برخورد می‌کنیم. از آنجا که مدل‌ها 
این  مطالعه حاضر،  در  است.  بوده  متفاوت  است، ضرایب هم  بوده  متفاوت 
ضرایب متفاوت از مدل‌های مختلف قبلی که هشت مورد از آنها در مرجع 

]31[ جمع شده است، استخراج شده است.
خواص اجزاء دیسک )ماده زمینه و هسته( در پنج مورد متفاوت همانطور 
که در جدول 2 آورده شده است، مورد بررسی قرار گرفته است. این موارد از 
ادبیات تخصصی استخراج شده است و در توسعه مدل‌های اجزاء محدود قبلی 

بکار گرفته شده‌اند ]3 و 31[. 
تخمین این ضرایب معمولا به روش سعی و خطا می‌باشد ]23 و 33-
32[. بدین ترتیب که با سعی و خطا ضرایب ماده هایپرالاستیک مونی-ریولین  
با چرخش  محدود  اجزای  مدل  که چرخش‌های  می‌زنند  تخمین  طوری  را 
شده  گزارش  درون‌کشتگاهی3  آزمایش  در  که  جسد  روی  در  آزمایشگاهی 

3 In-Vitro

 

 اجزاء دیسک (ریولین-مدل مونیهایپرالاستیک )
C01 C10 مورد 
102/1 10/1 0 

 هسته
10/1 08/1 8 
10/1  80/1 0 
12/1 00/1 0 
08/1 02/1 2 

   

 ماده زمینه

1882/1 12/1 0 
102/1 02/1 8 
12/1 00/1 0 
002/1 20/1 0 
02/1 28/1 2 

 

جدول 2: خواص مواد اجزاء استخوانی و رباط‌ها

Table 2. Material properties of the disc components

 رفتار مواد     مکانیکی خواص منابع
اجزاء 

 استخوانی

 [82 و 82]
E=08111 (MPa)    

ν= 01/1  
 لاستیک خطیا

استخوان 
 قشری

 [01 و 80]
E=811 (MPa)    

ν= 82/1  
استخوان  لاستیک خطیا

 اسفنجی

 [82 و 88]
E= 80/2 (MPa)    

ν= 01/1  
 لاستیک خطیا

صفحات 
 انتهایی

[82] 
 

 فنری
 

 هارباط غیر خطی

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

جدول 1: خواص مواد اجزاء استخوانی و رباط‌ها

Table 1. Material properties of the bony components and ligaments
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است ]25[، مشابه گردد. با توجه به تجربی و تقریبی بودن این ضرایب، در 
مدل‌های اجزای محدود قبلی عملا ضرایب را کالیبره می‌کنند )بصورت خطی 
و با یک ضریب ثابت( تا چرخش‌های مدل با چرخش‌های درون‌کشتگاهی  
مونی- هایپرالاستیک  ماده  ضرایب  حاضر،  تحقیق  در  گردد]31[.  همسان 
ریولین برگرفته از پژوهش اشمیت و همکارانش ]32[ بوده و نسبت تغییرات 
و  دریشف  پژوهش  در  شده  مقایسه  مختلف  مدل‌های  از  برگرفته  آنها 

همکارانش ]31[ می‌باشد.
ذکر این نکته لازم است که دلیل اینکه فقط هسته و ماده زمینه در این 
مطالعه بررسی شده است، موجود بودن خواص مختلف برای این مواد است. 
بعلاوه، افزایش پارامترهای مورد بررسی عملا محاسبات را پیچیده کرده و 
مطالعات گذشته،  در  غیر عملی می‌کند.  را  ترکیب مطلوب  به یک  رسیدن 
اگرچه خواص فیبرهای کلاژنی به مدل‌ها اختصاص داده شده است ولی هیچ 

جزئیاتی از آنها بیان نشده است. 
به هر صورت این نگرانی همواره وجود دارد که مطالعات درون‌کشتگاهی  
بسیار محدود بوده ]23 و 26-25[ و تمامی ویژگی‌های هندسه و خصوصیات 
مواد در این نمونه‌های قابل برداشت نبوده است. حتی در صورت برداشت، 
گزارش نشده است و در دسترس سایرین نیست. در نتیجه این امری پذیرفته 
شده است که ویژگی‌های هندسی و خصوصیات مواد مدل‌های اجزاء محدود 
طیف  با  معمولا  مقایسه‌ها  نتیجه  در  نباشند.  جسد  مدل‌های  مشابه  دقیقا 
)بازه‌ی( پاسخ صورت می‌گیرد که دامنه گسترده‌ای دارند. با این حال شرایط 
مرزی و بارگذاری در تمامی مدل‌های بسط داده شده و در مدل حاضر عینا 

یکسان با شرایط مرزی و بارگذاری آزمایشات درون‌کشتگاهی  می‌باشد.
نمونه‌های  از  یک  هیچ  در  که  هندسی  ویژگی‌های  از  نظر  صرف 
نیست،  مقایسه  قابل  عددی  مطالعات  سایر  مدل‌های  و  درون‌کشتگاهی  
است.  یکسان  حاضر  مدل  و  آن‌ها  همه‌ی  در  بارگذاری  و  مرزی  شرایط 
را  حرکتی  جزء  یا  کمری  فقرات  ستون  رفتار  که  درون‌کشتگاهی  مطالعات 
در  یا  و  نبوده‌اند  مواد  خصوصیات  تعیین  دنبال  به  معمولا  کرده‌اند  بررسی 
درون‌کشتگاهی   مطالعات  اگرچه  نکرده‌اند.  گزارش  را  آن‌ها  تعیین  صورت 
طیف  که  کرده‌اند  تعیین  را  مواد  خصوصیات  مستقلا  که  هستند  دیگری 
گسترده‌ای دارند. در مدلسازی‌های عددی در بعضی موارد از این خصوصیات 
مواد استفاده شده است و در سایر موارد بصورت معکوس خصوصیات مواد 
مختلف  مدل‌های  در  خصوصیات  این  که  آنجا  از  است.  شده  زده  تخمین 
گزارش شده است که تفاوت‌های زیادی هم در گزارشات متفاوت وجود دارد، 
در این مقاله این خصوصیات بصورت پارامتری بررسی شده است و تاثیر آن‌ها 

بر رفتار مدل تعیین شده است.

بارگذاری و شرایط مرزی -3 -2
آنالیز المان محدود با استفاده از حل کننده ضمنی آباکوس1 انجام شد. 
برای حداقل رساندن چرخش میان مهره‌ای و بهبود پایداری ستون فقرات 
پیرو2( که  )بار  نیروی فشاری  تحت فشار در حالی که فاقد عضلات است، 
بدنه مهره عبور  از مرکز  و  فقرات  انحنای ستون  راستای  در  آن  خط عمل 
می‌کند، اعمال شده است ]34 و 35[. این بار پیرو با استفاده از فنر تک جهته 
از پیش فشرده شده که بین دو مرکز بدنه مهره قرار گرفته، اعمال شده است 
]36[. بارگذاری در پنج حالت متفاوت فلکسشن3، اکستنشن4، خمش جانبی5 
، چرخش محوری6 و بارگذاری ترکیبی )یکی از چهار حالت بارگذاری گفته 
شده به همراه بار پیرو( می‌باشد. اعمال بار به طور یکنواخت به صفحه انتهایی 
بالایی L1 صورت می‌پذیرد. صفحه انتهایی پایینی L5 نیز به صورت کامل 

)بدون حرکت در هر شش جهت( ثابت می‌باشد. 
از آنجایی که در ادامه این مقاله، نتایج مدل جزء حرکتی L4-L5 با نتایج 
موجود در منابع مقایسه شده است، ذکر این نکته ضروری به نظر می‌رسد 
از قسمت  بیان شد، یک مدل  نیز  پیشتر  این پژوهش، همانطور که  که در 
کمری ستون فقرات شامل مهره‌های L1 تا L5 توسعه داده شده است که 
هندسه آن بر اساس داده‌های هندسی یک فرد مذکر 26 ساله سالم می‌باشد 
و متفاوت از هندسه نمونه‌های درون‌کشتگاهی  و مدل‌های سایر مطالعات 
است که مسلما میزان تفاوت‌ها و شباهت‌های هندسی قابل بررسی نیست. 
ناحیه  از مدل اصلی  یا متفاوتی  نیز مدل جدید   L4-L5 مدل جزء حرکتی
 L1-L5 نیست؛ بلکه دقیقا همان مدل ستون فقرات کمری L1-L5 کمری
می‌باشد که مهره‌های L1 تا L3 و دیسک‌های مرتبط با این مهره‌ها حذف 
شده است. هر دو مدل اصلی ستون فقرات کمری L1-L5 و جزء حرکتی 
مهره‌ی  پایینی  در صفحه  گیردار  تکیه‌گاهی  مرزی  شرایط  دارای   L4-L5
شده  اعمال  مرزی  شرایط  همان  دقیقا  مرزی  شرایط  این  که  هستند،   L5
به نمونه‌های درون‌کشتگاهی  و مدل‌های سایر مطالعات می‌باشد. گشتاور 
اعمالی در مدل اصلی لومبار L1-L5 به مهره L1 اعمال شده است و در جزء 
حرکتی L4-L5 به مهره اعمال L4 شده است که بارگذاری‌ای دقیقا مشابه 
با نمونه‌های درون‌کشتگاهی  و مدل‌های سایر مطالعات عددی می‌باشد. از 
 L1 آنجا که تحلیل‌های بکاررفته هم استاتیکی می‌باشند، حتی اگر مهره‌های
1 Abaqus
2 Follower Load (FL)
3 Flexion
4 Extension
5 Lateral Bending
6 Axial Rotation
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تا L3 و دیسک‌های مرتبط با این مهره‌ها حذف نمی‌شد، با اعمال گشتاور 
به مهره L4 همان رفتار جزء حرکتی L5-L4 بدست می‌آمد؛ اما برای بهبود 

کارآمدی محاسباتی قسمت‌های اضافی حذف شده‌اند.

 نتایج و بحث-33
از میان پارامترهای پاسخ ستون فقرات در برابر بارهای خارجی معمولا 
چرخش بین مهره‌ای و فشار میان دیسکی1 دو پارامتر تعیین کننده هستند. 
چرخش بین مهره‌ای، سینماتیک سیستم در حرکت‌های ارادی و غیر ارادی 
را نشان می‌دهد و بیانگر پایداری سیستم ستون فقرات می‌باشد. فشار میان 
از  و  می‌دهد  نشان  را  خارجی  بارهای  برابر  در  سیستم  سینتیک  دیسکی، 
از ستون فقرات تقریبا  اندازه‌گیری نیروی تولید شده در هر مقطع  آنجا که 
غیر عملی است، فشار میان دیسکی بیان کننده تقریبی و غیرمستقیم این 
نیروها می‌باشد. در ادامه، هم چرخش بین مهره‌ای و هم فشار میان دیسکی 
برای فقط دیسک بین مهره‌ای L4/L5 )فقط دیسک و بدون وجود رباط‌ها 
و  رباط‌ها  مهره‌ها،  )دیسک،   L4/L5 سالم  حرکتی  جزء  یک  و  فست‌ها(  و 
)پنج  دیسک  برای  متفاوت  ماده‌ای  گرفتن خصوصیات  نظر  در  با  فست‌ها( 
مورد مطالعاتی( بررسی شده است. شرایط مورد بررسی این مطالعه عددی 

قابل مقایسه با گزارشات آزمایشگاهی درون‌کشتگاهی  می‌باشد.

1 IntraDiscal Pressure (IDP)

33-33-4 / 5L L  چرخش میان مهره‌ای جزء حرکتی
 در شکل 4 چرخش میان مهره‌ای دیسک نشان داده شده است که در 
آن تطابق خوبی با نتایج آزمایشگاهی هوئر و همکارانش ]25[ در مورد یک 
وجود دارد ولی در سایر موارد چرخش میان مهره‌ای، مطالعه عددی کوچکتر 
زمینه  ماده  سختی  افزایش  با  که  است  واضح  است.  آزمایشگاهی  نتایج  از 
دیسک، چرخش میان مهره‌ای در هر چهار حالت بارگذاری کاهش می‌یابد. 
میزان کاهش  چرخش میان مهره‌ای در حالت بارگذاری فلکسشن حداکثر 
یافته است. حداکثر کاهش در  به نصف کاهش  تقریبا  5/3 درجه است که 
بارگذاری‌های اکستنشن، خمش جانبی و چرخش محوری نیز به ترتیب 3/6، 
2/6 و 1/2 درجه است که تقریبا نصف چرخش حداکثر برای هر سه حالت 

است.
در شکل 5 نتایج چرخش میان مهره‌ای بدست آمده برای جزء حرکتی 
هوئر  آزمایشگاهی  داده‌های  با  متفاوت،  بارگذاری  حالت  چهار  و   L4/L5
در  کاملا  دو  و  یک  مورد  داده‌های  است.  شده  مقایسه   ]25[ همکارانش  و 
محدوده داده‌های آزمایشگاهی قرار دارد. در این حالت نیز با افزایش سختی 
ماده زمینه دیسک، چرخش میان مهره‌ای کاهش می‌یابد و نهایتا برای موارد 
سه تا پنج کمتر از محدوده داده‌های آزمایشگاهی می‌شود. میزان این کاهش 
در  است. حداکثر کاهش  فلکسشن حداکثر  2/5 درجه  بارگذاری  در حالت 
بارگذارهای اکستنشن، خمش جانبی و چرخش محوری به ترتیب 2/1، 2/4 

و 0/7 درجه است.

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

4 )محدوده داده‌های آزمایشگاهی با نشانگر خطا در شکل‌ها مشخص شده است(ا / 5L L شکل 4: چرخش میان مهره‌ای برای دیسک 

Fig. 4. Intervertebral rotation of L4/L5 disc only (The in-vitro data range is indicated by the error bar in the figures)
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جزء  به  نسبت  دیسک  فقط  مورد  در  دیسک  ماده  سختی  تاثیر  میزان 
بیشتر  اکستنشن حدود 10درصد  و  فلکشن  بارگذاری‌های  در  سالم  حرکتی 
تقریبا  بارگذاری‌های خمش جانبی و چرخش محوری  است در حالی‌که در 
ناچیز است. دلیل این موضوع می‌تواند تاثیر بسیار زیاد رباط‌ها و فست‌ها در 
و  رباط‌ها  حالی‌که  در  باشد  اکستنشن  و  فلکشن  بارگذاری‌های  در  باربری 
به مراتب  تاثیر  بارگذاری‌های خمش جانبی و چرخش محوری  فست‌ها در 
برای دیسک در  میان خواص مختلفی که  از   .]5[ دارند  از دیسک  کمتری 
مدل‌های عددی قبلی تا به امروز در جدول 2 ارائه شده است ]3[، موارد یک 
نتایج آزمایشگاهی  با  و دو تطابق بیشتری به لحاظ سینماتیکی در مقایسه 
نشان می‌دهند. نتیجه مطالعه حاضر تاییدکننده مطالعه قبلی توسط اشمیت 
و همکاران ]23[ می‌باشد، که خواصی معادل خواص مورد دو این مطالعه را 
با  بر اساس مقایسه  آنها صرفا  اگرچه مطالعه  برای دیسک پیشنهاد کردند. 
چرخش میان مهره‌ای می‌باشد و فشار میان دیسکی را کاملا نادیده گرفته‌اند.

 فشار میان دیسکی-33-33
 فشار میان دیسکی در واقع میزان فشار متوسطی است که در هسته 
کاملا  فشار  این  قبلی  عددی  مطالعات  از  بسیاری  در  دارد.  وجود  دیسک 
در   .]3[ است  شده  گرفته  نظر  در  هیدرواستاتیکی  فشار  یک  و  یکنواخت 
متفاوت  نقاط مختلف درون هسته دیسک  این فشار در  واقعیت  حالیکه در 
یک  در  حتی  که  می‌دهد  نشان  درون‌کشتگاهی  آزمایشگاهی  نتایج  و  بوده 

نقطه فشار در دو جهت متفاوت است ]37[. نتایج فشار میان دیسکی برای 
جزء حرکتی L4-L5 در حالت بارگذاری ترکیبی و بار پیرو به همراه مقایسه 
با نتایج مطالعات عددی پیشین ]3 و 38[ و داده‌های آزمایشگاهی ]39[ آورده 
شده است. در شکل 6 مقادیر فشار میان دیسکی برای نیروی فشاری برابر با  
N1000 به دست آمده است. همانطور که از نمودار شکل 6 مشخص است، 
با افزایش نیروی فشاری، فشار میان دیسکی تقریبا به صورت خطی افزایش 
پیدا می‌کند. اگرچه مقادیر فشار میان دیسکی در تمامی موارد در محدوده 
مطالعات عددی ]3[ قرار دارد ولی نسبت به نتایج آزمایشگاهی ]40[ کمتر 
هستند، بطوری‌که فقط نتایج موارد یک و دو در مرز پایینی نتایج آزمایشگاهی 
قرار می‌گیرند. همچنین نتایج نشانگر این مطلب است که بیشترین میزان این 
فشار در انتهای بار فشاری 0/66 و کمترین آن 0/48 مگاپاسکال است که به 

ترتیب مربوط به نمونه مطالعاتی پنجم و اول است.
در شکل‌های 7 و 8 مقادیر فشار میان دیسکی برای بارگذاری ترکیبی 
)گشتاور اعمالی به همراه بار پیرو( آورده شده است. داده‌های آزمایشگاهی 
از مطالعه اندرسون و شولتز ]40[ و شولتز و همکارانش ]26[ گردآوری شده 
و چرخش  اکستنشن  حالت  در  است  واضح  نمودارها  از  که  همانطور  است. 
حالت  در  می‌باشد.  آزمایشگاهی  نتایج  محدوده  در  دقیقا  نتایج  محوری 
فلکسشن و خمش جانبی نتایج به دست آمده از مدل اجزاء محدود با داده‌های 
آزمایشگاهی تطابق کمتری دارند و فشارهای میان دیسکی کمتری را نشان 
می‌دهند. میزان حداقل و حداکثر فشار میان دیسکی در حالت فلکسشن به 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

4 / 5L L شکل 5: چرخش میان مهره‌ای برای جزء حرکتی 

Fig. 5. Intervertebral rotation of L4/L5 intact
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ترتیب 0/15 و 0/1 مگاپاسکال می‌باشد. این مقادیر در بارگذاری اکستنشن 
به ترتیب 0/1 و 0/08 می‌باشد.

قابل ذکر است که هندسه دیسک تاثیر بسزایی در مقایسه نتایج فشار 
میان دیسکی دارد. اگرچه میزان بار اعمالی یکسان است ولی بدلیل سطح 
مقطع متفاوت فشار میان دیسکی متفاوتی حاصل می‌شود. به همین دلیل 

است که هم داده‌های آزمایشگاهی پراکندگی زیادی دارند )شکل‌های 6 تا 
8( و هم نتایج مدل‌های عددی قبلی )شکل 6(. لذا نتایج بدست آمده از مدل 

حاضر نیز بطور نسبی قابل قبول است.
چرخش  روی  بر  دیسک  سختی  تاثیر  که  است  این  توجه  قابل  نکته 
تاثیر آن بر فشار میان دیسکی می‌باشد. بطوری‌که  میان مهره‌ای معکوس 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

4 برای نیروی فشاری برابر با1000 نیوتن / 5L L شکل 6: فشار میان دیسکی 

Fig. 6. Intradiscal pressure of L4/L5 intact for FL=1000 N

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

4 برای بارگذاری ترکیبی، بار پیرو بعلاوه فلکسشن یا اکستنشن / 5L L شکل 7: فشار میان دیسکی 

Fig. 7. Intradiscal pressure of L4/L5 intact for combined loads (FL + Flexion/Extension)
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با افزایش سختی دیسک، چرخش میان مهره‌ای کمتر شده درحالی‌که فشار 
می‌باشد.  انتظار  قابل  مکانیکی  لحاظ  به  که  می‌شود  بیشتر  دیسکی  میان 
مطلوب خواص  و  بهینه  حالت  به  رسیدن  برای  را  معکوس شرایط  اثر  این 
به  دیسک  زمینه  ماده  سختی  که  می‌رسد  نظر  به  می‌کند.  پیچیده  دیسک 
فیبرهای  تاثیر  و  نیست  شرایط  این  به  رسیدن  برای  کافی  پارامتر  تنهایی 
اگرچه  گرفته شود.  نظر  در  بطور هم‌زمان  این سیستم  در  باید  نیز  کلاژنی 

بدست آوردن خواص فیبرهای کلاژنی چه به لحاظ هندسی و چه به لحاظ 
خواص ماده به آسانی خواص ماده زمینه دیسک نیست. شاید بتوان با کاهش 
سختی فیبرهای کلاژنی، چرخش میان مهره‌ای را به داده‌های آزمایشگاهی 
نزدیک‌تر کرد و همزمان با آن، با افزایش سختی ماده زمینه دیسک فشار 
میان دیسکی را نیز به داده‌های آزمایشگاهی نزدیک‌تر نمود. نتایج مطالعات 
قبلی نیز تایید کننده این مطلب است که زاویه فیبرهای کلاژنی و چگونگی 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

4 برای بارگذاری ترکیبی ، بار پیرو بعلاوه خمش جانبی یا چرخش محوری / 5L L شکل 8: فشار میان دیسکی 

/1 ستون فقرات کمری در فلکسشن و اکستنشن 5L L شکل 9: چرخش 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fig. 9. Intervertebral rotation of lumbar spine (L1/L5) in flexion and extension

Fig. 8. Intradiscal pressure of L4/L5 intact for combined loads (FL + Axial Rotation/Lateral Bending)
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درون  در  جانبی(  یا  و  خلفی  )قدامی،  مختلف  موقعیت‌های  در  آن‌ها  تجمع 
ماده زمینه بسیار در چرخش میان مهره‌ای موثر است ]23[. در حالی‌که در 
بارگذاری فشاری در این مطالعه نشان داده شد که خود ماده زمینه و مایع 
فیبرهای  تاثیر  و  هستند  موثر  دیسکی  میان  فشار  تولید  در  دیسک  درون 

کلاژنی ناچیز است )شکل 6(.
33-33-1/ 5L L  فشار میان دیسکی و چرخش میان مهره‌ای 

برای تمام ستون فقرات کمری )L1/L5( کمتر  آزمایشگاهی  داده‌های 
قابل دسترس است. محدوده نتایج مطالعات عددی قبلی از پژوهش دریشف 
و همکارانش ]31[ و داده‌های آزمایشگاهی از پژوهش روهمن و همکارانش 
]3[ گرفته شده است. نتایج بارگذاری فلکسشن، اکستنشن، خمش جانبی و 
چرخش محوری به میزان 7/5 نیوتون متر برای تمام ستون فقرات کمری 
)L1/L5( به دست آمده است. در شکل 9 محدوده حرکتی برای بارگذاری 
فلکسشن و اکستنشن نمایش داده شده است. در حالت بارگذاری فلکسشن، 
در صورتیکه  است  درصد   55 حدود  در  اول  به  نسبت  پنجم  مورد  اختلاف 
نیز   10 شکل  در  می‌باشد.  درصد   44 اکستنشن  بارگذاری  در  اختلاف  این 
محدوده حرکتی ستون فقرات کمری در حالت بارگذاری چرخش محوری و 
خمش جانبی نشان داده شده است. در این دو بارگذاری نیز نتایج مطالعات 
عددی قبلی از پژوهش دریشف و همکارانش ]31[ و داده‌های آزمایشگاهی 
از پژوهش روهمن و همکارانش ]3[ وجود دارد. در حالت چرخش محوری 
تاثیر خواص هسته بر روی محدوده حرکتی بسیار کمتر از حالت خمش جانبی 

است. میزان تغییر در محدوده حرکتی در حالت چرخش محوری 18درصد 
بسزایی  تاثیر  و فست‌ها  رباط‌ها  است.  در حالت خمش جانبی 55 درصد  و 
در چرخش ستون فقرات دارند و دلیل سفت‌تر بودن مدل حاضر نسبت به 
زیرا مدل  رباط‌ها و فست‌ها می‌باشد.  کالیبراسیون  آزمایشگاهی عدم  نمونه 
حاضر از تصاویر سی‌تی‌اسکن1 بازتولید شده است و سعی بر آن شده است تا 
هندسه مدل کمترین تغییرات و اصلاحات را داشته باشد. این در حالی است 
که سفت‌تر بودن مدل‌های عددی نسبت به نمونه‌های آزمایشگاهی همیشه 

بحث چالش برانگیزی بوده است ]3[.
فشار میان دیسکی برای هر چهار دیسک ستون فقرات کمری در انتهای 
نمودارهای  از  است.  شده  داده  نشان    14 تا   11 شکل‌های  در  بارگذاری 
شکل‌های 11 تا 14 مشخص است که فشار میان دیسکی در هر چهار حالت 
دارا می‌باشد. همانطور که   L1/L2 را در دیسک بیشترین مقدار  بارگذاری، 
قبلا نیز اشاره شد در یک بارگذاری مشخص، هندسه دیسک در فشار میان 
 L1/L2 دیسکی تاثیر بسزایی دارد. در مدل حاضر نیز سطح مقطع دیسک
 ،L2/L3 ،L1/L2 کوچکتر از سایر دیسک‌ها است )سطح مقطع دیسک‌های
L3/L4 و L4/L5 به ترتیب 7863، 7962، 8677 و 12112 میلیمتر مربع 
می‌باشد( در نتیجه منطقی است که میزان فشار میان دیسکی در این دیسک 
بالاتر باشد. اگرچه پارامترهای دیگری نیز در این فرایند موثر هستند. بطور 

1 CT-Scan

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

/1 ستون فقرات کمری در چرخش محوری و خمش جانبی 5L L شکل 10: چرخش

Fig. 10. Intervertebral rotation of lumbar spine (L1/L5) in axial rotation and lateral bending
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مثال نیرویی که از طرف رباط‌ها در حالت فلکسشن برای مقاومت در برابر 
چرخش تولید می‌شود، نیروی اعمال شده به دیسک را افزایش می‌دهد ]41[. 
در نتیجه برای یک نمونه مطالعاتی مشخص میزان فشار میان دیسکی در 

حالت فلکسشن بیشترین مقدار را دارد. 
حداقل و حداکثر میزان کم شدن فشار میان دیسکی برای موردهای یک 
تا پنج در حالت فلکسشن به ترتیب 60/7 و 76/6 درصد می‌باشد. حداقل 
و حداکثر این میزان در حالت اکستنشن به ترتیب 58/1 و 67/8 درصد، در 

حالت خمش جانبی 73/6 و 98درصد و در حالت چرخش محوری 21/5 و 
28/8 درصد می‌باشد.

نتیجه‌گیری-44
ایده اصلی این پژوهش از مقاله دریشف و همکارانش  حاصل شده است. 
این مدل‌ها در شرایط  با هم مقایسه شده‌اند.  این مرجع 8 مدل موجود  در 
مرزی و بارگذاری دقیقا یکسان هستند اما در هندسه و خواص مواد متفاوت 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 12: فشار میان دیسکی ستون فقرات کمری در بارگذاری اکستنشن

Fig. 12. Intradiscal pressure of lumbar spine in extension

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 11: فشار میان دیسکی ستون فقرات کمری در بارگذاری فلکسشن

Fig. 11. Intradiscal pressure of lumbar spine in flexion
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بوجود  پاسخ‌های آن‌ها همه در طیف معتبر است. سوال  هستند در حالیکه 
آمده این بود که چرا 8 مدل با شرایط مرزی و بارگذاری دقیقا یکسان اما با 
خواص متفاوت همه پاسخ‌هایی را ارائه می‌کنند که در مقایسه با داده های 
واقعی اعتبار دارند؟ آیا اگر مدل جدیدی تولید شود و بطور دلخواه و تصادفی 
خواهد  معتبری  پاسخ  به  کند،  استفاده  معتبر  مدل   8 خواص  از  یک  هر  از 
رسید؟ جواب حاصل شده ,,خیر,, است. ما به این نتیجه رسیدیم که مدل‌های 

مختلف خواص دیسک خود را طوری انتخاب کرده‌اند که اعتبار آنها با توجه 
به داده‌های واقعی و آزمایشگاهی حاصل شود. اما خواص دیسک یک مدل، 
لزوما برای یک مدل دیگر با هندسه و مشخصات متفاوت اعتباری را تضمین 
نمی‌کند. اتفاقا دلیل وجود خواص مختلف هم همین است )خواص مختلف 
این  برابر داده‌های واقعی صحت سنجی شود(. نوآوری  اعتبار در  تا  هستند 
تحقیق نوع اثرات خواص دیسک در رفتار مدل می‌باشد که در این پژوهش 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 13: فشار میان دیسکی ستون فقرات کمری در بارگذاری چرخش محوری

Fig. 13. Intradiscal pressure of lumbar spine in lateral bending 

 

 

 
شکل 14: فشار میان دیسکی ستون فقرات کمری در بارگذاری خمش جانبی

Fig. 14. Intradiscal pressure of lumbar spine in axial rotation
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که  می‌کنند  تایید  تحقیق  این  نتایج  شد.  داده  پاسخ  آن  به  مبسوط  بطور 
مونی-ریولین  است، مدل  استفاده شده  نیز  قبلی  در مدل‌های  همانطور که 
مرتبه اول در صورت تخمین درست ضرایب برای شبیه سازی ماده زمینه 
کافی کفایت می‌کند )مدل مونی-ریولین مرتبه اول فقط ماده زمینه را شبیه 
سازی می‌کند، نه کل دیسک را(. اما فیبرهای کلاژنی که رفتارشان معمولا 
بسیار مهم  نیز  است  بیان شده  قبلی بصورت یک جعبه سیاه  در مدل‌های 
هستند. نتایج تحقیق حاضر نشان دادند که قسمت مهمی از مقاومت چرخشی 
دیسک تحت کنترل فیبرهای کلاژنی می‌باشد. در مدل حاضر، در واقع این 
فیبرهای کلاژنی هستند که رفتار غیرخطی و ناهمسانگرد دیسک را بوجود 
می‌آورند )این شرایط با شرایط دیسک واقعی تطابق دارد(. با استفاده از مدل 
المان محدود غیر خطی توسعه داده شده در این پژوهش، تاثیر خواص دیسک 
را برای یافتن پارامترهای خواص مطلوب مورد بررسی قرار دادیم که نتایج 

زیر حاصل شد:

yy اندازه به  را  فقرات  ستون  حرکتی  محدوده  دیسک  خواص  تغییر  با 
زیادی در بارگذاری‌های متفاوت می‌توان تغییر داد که این عمل در ساخت 

دیسک‌های مصنوعی برای بیماران مختلف کمک بسیاری می‌کند.

yy میزان دیسک،  دهنده  تشکیل  هایپرالاستیک  ماده  ضرایب  افزایش  با 
چرخش میان مهره‌ای در هر حالت بارگذاری کاهش می‌یابد.

yy میزان فشار میان دیسکی ،L4-L5 تحت بارگذاری ترکیبی جزء حرکتی
دارای یک روند کاهشی با افزایش ضرایب هایپرالاستیک  از نمونه مطالعاتی 

اول به پنجم است. 

yy در حالت بارگذاری ترکیبی برای یک نمونه مطالعاتی مشخص، بیشترین
فشار میان دیسکی در حالت بارگذاری فلکسشن رخ می‌دهد.

yy با بررسی هم‌زمان نتایج چرخش میان مهره‌ای و فشار میان دیسکی و
مقایسه آن‌ها با داده‌های آزمایشگاهی، خواص دیسک مورد یک و دو )جدول 

2( همخوانی بهتری را نشان می‌دهد.

yy مثال )بطور  دارد  وجود  حاضر  مدل  در  که  محدودیت‌هایی  به  توجه  با 
هندسه مدل مختص یک شخص مشخص است که بیانگر کل جامعه نیست 
و دیگر اینکه خواص سایر اجزاء یکسان در نظر گرفته شده‌اند.( نمی توان 
ترکیب  و  خواص  بعلاوه،  داد.  بسط  مطالعات  همه  به  را  مطالعه  این  نتایج 
فیبرهای کلاژنی نیز در سیستم مکانیکی دیسک بسیار موثر هستند که در 

مطالعات آینده می‌توان به آن‌ها پرداخت.
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