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ABSTRACT: The human body is exposed to many forces and moments during daily activities. The 
spine is one of the most important structures that bear these forces and may be prone to multiple injuries. 
Therefore, numerical modeling and analysis of the lumbar spine under various loading conditions is 
very beneficial to prevent injuries. This study aims to provide a valid finite element model of the L4-L5 
segment of the human lumbar spine for static analysis. The model includes two vertebrae, intervertebral 
discs, end plates, and ligaments. To model the mechanical properties of the lumbar spine, elastic and 
hyperelastic behaviors have been used for different parts of the spine. Moreover, stress and strain 
distribution in different tissues, under various loading conditions, were compared with the allowable 
thresholds of the tissues to investigate the possibility of tissue damage. Note that it was assumed 
that tissue damage occurs when the stresses and strains in the desired tissue exceed the elastic range. 
However, based on the obtained results, under the investigated loading conditions, none of the model 
components were damaged.
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1- Introduction
The lumbar spine experiences significant mechanical 

loads during daily activities such as walking, sitting and lifting 
tasks. Incorrect posture and heavy lifting may lead to severe 
injuries, including intervertebral disc herniation and ligament 
damage. To analyze these effects, experimental and numerical 
approaches have been utilized, with finite element analysis 
(FEA) emerging as a reliable tool due to its cost-effectiveness 
and ability to simulate complex scenarios. Dehghan-Hamani 
et al. [1] introduced subject-specific finite element models 
using radiography-based scaling, highlighting the impact of 
geometric variations in lumbar spine mechanics. Naserkhaki 
et al. [2] investigated the influence of ligament properties 
on L4-L5 biomechanics, concluding that accurate ligament 
modeling is crucial for realistic spinal response simulations. 
Such studies emphasize the continuous improvements in 
numerical modeling approaches for spine biomechanics, 
providing valuable insights for orthopedic and rehabilitation 
applications.  This study also aims to develop and validate 
a finite element model (FEM) of the L4-L5 lumbar spine 
segment to assess stress and strain distributions under various 
loading conditions.

2- Methodology 
A detailed 3D finite element model of the L4-L5 segment 

was developed using medical imaging data, as shown in 
Figure 1. The model consists of cortical and trabecular bones, 
intervertebral discs (nucleus pulposus and annulus fibrosus), 
facet joints, endplates, and seven major ligaments. Material 
properties were assigned based on experimental data, with 
bones modeled as isotropic elastic materials and intervertebral 
discs as hyperelastic structures. The model was meshed with 
high-resolution tetrahedral and hexahedral elements to ensure 
numerical accuracy. Note that  the mesh convergence study 
was also performed based on stress and displacement results, 
leading to an optimal mesh density. Boundary conditions 
were also included by fixing the lower endplate of L5 and 
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Fig. 1. Finite element model of the L4-L5 segment of the 
lumbar spine 

 

Fig. 2. Boundary conditions and loading applied to the 
finite element model of the L4-L5 segment  

Results and Discussion 

In the first step, the FE model validation was performed 
by comparing the computed FE results with previous 
experimental and numerical studies. The range of motion 
(ROM) and intradiscal pressure were compared with 
literature data, demonstrating reasonable agreement as 
depicted in Figures 3 and 4. 

 

Fig. 3. ROM of the L4-L5 segment under a pure moment 
of 10 Nm compared with existing data from [3] 

 

Fig. 4. Intradiscal pressure in the L4-L5 segment under a 
compressive force of 1175 N and a moment of 7.5 Nm 

Fig. 1. Finite element model of the L4-L5 segment of the 
lumbar spine
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applying the loads on the upper endplate of the L4 vertebra as 
shown in Figure 2.

3- Results and Discussion
In the first step, the FE model validation was performed 

by comparing the computed FE results with previous 
experimental and numerical studies. The range of motion 
(ROM) and intradiscal pressure were compared with literature 
data, demonstrating reasonable agreement as depicted in 
Figures 3 and 4.

To investigate the FE model under different loading 
conditions, first, a follower load of 500 N and a moment of 
10 Nm were applied to simulate normal standing conditions 

as illustrated in Figure 5. To evaluate injury risk, forces up 
to 1300 N and moments up to 20 Nm were applied to the FE 
model. 

The results showed that the highest von Mises stress 
occurred in the facet joints under axial rotation (see Figure 
6). Also, the maximum intradiscal pressure occurred during 
flexion. Moreover, ligament strain varied depending on the 
type of motion, with interspinous ligaments experiencing the 
highest strain during forward flexion.

Furthermore, the results indicated that under extreme 
flexion, intradiscal pressure increased significantly but 
remained below damage thresholds (see Figure 7). The 
highest tensile stress also occurred at the posterior annulus 
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risk, forces up to 1300 N and moments up to 20 Nm were 
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Fig. 5. Applied bending moments in different directions (a) 
Flexion (b) Lateral bending (c) Axial rotation 
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occurred during flexion. Moreover, ligament strain 
varied depending on the type of motion, with 
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Furthermore, the results indicated that under extreme 
flexion, intradiscal pressure increased significantly but 
remained below damage thresholds (see Figure 7). The 
highest tensile stress also occurred at the posterior 
annulus fibrosus, suggesting a potential risk of disc 

herniation under excessive loading. Also, ligaments did 
not reach their failure strain, implying structural integrity 
was maintained. 

 

Fig. 7. Changes in intradiscal pressure in three directions 
(flexion, lateral bending, and axial rotation) under 

increasing moment 

Conclusions 

In this study, the L4-L5 segment of the lumbar spine was 
modeled using the finite element method and then this 
model was validated using experimental and numerical 
data from previous studies. The validated finite element 
model was subjected to combined force and moment 
loadings, and the model suffered the highest stress under 
axial torsion. The highest intradiscal pressure occurred 
during forward bending. Also, the ISL ligament showed 
the highest deformation among the ligaments studied. It 
should be noted that none of the model components were 
damaged under the applied loads. 
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fibrosus, suggesting a potential risk of disc herniation under 
excessive loading. Also, ligaments did not reach their failure 
strain, implying structural integrity was maintained.

4- Conclusions
In this study, the L4-L5 segment of the lumbar spine was 

modeled using the finite element method and then this model 
was validated using experimental and numerical data from 
previous studies. The validated finite element model was 
subjected to combined force and moment loadings, and the 
model suffered the highest stress under axial torsion. The 
highest intradiscal pressure occurred during forward bending. 
Also, the ISL ligament showed the highest deformation 
among the ligaments studied. It should be noted that none 
of the model components were damaged under the applied 
loads.
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مقدمه-  
برخاستن  راه رفتن، نشستن،  فعالیت های روزمره نظیر  انسان طی  بدن 
و بلند کردن اجسام، متحمل نیروها و گشتاورهای زیادی می شود و یکی از 
فقرات  ستون  ناحیه  نیروها،  این  تحمل  منظور  به  بدن  اندام های  مهم ترین 
متعددی  آسیب های  معرض  در  ناحیه  این  دلیل،  به همین  می باشد.  کمری 
و  رباط ها  آسیب  یا  و  مهره ای  بین  پارگی دیسک های  یا  بیرون زدگی  مانند 
ناحیه  بر  اعمالی  تنش های  و  نیروها  محاسبه  درنتیجه،  دارد.  قرار  مفاصل 
آسیب های  از  پیشگیری  در  روزمره  فعالیت های  طی  کمری  فقرات  ستون 
وارده و همچنین ارائه راهکارهای مناسب به منظور جلوگیری از این آسیب ها 
نیروها  محاسبه  برای  متعددی  روش های  است.  برخوردار  بالایی  اهمیت  از 
این روش ها،  از جمله  و تنش های اعمال شده بر ستون فقرات وجود دارد. 
اکثر پرهزینه بوده و در مواردی  آزمایش های درون تنی1 می باشد که  روش 
مانند بررسی نحوه توزیع نیرو و تنش در اجزای داخلی ستون مهره ها، این 

1  In vivo

آزمایش ها عموما کاربردی ندارند. از دیگر روش های موجود در این زمینه، 
روش مدل سازی عددی می باشد که برخی محدودیت های مربوط به روش 
اجزای  روش  مرسوم،  عددی  روش های  از  یکی   .]1[ ندارد  را  آزمایشگاهی 
محدود است که یک ابزار عددی قدرتمند برای تحلیل سیستم های مکانیکی 
یا  پرهزینه  است  ممکن  آزمایشگاهی  روش های  که  شرایطی  در  که  است 
غیرعملی باشند، می تواند به عنوان یک روش جایگزین و یا تکمیلی مطرح 
امکان  زمان،  در  صرفه جویی  و  هزینه ها  کاهش  کنار  در  روش،  این  شود. 
مطالعه دقیق رفتار اندام های مختلف از جمله ستون فقرات را فراهم می کند. 
استفاده از این روش، امکان پیش بینی رفتار مکانیکی اجزای تشکیل دهنده 
ستون فقرات از جمله استخوان ها، رباط ها، مفاصل و بافت های نرم را میسر 
بهبود طراحی  و  درمانی جدید  توسعه روش های  امکان  نتیجه  در  و  ساخته 
پروتزها و ارتزها و نیز حذف و یا به حداقل رساندن زمان و هزینه مطالعات 
آزمایشگاهی را به همراه خواهد داشت ]3[. با توجه به ساختار ستون فقرات 
که متشکل از مهره های متناوب و دیسک های بین مهره ای است که توسط 
شدن  خم  قابلیت  فقرات  ستون  می یابد]4[،  استحکام  ماهیچه ها  و  رباط ها 

https://dx.doi.org/10.22060/mej.2025.23781.7812
https://www.creativecommons.org/licenses/by-nc/4.0/legalcode


نشریه مهندسی مکانیک امیرکبیر، دوره 56، شماره 11، سال 1403، صفحه 1475 تا 1496

 479

رو به عقب )اکستنشن1(، خم شدن رو به جلو )فلکشن2(، خمش جانبی )به 
پهلو ها( و پیچش محوری را دارد ]5[. محافظت از نخاع و اعصاب نخاعی، 
انتقال وزن بدن به پایین تنه و ایجاد یک محور انعطاف پذیر برای حرکات 
سر و تنه سه کارکرد اصلی آن است ]6[. اولین مدل اجزای محدود از ستون 
فقرات کمری توسط بلیتشکو و همکاران ]7[ ارائه شد. این مدل که شامل 
ساده سازی های بسیاری بود از دیسک بین مهره ای و دو مهره مجاور بدون 
در نظر گرفتن عناصر خلفی، رباط ها و مفاصل بین مهره ای خلفی3 تشکیل 
شده بود. هدف از ارائه این مدل بررسی توزیع تنش در دیسک بین مهره ای 
بود. این مطالعه، کارآمد بودن روش اجزای محدود در تحلیل نیرویی ستون 
مهره ها را اثبات کرد. شیرازی عدل و همکاران ]8[ با مدل سازی حلقه اطراف 
دیسک به صورت ترکیبی از یک ماده زمینه و لایه های فیبری، گام بزرگی 
این  در  برداشتند.  بین مهره ای  دیسک  محدود  اجزای  مدل سازی  ارتقاء  در 
پژوهش، فیبرها در هشت لایه و با زاویه 30 درجه نسبت به افق در درون 
حلقه دیسک مدلسازی شدند. شیرازی عدل و همکاران ]9[ با افزودن عناصر 
خلفی، مفاصل بین مهره ای و رباط ها به مدل قبلی به توسعه آن پرداختند و 
توانستند مدل اجزای محدود جدیدی از بخش کمری ستون فقرات را ارائه 
دهند. در مطالعات آزمایشگاهی برون تنی4 اولیه، وزن بالاتنه فرد توسط یک 
بار فشاری که عمود بر ستون مهره های کمری بود، در نظر گرفته می شد. 
اما پاتواردن و همکاران ]10[ روشی نوین برای اعمال این بار معرفی کردند. 
بر  به صورت عمود، یک مسیر مماس  بار  اعمال  به جای  ترتیب که  بدین 
انحنای ستون فقرات کمری که از مرکز مهره ها عبور می کرد، در نظر گرفته 
اعمال  مهره ها  ستون  روی  بر  مسیر  این  طریق  از  پیرو5  فشاری  بار  و  شد 
تا  مهره ها  ستون  بار  تحمل  ظرفیت  روش،  این  اعمال  راستای  در  گردید. 
حد قابل توجهی افزایش پیدا کرد. در همین راستا ژانگ و ژو ]11[ با انجام 
یک مطالعه اجزای محدود بر روی ستون مهره های کمری، به بررسی تاثیر 
محل عبور بار پیرو بر روی پاسخ  مکانیکی ستون  مهره های کمری پرداختند. 
در این مطالعه که بر روی ستون مهره ها از مهره L1 تا استخوان ساکروم 
خلفی  در جهت  میلی متر   10 فاصله  از  پیرو  بار  عبور  محل  گرفت،  صورت 
تا فاصله 5 میلی متر درجهت قدامی  مهره ها  مهره ها نسبت به مرکز مهره، 
نسبت به مرکز مهره جا به جا شد و در هر مرحله مقادیر دامنه حرکتی و فشار 
داخل دیسکی محاسبه گردید. همچنین فاصله 4 میلی متری در جهت خلفی 

1  Extension
2  Flexion
3  Facet joints
4  In vitro
5  Follower compressive load

مهره ها نسبت به مرکز، به عنوان دقیق ترین محل عبور بار پیرو تعیین گردید.
نوایلی و همکاران ]12[ یک دیسک کامپوزیت مصنوعی را توسط مدل 
اجزای محدود L3-L5 از ناحیه کمری ستون فقرات مورد مطالعه قرار دادند. 
نتایج نشان داد که مدل سازی اجزای محدود، امکان پیش بینی رفتار مکانیکی 
ایمپلنت های طراحی شده برای ستون فقرات کمری را فراهم کرده و برای 
مطالعات پیش بالینی بسیار مفید می باشد. با به روز رسانی هندسی این مدل 
توسط نوایلی و همکاران و انجام یک مطالعه اجزای محدود، تاثیر تغییرات 
گرفت.  قرار  بررسی  مورد  فقرات  مکانیکی ستون  پاسخ  بر  مدل  در هندسه 
بر  ملاحظه ای  قابل  تاثیر  هندسی  پارامترهای  که  داد  نشان  مطالعه  نتایج 
نحوه توزیع تنش و کرنش مدل عددی دارند ]13[. آیتورک و پوتلیتز ]14[ 
با تولید یک مدل اجزای محدود توسط داده های حاصل از تصاویر سی تی 
اسکن، یک تحلیل حساسیت بر روی همگرایی شبکه بندی  انجام دادند. نتایج 
نشان داد بیش ترین تاثیر افزایش تراکم شبکه بندی بر روی تنش ایجاد شده 
در اجزای مدل، هنگامی  است که ستون فقرات تحت پیچش محوری قرار 
می گیرد و همچنین کمترین تاثیر افزایش تراکم شبکه بندی بر روی دامنه 
اجزای  تولید یک مدل  با  نیز   ]15[ و همکاران  نیمیر  حرکتی مشاهده شد. 
بر  حساسیت  احتمالی  تحلیل  یک   L3-L5 مهره های  از  پارامتری  محدود 
در  طبیعی  تنوع  که  داد  نشان  نتایج  دادند.  انجام  هندسی  پارامترهای  روی 
بر پاسخ مکانیکی  قابل توجهی  ناحیه کمری به طور  هندسه ستون فقرات 
تخمین  قدرت  بررسی  هدف  با  که  دیگری  مطالعه  در  می گذارد.  تاثیر  آن 
مدل های اجزای محدود ناحیه کمری ستون فقرات انجام گرفت، هشت مدل 
اجزای محدود از قبل موجود از این ناحیه با یکدیگر مقایسه شدند. نتایج این 
مطالعه نشان داد دقت در مدل سازی هندسی و نوع خواص مواد به کار رفته، 
تاثیر بسیار زیادی بر روی مقادیر دامنه حرکتی، فشار داخل دیسکی و نیروی 
مفاصل بین مهره ای خلفی می گذارد ]16[. آذری و همکاران ]17[ نیز به جای 
یک نیروی ثابت برای مدل  سازی وزن اندام های بالاتنه در مدل های اجزای 
محدود از یک گروه نیروهای پیرو برای حالت های مختلف استاتیکی استفاده 
برای  زیاد  با ساده سازی های  اسکلتی-عضلانی  از طرفی، مدل های  کردند. 
مدل سازی هندسه، عموما نمی توانند مقادیر تنش ایجاد شده در بافت ها را به 
درستی برآورد کنند. از این رو دهقان-همانی و همکاران ]18[ با مقیاس بندی 
هندسی یک مدل اجزای محدود از قبل موجود توسط تصاویر سی تی اسکن 
پنج فرد، یک مطالعه اجزای محدود جدید انجام داد. در این مطالعه پنج مدل 
اجزای محدود برای هر فرد تولید شد که تطابق خوبی بین پاسخ سینماتیکی 
مدل های ارائه شده و نتایج آزمایشگاهی دیده شد و نشان داده شد که استفاده 
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از مدل های مقیاس پذیر برای هر فرد کاربرد بسیار خوبی در مطالعات بالینی 
دارد. همچنین استفاده از چنین رویکردی نیاز به تصویربرداری سی تی اسکن 
گسترده از بیماران را از بین برد. ناصر خاکی و همکاران ]19[ با هدف بررسی 
اجزای محدود، بخش حرکتی  پاسخ سینماتیکی مدل های  بر  رباط ها  نقش 
L4-L5 از ستون مهره های کمری را تحت چندین بارگذاری استاتیکی قرار 

دادند. در تمامی  بارگذاری ها صفحه انتهایی پایینی مهره L5 به طور کامل 
مقید شده و صفحه انتهایی بالایی مهره L4  تحت اعمال نیرو و گشتاور قرار 
گرفت. در این بررسی هشت مجموعه خواص مختلف برای رباط ها درنظر 
گرفته شد. این مطالعه به نقش مهم رباط ها به ویژه در گشتاورهای بزرگ 
بر  توجهی  قابل  تاثیر  رباط ها،  دقیق  مدل سازی  که  داد  نشان  و  کرد  اشاره 
پاسخ سینماتیکی مدل اجزای محدود دارد. سانجای و همکاران ]20[ با هدف 
بررسی توزیع تنش و کرنش در بخش L4-L5 از ستون فقرات کمری، به 
مدل سازی اجزای محدود و سپس بارگذاری استاتیکی این بخش پرداختند. 
در این بارگذاری حرکات فیزیولوژیکی خمش رو به عقب و جلو، خمش جانبی 
و پیچش محوری از طریق اعمال یک نیروی 500 نیوتن و یک گشتاور 10 
نیوتن متر شبیه سازی شدند. همچنین خواص تمامی  مواد به صورت الاستیک 
خطی درنظر گرفته شد. بررسی ها نشان داد بیش ترین تنش در حالت پیچش 
محوری و بیش ترین دامنه حرکتی در حالت خمش رو به عقب رخ می دهد. 
همچنین نشان داده شد که نحوه بارگذاری و اعمال شرایط مرزی می تواند 
تاثیر قابل توجهی در تحلیل توزیع تنش و کرنش در مطالعات اجزای محدود 
استحکام  نقش   ]21[ همکاران  و  پیتژن  توسط  مطالعه ای  در  باشد.  داشته 
استخوان اسفنجی بر روی میزان بار تحمل شده توسط مهره ها از طریق یک 
مدل سازی اجزای محدود مورد بررسی قرار گرفت. در این مطالعه سه مدول 
یانگ 10، 25 و 100 مگاپاسکال که به ترتیب نشان دهنده تراکم استخوان 
فرد مبتلا به پوکی استخوان، فرد سالم 65 ساله و فرد سالم جوان می باشد، 
به منظور مدل سازی استخوان اسفنجی در نظر گرفته شد. نتایج نشان داد 
که تحمل بار توسط بخش قدامی  و خلفی مهره ها به طور خاصی تحت تاثیر 
تراکم استخوان اسفنجی می باشد. به طوری که هرچه تراکم این بخش بیشتر 
باشد، بار فشاری اعمال شده از روی بخش خلفی برداشته شده و توسط بخش 
قدامی  تحمل می شود. همچنین در مطالعه ای دیگر نقش استخوان قشری و 
استخوان اسفنجی در تحمل بار از طریق مدل سازی اجزای محدود پارامتری 
شد  داده  نشان  مطالعه  این  در  گرفت.  قرار  بررسی  مورد   L2-L4 بخش 
استخوان قشری در قسمت صفحات انتهایی کمترین میزان بار و در محل 
صفحه مرکزی مهره بیشترین میزان بار را نسبت به استخوان اسفنجی تحمل 

زاویه مناسب  با هدف تشخیص  پونارسلوام و همکاران ]23[  می کند ]22[. 
کمر و ستون فقرات به هنگام ایستادن و بلند کردن اجسام سنگین، به مطالعه 
اجزا ی محدود ستون فقرات کمری پرداختند. آن ها به این منظور با استفاده 
پردازش تصاویر سی تی اسکن و به کمک نرم افزار کتیا یک مدل سه بعدی از 
ستون فقرات کمری را تولید کرده سپس توسط نرم افزار انسیس به تجزیه و 
تحلیل اجزای محدود آن مدل پرداختند. در این تحلیل سه پارامتر تغییر شکل 
کل و تنش و کرنش فون میزس، مورد بررسی قرار گرفت. نتایج نشان داد که 
زاویه 90 درجه بین بالاتنه و لگن بهترین حالت برای بلند کردن اجسام است. 
حرکتی  بخش  محدود  اجزای  تحلیل  و  مدل سازی  به  حاضر  پژوهش 
L4-L5 از ناحیه کمری ستون فقرات و بررسی توزیع تنش  در بخش های 

مختلف این مدل به منظور بررسی آسیب آنها می پردازد. لازم به ذکر است 
از آسیب بافت، حالتی است که تنش ها و کرنش ها  در این پژوهش منظور 
در بافت موردنظر از محدوده الاستیک فراتر می روند. در ناحیه کمری ستون 
فقرات به سبب نقش عمده ای که در تحمل وزن بدن دارد ممکن است با 
ایستادن یا نشستن نادرست، بلند کردن اجسام و انجام فعالیت های سنگین 
دچار آسیب های شایعی مانند بیرون زدگی یا پارگی دیسک و آسیب رباط ها 
و مفاصل شود، از این رو مطالعه بر روی این ناحیه از اهمیت بالایی برخوردار 
است. مدل اجزای محدود ارائه شده در این پژوهش که در آن موازنه ای بین 
دقت و حجم محاسبات لحاظ می شود، در مطالعات آتی مربوط به ارتزهای 
بالاتنه مورد استفاده قرار می گیرد تا نقش ارتزها در کاهش تنش های ایجاد 
شده در این بخش حرکتی که محل شایعی برای آسیب می  باشد، در گام های 

مختلف بلند کردن اجسام بررسی شود. 

  -L4-L5 مدل سازی اجزای محدود بخش
ناحیه کمری ستون فقرات شامل پنج مهره، چهار دیسک بین مهره ای 
و رباط ها می باشد. تقریبا 20 درصد از ارتفاع ستون فقرات کمری مربوط به 
دیسک ها است. با توجه به اینکه بخش حرکتی L4-L5 در محل گودی 
شایع  آسیب های  و  دردها  از  بسیاری  ایجاد  محل  است،  شده  واقع  کمر 
ستون فقرات است. معمولا در این ناحیه از ستون فقرات کمری، بیش ترین 
آسیب دیسک مشاهده می شود ]25[. بر این اساس در این پژوهش تمرکز 
بر روی مطالعه اجزای محدود این بخش از ستون فقرات کمری می باشد. 
این بخش شامل دو مهره L4 و L5، چهار صفحه انتهایی، یک دیسک 
شده  داده  نشان   1 در شکل  که  می باشد  رباط  دسته  هفت  و  بین مهره ای 

است.
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اولیه  هندسه  یک  از  فقرات،  ستون  کمری  ناحیه  مدل سازی  منظور  به 
هندسه  این  است.  شده  استفاده  بین مهره ای  دیسک های  و  مهره ها  شامل 
از طریق پردازش تصاویر رادیولوژی استخراج شده است. به منظور توسعه 
این مدل هندسی و افزودن بخش های جدید و همچنین مدل سازی اجزای 
محدود، از نرم افزار انسیس ورکبنچ  استفاده شده است. هر مهره از دو بخش 
پوسته قشری و مرکز اسفنجی تشکیل شده اند. لازم به ذکر است استخوان 
قشری دارای سفتی و استحکام بالاتری نسبت به استخوان اسفنجی است. 

ضخامت استخوان قشری براساس داده های موجود 1 میلی متر درنظر گرفته 
شده است ]27[. رفتار مهره ها، الاستیک خطی و همسانگرد فرض شده و سه 
پارامتر چگالی، مدول یانگ و نسبت پواسان برای تعریف خواص مکانیکی 
از داده های موجود در مقالات  آن درنظر گرفته شده است. این خواص که 
استخوان  شبکه بندی  منظور  به  اند.  شده  ارائه   1 جدول  در  شده  استخراج 
المان سه ضلعی 3  از  قشری که به صورت یک رویه مدلسازی شده است، 
گره ای استفاده شده است. این بخش از مدل در مجموع از 131702 المان 

 
 ستون فقرات کمری L4-L5 شنمایی از مدل اجزای محدود بخ :1شکل 

Fig. 1. Finite element model of the L4-L5 segment of the lumbar spine 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 1. نمایی از مدل اجزای محدود بخش L4-L5 ستون فقرات کمری

Fig. 1. Finite element model of the L4-L5 segment of the lumbar spine

جدول 1. خواص مکانیکی بخش های مختلف مدل اجزای محدود

Table 1. Mechanical properties of different parts in the finite element model

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

های مختلف مدل اجزای محدود: خواص مکانیکی بخش1 جدول  
Table 1. Mechanical properties of different parts in the finite element model 

 
 مرجع

 
 

 رفتار هایپرالاستیک
 رفتار الاستیک خطی ریولین(-)مدل مونی

 
 خواص مکانیکی

 
 
غضروف مفصل  هسته دیسک حلقه فیبری 

 خلفی ایمهرهبین
صفحه 
 انتهایی

استخوان 
 اسفنجی

 

استخوان 
 اجزای مدل قشری

 چگالی 8×7-01 2/0×6-01 8×7-01 0×6-01 0×6-01 8/0×6-01 [82]
)3(kg/mm 

مدول یانگ  08111 20 08111 00  [82]
(MPa)  

 نسبت پواسان 3/1 84/1 3/1 5/1 544/1 54/1 [82]

[82]  
C10= 85/1  
C01= 12/1-  

C10= 25/1  
C01= 02/1-   
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و  قشری  استخوان  شده  شبکه بندی  نمای   2 در شکل  است.  شده  تشکیل 

اسفنجی مربوط به مهره L5 نشان داده شده است. استخوان اسفنجی نیز 

بوسیله المان چهاروجهی 10 گره ای مدل سازی شده است. این بخش از مدل 

که درون استخوان قشری قرار دارد، در مجموع از 269258 المان تشکیل 

استخوان  به  مربوط  دوبعدی  المان های  بین  است  ذکر  به  است. لازم  شده 

قشری و المانهای سه بعدی مربوط به استخوان اسفنجی، از المان های تماسی 

نوع پیوندی که اجازه لغزش و جدایش ندارند، استفاده شده است.

لازم به ذکر است سطوح فوقانی و تحتانی بدنه مهره توسط صفحات 

دیسک  با  انتهایی  از طریق صفحات  مهره  بدنه  و  پوشانده شده اند  انتهایی 

بین مهره ای ارتباط دارد. به منظور مدل سازی این بخش، دو صفحه در بالا و 

پایین بدنه مهره با ضخامت 0/5 میلی متر ]27[ ایجاد شده و رفتار صفحات 

انتهایی نیز مانند رفتار مهره ها به صورت الاستیک خطی درنظر گرفته شد. 
خواص مکانیکی صفحات انتهایی نیز در جدول 1 ذکر شده است. به منظور 
است.  شده  استفاده  گره ای   3 ضلعی  سه  المان  از  بخش  این  شبکه بندی 
صفحات انتهایی در مجموع از 5016 المان تشکیل شده اند. شکل 3 نمای 
شبکه بندی شده صفحه انتهایی بالایی مربوط به مهره L5 را نشان می دهد.

دو  از  بین مهره ای  دیسک های  شد  داده  توضیح  پیش تر  که  همان گونه 
بخش  مدل سازی  منظور  به  شده اند.  تشکیل  فیبری  حلقه  و  هسته  بخش 
هسته، یک هندسه با سطح مقطع دایره ای و شعاع مشخص با درنظرگرفتن 
57% حجم دیسک برای حلقه فیبری و 43% برای هسته در درون دیسک 
بارهای  برابر  بین مهره ای وظیفه مقاومت در  تولید شدند ]27[. دیسک های 
با  که  برشی  و  تنش های کششی  و همچنین  وزن  تحمل  از  ناشی  فشاری 

  
 به همراه نمای برش خورده L5بندی شده از مهره نمای شبکه :2شکل 

Fig. 2. Meshed representation of the L5 vertebra with a sectioned view 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 2. نمای شبکه بندی شده از مهره L5 به همراه نمای برش خورده

Fig. 2. Meshed representation of the L5 vertebra with a sectioned view

 
  L5 مربوط به مهرهحه انتهایی بالایی شده صف یبندشبکه ینما  :3 شکل

Fig. 3. Meshed representation of the upper endplate of the L5 vertebra 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

L5 شکل 3. نمای شبکه بندی شده صفحه انتهایی بالایی مربوط به مهره

Fig. 3. Meshed representation of the upper endplate of the L5 vertebra



نشریه مهندسی مکانیک امیرکبیر، دوره 56، شماره 11، سال 1403، صفحه 1475 تا 1496

 483

ایجاد می شوند را دارند. هسته  حرکات ستون فقرات در جهت های مختلف 
دیسک رفتاری مانند یک ماده نیمه  سیال از خود نشان می دهد، از این رو 
معمولا به عنوان یک ماده تراکم ناپذیر مدل سازی می شود]2[. این خاصیت 
باعث می شود هنگامی که ستون فقرات تحت بارهای  مکانیکی قرار می گیرد، 
هسته دیسک به سطح داخلی حلقه فیبری و همچنین قسمتی از صفحات 
انتهایی که با آن در تماس هستند، فشار وارد  کند. این فشار تحت عنوان فشار 
رفتار  مدل سازی  منظور  به  پژوهش  این  در  می شود.  شناخته  داخل دیسکی 
از مواد هایپرالاستیک و مدل مونی-ریولین مرتبه  دیسک های بین مهره ای 
ارائه  خواص مواد مربوط به دیسک ها در جدول 1  اول استفاده شده است. 
شده است. به منظور شبکه بندی این بخش از مدل از المان چهاروجهی 10 
گره ای استفاده شده است. حلقه های فیبری در دیسک بین مهره ای در مجموع 
از 31219 المان تشکیل شده اند. همچنین هسته های دیسک از 10672 المان 
تشکیل شده اند. شکل 4 نمای شبکه بندی شده هسته و حلقه فیبری مربوط 

به دیسک L4-L5 را نشان می دهد.
مفاصل بین مهره ای خلفی محل تماس دو مهره مجاور بوده و به تثبیت 
همچنین  می کنند.  کمک  فشاری  بارهای  اعمال  هنگام  به  فقرات  ستون 
این مفاصل در محدود کردن حرکات ستون فقرات مانند چرخش محوری، 
ایفا کرده و  خمش های جانبی و خم شدن رو به عقب و جلو نقش مهمی  
از وارد شدن آسیب به دیسک های بین مهره ای جلوگیری می کنند ]2[. این 
 0/1 اصطکاک  ضریب  با  اصطکاکی  تماسی  المان  بوسیله  مدل  از  بخش 
مدل سازی شده است ]29[ و فضای بین مفاصل بین مهره ای خلفی بوسیله 
یک ماده غضروفی پر شده است. خواص مربوط به این غضروف در جدول 

1 ذکر شده است. رباط ها نیز بافت های غیرفعالی هستند که فقط نیروهای 
کششی را تحمل می کنند ]2[. از این رو به منظور مدل سازی رباط ها از المان 
کابل استفاده شده تا فقط مقاومت در کشش داشته باشند. محل دقیق اتصال 
رباط ها براساس داده های موجود در مقالات مشخص شده است ]4[ و هر 
رباط  با تعداد مشخصی المان کابل بین دو مهره مجاور مدل سازی شده است. 
درمجموع تعداد 64 المان کابل به منظور مدل سازی این بخش به کار رفته 
است. در این پروژه رفتار الاستیک رباط ها مورد مطالعه قرار گرفته و خواص 

مکانیکی آن ها در جدول 2 ارائه شده است. 

 -3L4-L5 نتایج تحلیل اجزای محدود بخش 
در این بخش نتایج مدل سازی اجزای محدود و تحلیل استاتیکی بخش 
در  مهم  موارد  جمله  از  است.  شده  ارائه  کمری  فقرات  ستون  از   L4-L5

این  در  که  می باشد  شبکه بندی  کیفیت  بررسی  اجزای  محدود،  مدل  یک 
بخش ابتدا به این مساله پرداخته شده است. همچنین دامنه حرکتی، فشار 
داخل دیسکی و توزیع تنش در اجزای مختلف مدل اجزای محدود نیز بررسی 
با  اجزای محدود  از مدل  نتایج بدست آمده  به منظور صحت سنجی،  شده و 

نتایج پژوهش های پیشین مقایسه می شود.

بررسی همگرایی و کیفیت شبکه بندی مدل اجزای محدود- 1- 3
یک  تحت    L4-L5 بخش  شبکه بندی،  همگرایی  بررسی  منظور  به   
بارگذاری استاتیکی قرار می گیرد. در این بارگذاری یک نیروی عمودی 500 
انتهایی  صفحه  به  می باشد  فرد  بالاتنه  وزن  مدل سازی  جهت  که  نیوتنی 

 
 

 ب الف
 

 ای الف( هسته ب( حلقه فیبریمهرهبندی شده اجزای دیسک بیننمای شبکه :4 شکل
Fig. 4. Meshed representation of intervertebral disc components (a) Nucleus (b) Annulus fibrosus 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 4. نمای شبکه بندی شده اجزای دیسک بین مهره ای الف( هسته ب( حلقه فیبری

Fig. 4. Meshed representation of intervertebral disc components (a) Nucleus (b) Annulus fibrosus
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بالایی مهره L4 اعمال می شود. این صفحه همچنین تحت یک گشتاور با 
انتهایی  اندازه 5 نیوتن متر در جهت پیچش محوری قرار می گیرد، صفحه 
پایینی مهره L5 نیز به  طور کامل مقید شده است. در شکل 5 گشتاورهای 

اعمال شده بر روی مدل نشان داده شده اند.
 در این تحلیل، مقادیر بیش ترین تنش فون میزس، بیش ترین کرنش 
گشتاور  اعمال  جهت  در  حرکتی  دامنه  و  داخل دیسکی  فشار  میزس،  فون 
اجزای  مدل  برای  المان  مناسب  تعداد  انتخاب  منظور  به  می شود.  بررسی 
محدود، تحلیل موردنظر با 97300، 145578 و 279904 المان، انجام شده 
ازای  به  محدود  اجزای  مدل  پارامتر های خروجی  مقدار   3 در جدول  است. 
شبکه بندی های ذکرشده ارائه شده اند. درصد اختلاف در اکثر پارامترها میان 
مدل اجزای محدود با 97300 و 279904 المان بیش تر از 10% و میان مدل 

اجزای محدود با 145578 و 279904 المان کمتر از 4/5% می باشد. بنابراین 
تعداد 145578 به عنوان تعداد المان مناسب برای تحلیل انتخاب شده است.

تعامد2 مورد  معیار چولگی1 و کیفیت  ارزیابی کیفیت شبکه بندی دو  در 
بررسی قرار گرفته است. چولگی، میزان انحراف اندازه المان ها از اندازه المان 
ایده آل است. این معیار در محدوده بین 0)ایده آل( و 1)بدترین( قرار دارد. 
معمولا مقادیر کمتر از 0/95 برای این معیار قابل قبول هستند. کیفت تعامد 
به هر  المان  مرکز  از  بردارهایی  بین  زاویه تشکیل شده  انحراف  میزان  نیز 
در  است.  ایده آل  المان  در  زاویه  همین  با  مقایسه  در  آن،  وجه های  از  یک 
المان ایده آل این زاویه برابر با 90 درجه می باشد. این معیار در محدوده بین 
0)بدترین( و 1)ایده آل( قرار دارد. معمولا مقادیر بیشتر از 0/1 برای این معیار 
1  Skewness
2  Orthogonal quality

جدول 2. خواص مکانیکی رباط ها

Table 2. Mechanical properties of the ligamentsها: خواص مکانیکی رباط2 جدول 
Table 2. Mechanical properties of the ligaments 

 خواص SSL ISL FL ITL PLL ALL مرجع

[82]   kg/mm)3(چگالی  0×6-01 0×6-01 0×6-01 0×6-01 0×6-01 0×6-01 

[84]  31 51 51 2/3  81 7/23  mm)2(سطح مقطع  

[31]  2 01 04 01 01 2/7  (MPa) مدول یانگ    

[31]  3/1  3/1  3/1  3/1  3/1  3/1  نسبت پواسان 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

   
 پ ب الف

 پیچش محوریهای الف( خمش رو به جلو ب( خمش جانبی پ( های خمشی اعمال شده در جهت: گشتاور5شکل 
Fig. 5. Applied bending moments in different directions (a) Flexion (b) Lateral bending (c) Axial rotation 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 5. گشتاور های خمشی اعمال شده در جهت های الف( خمش رو به جلو ب( خمش جانبی پ( پیچش محوری

Fig. 5. Applied bending moments in different directions (a) Flexion (b) Lateral bending (c) Axial rotation
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به  مربوط  تعامد  کیفیت  و  چولگی  معیار  دو  نمودارهای  هستند.  قبول  قابل 
شبکه بندی در شکل 6 نشان داده شده اند. مشاهده می شود که اکثر  المان ها 
در محدوده قابل قبول 0 تا 0/95 قرار دارند. معیار کیفیت تعامد نیز برای اکثر 

المان ها مقدار کاملا قابل قبولی دارد. 

3 -2 -L4-L5 اعتبارسنجی مدل اجزای  محدود بخش
ارائه  اجزای  محدود  مدل  دقت  از  اطمینان  به منظور  بخش  این  در 
فشار  و  حرکتی  دامنه   و  گرفته  قرار  استاتیکی  بارگذاری  تحت  مدل  شده، 
داخل دیسکی بدست آمده با نتایج موجود در مراجع ]16,17[مقایسه می گردد.

3 -2 -1 -L4-L5 بررسی دامنه حرکتی بخش
کامل  به طور   L5 مهره  پایینی  انتهایی  استاتیکی، صفحه   بارگذاری  در 
به منظور شبیه سازی حرکات   L4 بالایی مهره  انتهایی  مقید شده و صفحه 
فیزیولوژیک، خمیدگی رو به جلو، خمیدگی جانبی و پیچش محوری، تحت 
یک گشتاور خالص10 نیوتن متر در جهت های ذکر شده قرار می گیرد. تغییر 
زاویه صفحه انتهایی بالایی مهرهL4  به عنوان دامنه حرکتی درنظر گرفته 
این  در  شده  ارائه  محدود  اجزای  مدل  حرکتی  دامنه    7 شکل  در  می شود. 
پژوهش با نتایج مربوط به دو مدل اسکلتی-عضلانی و اجزای  محدود ارائه 

شده در مرجع ]17[ مقایسه شده است.

جدول 3. مقدار پارامتر های خروجی مدل اجزای محدود به ازای شبکه بندی های مختلف

Table 3. Output parameters of the finite element model for different mesh densities

 های مختلفبندیشبکههای خروجی مدل اجزای محدود به ازای : مقدار پارامتر3جدول 
Table 3. Output parameters of the finite element model for different mesh densities 

 

 تنش فون میزس تعداد المان
(MPa) 

 کرنش فون میزس
(%) 

 دیسکیفشار داخل
(MPa) 

 دامنه حرکتی
 )درجه(

47111 22/08 17/01 34/1 20/1 

054472 17/08 52/4 32/1 21/1 

874415 22/00 42/4 33/1 44/1 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  
 ب الف
 ب( نمودار کیفیت تعامد چولگینمودار بندی الف( ارزیابی کیفیت شبکه: 6شکل 

Fig. 6. Mesh quality evaluation (a) Skewness diagram (b) Orthogonal quality diagram 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 6. ارزیابی کیفیت شبکه بندی الف( نمودار چولگی ب( نمودار کیفیت تعامد

Fig. 6. Mesh quality evaluation (a) Skewness diagram (b) Orthogonal quality diagram
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3 -2 -2 -L4-L5 بررسی فشار  داخل دیسکی بخش
بررسی فشار  داخل دیسکی از نقطه  نظر تخمین میزان آسیب های وارده 
فشار  صحت سنجی  به منظور  است.  برخوردار  بالایی  اهمیت  از  دیسک،  بر 
L4- داخل دیسکی ارائه شده در این پژوهش، مطابق مرجع ]17[ یک بخش

انتهایی  L5 مورد تحلیل اجزای  محدود قرار گرفت. در این تحلیل صفحه 

 L4 به طور کامل مقید شده و صفحه انتهایی بالایی مهره L5 پایینی مهره

فردی  بالاتنه  وزن  بیان گر  که  نیوتن   1175 تا  عمودی  نیروی  یک  تحت 
است که یک جسم را نگه داشته قرار گرفت. همچنین به منظور شبیه سازی 
پیچش  و  پهلو  به  جانبی  خمش  جلو،  روبه  خمیدگی  فیزیولوژیکی  حرکات 
محوری، صفحه انتهایی بالایی مهره L4 تحت یک گشتاور تا 7/5 نیوتن 
متر قرار گرفت. در شکل 8 فشار داخل دیسکی مربوط به این پژوهش با نتایج 
ارائه شده در مراجع ]16,17[ مقایسه شده است. لازم به ذکر است که فشار 

 
 

  ]17 [های موجود در مرجعدر مقایسه با داده نیوتن متر 11تحت گشتاور خالص  L4-L5دامنه حرکتی بخش  :7 شکل 
Fig. 7. Range of motion of the L4-L5 segment under a pure moment of 10 Nm compared with existing data 

from [17] 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 7. دامنه حرکتی بخش L4-L5 تحت گشتاور خالص 0  نیوتن متر در مقایسه با داده های موجود در مرجع[17] 

Fig. 7. Range of motion of the L4-L5 segment under a pure moment of 10 Nm compared with existing data from [17]

 
 نیوتن متر 5/7 گشتاورو  وتنین 1175 یفشار یرویتحت ن L4-L5 بخش یسکیدفشار داخل: 8 شکل

Fig. 8. Intradiscal pressure in L4-L5 segment under a compressive force of 1175 N and a moment of 7.5 Nm 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 8. فشار داخل دیسکی بخش L4-L5 تحت نیروی فشاری 1175 نیوتن و گشتاور 7/5 نیوتن متر

Fig. 8.  Intradiscal pressure in L4-L5 segment under a compressive force of 1175 N and a moment of 7.5 Nm
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که  است  دیسک  هسته  مرکز  هیدرواستاتیک  تنش  واقع  در  داخل دیسکی، 
اندازه گیری آزمایشگاهی آن بصورت درون تنی به دلیل خطرات و آسیب های 
احتمالی با چالش های زیادی همراه است و در تحقیقات محدودی انجام شده 
است. در مدل های عددی مانند مدل اجزای محدود نیز برای محاسبه این 
نوع  و  دارد  وجود  چالش هایی  دیسک  هسته  مرکز  در  هیدرواستاتیک  فشار 
نتایج می شود  در  تغییراتی  باعث  المان ها،  تعداد  و  استفاده شده  شبکه بندی 
درنظر  گره ای  نقاط  از  یکی  عنوان  به  مرکز هسته دیسک  نقطه  لزوما  زیرا 
گرفته نمی شود. به همین دلیل در پژوهش حاضر، میانگین تنش های اصلی 
المان های قرار گرفته در هسته دیسک به عنوان فشار داخل دیسکی درنظر 

گرفته شده و بیشینه آن گزارش شده است.
پس از صحت سنجی مدل اجزای محدود بخش L4-L5 ، بارگذاری های 
مختلفی به مدل اعمال شده و تحلیل تنش انجام می گیرد. لازم به ذکر است 
پایینی  انتهایی  پیاده سازی شرایط مرزی، صفحه  به منظور  این تحلیل  در 
مهره L5 به طور کامل مقید می شود. همچنین به منظور مدل سازی وزن 
بالاتنه شخص و نیروی ماهیچه ها، از یک نیروی پیرو با اندازه 500 نیوتن که 
به صفحه انتهایی بالایی مهره L4 اعمال شده و جهت آن عمود بر دیسک 
بین  مهره ای است، استفاده می شود. در شکل 9 شرایط مرزی به کار رفته در 

این تحلیل نشان داده شده است.

اثر - 3- 3 تحت   L4-L5 بخش  محدود  اجزای  مدل  استاتیکی  تحلیل 
بارگذاری های مختلف

اثر  در  شده  ایجاد  گشتاور  و  فشاری  نیروی  متغیر  دو  تحلیل،  این  در 
حالت های مختلف ایستادن فرد، تا سه برابر مقادیر متوسط تحمل شده توسط 
افزایش پیدا می کند و  ستون فقرات کمری طی فعالیت های معمول روزانه 
تاثیر افزایش این متغیرها بر نحوه توزیع تنش، فشار داخل دیسکی و دامنه 
در  می شود.  انجام  حالت  دو  در  تحلیل  این  می شود.  بررسی  مدل  حرکتی 
حالت اول مقدار نیرو ثابت و برابر با 500 نیوتن در نظر گرفته شده و گشتاور 
خمشی از 7/5 تا 20 نیوتن متر افزایش پیدا می کند. در حالت دوم با ثابت 
در نظر گرفتن گشتاور خمشی 7/5 نیوتن متر، نیرو تا 1800 نیوتن افزایش 
پیدا می کند. نتایج بدست  آمده در قالب نمودارهای توزیع تنش در اجزا، فشار 
داخل دیسکی و دامنه حرکتی مدل، تحت تاثیر افزایش نیرو و گشتاورهای 

خمشی ارائه می گردد.

گشتاور - 1- 3- 3 افزایش  تاثیر  تحت  میزس  فون  تنش  توزیع  بررسی 
خمشی

با فرض آنکه مقدار متوسط گشتاوری که در طی فعالیت های روزانه به 
ستون مهره  های کمری وارد می شود 7/5 نیوتن متر  باشد ]16[، در این تحلیل 

 
 : شرایط مرزی و بارگذاری اعمال شده بر روی مدل اجزای محدود9شکل 

Fig. 9. Boundary conditions and loading applied to the finite element model 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 9. شرایط مرزی و بارگذاری اعمال شده بر روی مدل اجزای محدود

Fig. 9. Boundary conditions and loading applied to the finite element model
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با افزایش میزان گشتاور ذکر شده تا سه برابر حالت معمول، تنش معادل وارد 
شده به ستون مهره های کمری تا میزان 24/79 مگاپاسکال در خمش رو به 
جلو، 25/21 مگاپاسکال در خمش جانبی و 27/33 مگاپاسکال در پیچش 
داده شده  نشان  نیز   10 در شکل  که  همانگونه  کرد.  پیدا  افزایش  محوری 
است، هنگامی که فرد تحت پیچش محوری قرار می گیرد، بیش ترین تنش 

را متحمل می شود.
شکل 11 کانتور توزیع تنش در بخش L4-L5 تحت گشتاور 20 نیوتن 

متر در جهت پیچش محوری را نشان می دهد. بیش ترین تنش ایجاد شده در 
این حالت برابر با 27/33  مگاپاسکال در استخوان قشری و 0/8 مگاپاسکال 
در استخوان اسفنجی است. همچنین با توجه به داده های موجود، مقدار تنش 
تسلیم در استخوان قشری برابر با  105 مگاپاسکال و در استخوان اسفنجی 
برابر با 1/95 مگاپاسکال می باشد ]28[. مقایسه تنش های ایجاد شده در مدل 
اجزای محدود با مقادیر تنش تسلیم نشان می دهد که تحت بارگذاری انجام 
اسفنجی دچار آسیب نشده اند. همچنین  استخوان  و  استخوان قشری  شده، 

 
 افزایش گشتاور وخمش رو به جلو، خمش جانبی و پیچش محوری تحت اثر اجزای محدود  در مدل فون میزستنش  :11شکل 

Fig. 10. Von Mises stress in the finite element model under flexion, lateral bending, and axial rotation with 
increasing moment 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 10. تنش فون میزس در مدل اجزای محدود تحت اثر خمش رو به جلو، خمش جانبی و پیچش محوری و افزایش گشتاور

Fig. 10. Von Mises stress in the finite element model under flexion, lateral bending, and axial rotation 
with increasing moment

 
 

در جهت پیچش  نیوتن متر 21در مدل اجزای محدود تحت گشتاور  )برحسب واحد مگاپاسکال( فون میزس: کانتور توزیع تنش 11شکل 
 محوری

Fig. 11. Von Mises stress distribution contour (MPa) in the finite element model under a moment of 20 Nm 
in axial rotation 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 11. کانتور توزیع تنش فون میزس )برحسب واحد مگاپاسکال( در مدل اجزای محدود تحت گشتاور 0  نیوتن متر در جهت پیچش محوری

Fig. 11. Von Mises stress distribution contour (MPa) in the finite element model under a moment of 20 Nm in axial 
rotation
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همان گونه که در شکل 11 مشاهده می شود، بیش ترین تنش در محل زائده 
مفصلی رخ داده است.

بررسی فشار داخل دیسکی تحت تاثیر افزایش گشتاور خمشی - 2- 3- 3
همان طور که پیش تر نیز ذکر شد، یکی از مهم ترین موارد در پیش بینی 
احتمال آسیب ستون فقرات، بررسی فشار داخل دیسکی می باشد. با افزایش 
سه برابری گشتاور خمشی از 7/5 به 20 نیوتن متر مقدار فشار داخل دیسکی 
در مدل تا میزان 0/75 مگاپاسکال در خمش رو به جلو، 0/39 مگاپاسکال 

در خمش جانبی و 0/40 مگاپاسکال در پیچش محوری افزایش پیدا کرد. 
جلو  روبه  در خمش  فرد  مشاهده می شود،  نیز   12 در شکل  که  همان گونه 
میانگین   13 شکل  می کند.  تجربه  را  داخل دیسکی  فشار  میزان  بیش ترین 
تنش های اصلی ایجاد شده در هسته دیسک را که بیان گر فشار داخل دیسکی 
جلو  روبه  خمش  جهت  در  متر  نیوتن   20 گشتاور  تاثیر  تحت  می باشد، 
برابر  حالت  این  در  شده  وارد  داخل دیسکی  فشار  بیش ترین  می دهد.  نشان 
مقدار  موجود،  داده های  به  باتوجه  همچنین  می باشد.  مگاپاسکال   0/75 با 
فشار داخل دیسکی در لحظه آسیب در حالت خمش رو به جلو برای دیسک 

 

 در سه جهت  خمش رو به جلو، خمش جانبی و پیچش محوری تحت تاثیر افزایش گشتاور دیسکیداخل: تغییرات فشار 12شکل 
Fig. 12. Changes in intradiscal pressure in three directions (flexion, lateral bending, and axial 

rotation) under increasing moment 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 12. تغییرات فشار داخل دیسکی در سه جهت  خمش رو به جلو، خمش جانبی و پیچش محوری تحت تاثیر افزایش گشتاور

Fig. 12. Changes in intradiscal pressure in three directions (flexion, lateral bending, and axial rotation) under 
increasing moment

 

 متر در جهت خمش روبه جلو نیوتن 21تحت گشتاور  )برحسب واحد مگاپاسکال( در هسته دیسک های اصلیمیانگین تنشکانتور  :13ل شک
Fig. 13. Average of principal stress distribution in the nucleus pulposus (MPa) under a moment of 

20 Nm in flexion 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 13. کانتور میانگین تنش های اصلی در هسته دیسک )برحسب واحد مگاپاسکال( تحت گشتاور 0  نیوتن متر در جهت خمش روبه جلو

Fig. 13. Average of principal stress distribution in the nucleus pulposus (MPa) under a moment of 20 Nm in flexion
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بین مهره ای برابر با 4 مگاپاسکال می باشد ]31[. از مقایسه فشار ایجاد شده 
در هسته دیسک با مقادیر تسلیم مشخص است که تحت بارگذاری انجام 

شده دیسک نیز دچار آسیب نشده است.

بررسی تغییر دامنه حرکتی تحت تاثیر افزایش گشتاور خمشی - 3- 3- 3
با اعمال گشتاور 20 نیوتن متری بر روی مدل میزان دامنه حرکتی در 
سه جهت خمش رو به جلو، خمش جانبی و پیچش محوری افزایش یافت. 
شکل 14 مقادیر بدست آمده برای دامنه حرکتی تحت تاثیر افزایش گشتاور 

از 7/5 تا 20 نیوتن متر را در هر سه جهت نشان می دهد. همان طور که در 
به  مربوط  حرکتی  دامنه  در  افزایش  بیش ترین  می شود،  مشاهده  نیز  شکل 

خمش رو به جلو می باشد.

افزایش - 4- 3- 3 تاثیر  تحت  مدل  در  رباط ها  طول  تغییر  میزان  بررسی 
گشتاور خمشی 

نیوتن  تا 20  افزایش گشتاور خمشی  اثر  رباط ها در  تغییر طول  میزان 
نیز  شکل  این  در  که  همان طور  است.  شده  داده  نشان   15 شکل  در  متر 

 
نیوتن متر در سه جهت خمش رو به جلو، خمش جانبی و پیچش  21تا  5/7از  گشتاور : تغییرات دامنه حرکتی تحت تاثیر افزایش14شکل 

 محوری
Fig. 14. Changes in range of motion under increasing moment from 7.5 Nm to 20 Nm in three directions 

(flexion, lateral bending, and axial rotation) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 14. تغییرات دامنه حرکتی تحت تاثیر افزایش گشتاور از 7/5 تا 0  نیوتن متر در سه جهت خمش رو به جلو، خمش جانبی و پیچش محوری

Fig. 14. Changes in range of motion under increasing moment from 7.5 Nm to 20 Nm in three directions (flexion, 
lateral bending, and axial rotation)

 
 متر نیوتن 21ر افزایش گشتاور خمشی تا ها در اث: میزان تغییر طول رباط15شکل 

Fig. 15. Ligament elongation under increasing moment up to 20 Nm 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 15. میزان تغییر طول رباط ها در اثر افزایش گشتاور خمشی تا 0  نیوتن متر

Fig. 15. Ligament elongation under increasing moment up to 20 Nm
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مشاهده می شود، بیش ترین تغییر شکل به هنگام خمش رو به جلو مربوط 
به رباط فوق خاری، در خمش جانبی مربوط به رباط بین زائده عرضی و 
در پیچش محوری مربوط به رباط طولی قدامی  می باشد. در نتیجه امکان 
پارگی رباط در صورت افزایش گشتاور در این مناطق بیشتر است. همچنین 
 20 گشتاور  اعمال  از  پس  حرکتی  بخش  کلی  شکل  تغییر   16 شکل  در 
نیوتن متری در سه جهت خمش رو به جلو، خمش جانبی و پیچش محوری 

مشاهده می شود. 
از مقایسه مقادیر بیش ترین کرنش بدست آمده برای رباط ها تحت تاثیر 
افزایش گشتاورهای خمشی با مقادیر کرنش تسلیم موجود در مرجع ]32[ 
مشخص است که رباط ها در این بارگذاری دچار آسیب نشده اند. این مقادیر 

در جدول 4 ارائه شده اند.

بررسی توزیع تنش معادل تحت تاثیر افزایش نیروی فشاری- 5- 3- 3
در این بخش به منظور بررسی اثر افزایش نیروی فشاری بر روی توزیع 
تنش فون میزس در مدل اجزای محدود، با ثابت درنظرگرفتن گشتاور خمشی 
به اندازه 7/5 نیوتن متر، یک نیروی 1300 نیوتنی به صفحه انتهایی فوقانی 
مهره L4 اعمال شده است. در اثر این افزایش نیرو، مقدار تنش معادل به 
میزان 50/12 مگاپاسکال در خمش رو به جلو، 35/25 مگاپاسکال در خمش 
جانبی و 40/83 مگاپاسکال در پیچش محوری افزایش یافت. به این ترتیب 
هنگامی که فرد در حالت خمش رو به جلو قرار می گیرد، بیش ترین تنش را 
متحمل می شود، این تنش در قسمت تحتانی استخوان قشری مهره L5 رخ 
داده و برابر با 50/12 مگاپاسکال می باشد. همچنین مقدار تنش تسلیم در 
استخوان قشری برابر با 105 مگاپاسکال می باشد]28[. از مقایسه تنش ایجاد 
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Fig. 16. Deformation of the motion segment after applying a moment of 20 Nm in (a) Flexion (b) Lateral 
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شکل 16. تغییر شکل بخش حرکتی پس از اعمال گشتاور 0  نیوتن متری در جهت الف( خمش رو به جلو ب( خمش جانبی و پ( پیچش محوری

Fig. 16. Deformation of the motion segment after applying a moment of 20 Nm in (a) Flexion (b) Lateral bending 
(c) Axial rotation

جدول 4. مقایسه مقادیر کرنش های بدست آمده از مدل اجزای محدود و مقادیر کرنش تسلیم موجود برای رباط ها

Table 4. Comparison of strain values obtained from the finite element model with the 
available yield strain values for ligaments

 

 هاآمده از مدل اجزای محدود و مقادیر کرنش تسلیم موجود برای رباطهای بدست: مقایسه مقادیر کرنش4جدول 
Table 4. Comparison of strain values obtained from the finite element model with the available yield strain 

values for ligaments 

 کرنش تسلیم )%( کرنش مدل اجزای محدود )%( نام رباط
ALL 45/2 7/55 
SSL 78/2 3/012 
ISL 08 5/27 
LF 4/7 018 

PLL 41/4 7/08 
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شده در مدل با تنش تسلیم مربوط به این بخش مشخص است که تحت 
بارگذاری انجام شده، مدل در محل استخوان قشری دچار آسیب نشده است. 
جلو،  به  رو  در سه جهت خمش  میزس  فون  تنش  توزیع  کانتور  شکل 17 
خمش جانبی و پیچش محوری تحت تاثیر افزایش نیروی فشاری تا 1300 

نیوتن را نشان می دهد.

بررسی فشار داخل دیسکی در مدل تحت تاثیر افزایش نیروی فشاری- 6- 3- 3
درنظر  ثابت  و  نیوتن   1300 اندازه  به  فشاری  نیروی  افزایش  از  پس 
داخل دیسکی  فشار  مقادیر  متر،  نیوتن  اندازه 7/5  با  گرفتن گشتاور خمشی 

2/03 مگاپاسکال در خمش رو به جلو، 1/78 مگاپاسکال در خمش جانبی 
و 1/80 مگاپاسکال در پیچش محوری، بدست آمد. همان گونه که در شکل 
18 نیز مشاهده می شود هنگامی که فرد تحت خمش روبه جلو قرار می  گیرد، 
بیش ترین فشار داخل دیسکی را متحمل می شود. با توجه به داده های موجود 
هنگامی که فرد تحت تاثیر افزایش نیروی فشاری قرار می گیرد، مقدار فشار 
داخل دیسکی که باعث ایجاد آسیب در دیسک بین مهره ای فرد می شود برابر 
با 4 مگاپاسکال می باشد ]31[. از مقایسه فشار ایجاد شده در هسته دیسک با 
مقادیر تسلیم موجود مشخص هست که تحت بارگذاری انجام شده، دیسک 
نیز دچار آسیب نشده است. شکل 19 کانتور توزیع تنش در هسته دیسک 
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Fig. 17. Von Mises stress distribution contour in the finite element model under increased compressive force up 
to 1300 N in three directions (a) Flexion (b) Lateral bending (c) Axial rotation
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Fig. 18. Changes in intradiscal pressure in the model in three directions (flexion, lateral bending, and axial 
rotation) under increasing compressive force 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 18. تغییرات فشار داخل دیسکی در مدل در سه جهت  خمش رو به جلو، خمش جانبی و پیچش محوری تحت تاثیر افزایش نیروی فشاری

Fig. 18. Changes in intradiscal pressure in the model in three directions (flexion, lateral bending, and axial rota-
tion) under increasing compressive force
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بین مهره ای در جهت خمش رو به جلو تحت گشتاور 7/5 نیوتن متر و نیروی 
فشاری 1300 نیوتن را نشان می دهد. 

نتیجه4گیری-44
روش  به  انسان  کمری  فقرات  ستون   L4-L5 بخش  پژوهش  این  در 
اجزای محدود مدل سازی گردید و سپس از طریق داده های آزمایشگاهی و 
عددی حاصل پژوهش های پیشین، صحت سنجی این مدل انجام شد. مدل 
اجزای محدود صحت سنجی شده تحت بارگذاری های ترکیبی نیرو و گشتاور 
قرار گرفت که تحت پیچش محوری، مدل بیش ترین تنش را متحمل شد. 
بیش ترین فشار داخل دیسکی به هنگام خمش روبه جلو بوجود آمد. همچنین، 
خود  از  موردبررسی  رباط های  بین  در  را  تغییر شکل  بیش ترین   ISL رباط 
نشان داد. لازم به ذکر است تحت بارگذاری های صورت گرفته هیچ یک از 

اجزای مدل دچار آسیب دیدگی نشد.
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Fig. 19. Contour of averaged principal stresses in the nucleus pulposus (MPa) under a moment of 7.5 Nm 
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