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  چکیده

و ضعف رشد استخوان است.  که یکی از مهمترین آن، پدیدة سپر تنشیی است تعویض کامل مفصل ران دارای مشکلات

استخوان تحلیل  وشود وقتی مدول الاستیسیته پروتز بالاتر از استخوان باشد، بیشتر بار فیزیولوژیکی به ایمپلنت منتقل می

نزدیک به استخوان  ةل الاستیسیتو تقویت رشد استخوان، استفاده از مواد با مدو آنحل به حداقل رساندن راه رود.می

 مقالهدر این اند. نتایج بهتری را نسبت به مواد دیگر نشان دادهتخلخل  دارای مواد توزیع شدة تابعی و است برای پروتز

و تحلیل محدود  ءبا روش اجزااستفاده شده و استخوان و و مدل پروتز  ISO 7206-4مدل استوانه و پروتز بر اساس  از

نسبت  ه. برتری این مطالعه استشد بررسی های بین پروتز و استخوانریزحرکت ها وهای وارده، سفتی پروتزنتایج تنش

ثیر آن در رشد أها و تهای مختلف و بررسی ریزحرکتاستفاده از مدل پروتز و استوانه برای هندسههای قبلی به پژوهش

در کاهش برای هر هندسة پروتز متفاوت متخلخل  FGMاستفاده از پروتزهای  . نتایج نشان می دهد کهمی باشداستخوان 

 .می باشد موثرسپر تنشی و رشد استخوان 

 ، ریزحرکت.سپر تنشی، روش اجزا محدودتخلخل، پروتز ران، مواد توزیع شدة تابعی،  :کلیدی هایواژه
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Abstract  

Total hip joint replacement has problems, one of the most important of which is the stress shield 

phenomenon and weak bone growth. When the modulus of elasticity of the prosthesis is higher than that of 

the bone, most of the physiological load is transferred to the implant and the bone deteriorates. The solution 

to minimize it and strengthen bone growth is to use materials with elasticity modulus close to bone for 

prosthesis, and functionally graded materials (FGM) with porosity have shown better results than other 

materials. In this article, the model of cylinder and prosthesis based on ISO 7206-4 and the model of 

prosthesis and bone are used, and the results of applied stresses, stiffness of prostheses, and 

micromovements between prosthesis and bone are analyzed by the finite element method. The superiority 

of this study compared to previous studies is the use of prosthetic and cylinder models for different 

geometries and the investigation of micromovements and its effect on bone growth. The results show that 

the use of porous FGM prostheses for each different prosthesis geometry is effective in reducing the stress 

shield and bone growth. 
Keywords: Femoral prosthesis, functionally graded materials, porosity, stress shielding, finite element 

method, micromotion



 

2 

 

 مقدمه

 یهر مفصل توانندیاستخوان م یو پوک تیاستئوآرتر

قرار دهند، اما در مفاصل ران و  ریثأدر بدن را تحت ت

به تروما، نکروز  توانندیهستند و م ترعیزانو شا

 ایعفونت  ک،یمتابول یها یماریب یآواسکولار، برخ

منجر  ران یسپلازیمفصل مانند د یمورفولوژ راتییتغ

مفاصل ران  هایبیآس یبرا یماندر چی. ه[1]شوند

کامل مفصل  ینیگزیجا دیوجود ندارد و در موارد شد

 . [2]ران تنها انتخاب است

، یعنی جراحی THAیا جایگزینی کامل مفصل ران 

یکی از موثرترین  ،مفصل ران با پروتز مصنوعیتعویض 

ترین مداخلات ارتوپدی برای چندین دهه بوده و موفق

کند و درد را کاهش است، زیرا عملکرد را بازیابی می

 . دهدمی

 

 
تعویض های مفصلی ران و درمان با بیماری -1شکل 

 [3] آن کامل

کیفیت تعویض مفصل به عوامل بالینی مانند عوارض 

شود، وجود درد پزشکی که بیمار ممکن است متحمل 

نیازهای عملکردی و استقامت دستگاه پروتز  ،باقیمانده

بستگی دارد. کیفیت اساسا  توسط عوامل طراحی پروتز 

)مواد، شکل پروتز، مفهوم تثبیت، و ابزار جراحی(، 

عوامل جراحی )مهارت ها و تجربه جراحی، از جمله 

انتخاب بیمار و دستگاه، سن، وزن و سطح فعالیت بدنی( 

هدف بالینی در تثبیت پایدار در  شود.خص میمش

توان از نظر انتقال بار از پروتز به تعویض مفصل را می

ران مصنوعی، بارهای  پروتزاستخوان بیان کرد. در 

شود و در فیزیولوژیکی از طریق سر پروتز اعمال می

، این نیروها به طور ساقة پروتزقسمت دیستال، در زیر 

شوند، ر ران حمایت میکامل توسط استخوان قش

 ( نشان داده شده است.2همانطور که در شکل )

 
الگوی انتقال بار در مجموعة استخوان و  -2شکل 

 [4]پروتز

شوند، مانند استفاده میران  ایپروتزهموادی که در 

آلیاژهای مبتنی بر تیتانیوم، آلیاژهای کروم کبالت و فولاد 

بسیار  سیته، همگی دارای مدول الاستیL316ضد زنگ 

پروتزی از جنس هنگامی که  و بالاتر از استخوان هستند

شود، بیشتر بار در استخوان ران کاشته می این مواد

شود. انتقال بار تغییر می منتقل پروتزفیزیولوژیکی به 

کاشته شده منجر به کم بار شدن  رانیافته در استخوان 

شود. در نتیجه استخوان در مقایسه با حالت طبیعی آن می

مکانیکی حساس بار ای که به انتقال استخوان، بافت زنده

جرم  تطبیقی به نام بازسازی استخوان یاست، با فرآیند

 )الف(

 )ب(
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ین پدیده سپر تنشی گفته به ا. دهدد را از دست میخو

 . [5]شود می

کاهش یافته برای  سیتهپروتز با خواص مدول الاستی

استخوانی ممکن است بتواند چنین  مطابقت با بافت

مشکلی را به حداقل برساند. بنابراین مواد کامپوزیتی با 

مدول الاستیسیته پایین با هدف تطبیق عدم تطابق 

خاصیت الاستیک بین ایمپلنت و استخوان میزبان مجاور 

 .[6]معرفی شدند 

در این راستا از بین مواد کامپوزیتی پیشنهادی، مواد 

ها را در ترین ویژگیمناسب( FGMتوزیع شدة تابعی )

اند زیرا خواص ها نشان دادهمقایسه با سایر کامپوزیت

 شود که سپر تنشی به حداقل برسد. ها باعث میعالی آن

در  1984بـرای اولـین بـار در سـال  FGM مفهوم

ژاپن و در پروژهی سفینه فضایی مطرح شد. پس از آن 

ا در بسـیاری ههای خاص، استفاده از آنبه علت ویژگی

ها مانند: صنایع نظامی، صنایع خـودرو سـازی، از زمینه

هـا و ابزارهـایی کـه در تجهیزات پزشکی، نیمه هـادی

 .[7]کنند، گسترش یافتدماهای بالا کار می

بندی با درجه راناشکور و همکارانش پروتزهای 

های هندسی مختلف با ( با پیکربندیFGFPعملکردی )

مورد مطالعه را استفاده از تحلیل المان محدود سه بعدی 

-متشکل از فولاد ضد زنگ FGFPقرار دادند. 

هیدروکسی آپاتیت -هیدروکسی آپاتیت و آلیاژ تیتانیوم

= 𝑛کسر حجمی مختلف اندیسبا  بود.   0,0.1,0.5,1 

نتایج نشان داد که چگالی انرژی کرنش در متافیز 

با  FGFPدرصد در  22پروگزیمال استخوان ران بیش از 

یابد که با های هندسی مختلف افزایش میپیکربندی

کاهش سپر تنشی و متعاقبا  کاهش تحلیل استخوان 

تواند برای معرفی یک می FGFPمطابقت دارد. بنابراین 

با سفتی قابل تنظیم  رانطرح بهینه جدید برای پروتز 

تواند سپر تنشی و تنش رابط را استفاده شود که می

کاهش دهد. این وضعیت منجر به افزایش طول عمر کلی 

 .[8]تعویض مفصل ران می شود 

ران توزیع شدة تابعی،  پروتزهایبه منظور مدلسازی 

به صورت یک مادة  پروتزهدیا و همکارانش طراحی 

 و دو ی که در دو جهت طولی و عرضی بودبعد یک

ها استفاده بعدی را مورد بررسی قرار دادند و هدف آن

به منظور توزیع مناسب تنش برشی و  FGMاز مواد 

 برایکاهش سپر تنشی و همچنین مدلسازی این مواد 

استفاده در تحلیل المان محدود بود. نتیجه به این صورت 

درصد  83شد که درجه بندی بهینه سپر تنشی را تا 

 32حداکثر تنش برشی رابط را تا که کاهش داد درحالی

درصد در مقایسه با ساقة تیتانیوم همگن کاهش داد. این 

بعدی شد، طرح منجر به کاهش سپر تنشی در مدل یک

که در همان زمان، حداکثر تنش برشی رابط به حالیدر

 FGMدرصد در مقایسه با طرح بهینه  63و  45ترتیب 

 . [9]پیدا کردتیتانیوم همگن کاهش  پروتزیک بعدی و 

 زبانیو استخوان م ران پروتزسطح  نیب یحرکت نسب

 ریزحرکت ،اعمال شده یکیولوژیزیف یبارها حضوردر 

رشد بافت  یابیارز یبرا ریزحرکت یابی. ارزمی باشد
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، کرومتریم 150از  شیب مقادیر و است یاتیح یاستخوان

 یداریاز حد در نظر گرفته شده و باعث ناپا شیب

 . [12و  11و  10]شودیم مپلنتیا

متخلخل  یهاپروتز ریثأتالزوبی و همکارانش، 

را مورد  حرکت زیکاهش تنش و ر ه منظورشده ب یطراح

با طراحی پروتز ران به صورت ، هامطالعه قرار دادند. آن

در  یشده عملکرد یبندمتخلخل درجه یساختارها

تمرکز بر انتقال تنش و  ی به بررسیجهت شعاع

 شیبا افزا ریزحرکت ریمقاد .پرداختند هاآن زحرکاتیر

 ،سرعت راه رفتنو یا  یکیولوژیزیف یتخلخل و بارها

که با  شد هیتوص ماریرو، به ب نی. از اافتی شیافزا

 پروتززیاد حرکت  زیسرعت کم راه برود تا از ر

 یم ریتأث یرشد بافت استخوان یکند که رو یریجلوگ

همچنین  شود.یم مپلنتیگذارد و منجر به شکست ا

درصد  70با تخلخل متوسط  پروتزمرتبط با  یهاطرح

درصد در سرعت  50راه رفتن و  یهادر تمام سرعت

حرکت ناموفق  زیدر ساعت از نظر ر لومتریک 5راه رفتن 

 [12]شددر نظر گرفته 

، المان محدود روشبا استفاده از در این پژوهش، 

و مدل استخوان و  کسیوهای پروتز و استوانة اپمدل

 ثیر استفاده از پروتزهایأپروتز، به منظور بررسی ت

در کاهش سپر تنشی و تقویت رشد  FGM متخلخل

. برخلاف گیردمیاستخوان مورد تحلیل و بررسی قرار 

را براساس  FGMهای های قبلی که پروتز بیشتر پژوهش

های تخلخل آرایش توزیعی داده بودند و تعداد هندسه

را بررسی کرده بودند، در این پژوهش با محدودی 

-مدلسازی و تخصیص مادة یکهندسه و  9استفاده از 

ها بر اساس مدل ریاضی این مواد، به به آن FGMبعدی 

های این . از دیگر نوآوریشودمیبررسی نتایج پرداخته 

توان به استفاده از مدل پروتز تنها و استوانه  پژوهش می

به منظور بررسی سفتی  ISO 7206-4بر اساس 

شدن هر کدام از و میزان نزدیک FGMپروتزهای 

ها به سفتی استخوان و همچنین تحلیل هندسه

های های با هندسههای بین استخوان و پروتزریزحرکت

در مدل استخوان و پروتز برای بررسی تقویت  مختلف

 رشد استخوان، اشاره کرد.

برای اندیس  1و  0.5، 0.1، 0مقدار  چهارهمچنین از 

شود، که در ادامه معرفی می FGMکسر حجمی مادة 

شایان ذکر است که اندیس کسر حجمی  استفاده شد.

 برابر صفر همان مادة متراکم تیتانیومی است.

 

 هامواد و روش 

 ران انتخاب شده یپروتزها

و سه شکل  (3مطابق شکل ) طراحی سه پروفیل

دیستال و  دایره، بیضی و ذوزنقه برای سطح مقطع

(، انتخاب ما برای این (4)شکل ) پروتز پروگزیمال

های طراحی از پژوهش بود. پس از استخراج نقشه

افزار نرم بعدی در، طراحی سه[13]مقالات

Solidworks2017 .انجام شد 
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 انتخاب شده برای طراحی پروتزهاهای پروفیل -3شکل 

 

 

سطح مقطع هر پروفیل از پروتزهای انتخاب شده:  -4شکل 

)الف( پروگزیمال دایره ای و دیستال دایره ای )ب( 

( دیستال پپروگزیمال ذوزنقه ای و دیستال ذوزنقه ای )

 بیضی پروگزیمال و بیضی

و  1 پروتزهای طراحی شده از پروفیل( 5) در شکل

 .قابل مشاهده استهای مختلف هندسه

 

های با سطح مقطع 1های پروتز با پروفیلهندسه -5شکل 

 ( دایرهپ)الف( بیضی )ب( ذوزنقه )

 

  به پروتزدارای تخلخل  FGMتخصیص مواد 

که قبلا   مانیبدون س پیمدل ساده از پروتز ه کی

 نیدر ا ،استفاده شده بود نیاز محقق یاریتوسط بس

و هندسة  کی لیاستفاده شد و مدل پروتز با پروف لیتحل

 صینشان دادن نحوه تخص یبه عنوان نمونه برا رهیدا

-به عنوان صفحه پروتز نیانتخاب شد. بنابرا FGM مواد

در نظر گرفته  𝑝 تخلخلبا  FGM( از xz)در صفحة  ای

 .شودیم

 
  

 xzبعدی در صفحة یک FGMشماتیک مادة  -6شکل 

 ی، بر روFGMاز مواد  یبعد کی( مدل 6در شکل )

( و 𝑉𝑚فلز ) یکسر حجمشده است،  عیتوز xجهت 

با  و همچنین ضریب پواسون کل ماده (𝑉𝑐) کیسرام

 ت:نشان داده شده اس( 2و ) (1) توجه به روابط

(1) 

(2) 

Vm = (y l⁄ )m , Vc = 1 − Vm     ,  
 

 υ = υmVm + υcVc  

یک پارامتر غیر  𝑚و  پروتزطول کل  𝑙 که در آن

همگن است که تغییرات ترکیب را از طریق طول کنترل 

𝑚 برایکند. ترکیب می <  و از نظر فلز غنی است 1

𝑚 برای > از نظر سرامیک غنی است. در این مطالعه  1

𝑚، مدل پروتز و استوانة اپوکسی FGM مادةو برای  =

𝑚و برای مدل استخوان و پروتز از چهار مقدار  0,0.1 =

 υcو  υmهمچنین   .[14]شددر نظر گرفته  0,0.1,0.5,1

 است. FGMضریب پواسون دو مادة تشکیل دهندة مادة 

 :[9]شودبه صورت زیر بیان می FGM مادة تخلخل
(3) 𝑝 = 𝐴 (

𝑦

𝑙
)

𝑛

[1 − (
𝑦

𝑙
)

𝑐

]        

 

 

)   ( ) ( ) ( 

 

 

)   ( ) ( ) ( 

x 

z 
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پارامترهای دلخواه هستند که تخلخل  𝑐و  𝐴 ،𝑛که 

ها در این پژوهش به ترتیب کنند و مقادیر آنرا کنترل می

مقادیر مجهول در رابطة  .[15]خواهد بود 1و  1، 0.1

از نامساوی  ،کنندیکه تخلخل را کنترل مپارامتر تخلخل 

و بر اساس این نامساوی بدست  کنندزیر پیروی می

 اند:آورده شده

(4) ((𝑛 + 𝑧) 𝑛⁄ )𝑛

1 − (𝑛 (𝑛 + 𝑧)⁄ )𝑧
≥ 𝐴 ≥ 0 

 شوداستفاده می الاستیسیتهروابط زیر برای مدول از 

[9]: 

(5) 𝐸 =
𝐸0(1−𝑝)

1+𝑝(5+8𝑣)(37−8𝑣) {8(1+𝑣)(23+8𝑣)}⁄
   

 برابر است با: 𝐸0که در آن 

(6) 𝐸0 = 𝐸𝑐 [
𝐸𝑐+(𝐸𝑚−𝐸𝑐)𝑉𝑚

2 3⁄

𝐸𝑐+(𝐸𝑚−𝐸𝑐)(𝑉𝑚
2 3⁄

−𝑉𝑚)
]   

مادة  الاستیسیتةبه ترتیب مدول  𝐸𝑚و  𝐸𝑐که 

 پروتز است.  فلزیو  سرامیکی

به  FGM مادة برای تخصیص دادن خواص

افزار تحلیل پروتزهای انتخاب شده و انتقال آن به نرم

المان محدود آباکوس، نیاز به سابروتین نویسی روابط 

نویسی فورترن و در محیط ( در زبان برنامه6( تا )1)

 یبود. سابروتینی که برا Visual Studio 2012 افزارنرم

این مدلسازی مورداستفاده قرار گرفته است، سابروتین 

USDFLD تعریف متغیرهای میدان در  برای هاست ک

یک ناحیة خاص است. از کاربردهای رایج و معروف 

این نوع سابروتین نویسی در آباکوس می توان به 

 اشاره کرد. FGMمدلسازی مواد 

ذکر شده با استفاده از پس از کدنویسی روابط 

نویسی فرترن، و زبان برنامه USDFLDسابروتین 

با  yبعدی پروتزها در راستای سههای طراحی مدل

های اشاره شده انجام شد و با ها و سطح مقطعپروفیل

افزار تحلیل اجزای محدود، ها به محیط نرموارد کردن آن

و سابروتین  FGMطی مراحل و تنظیمات مربوط به مواد 

افزار، به نرم forو در پایان لینک کد نوشته شده با پسوند 

یا طول پروتز )از  yدر راستای  به پروتزها FGMمواد 

 پایین به بالای پروتز( تخصیص داده شد.

 
  ISO 7206-4مدل پروتز و استوانه براساس 

-های المان محدود سهها در ابتدا در مدلهمه مدل

ادغام شدند تا عملکرد  ABAQUS 6.17بعدی در 

شده در مورد استخوان ران طراحی پروتزهای

نخورده بررسی شود. تنظیمات نشان داده شده در دست

ایزویی . است ISO 7206-4( بر اساس استاندارد 7شکل )

که در این پژوهش مورداستفاده قرار گرفته است، 

پروتزهای مفصل  راندار عملکرد استقامتی اجزای ساقه

که به تنهایی در دار استخوان ران را ران و اجزای ساقه

د، شامل شونهای جزئی مفصل ران استفاده میتعویض

 شود.می

تنظیمات در این ایزو به این صورت است که ساقة  

گیری ای شکل با جهتپروتز در داخل اپوکسی استوانه

درجه در صفحة  10درجه در صفحة جانبی و  9خاص 

و سطح  پروتزجلویی قرار گرفت که فاصلة بین سر 

 (. (7) متر است)شکلمیلی 90 اپوکسی
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گیری پروتز در ساختار آزمایش بر اساس جهت -7شکل 
ISO 7206-4 

برای تخصیص مواد پروتز، از آنجایی که مدل ما باید 

شد، بنابراین ابتدا از پروتز کاملا  متراکم اعتبارسنجی می

𝑚)( استفاده شدTi-4Al-6Vاز جنس آلیاژ تیتانیوم) =

مقایسه و  [16]تا با مدل مربوط به مقالة مرجع  (0

اعتبارسنجی شود. همچنین از پروتز ساخته شده از 

با سطح مقطع دایره برای اعتبارسنجی مدل  1پروفیل

. مدول الاستیسیتة آلیاژ تیتانیوم براساس مقالة شدده استفا

 0.3گیگاپاسکال و ضریب پواسون آن،  114مرجع برابر 

و همچنین مدول الاستیسیته و ضریب پواسون استوانة 

قرار  0.3گیگاپاسکال و  3.7از جنس اپوکسی به ترتیب 

داده شد. پس از اعتبارسنجی مدل، تخصیص مواد بر 

برای پروتزهای  بررسیو  شدانجام  (1)جدولاساس 

FGM (𝑚 =   .رسیدبه انجام ( 0.1

 
 FGMخواص مکانیکی  -1 جدول

 Ti-4Al-6V Collagen ماده

 110 1 (𝐺𝑃𝑎مدول الاستیسیته)

 0.35 0.3 نسبت پواسون

برای انتخاب سایز مش، نمودار حداکثر تنش فون 

میزس وارده بر مجموعة پروتز تیتانیومی و استوانة 

های بزرگ به )از سایز مشاپوکسی با تغییر سایز مش

 3های بین از آنجایی که برای سایز مش .شدرسم  ریز(

توجه است و از متر، تغییر مقادیر زیاد و قابلمیلی 4تا 

به بعد، شیب نمودار و در نتیجه تغییرات  3سایز مش 

 3توان این سایز مش شود و میمقادیر تنش کمتر می

((. 8به عنوان مرجع انتخاب کرد)شکل) متر رامیلی

-و پژوهش هاهمچنین با توجه به پیچیده بودن هندسه

 C3D10درجه دوم  چهاروجهی هایالمان، از های قبلی

  استفاده شد.

 
نمودار بیشترین مقدار تنش فون میزس بر حسب  -8شکل 

 سایز مش در مدل پروتز تیتانیومی و استوانة اپوکسی

 

 
 ISO 7206-4شرایط مرزی و بارگذاری بر اساس  -9شکل 

 مدل پروتز و استخوان

شده بر  یطراح FGM یهازپروت ریمطالعة تاث یبرا

 

Y 

Z 

      

9      

        YZ 

9  
 

  
 

  
 

 

               

              

      FGM 

 

     1       

        XZ 

               

              

X 

Z 

9  
 

  
 

  
 

 

      FGM 
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 یرشد استخوان از مدل اجزا تیو تقو یکاهش سپر تنش

 یمحدود که شامل پروتز و استخوان ران همراه با بارها

 نی. به اشوداستفاده می ،مناسب باشد یکیولوژیزیف

ل یتحل یو برا هیاستخوان ته بعدیر ابتدا مدل سهمنظو

آن  یالمان محدود مجموعة پروتز و استخوان بر رو

 یریتصو هایاز برش ایمجموعه ی ایجاد شد.راتییتغ

از اسکن تییا سی یدوبعد یوتریکامپ یتوموگراف

 بعدیسه یبازساز یساله برا 28 فرد کیاستخوان ران 

 ((.10مورد نظر استفاده شد)شکل ) ةیناح

این  ،[17]به مااند سایر مقالات مرتبط در این راستا،

وارد شد. در این  Mimics®19.0تصاویر به نرم افزار 

پس از انجام مراحل و  افزار، تصاویر پزشکینرم

گیری، ایجاد ماسک تنظیمات مشخصه مانند تعیین جهت

بندی، ایجاد تغییرات ظاهری و...، به یک مدل و بخش

 تبدیل شد. بعدیسطحی سه

 

 

به مدل سه  اسکنتیسیتبدیل تصاویر پزشکی  -10شکل 

 بعدی سطحی

افزار برای تبدیل مدل سطحی به حجمی از نرم

استفاده شد. در  Matic®13.0-3مکمل میمیکس یعنی 

به محیط این  ادامه پس از فراخوانی هر یک از پروتزها

مرحلة جایگذاری پروتز در داخل استخوان باید افزار، نرم

ها به یک مدل کامل برای تحلیل المان و تبدیل آن

 . شدانجام میمحدود، 

 

 

 [18]بازسازی شدهمشخصات هندسی استخوان  -11شکل 

به این منظور ابتدا پروتز در مکان مناسب در داخل 

و سپس استخوان در دو ناحیة  گرفتاستخوان قرار 

شده و بعد از آن، محل دیستال و پروگزیمال برش داده 

 .((12شکل ))قرارگیری پروتز در استخوان سوراخ شد 

  

 
 جایگذاری پروتز در داخل استخوان -12شکل 

قابل ذکر است که استخوان به دو بخش 

)اسفنجی یا بخش  کورتیکال)بخش قشری( و ترابکیولار

تر( تقسیم شد و پروتز در داخل بخش اسفنجی داخلی
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برای  (stp.آخر هم فرمت مناسب )جایگذاری شد. در 

تحلیل المان محدود در آباکوس استخراج شد. همة 

 .ه استمراحل ذکر شده برای سایر پروتزها هم انجام شد

آباکوس، اولین مرحله  فراخوانی مدل دربعد از 

 .می باشدتخصیص مواد به استخوان و پروتز 

( برای 3) ( و2از جدول )مدل اعتبارسنجی  برای

که می شود اختصاص مواد به استخوان و پروتز استفاده 

گرفته شده  [19]از مقالة توکل و همکارانش های آن داده

 .است
 خواص مکانیکی استخوان در مدل اجزای -2جدول 

 [19] محدود

 ماده

 

مدول 

 تهیسیالاست

(𝑀𝑃𝑎) 

 

مدول 

 برشی

(𝐺𝑃𝑎) 

ضریب 

 پواسون

 

چگالی 

(g cm3⁄) 

بخش 

قشری 

 استخوان

Ex = 6979 

𝐸𝑦 = 18132 

𝐸𝑧 = 6979 

𝐺𝑦𝑧 = 5.6 

𝐺𝑧𝑥 = 4.5 

𝐺𝑥𝑦 = 6.2 

vyz = 0.25 

𝑣𝑧𝑥 = 0.4 

𝑣𝑥𝑦 = 0.25 
2.02 

بخش 

اسفنجی 

 استخوان

𝐸𝑥 = 660 

𝐸𝑦 = 1740 

𝐸𝑧 = 660 

Gyz = 0.21 

𝐺𝑧𝑥 = 0.16 

𝐺𝑥𝑦 = 0.26 

vyz = 0.25 

𝑣𝑧𝑥 = 0.4 

𝑣𝑥𝑦 = 0.25 
1.37 

های قشری و اسفنجی استخوان هر یک از بخش

به عنوان یک مادة الاستیک همسانگرد عرضی در  [19]

، قسمت گردن (13. با توجه به شکل )می شودنظر گرفته 

Ti-4Al-6V (𝑚پروتز از جنس  = و قسمت ساقة  (0

FGM  (𝑚پروتز هم از جنس مادة  = ست ا( 0.1,0.5,1

شروع  Hydroxyapatiteکه قسمت پایینی پروتز با مادة 

-خاتمه می Ti-4Al-6Vو به بخش بالایی پروتز با مادة 

های بین اجزای پس از تخصیص مواد، برهمکنش. یابد

پروتز مشخص شد؛ به این صورت که -مدل استخوان

بین استخوان اسفنجی و پروتز و همچنین بین استخوان 

 محدود و تماس سطح به سطح اسفنجی و قشری، لغزش

 .[19] اختصاص داده شد 0.4ضریب اصطکاک با 

، RP1در نقاط بار فیزیولوژیکی  پنجاستخوان تحت 

RP2  وRP3  قرار گرفت. این نیروها بر اساس بارگذاری

منعکس شده توسط شرایط بارگذاری فیزیولوژیکی 

 مورد مطالعه محاسبه شدند.

 
خواص مکانیکی مواد تشکیل دهندة پروتز  -3 جدول

FGM [19] 

 ماده
Ti-

4Al-
6V 

Hydroxyapatite 

 110 13 (𝐺𝑃𝑎مدول الاستیسیته)

 0.3 0.3 نسبت پواسون

 

های مختلف پروتز استفاده شده در قسمت -13شکل 

 آزمایش استخوان و پروتز

( بارگذاری در یک سیکل راه 4با توجه به جدول )

( اعمال 14رفتن بر روی نقاط مشخص شده در شکل )

شرایط مرزی هم با محدود کردن قسمت دیستال شد و 

 استخوان انجام شد تا در هر جهت حرکت کند و بپرخد.
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 پروتز-شرایط مرزی و بارگذاری مدل استخوان -14شکل 

بندی مجموعة استخوان و پروتز مانند ای مشبر

 هایآزمایش پروتز و استوانة اپوکسی و همچنین پژوهش

مش مناسب برای همة  قبلی به منظور انتخاب سایز

های پروتز و همچنین استخوان، نمودار حداکثر هندسه

 .شدسایز مش، رسم  کاهشتنش فون میزس مجموعه با 

 
راه رفتن  در سیکل تماس یرویحداکثر ن -4جدول 

 معمولی

اعمال 

بر 

روی 

 نقطه

 

 (𝑁)های اعمالنیرو و جهت

 

منبع اصلی اعمال 

 نیرو

 z y x  

RP1 1604.4 229.6- 378- Hip contact 

RP2 605.5 30.1 406 Abductor 

RP2 92.4 81.2 50.4 
Tensor fascia 

lata, proximal 

part 

RP2 133- 4.9- 3.5- Tensor fascia 

lata, distal part 

RP3 650.3- 129.5 6.3- Vastus lateralis 

 

( مشهود است، از سایز 15همانطور که از شکل )

، تغییرات تنش نسبت های ریزتزمشمتر به میلی 3مش 

به قبل از این مقدار از سایز مش، کم شده است و شیب 

متر به میلی 3.1نمودار کاهش یافته است و از سایز مش 

شود و متر، جهش بزرگی در نمودار دیده میمیلی 3

استخوان و پروتزها درنتیجه با این تفاسیر، مجموعه 

چهار وجهی  هایالمانبا استفاده از ها( )همة هندسه

متر، میلی 3مش به اندازه سایز و  C3D10درجه دوم 

که بر اساس مطالعة ( (15شکل ))بندی شدند مش

همة و  حساسیت انجام شده مورد استفاده قرار گرفت

های مختلف پروتز ران انجام این مراحل برای هندسه

 دید.های وارده با هم مقایسه گرشد و نتایج تنش

برای یی های عددی در این مطالعه، مبناسازیشبیه

عنوان یک مادة مناسب  بهدارای تخلخل  FGMمعرفی 

برای پروتز ران از دیدگاه بیومکانیکی ارائه کرد و هدف 

بررسی تاثیر استفاده از این مواد برای کاهش پدیدة سپر 

های مختلف تنشی و کمک به رشد استخوان برای هندسه

 می شود.به تفصیل به آن پرداخته  بعد بخشر بود که د

 

 
نمودار بیشترین مقدار تنش فون میزس بر حسب  -15شکل 

 سایز مش در مدل استخوان و پروتز
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بندی شده با  شبکه  استخوان نمایی کامل از -16شکل 

 C3D10های المان

 

 به پروتز FGMتخصیص مواد 

اختصاص یافته  FGMمادة برای اطمینان از صحت 

 نجامبا یکی از مقالات مرجع ا اعتبارسنجیبه پروتز، 

 به این منظورده شده است. ( آور17که در شکل ) [9]شد

انتخاب شده، از دو مادة با مدول  FGMمادة  برای

𝑚و  گیگاپاسکال 1و  110 ةالاستیسیت = استفاده  0.1

 .شده است

، قابل مشاهده است( 16همانطور که در شکل )

طول -بدیهی است که هر دو نمودار مدول الاستیسیته

و مدل هدیا و  انجام شدهپروتز، در مدلسازی 

، بسیار نزدیک به یکدیگر هستند و تطابق [9]همکارانش

اختلاف بوجود آمده به دلیل دهند. اندک قوی نشان می

نمونه برداری مقالة مرجع و همچنین برابر نبودن  خطا در

طول دو پروتز مورد بررسی بود. بنابراین، مدل پروتز با 

ای ، با موفقیت تایید شده و برFGMمادة اختصاص یافتة 

های و همچنین هندسهها مدلتحلیل المان محدود برای 

 .دوشمی، استفاده پروتز

 
وتز در طول نمودار تغییرات مدول الاستیسیته پر -17کل ش

 [9] و مرجع انجام شدهپروتز برای مدلسازی 

 

 اعتبارسنجی مدل پروتز و استوانه

از نمودار تنش فون میزس وارده  برای اعتبارسنجی

که در  شدتوانة پروکسی استفاده بر مجموعة پروتز و اس

 354آن بیشترین مقدار تنش در پروتز بدون تخلخل برابر 

مگاپاسکال بود و حداکثر مقدار تنشی که از تحلیل المان 

  356.8 ،(18) ، با توجه به شکلآمدمحدود بدست 

دارد و از  درصد 5مگاپاسکال است که اختلاف کمتر از 

مطالعة الزوبی و آنجایی که مدل انتخاب شده در 

می توان  ،بودمتفاوت  این مقالهبا مدل   [16]همکارانش

 نتایج را قابل قبول دانست.

 

 
 1پروفیلتوزیع تنش در پروتز ران در مدل  -18شکل 

( و مدل ، سمت راستپژوهش حاضرسطح مقطع دایره)

بدست آمده از  )سمت چپ( [16] الزوبی و همکارانش

 آزمایش پروتز و استوانه اپوکسی
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آمده از آزمایش پروتز و استوانه بدست نتایج 

 اپوکسی

های جایی کل در سر پروتز ران برای همه طرحجابه

و همچنین پروتز متراکم از جنس آلیاژ  FGMپروتزهای 

گیری شد. در هر افزایش/گام بارگذاری اندازه تیتانیوم

با دو مادة  هاپروتز همهجایی برای جابه-نمودارهای نیرو

و   در مدل اپوکسی ترسیم شد FGMهمگن تیتانیوم و 

( نشان داده شده 19) نمودارهای شکلهمانطور که در 

قابل  1به عنوان نمونه برای پروتزهای پروفیلاست، 

و وجود  FGMمشهود است که ساختار  مشاهده است.

جایی( جابه-تخلخل حجمی، سفتی )شیب نمودار نیرو

ا های توزیع شدة تابعی را کاهش داده است که بپروتز

مطابقت دارد؛ به این  [16]یافتة مطالعة الزوبی و همکاران

های نیوتن، همة هندسه 2250معنی که با افزایش نیرو تا 

FGM (𝑚پروتز  = بیشتری را در  جاییجابه (0.1

مقایسه با پروتز همگن دارد و در نتیجه سفتی هم کاهش 

شود و این همان یابد و به سفتی استخوان نزدیک میمی

 چیزی است که مدنظر ما بوده است.

های پیشنهادی به هدف کاهش سفتی از این رو، مدل

پروتزهای استخوان ران به طور قابل توجهی دست یافتند 

خواص استخوان ران دست نخورده  تا تا حد امکان به

توجهی از سپر نزدیک شوند که منجر به کاهش قابل

( 5تنشی در مقایسه با آلیاژ تیتانیم متراکم شد. جدول )

جایی را جابه-سفتی به دست آمده از نمودارهای نیرو

برای پروتزها با درصد کاهش سختی نسبت به پروتز 

های پروتز( دل)میانگین همة م Ti-4Al-6Vآلیاژ متراکم 

کند که در این جدول سفتی با تقسیم بیشترین خلاصه می

-نیوتون( بر بیشترین جابه 2250نیروی وارده بر پروتز)

جایی ایجاده شده برای هر پروتز محاسبه شده است و 

در مقایسه با پروتز همگن  FGMکاهش سفتی پروتزهای 

 .تیتانیومی مشخص شده است

توان ه درصد کاهش سفتی، میبا مشاهدة مقادیر مربوط ب

به جای پروتز همگن به  FGMتاثیر استفادة از پروتز 

منظور نزدیک شدن به خواص مکانیکی استخوان را 

 .نتیجه گرفت

جابجایی همة -( که نمودار نیرو20همچنین از شکل )

مقایسه شده است،  [20]با استخوان FGMهای هندسه

توان مشاهده کرد که بیشترین کاهش سفتی یعنی می

 3بیشترین نزدیکی به سفتی استخوان، مربوط به پروفیل

با  2کاهش برای پروفیلبا سطح مقطع بیضی و کمترین 

نتیجه شده است. بنابراین پروتز  سطح مقطع ذوزنقه

یا سطح مقطع بیضی، بیشتر از  3ساخته شده از پروفیل

 کند.ها، از سپر تنشی جلوگیری میسایر مدل

 

 

 )الف(
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با  1فیلدر پروتزهای پروجابجایی  -نمودار نیرو -19شکل 

 )الف( دایره، )ب( بیضی، )پ( ذوزنقههای؛ سطح مقطع

𝒎برای  = 𝟎(Ti و )𝒎 = 𝟎. 𝟏(FGM) 

 

 
های مختلف برای طراحی جابجایی-نیرونمودار  -20شکل 

 سالمهمراه با استخوان  FGMپروتز 

 

درصد کاهش سفتی حاصل از استفاده از پروتز  -5جدول 

FGM  در مقایسه با پروتز آلیاژی متراکمTi-4Al-6V 

سفتی کاهش 

نسبت به 

مدل همگن 

%تیتانیومی)

) 

 

سفتی 

میانگین)

𝑁 𝑚𝑚⁄) 

 

𝑁سفتی) 𝑚𝑚⁄) 

مدل طراحی 

 شدة پروتز

40.1 2276.92 

2087.55 Profile1 

Circle 

1961.98 Profile1 

Ellipse 

2781.23 Profile1 

Trapezoid 

36.8 2433.77 

2307.45 Profile2 

Circle 

2099.70 Profile2 

Ellipse 

2894.15 Profile2 

Trapezoid 

45.2 2109.39 

1989.64 Profile3 

Circle 

1801.80 Profile3 

Ellipse 

2536.74 Profile3 

Trapezoid 

 
 

 

 

3851.28 
Average of 

bulks(Ti) 

stems 

 

 مدل استخوان و پروتز یاعتبارسنج

های المان محدود پروتز قرار داده شده در استخوان مدل

 ABAQUSبا استفاده از نرم افزار تحلیل المان محدود 

مورد اعتبار سنجی قرار  [19]با مدل توکل و همکارانش 

گرفت. به این صورت که با توجه به مقالة مرجع، 

ای در مجموعة استخوان و پروتز تحت بارگذاری نقطه

دو نقطه قرار گرفت و توزیع و مقادیر تنش فون میزس 

مقالة مرجع مقایسه شد که در این تحلیل در استخوان با 

المان محدود، از دو مدل با ماده همگن تیتانیومی و 

𝑚با  ترکیبی از این ماده)گردن پروتز =  ( و 0

FGMبا  )ساقة پروتز𝑚 = استفاده شد  ( برای پروتز0.1

 و این دو حالت با هم مقایسه شدند.

( و مقایسة مقادیر تنش فون مایزس در 21از شکل )

ت استفاده از مادة تیتانیومی کامل و مدل با ساقة حال

 )ب(

 )پ(



 

14 

 

FGM  تشکیل شده از دو مادة تیتانیوم و هیدروکسی(

𝑚با  آپاتیت = توان ، می[19]( و مقایسة آن با مقالة 0.1

مشاهده کرد که مقادیر تنش در هر دو حالت اختلاف 

قبولی دارد و مقادیر به هم نزدیک هستند که دلیل قابل

این اختلاف کم هم، تفاوت هندسه و مشخص نبودن 

لعه بوده است. بیشترین مقدار تنش برخی شرایط دو مطا

فون میزس در حالت استفاده از پروتز همگن تیتانیومی 

است که در مدل مگاپاسکال  28.7در مقالة مرجع برابر 

به دست آمده است و برای مگاپاسکال  27.4برابر  حاضر

 28.9برابر  FGMپروتز با گردن تیتانیومی و ساقة 

، مقدار حاضردل که برای ماست در حالی مگاپاسکال

بدست آمد و این اختلاف با توجه به مگاپاسکال  27.6

هایی که دو مطالعه با هم دارند، مشکلی برای تفاوت

کند. به این ترتیب مدل اعتبارسنجی مدل ما ایجاد نمی

ها و برای سایر هندسهو  همورد استفادة اعتبارسنجی شد

 د.وشمیبررسی نتایج از آن استفاده 

 

 
توزیع تنش فون میزس در استخوان قشری برای  -21شکل 

 FGM)سمت چپ( و پروتز  Ti6Al4Vپروتز همگن 

،Ti6Al4V-HA  و )ب(  حاضرمدل )الف( )راست( برای

 [19] مدل توکل و همکاران

 نتایج

 در استخوان و پروتزتنش فون میزس 

از  پروتز و همچنین استخوان یةها در هر لاتنش

هندسة  9 یاجزا محدود برا لیو تحل هیتجز جینتا قیطر

برای مقادیر اندیس کسر حجمی  FGMپروتز متراکم و 

𝑚 = محاسبه  در یک سیکل راه رفتن عادی 0,0.1,0.5,1

 ،نشان داده شده است( 6) جدولشد. همانطور که در 

𝑚با اندیس  FGMبرای مادة  = پروتزهای با سطح  0.1

مقطع دایره بیشترین درصد کاهش میانگین تنش را 

𝑚) نسبت به مدل متراکم تیتانیومی = دارند و   (0

مترین درصد کاهش میانگین تنش هم در پروتزهای با ک

 شود.سطح مقطع ذوزنقه دیده می
 

( MPaحداکثر مقادیر تنش فون میزس ) -6جدول 

𝒎برای مقادیر  در پروتزها = 𝟎, 𝟎.  کسر حجمی 𝟏
 

مادة حد کثر مقادیر تنش 

 تشکیل دهندة پروتز

 

مدل طر حی شدة 

 پروتز

𝑚 = 0.1 𝑚 = 0  

 )ب(

 )الف(

 )ب(
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162.35 178.92 Profile1 Circle 

154.16 169.43 Profile1 Ellipse 

141.92 155.86 Profile1 Trapezoid 

154.15 168.82 Profile2 Circle 

150.15 164.62 Profile2 Ellipse 

142.85 156.42 Profile2 Trapezoid 

161.15 177.32 Profile3 Circle 

154.05 168.72 Profile3 Ellipse 

139.95 153.22 Profile3 Trapezoid 

 (( با پروتزهای7به مانند پروتز، استخوان)جدول )

FGM(𝑚 = با سطح مقطع دایره بیشترین درصد  (0.1

𝑚متراکم)افزایش میانگین تنش را نسبت به مدل  = 0) 

تیتانیومی دارند و کمترین درصد افزایش در پروتزهای 

 شود.با سطح مقطع ذوزنقه دیده می

، نشان داده شده است (8) جدولهمانطور که در 

𝑚با اندیس  FGMبرای مادة  = 𝑚به مانند   0.5,1 =

پروتزهای با سطح مقطع دایره بیشترین درصد  0.1

کاهش میانگین تنش را نسبت به مدل متراکم تیتانیومی 

دارند و کمترین درصد کاهش میانگین تنش هم در 

 شود.پروتزهای با سطح مقطع ذوزنقه دیده می

 FGM(( با پروتزهای 9استخوان)جدول )برای 

(𝑚 = با سطح مقطع دایره بیشترین درصد  (0.5,1

تیتانیومی  متراکمافزایش میانگین تنش را نسبت به مدل 

دارند و کمترین درصد افزایش در پروتزهای با سطح 

 شود.مقطع ذوزنقه دیده می
 

( در MPaحداکثر مقادیر تنش فون میزس ) -7جدول 

𝒎استخوان برای مقادیر  = 𝟎, 𝟎.  کسر حجمی 𝟏
 

مادة حد کثر مقادیر تنش 

 تشکیل دهندة پروتز

 

 مدل طر حی شدة پروتز

𝑚 = 0.1 𝑚 = 0  

28.68 23.97 Profile1 Circle 

26.46 21.73 Profile1 Ellipse 

24.18 19.81 Profile1 Trapezoid 

28.21 22.91 Profile2 Circle 

26.38 21.77 Profile2 Ellipse 

25.23 21.16 Profile2 Trapezoid 

27.53 22.49 Profile3 Circle 

26.47 21.56 Profile3 Ellipse 

24.61 20.82 Profile3 Trapezoid 

 
( MPaحداکثر مقادیر تنش فون میزس ) -8جدول 

𝒎برای مقادیر  در پروتزها = 𝟎. 𝟓,  کسر حجمی 𝟏
 

مادة حد کثر مقادیر تنش 

 تشکیل دهندة پروتز

 

 مدل طر حی شدة پروتز

𝑚 = 1 𝑚 = 0.5  

55.63 92.82 Profile1 Circle 

51.71 87.42 Profile1 Ellipse 

38.91 79.43 Profile1 Trapezoid 

41.16 89.86 Profile2 Circle 

39.67 84.92 Profile2 Ellipse 

36.54 81.42 Profile2 Trapezoid 

43.51 92.76 Profile3 Circle 

41.06 86.27 Profile3 Ellipse 

37.84 81.36 Profile3 Trapezoid 

های وارده به تنش بدست آمده از همچنین از مقادیر

های )شکلهای مختلفپروتز و استخوان برای اندیس

توان این نتیجه را گرفت که هر چه اندیس می ((22و21)

یز بزرگتر باشد، مقادیر تنش ن FGMکسر حجمی مادة 

های وارده به پروتز با مادة متراکم نسبت به تنش
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یابد تیتانیومی، هم در پروتز و هم در استخوان، کاهش می

 FGMو بنابراین انتخاب کسر حجمی مناسب برای مادة 

چراکه هدف اصلی در استفاده از این  ؛بسیار مهم است

مواد، کاهش تنش وارده به پروتز و افزایش تنش وارده 

به استخوان است و باید مقادیر متناسب باشند و از نظر 

استحکام و دوام مکانیکی برای پروتز اشکال بوجود نیاید 

و تنش وارده به استخوان نیز به حد کافی باشد که باعث 

ز پدیدة سپر تنشی جلوگیری رشد استخوان شود و ا

 شود.

نمودار تغییرات ( به ترتیب 23( و )22های )شکلدر 

 حداکثر مقدار تنش فون میزس در پروتز و استخوان

نشان داده شده است که برای نمونه برای پروتزهای با 

 در این مقاله آورده شده است. 1پروفیل

 FGMدر نتیجه در همة پروتزها با استفاده از مادة 

𝑚های کسر حجمی دارای تخلخل و با اندیس =

، تنش وارده به پروتز نسبت به مادة متراکم 0.1,0.5,1

است  کردهتیتانیومی کاهش و به استخوان افزایش پیدا 

پروتز، پروفیل، هر  یطراح در و این مقادیر به تفاوت

نسبت ، FGMهای متفاوت و اندیس مادة سطح مقطع

 .شودیداده م
( MPaحداکثر مقادیر تنش فون میزس ) -9جدول 

𝒎استخوان برای مقادیر در  = 𝟎. 𝟓,  کسر حجمی 𝟏
 

مادة حد کثر مقادیر تنش 

 تشکیل دهندة پروتز

 

 مدل طر حی شدة پروتز

𝑚 = 1 𝑚 = 0.5  

9.41 13.44 Profile1 Circle 

8.46 12.23 Profile1 Ellipse 

5.84 10.83 Profile1 Trapezoid 

6.89 12.64 Profile2 Circle 

6.43 11.76 Profile2 Ellipse 

6.12 11.34 Profile2 Trapezoid 

7.06 13.27 Profile3 Circle 

6.87 12.06 Profile3 Ellipse 

5.96 11.29 Profile3 Trapezoid 

 

 
حداکثر مقدار تنش فون میزس نمودار تغییرات  -22شکل 

زهای پروت در FGMبر حسب مقادیر کسر حجمی مادة 

 1پروفیل

 

 
حداکثر مقدار تنش فون میزس نمودار تغییرات  -23شکل 

برای  FGMبر حسب مقادیر کسر حجمی مادة  استخوان در

 1زهای پروفیلپروت
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 پروتزحرکت در سطح مشترک استخوان و  زیر

افزار آباکوس نتایج با توجه به اینکه در نرم

-در بخش نتایج این نرم CSLIPریزحرکت به صورت 

افزار قابل بررسی و تحلیل است. از آنجایی که نتایج به 

شود، ( نمایش داده میCSLIP2و  CSLIP1دو صورت )

برای بررسی  CSLIP2که از  [12]با توجه به مقاله مرجع

ریزحرکت استفاده کرده است و همچنین با توجه به 

افزار، ما هم از آن برای بررسی نتایج راهنمای نرم

 )FGMخوان و پروتزهای های بین استریزحرکت

𝑚 =  هایریزحرکتاز آنجایی که  استفاده کردیم.( 0.1

-میاز حد در نظر گرفته  شیب، کرومتریم 150از  ترشیب

شود و باعث ناپایداری پروتز و شکست عمل جراحی 

( قابل مشاهده است، 24همانطور که در شکل ). شودمی

نمودار ریزحرکت)بر حسب میکرومتر( بر حسب 

های مختلف پروتز آورده شده است و با توجه به هندسه

-نکتة گفته شده، پروتزهای با هندسة پروفیل دو و سه

اند و نباید از مقدار مجاز عبور کرده سطح مقطع ذوزنقه

مورد استفادة بیمار قرار گیرند و ریسک بالای آسیب را 

ها ممکن است منجر به شکست طرح نیادارند و 

 شینما( 25نین در شکل )همچ شود. پروتززودرس 

و  استخوان فصل مشترک حرکت در زیر یکیگراف

سطح مقطع دایره( برای دو مادة -پروتز)پروفیل یک

FGM  به عنوان یک  و آلیاژ تیتانیومی متراکممتخلخل

 آورده شده است. نمونه

بیشترین مقدار ریزحرکت برای پروتز تیتانیومی کمتر 

توان نتیجه گرفت است که میمتخلخل   FGMاز پروتز

 نیتربیش پروتز و استخوان به یهازحرکتیر نیترکم که

تیتانیومی است،  متراکم اژیآلی پروتز که مربوط به سفت

مطابقت  یها با مطالعات قبلافتهی نیا تعلق دارد که

نکتة دیگری که از این شکل  .[22و  21و  16]ددار

شود، این است که با توجه به نتایج، جه میشماتیک نتی

پروتز،  ی، از نظر سفتTHR یپروتز برا یدر طراح

را در استخوان  یکمتر سپر تنشیمنعطف  یپروتزها

در  و دارند یتربیش ریزحرکتاما  کنندیم جادیاطراف ا

بالا، اما   یتنشسپر سفت و سخت  یمقابل، پروتزها

 کنند.یرا القا م یکمتر هایریزحرکت

چگونه  میاست که بدان نیا یچالش طراح ن،یبنابرا

-زحرکتیکه ریدرحال میمحافظ تنش را به حداقل برسان

و از حد  میقبول حفظ کنرابط را در سطوح قابل یها

 مجاز عبور نکنند.

 

 
پروتز در فصل مشترک  زحرکتیرمقدار حداکثر  -24شکل 

 FGMهای مختلف پروتز و استخوان ران برای هندسه
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 فصل مشترک حرکت در زیر یکیگراف شینما -25شکل 

سطح مقطع دایره( برای -و پروتز)پروفیل یک استخوان

 FGM)الف( آلیاژ تیتانیومی متراکم، )ب( ؛ پروتز با مادة

 

 گیریو نتیجه بحث

از مواد جدید هستند هدف ها   FGMاز آنجایی که

 از بررسی تأثیر استفاده، پژوهشاصلی از انجام این 

FGM  ها به جای مواد متراکم در کاهش پدیدة سپر تنشی

 .و تقویت رشد استخوان در پروتزهای ران بود

مشاهده شد که با استفاده از استوانه -در مدل پروتز

سفتی می توان به جای مادة متراکم تیتانیومی،  FGMمادة 

آنجایی که پروتز را به سفتی استخوان نزدیک کرد و از 

پدیدة سپر تنشی به دلیل عدم مطابقت و نزدیکی سفتی 

 .بنابراین سپر تنشی هم کاهش یافته است ؛شودایجاد می

برای بررسی پدیدة سپر تنشی و همچنین تقویت 

های فون میزس رشد استخوان، از نتایج حاصل از تنش

وارده به استخوان و پروتز استفاده شد. افزایش مقادیر 

-نشان می FGMستخوان در استفاده از پروتز تنش در ا

نسبت به حالت به پروتز های کمتری تنش دهد که

متراکم وارد شده است و باقیماندة تنش به استخوان وارد 

شود با شده است که  سبب کاهش پدیدة سپر تنشی می

افزایش تنش، فعالیت استخوان افزایش، چگالی آن 

یابد که و رشد میافزایش و در نتیجه استخوان تقویت 

 در همة پروتزها این نتایج مشاهده شد.

و  FGMهای مختلف مادة همچنین با بررسی اندیس

های بدست آمده از مدل استخوان و بررسی نتایج تنش

هر چه اندیس کسر پروتز، به این نتیجه رسیدیم که 

بزرگتر باشد، مقادیر تنش در پروتز  FGMحجمی مادة 

های وارده به مجموعة پروتز و استخوان نسبت به تنش

و استخوان در حالت استفاده از پروتز با مادة متراکم 

یابد و بنابراین مقادیر اندیس کسر تیتانیوم، کاهش می

بسیار تاثیرگذار است و باید  FGMحجمی برای مادة 

رسیدن به اندیس  موردتوجه و بررسی بیشتر برای

 مناسب، قرار گیرد.

های وارده به همچنین از مقادیر بدست آمده از تنش

های های مختلف)شکلپروتز و استخوان برای اندیس

توان این نتیجه را گرفت که هر چه اندیس (( می22و21)

بزرگتر باشد، مقادیر تنش نیز  FGMکسر حجمی مادة 

مادة متراکم های وارده به پروتز با نسبت به تنش

یابد تیتانیومی، هم در پروتز و هم در استخوان، کاهش می

 FGMو بنابراین انتخاب کسر حجمی مناسب برای مادة 

 بسیار مهم است.

های از نتایج حاصل از تحلیل استاتیکی، ریزحرکت

و به جز دو مدل از  ایجاد شده بین پروتزها بدست آمد

سطح -و و سهپروتزها )پروتزهای با هندسة پروفیل د

میکرومتر داشتند،  150مقطع ذوزنقه( که مقادیر بالاتر از 

 

 )ب( )الف(
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-و ریزحرکت بودندقابل قبول  همحدود بقیه مقادیر در

های ایجاد شده منجر به ایجاد مشکلات احتمالی برای 

 پروتز نشدند و به رشد استخوان کمک کردند.

توان در میکه است پیشنهاداتی جمله از موارد زیر 

 :پژوهش انجام داد اینادامة 

 های بازسازی استخواناستفاده از تئوری  

  بررسی استفاده از موادFGM  در تقویت رشد

 و چگالی استخوان

 برای اعتبارسنجی  تجربیهای انجام تست

 نتایج

 های انجام تست خستگی بر روی هندسه

آوردن خواص مکانیکی انتخاب شده و بدست

 استقامتآن مانند تنش تسلیم و حد 

 

 واژه نامه
 Analysis تحلیل

 Porous متخلخل

 Replacement تعویض

 Stress تنش

 Remodeling بازسازی

 Growth رشد

 Shield سپر

 Coding کدنویسی

 Functionally تابعی

 Hip مفصل ران

 Design طراحی

 Prosthesis پروتز

 Graded توزیع شده

 Micromotion ریزحرکت
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