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ONSOZ VE TESEKKUR

Karmagik anatomiye sahip olmasi ve biiyiik yiiklere maruz kalmasi nedeniyle diz
eklemi insan viicudunun en sik yaralanan eklemlerinden biridir. Diz eklemlerinde
olusan farkli hastaliklar arasinda, osteoartrit (OA) en yaygin olanidir ve yash niifusta
yasam kalitesini diisiiren 6nemli bir nedenidir. Bu ¢alismada, diz eklemi hasarlari
sonucunda kikirdak, meniski gibi yumusak dokularda meydana gelen mekanik
degisimler ve bu degisimlerin OA {izerine etkisi sonlu elemanlar yontemi
kullanilarak incelenmistir. Ayrica elde edilen sonuglarin validasyonu saglamak icin
deneysel ¢aligmalar yapilmistir.

Doktora egitimim boyunca, ilk giinden tezin tamamlanmasma kadar yanimda olan,
yonlendiren, her daim pozitif olarak giidiileyen, kiymetli danisman hocam Prof. Dr.
Serdar KUCUK ’e sonsuz tesekkiirlerimi sunarim.

Tez konum ile ilgili bana yurt dis1 arastrma imkani sunan, yiriittiigii projeye ve
proje ekibine beni d&hil etmekten ¢ekinmeyen, sahip oldugu tiim imkanlari
kullanmama firsat veren, biyomekanik konusunda olagan iistii destegini ve bilgisini
paylasan Calgary Universitesi Ogretim iiyesi Dog. Dr. LePing LI’ye sonsuz
minnettarligimi  sunarim. Calgary Universitesi Klinik Hareket Degerlendirme
Laboratuvari'nin kapilarin1 arasgtirmam i¢in sonuna kadar acan Prof. Dr. Janet
RONSKY ve yardimsever ekibi Dog¢. Dr. Gregor KUNTZE ve Dr. Jessica
KUPPER’a tesekkiirii bor¢ bilirim. Onlarm etkileyici uzmanhgi, Cift Floroskopi
Olcimlerinin toplanmasinda ve islenmesinde 6nemli bir unsur olmustur. Yurt disi
calismalarimin herhangi bir asamasinda yasadigim sorunlar1 ¢ozmede tecriibesine
basvurdugum galisma arkadasim Marcel Leonardo Rodriguez MARVAL’1 tanitmak
isterim. T1bbi Onerileri ve yaratict bakis agis1 ile yonlendirmelerinden dolay1 degerli
Dog. Dr. Kaya MEMISOGLU’na minnettarim. Ayrica pozitif katkilarindan dolay1
tez izleme juri tiyesi Prof. Dr. Ozcan GUNDOGDU ve Dr. Ogr. Uyesi Metin TOZ’a
tesekkiirlerimi sunmak isterim.

Son olarak, bu uzun ve zorlu siiregte daima yanimda olan ve beni destekleyen en
yakin arkadagim Erman ZURNACI ya, sevgili kardesim Kemal UZUNER e tesekkiir
ediyorum. En 6nemlisi, sevgi dolu ve destekleyici esim Asiye UZUNER’e ve ilham
kaynagim olan gilizel cocuklarim Berrak, Betiil ve Mehmet’e tesekkiir etmek
istiyorum.
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numarasi ile Birlesik Saglik Arastrmalar1 Etik Kurulu (Kanada) tarafindan
onaylanmustir. Ozellikle, Calgary Universitesi ziyaretime maddi ve manevi destegi
icin TUBITAK 'a tesekkiirii bir borg bilirim.
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INSAN DiZ EKLEMININ SONLU ELEMANLAR ANALIiZi ICIN UC
BOYUTLU MODELLENMESI VE BiYOMEKANIGIiNiN iNCELENMESI

OZET

Miihendislik agisindan, diz eklemin onemli bileseni olan artikiiler kikirdak ve
meniskis su igeren ve gozenekli yapiya sahip olan bir viskoelastik malzemedir.
Bununla birlikte literatirdeki bir ¢ok diz eklemi sonlu elemanlar (SE) ¢aligmalar1 sivi
basinci etkisini ithmal etmislerdir ve yumusak dolular1 tek-fazli malzeme olarak
modellemislerdir. Bu ¢aligmanin temel amaci, hastaya 6zgii olusturulmus 3B SE diz
eklem modeli kullanarak, normal ve menisektomi yapilmis dizlerin sivi akigina bagl
mekanik degisimlerini sonlu elemanlar yontemi ile incelenmesidir. Kemikler rijit
malzeme olarak modellenmistir. Kikirdaklar ve menuskusler, dogrusal olmayan bir
kollajen ag1 ile giiglendirilmis siviya doymus gozenekli ortam olarak modellenmistir.
Bu ¢aligmada, hem kicik hem de biylik deformasyonlar g6z éninde bulundurulmus
ve yumusak dokular i¢in kurucu denklemler iceren bir ABAQUS alt yordami
(UMAT) kullanilmistir. Tez kapsaminda 6n goérilen sonuclar, dokulardaki sivinin
basinci diz eklemi kontak mekanigindeki degisimler Uzerine 6nemli rol oynagini
ortaya koymustur. Kontak basinglari, sadece menisektomi ile ¢ikarilan meniiskiis
miktarlarina degil, ayn1 zamanda sivi basing dagilimlarina da bagli bir sekilde
degismistir. Dahasi, Sivi kaynakli siirlinme davranisi, farkli mentiskiis rezeksiyonu ile
birlikte kikirdak ve mentiskiis arasinda farkli seviyelerde yiik transferine neden
olmustur. Bu sonug, elastik model (yani siv1 etkisi ihmal eden) olarak tanimlanmis
bir diz eklemi mekaniginde elde edilemez. Medial menisektomi ile birlikte medial
kompartimanin destekledigi yiikiin bir kism1 lateral kompartimana kaymis ve bu da
lateral tarafin daha fazla yiike maruz kalmasina sebep olmustur. Menisektomi
nedeniyle lateral taraftaki bu artis osteoartritin (OA) baslangicina bir etkisi olabilir.

Anahtar Kelimeler: Diz Eklemi, Menisektomi, Sonlu Elemanlar Metot,
Tibiofemoral Eklem Kinematigi, Validasyon.
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THREE DIMENSIONAL MODELING AND ANALYSIS OF
BIOMECHANICS OF HUMAN KNEE JOINT WITH A FINITE ELEMENT
METHOD

ABSTRACT

In terms of engineering, the articular cartilages and menisci which are an important
component of the knee joint are a viscoelastic material that contained water and has a
porous media. However, many finite element (FE) studies which were performed for
the knee joint in the literature neglected the effect of fluid pressure and they modeled
soft tissues as single-phase material. The aim of this study was to investigate the
mechanical changes depend on fluid flow in the normal and menisectomized knees
obtained from patient-specific 3D FE knee joint model using finite element method.
The bones were modelled as rijit. The articular cartilages and menisci were modeled
as fully saturated porous media reinforced by a nonlinear and site-specific collagen
network. In this study, both small and large deformations were taken into account
and was used the ABAQUS subroutine (UMAT) including constitutive equations for
soft tissues. The results predicted within the scope of the dissertation revealed that
the affect of fluid pressure in the soft tissues played an important role on the contact
mechanics of the knee joint. The contact pressure depended not only on the amount
of meniscal resection, but also on the rate of dissipation of fluid pressure. Moreover,
the fluid-induced creep behavior resulted in different levels of load transfer between
cartilage and meniscus along with different meniscal resection. This result cannot be
achieved in a knee joint mechanics calculated using elastic model (i.e. no fluid flow).
With the medial meniscectomy, some amount of the load supported by the medial
compartment were shifted to the lateral compartment, which caused the lateral side to
be exposed to more load. The increase in the lateral side due to medial meniscectomy
may have an effect on the onset of osteoarthritis (OA).

Keywords: Knee Joint, Meniscectomy, Finite Element Method, Tibiofemoral
Kinematics, Validation.
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GIRIS

Diz eklemi, insanin hareket eylemini gerceklestirebilmesini saglayan en onemli
uzuvlardan biridir. Yapis1 ve zaman gore davranisi, farkli hareket eylemlerine gerekli
hareketi saglamak ic¢in tam bir uyum gosterir. Diz eklemi insan vicut yikin
tamamini tastyan bir eklemdir [1]. Insan viicudunda hareketleri ve fiziksel aktiviteleri
gerceklestiren ve gesitli Kritik yuklere maruz kalan bu yap1 karmasik bilesenlerden
olusur. Bunlar; uyluk (femur), kaval (tibia), kamis (fibula), diz kapagi (patella)
kemikleri, meniski, uyluk ve kaval kemigi kikirdaklar1 (femoral ve tibial kikirdaklar)
ile yan baglar (medial kollateral ligament (MKL) ve lateral kollateral ligament
(LKL)) ve capraz baglar (6n-arka) gibi karmasik yapilardir. Biitiin bu yapilarin yani
sira diz eklemi yapisi igerisinde, diz mekanizmasinin serbest ve piriizsizce hareket
etmesini saglayan ve kontak halinde olan dokular arasinda sirtinmeyi azaltmak icin
yaglama gorevi yapan sinoviyal sivi bulunur. Diz eklemi, yapilarm pirizsiz olarak

birlikte ¢alistig1 fonksiyonel hareketlere sahip bir mekanizmadir.

Karmagsik anatomiye ve yiliksek deformasyona bagli olarak diz eklemi, insan
viicudunun en sik yaralanan eklemlerinden biridir [2]. Kazalarin neden oldugu bag
yirtiklar: gibi yaralanmalara ek olarak, osteoartrit (OA) gibi kronik hastaliklar da
ortaya ¢ikar. Eklemlerin farkl hastaliklar1 arasinda, OA belki de en yaygin olanidir
ve yaslt nlfus igin hayat kalitesini diisiiren baslica nedendir. OA, eklemin mekanik
anormalligine yol acan ve yasla birlikte siirekli ilerleyen bir hastalik olarak
tanimlanmasi ile birlikte artikiiler kikirdagin yipranmasi, aginmasi ve yirtigr olarak
da tanimlanabilir. Mithendisler ve klinisyenler, OA ve diger iliskili eklem patolojileri
icin daha iyi koruyucu ve tedavi teknikleri gelistirmeye yardimei olmak admna diz

biyomekanigine dair kapsamli bir bakis agisina ihtiyag duyarlar.

Ilgili cerrahi tedavileri (menisektomi, yiiksek tibial osteotomi (YTO) vb.) gelistirmek
ve erken OA baslangicini teshis etmek i¢in diz eklemi mekanigini anlamak ¢ok
onemlidir [3-5]. Sonlu elemanlar analizi (SEA), diz eklemi mekanigini ve kontak
davraniginin arastirilmasinda degerli bir aractir [6-10]. Arastirmacilar diz eklemi

deneysel caligmalarinda smir sartlari, kuvvet gibi kosullarmm uygulanmasindaki
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zorluklar ve etik problemler gibi engeller ile karsilasirken, diz eklemi sonlu
elemanlar analizi uygulamalari ile bu problemlerin iistesinden gelmektedirler. Yani,
diz eklemi sonlu elemanlar analizinde gerecege yakin smir sartlar1 ve kuvvetleri
rahatlikla uygulanabilmektedir. Bununla birlikte, her ne kadar SEA bu agilardan
avantajlt olsa da, giivenilir sonuglar elde etmek gergek¢i bir sayisal model
olusturmak gerekmektedir. Diz ekleminin gergekci sonlu elemanlar modeli sayisal
denklemlere, geometrik modele, sinir kosullarina, uygulanan kuvvetlere ve malzeme
modellemesine baghdir [11, 12]. Tiim bunlarin yani sira sonlu elemanlar analiz
sonuglarinin  uygulanabilir  deneysel sonuglarla  dogrulanmasi  sonuglarin
giivenilirligini artiracaktir. Bu nedenle literatlirde, diz eklemi (zerine in-vivo ve in-
vitro olmak Uzere birtakim deneysel c¢alismalar gerceklestirilmistir. Bunlardan
bazilar1 da diz eklemi kinematigi tizerine yapilan deneysel ¢alismalardir. Kinematik
caligmalarindan elde edilen veriler, yiik altindaki diz ekleminde bulunan dokularin
deformasyonunu anlamak igin sonlu elemanlar analizinde kullanilabilir. Diz
kinematigi ile ilgili 6nceki deneysel ¢alismalar kadavralar Uzerinde in vitro olarak
gerceklestirilmistir [13-19]. Manyetik rezonans goriintileme (MRG), ¢ift floroskopi
(CF) ve bilgisayarli tomografi (BT) gibi medikal gériintiileme sistemlerinin gelismesi
ile birlikte diz ekleminin kinematik analizi in-vivo olarak elde edilmeye baslanmustir
[20-26]. In-vivo yontemden elde edilen sonuglar, bozulmamis bag ve kaslarin hesaba
katilmasi ile birlikte diz eklemi kontak kaymasi olmadigindan gerceklige ¢ok daha
yakindir [27].

Diz eklemindeki dokularin karmasik bir yapiya sahip olmasindan dolay1 gercekei
matematiksel modeller olusturmak oldukca zordur. Bu nedenle, diz eklemi ile ilgili
daha once yapilan sonlu elemanlar (SE) ¢alismalarda, kikirdak ve meniski gibi
yumusak dokular yaygimn olarak tek-fazli (single-phase) elastik yani sadece kati faz
dikkate alan model olarak tanimlanmislardir [6, 28-31]. Ancak, bu modeller yuk
altindaki diz ekleminin anlik ve denge (sivi akiginin kesilmesi) durumundaki
davranigini tahmin etmek i¢in kullanilirlar. Tek-fazli diz eklemi modeline anlik yiik
uygulandiginda, kikirdakli dokularm zaman baglh olarak gevseme (relaxation) veya
strinme (creep) davranis1 g6zlemlemek mimkin degildir. Fakat kikirdakli dokular,
delikli bir yapiya sahip olmasi ve interstisyel sivi barindirmasindan dolayi uzun
stireli ylik altinda siiriinme ve gevseme davranigini gosterirler. Bu 6zelliklerinden
dolay1 bu dokular viskoelastik bir yapiya sahiptir ve iki-fazli (biphasic) (sivi-kati)
2



olarak modellenirler [7, 8, 32-36]. Dokularmn bu viskoelastik 6zelligi, diz eklemi
mekanik fonksiyonlar1 i¢in temel bir faktérdur [37-39].

Bu tezin amaci, kisiye 6zgii MR goriintiileri yardimiyla ¢ boyutlu insan diz eklemi
modeli olusturmak ve sonlu elemanlar yazilimi ile bu modele ¢esitli boyutlarda ve
lokasyonlarda menisektomi islemi uygulayarak diz eklemi mekaniginin deki
degisimleri incelenmesidir. Diz ekleminde bulunan kemiksi yapilar rijit olarak kabul
edilirken yumusak dokular sivi basing 6zelligi dikkate alnarak fibril (lif) takviyeli
viskoelastik malzeme olarak modellenmistir. Ayrica analizlerde elde edilen
sonuc¢larm validasyonunu saglamak igin ¢ift floroskopi medikal goriintiileme cihazi
ile deneysel calismalar gergeklestirilmistir. Diz ekleminin modellenmesinde sivi
basmcinin dikkate alinmasi ve sonlu elemanlarin analiz sonug¢larinin deneysel
caligmalarla dogrulanmasi gercekci sonuclar elde edilmesini saglamistir. Calismalar
sonucunda elde edilen c¢ikarimlar ortopedistlerin OA baglangicint daha iyi

anlamasina katki saglayabilir.

Bu tez calismasi alt1 boliimden olusmaktadir. Boliim 1°de, tez calismasina konu olan
insan diz eklemi yapisini olusturan dokularin anatomik 6zellikleri, matematiksel ve
patomekanik modelleri hakkinda genel bir bakis agis1 olusturulmustur. Ayrica, ilgili
diz eklemi ¢aligsmalar1 hakkinda bilgi verilerek tezin literatiire katkis1 agik¢a ortaya
konulmustur. Bu bolimde son olarak diz eklemi sonlu elemanlar analizinde
validasyon ve dogrulama kavramlarinin 6nemi agiklanmistir. Bolim 2’de, yumusak
dokular i¢in literatiirde kullanilan mekaniksel model cesitleri swralanmis ve bu
modelleri olusturan kurucu denklemlerden ve esitliklerden bahsedilmistir. BAIUm
3’de ise tez kapsami boyunca kullanilan insan diz ekleminin sonlu elemanlar modeli
olusturmada kullanilan yazilimlardan ve yontemlerden detayli olarak bahsedilmistir.
Bolim 4’te, diz eklemimiz i¢in tercih ettigimiz yontemin kurucu denklemleri
verilmistir. Bolim 5°te diz eklemi {izerine gergeklestirilen deneysel ve simiilasyon
calisimlarindan detayli olarak bahsedilmistir. Boliim 6°da tez kapsaminda 6n goriilen
tim sonuclarin genel bir degerlendirilmesi yapilmistir. Ayrica ¢alismalarin
smirliliklart agik bir sekilde belirtilip gelecege yonelik 6n goriiler ortaya

konulmustur.



1. GENEL BILGILER VE LITERATUR TARAMASI

Insan diz eklemi, viicudun en biiyiik ve hareket icin hayati dneme sahip olan bir
eklemdir. Insan, hayati boyunca oturma, yiiriime, kosma gibi bircok fiziksel
hareketleri siklikla gerceklestirir. Fiziksel hareketler sirasinda diz ekleminde olusan
mekanik degisimler siklikla yaralanmalara sebep olabilir. Bu sebeple diz mekanigini

anlamak i¢in yapilan ¢alismalar 6nem arz etmektedir.

Son yillarda biyomedikal alanda gérlntlileme cihazlarin gelismesi ve goriintii isleme
programlarinin esnekligin artmasi diz ekleminin gercege yakin ii¢ boyutlu kati
modeli elde edilmesine katki saglamistir. Dahasi, sonlu elemanlar analiz
programlarin gergcege yakin sonuglar vermesi bilim camiasmin insan hareket
kabiliyeti icin son derece 6dnemli olan diz eklemi tizerine ilgisini artrmistir. Bu tur
caligmalar diz eklemi yaralanmalar1 nedeni ile yapilan cerrahi operasyonlarin basari

yiizdesini artirmada katk1 saglayabilir.
1.1. Diz Eklemi Yapisi

Insan viicudundaki eklemler igin, sinoviyal (oynar), kikirdakl1 (yar1 oynar) ve fibrilli
(oynamaz) eklemler olmak tiizere ii¢ siniflandirma vardir. Diz ve kalga eklemleri,
diger iki smiflandirmaya gore daha fazla hareketlilige sahip olan sinoviyal eklem
ornekleridir. Kikirdakli ve fibrilli eklemlere 6rnek olarak omurlar arasi ve kafatasi

eklemleri verilebilir [40].

Diz eklemi viicuttaki en biyik eklemlerden biridir. Bu eklem; kemikler, kaslar,
baglar (ligament), kikirdaklar ve diger yumusak dokulardan olusur [41]. Diz
ekleminin hareketini stabilize eden ve kontrol eden dort ana ligament vardir. Bunlar
sirasi ile 6n ve arka capraz baglar (ACB), medial ve lateral kollateral ligamentlerdir
(Sekil 1.1).

Diz eklemi, sirasiyla femur ve tibia kemikleri ile kalca ve ayak bilegine baglanir
(Sekil 1.1). Femurun alt ekstremitesi medial ve lateral kondil ad1 verilen iki digbiikey

yiizeyden olusur. Lateral kondil lateral tibia platosu, medial kondil medial tibi
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platosu ile kontak halindedir. Her bir kemigin ucu kikirdak ile kaplidir. Femoral
kikirdak medial ve lateral kondiller dé&hil olmak Ulzere femur kemigini cevreler.

Tibial kikirdak ise tibial plato ilizerine uzanirlar.

Kuadriseps '
kaslar Kuadriseps
tendon
Femur
Patella (Normalde
dizin merkezinde
. bulunur)
Artikiiler
kikirdak .
Lateral kondil ]-1\_:;‘:1?:1111:0118&‘1' al
Arka gapraz bag g
On capraz bag Meniski
Petellar tendon
Lateral kolleteral (Gzamen)
ligament
Fibula
Tibia

Sekil 1.1. Diz eklemi yapis1 [42]

Diz eklemi, sinoviyal zar (sinovyum) ile kaplanan eklem kapsiilii ad1 verilen lifli bir
doku ile ¢evrilidir. Eklem i¢indeki kikirdak ve sinovyumun olusturdugu sinoviyal
stviyla dolu olan bosluga, eklem boslugu denir. Sinovyum tarafindan salgilanan
sinoviyal sivi, eklemin yaglanmasinda ve beslenmesinde 6nemli bir rol oynar [43,
44]. Diz eklemindeki diger bir 6nemli kemik ise diz kapagidir (patella). Eklemin 6n
tarafinda bulunur ve temel islevi ise diz ekstansiyon hareketini kolaylastirir. Fibula
ise, tibiaya proksimal ve ayak bilegi eklemine distal olarak baglanmis baska bir
kemiktir. Tam ekstansiyonda, femur ve tibia ylik desteginde 6nemli rol oynar iken,

patella ve fibulanin yiik destegine 6nemli bir katkist yoktur.
1.1.1. Meniski

Meniski hilal seklindir ve femoral ve tibial kikirdaklar arasinda yer alan ek yumusak
dokulardir. Medial tibial kikirdagin yaklasik %70’i ve lateral tibial kikirdagin %50'si



ile sirasiyla medial ve lateral meniiskiis temas halindedir. Her menuskis govde, 6n
ve arka boynuzlar olarak bilinen ii¢ kisimdan meydana gelmektedirler (Sekil 1.2).
Medial menuskis daha biyuktir ve interkondilar ¢entik yoniinde daha agik bir tarafi
vardir. Medial mendsklsin 6n ve arka boynuzlar tibia platosuna baglanir. Medial
mendskistn dis kenar1 eklem kapsiiline baglanir. Lateral mentskisin sekli bir
daireye yakindir. Lateral menlskisin 6n boynuzu, medial menuskisin 6n
boynuzuna, enine uzanan ligament yoluyla baglanir. Lateral menusklsin arka
boynuzu arka tibiaya baglanir ve ayrica, medial femoral kondil ve popliteal kas ile
baglantilar1 vardir [45, 46].

On Boynuz 3
On Boynuz
D5 Mentiskas Ic Meniskiis
Govde
Beyaz Zon
Kirmuzt Zon
Arka Boynuz Kt Boynis

Sekil 1.3. Meniiskds icerisindeki kollajen fibrillerin yonelimi.
a) femoral katman yiizeyi, b) tibial katman yiizeyi, c¢) dis
katman, d) i¢ katman, e) lateral tarafin merkez katmani, f)
medial tarafin merkez katmani [48]

Meniski eklem ylikiiniin bir kismin1 destekler ve yeniden dagitir ve ayrica eklem
stabilizesini artirmakla birlikte yaglamayi kolaylastirr [49-51]. Bazi arastirmalar
ayrica meniiskiisiin bir amortisor olarak hareket ettigini de ileri sirmektedirler, [50,

52, 53], bazi arastirmacilar ise bu hipotezi desteklememektedir [54]. Menuskisin
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ana bilesenleri sivi, proteoglikan matris ve kollajen fibrillerdir (cogunlukla tip I)
[55]. Sivi en bol bulunan bilesendir ve doku agirhigmnin yaklasik % 60-70'i kadardir
(Tablo 1.1). Kollajen lifler yaklasik % 15-25 ve proteoglikanlar ise yaklasik % 1-2
agirligindandir [55]. Meniskusteki fibriller cevresel gerilmelerden kaynaklanan yiki
yeniden dagitmak igin [10, 49, 56] c¢ogunlukla sirkumferansiyel dogrultuda
yonlenmistir [36, 57-59]. Bununla birlikte, gercekteki oryantasyon dokusu daha

karmagiktir: liflerin bazilari radyal yonde, bazilar1 rasgele yonlenmistir (Sekil 1.3).
1.1.2. Artikuler kikirdak

Artikiiler kikirdak, en yaygin kikirdak tiirii olan hiyalin kikirdak 6rnegidir. Artikiiler
kikirdak su yoniinden doymus gozenekli bir matristen olusur. Artikiler kikirdak
agrrhiginin yaklasik % 68-85'1 sividir (Tablo 1.1) [55]. Bu sivi dizdeki basing
dagilimina gore matrislerin gecirgenlik 6zelliginden dolay1r doku igerisinde hareket
eder. Interstisyel sivi dokunun viskoelastik 6zellik gostermesini saglar. GOzenekli
matris, kondrositlerden, kollajen fibrillerden (genellikle tip 11) ve negatif yukli
proteoglikanlardan olusur. Kollajen ve proteoglikanlar, sirasiyla kikirdak agirliginin
yaklagik %10-20'sini ve %5-10'unu olusturur. Tip II kollajen diz eklemi yiik altinda
iken artikiiler kikirdaginin yiiksek ¢ekme gerilimine (tension) dayanmasimi saglar
[60]. Proteoglikanlar ¢ekirdek protein ve kovalent bag yardimi ile baglanmis birkag
negatif yUkli glikozaminoglikan (GAGs) zincirinden olusurlar (Sekil 1.4).
Proteoglikanlar, hiicre dis1 matrisi (ECM) diizenli tutarlar ve ¢ogu insan igin en az
kirk yil boyunca belirgin bir bozulma belirtileri olmadan eklem kikirdaginin
korunmasma yardimei olurlar [61]. Aym1 zamanda dokunun esnek olmasina, yiik
dagitmasina ve eklem yiizeyinde siirtlinmenin azalmasina yardimci olur [62].
Kondrositler, insanlarda toplam kikirdak hacminin yalnizca % 1'ini temsil eden
kikirdak i¢indeki tek hiicre tiiriidiir [63]. Kondrositler ECM'yi Uretir ve korurlar; bu

da onlar1 kikirdak metabolik aktivitesinden sorumlu kilar [64].

Artikiiler kikirdak dort bolgeden olusur; bunlar sirasi ile yiizeysel, orta, derin ve
kalsifiye bolgeleridir. Yiizeysel bolge toplam kalinligim %10 ila %20'sini kapsar [65].
Yiizeysel bolgede kollajen fibriller yogundur ve yiizeye paralel dizilirler.
Kondrositler diger bdlgedekilere gore daha diizdiir. Proteoglikanlar bu bolgede

digerlerine nazaran az sayida bulunur. Bu bdlgede metabolik aktivite diisliktiir. Orta



bolge, yilizeysel bolgeden yaklagik iki kat daha kalindir (%40 ila %60). Kollajen
fibriller rastgele bir yonelime sahiptir ve proteoglikanlarin igerigi yiiksek metabolik
aktivite bakimindan zengindir. Diz ekleminde baski kuvvetine ilk karsi koyan
bolgedir. Yiizeysel ve orta bolge arasindaki oran, tiirler arasinda bir miktar benzerlik
gosterirken, derin bolge kalinligi 6nemli 6lgiide degigsmektedir [66]. Derin bdlgede
kollajen fibriller dik olarak ydnlenmistir biiyiikk ¢apa sahiptirler. Kondrositler
yuvarlak bir sekle sahiptir ve siitunlar halinde siralanmistir. Proteoglikan yogunlugu
bu bolgesinde en yiiksektir. Buna karsin su yogunlugu ve gecirgenlik en az olan
bolgedir. Dizdeki baski kuvvetine en fazla kars1 koyan bolgedir. Kalsifiye edilmis

bolge, hiyalin kikirdagini subkondral kemikten ayiran tidemark katmanini igerir [67].

Tablo 1.1 Dizdeki temel yumusak dokularm temel bilesenleri, agirhik yiizdesi ve
elastik ozellikleri

’ . Young
Dokular Kollajen Proteoglikan Sivi modiilii
Artikuler 0 : 0 0 ~0.5 MPa
takirdak %10-20 (tip 1) 5-10% %68-85 (sikistirma)
) . ~0.1 MPa
0, g -20 0, 2
Menskis %15-25 (tip 1) 1-2% %60-70 (sikistirma)
Kikirdakta
Ligament %20-30 (tip 1) bulunandan %60-70 >1O(|)< MPa
daha az (gekme)
Ligamentde Ligamentde
Tendon bulunandan daha  bulunandan %60-70 >1(02|(3m|\2)P a
fazla (tip 1) daha az ¢
Kondroitin Cekirdek

siiffat \ Pt

/ Keratin siilfat
| / \ Hiyalironik
Link asit

protein

Sekil 1.4. Proteoglikan agrega: Link proteinleri ve merkezi hiyaltronik asid

ile bagli birkag monomer. Kondroitin siilfat kaybi, OA’nin 6nde gelen
nedenlerden biridir [68].



Kikirdak hiicresi » Kollajen fibril

Stperfisyal Zon =S =

Orta Zon

Tidemark

Derin Zon

Kalsifik Zon
Sekil 1.5. Artikiiler kikirdak yapis1 [68].

1.1.3. Ligamentler

Ligamentler kemikleri birbirine baglayan, eklem hareketini yonlendiren ve kisitlayan
yumusak dokulardir. Cok karmasik yapilara sahip olmasindan dolay1r muhendisler,
ligamentleri kompozit malzemeler olarak modeller. Ligamentler yaklasik %20
hiicresel materyal ve %80 hiicre dis1 matrislerden olusur [69]. Kat1 faz %75 tip I
kollajenler igerir ve bunlar yiiksek gerinime karsi koymakla gorevlidirler [70].
Ligamentlerde bulunan proteoglikanlar ve sivi sizintisi, ligamentlerin viskoelastik

tepki gostermesini saglar [71].

Kollajen fibriller ¢ogunlukla ligamentin uzun eksenine paralel olarak hizalanir, ancak
bazi fibriller birbirinin igerisine gececek sekilde diizgiin hizalanmazlar [72]. Bir
gerilme kuvveti meydana geldiginde, ilk olarak gergin olmayan fibriller gergin hale
gelir ve yike daha fazla karsi koymasini saglar (Sekil 1.6). Ligamentler rutin
aktivitelerde dizin stabil olmasi i¢in yeterli uzama gosterirler. Asir1 egzersiz sirasinda
oldugu gibi gerginlik ¢ok yiikselirse, eklemi normal hareket araliginda tutmak icin
ligamentin sertligi artar. Normal gerginlik sinirlarinin agilmast durumunda, ligament
hasar riski ortaya g¢ikar [73]. Ligamentler kemiklere yapisik haldedirler ve bu
bolgede ligamentlerin sertligi fazladir, gerilim yogunlugu ise azdir. Ligamentler,

yumusak dokulardan kemige gegis yoluyla kuvvetleri dagitir [74].



Sekil 1.6’da diz eklemi yumusak dokular ¢ekme test altinda iken kollajenlerde

(fibril) olusan gerilim-gerinim degerleri gosterilmistir.

|

EAS A

T~ Kirllma
Elastik noktasl

1 noktasi

Gerilim

Topuk
+ Dbodlgesi Plastik
bolge bolge
Gerinim

Sekil 1.6. Yumusak dokularin ¢ekme testi. Gerilim-gerinim
egrisinin farkli bolgeleriyle ilgili kollajen fibril diizlesmesi ve
basarisizlig [75].

1.2. Kikirdagin Gegici Hal Davranisi

Kikirdak, uygulanan yiik tarafindan indiiklenen basing gradyanlarmin bir sonucu
olarak hareket edebilen sivi ile doymus gdzenekli ve gecirgen bir yapidir. Sivi
ekslidasyonu, yani sivinin doku gozeneklerinden kuvvet etkisi ile doku disina
ayrilmasi, kikirdakta siviya bagli gecici bir mekanik tepki verir. Bir yiik veya gerilme
uygulandiginda, yiikiin cogu baslangigta sivi tarafindan tasinir, cilinkii diisiik
gecirgenlige sahip doku siviyr hapseder. Sivi dokudan ¢ikmaya basladiginda
(ekstidasyon), surlkleme kuvveti (drag force) olusur [76]. Diz eklemine yik
uygulandiktan belli bir slire sonra siire kati1 matris, sivi basmci yeniden dagitmaya
baglar ve eksudasyon meydana geldik¢e daha fazla yukii desteklemeye baslar.
Kikirdakta denge durumunda (equilibrium) ise daha fazla basing gradyani olugmaz;
yani akigkan akist durur ve neredeyse biitiin yik kati faz tarafindan tasmnir.
Kikirdaklarin bu viskoelastik davranigmni anlamanin bir yolu gevseme ve siirinme
testleridir (Sekil 1.7).
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Gevseme testi i¢in (Sekil 1.7a), bir rampa kompresyon uygulanir ve sonrasinda
kompresyon sabit tutulur. Kompresyon sifirdan sabit bir maksimum degere
gectiginde reaksiyon kuvveti artmaya baglar. Kompresyon sabit oldugunda, sivi
dengeye ulasana kadar doku disarisina ¢ikmaya devam ettiginden reaksiyon kuvvetin
maksimum degeri diigmeye baslar. Denge durumunda doku ve g¢evresindeki ortam
arasinda daha fazla basing farki olmadig1 i¢in, reaksiyon kuvveti sabit kalirken daha
fazla siv1 akis1 olmaz [60]. Strinme testinde ise (Sekil 1.7b), bir rampa kuvveti
uygulanir ve dokuda kompresyon hareketi baslar. Uygulanan kuvvet belli bir
maksimum degerine getirilip sabit tutuldugunda denge durumu olusana kadar

kompresyon artmaya devam eder [60].

\ Gevseme \ Sirinme
§ i ps
8, hk,"“‘"- rampa 5 Rampa larvet
g ' kompresyon a
:“d i
fo Zaman z
b Malcsimum st basinct i
;': T .PFJ;‘ .'-__ - B
- oy {sr1 basmct yok) 5‘ ' Asmptotik
fi=0 | - = ’ =nge
E -.Pen : —— - |Q
8 | " :
R ' - : -
to 7 aman Ig Zaman

Sekil 1.7. Yiklenme protokolii ve kikirdak a) gevseme, b) siiriinme cevaplari.
Gevseme testinde rampa yer degistirme uygulanirken, siiriinme testinde rampa
kuvvet uygulanir. Kikirdak denge durumuna ulastiginda, gevseme testinde
reaksiyon kuvveti, siiriinme testinde ise yer degistirme degisim gostermez. [77]

1.3. Dizdeki Yumusak Dokularin Mekaniksel Modelleri

Matematiksel modelleme, diz eklemi gibi karmasik biyolojik yapilarin mekanik
analizine izin verir. Literattrde en basit modellerden (siv1 etkisi hesaba katmayan),
en karmagsik modellere (s1v1 etkisini hesaba katan) kadar yumusak doku modelleri

gerceklestirilmistir.
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1.3.1. Artikiler kikirdak modelleri

Artikiiler kikirdak, osteoartritin yasam kalitesi lizerindeki onemli etkisinden dolay1
arastirmacilarin en blyuk ilgisini geken yumusak dokudur. Artikiiler kikirdagin SE
modelleri, deneysel ¢alismalardan elde edilen veriler sayesinde kapsamli olarak ele
alinmistir [28, 60, 78-81]. Genellikle bu caligmalarda kullanilan matematiksel
modeller, dokuyu kat1 bir materyal olarak kabul eden tek-fazli modellerdir [28, 81-
84]. Poroelastik modeller yeni nesil modeller olarak kabul edilir ve bunu fibril
takviyeli bifazik ve trifazik modeller takip etmektedir [7, 8, 33-35, 80, 85].

1.3.1.1. Tek-fazh modeller

Tek-fazli modeller, sadece kati1 fazin varligi géz Oniine alan, artikiiler kikirdagin
calismasini anlatan en basit matematiksel modellerdir. Bu modelin smirlamasi,
kikirdak sivi eksiidasyon davranisini yakalayamamasidir. Bununla birlikte, bu
modelin uygulanabilecegi iki durum vardir. Bunlar, kikirdagin anlik ylke maruz
kaldig1 ve dokunun dengeye ulastig1 durumlardir. Yiikiin anlik uygulanmasi, yiikiin
cok kisa siire igerisinde diz eklemine uygulanmasi anlamina gelmektedir. Dokunun
dengeye ulagmasi ise yiik altindaki dokularin sivi ¢ikisina izin vermemesi
durumudur. Yumusak dokular anlik yiikte diisiik geg¢irgenlige sahip olmasi ve denge
durumunda basing gradyaninin olmamasi nedeniyle sivi akisi beklenmez [76]. Bu
model i¢cin malzeme 6zellikleri elastik veya viskoelastik olabilir [76, 84, 86]. Her iki
durumda da, bu varsayimlar dokudaki sivi akisin1 tamimlamaz. Viskoelastik
malzemenin de sivi akigini tanimlamamasinin nedeni, sivi basincmin doku sertligi
Uzerindeki etkisi genel Young’s modiiliine dahil olmasidir. Yani bu deger, stv1 varligi
ihmal edildigi dokunun (kati matrisin) Young’s modiilinden daha fazla olmasi
anlamma gelmektedir [87, 88]. Toplam Young’s modiilii genellikle efektif modiillis
olarak da adlandirilir. Efektif modiliis elde etmek genellikle zordur ¢iinkii basing,

zamana ve gerinim oranina baghdir [79, 89, 90].

Bazi aragtirmacilar, kikirdagin zamana bagli yanitlarmi dikkate alan viskoelastik
davranisa sahip tek fazli modeller 6nermislerdir [82, 91, 92]. Bu modeller, kikirdagin
viskoelastisitesini tanimlamak i¢in genellestirilmis Kelvin-Voigt-Maxwell modelini
temel almaktadir. Ornegin Parsons ve Black [92] tavsan kikirdaginin hem anlik hem

de uzun vadeli kesme modullerini elde etmislerdir. Bununla birlikte, bu viskoelastik
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modeller temel olarak tek boyutlu olmalarindan dolayr kullanim alanlari sl
kalmistir. Ek olarak, doku matrisine bagli sivi akisi bu modelleme ile tarif
edilememistir. Ozetle, tek-fazli modeller kikirdak mekanigini dogru bir sekilde
tanimlayamaz veya temel bilesenleri ilizerinde etkili yiiklerin kesin bir tahminini
yapamaz. Kikirdagin zamana karsi yanitini daha kapsamli tanimlamak igin,
kikirdagin sivi fazmni da igeren poroelastik veya bifaziktir modeller son zamanlarda

kullanilmaya baslanmigslardir.
1.3.1.2. Poroelastik/bifazik modeller

Bifazik ve poroelastik modeller, sivi eksudasyon (sivinin dokudan ayrilmasi) veya
embibisyon (sivinin doku igine girmesi) sirasinda akisa bagimli davranisi taklit
edebilen ikinci nesil model olarak varsayilmistir [48]. Poroelastik modeller, Biot
toprak konsolidasyonu teorisine [93, 94] dayanmaktadir ve biyomekanikte ilk olarak
kafatasi ve diger kemikli yapilarin benzetiminde kullanilmigtir [95-97]. Daha sonra,

eklem kikirdagi gibi siv1 barindiran dokular igin lineer bifazik teori 6nerilmistir [60].

Eklem kikirdaginin sivi-kati faz1 iceren SE modelleme ¢aligsmalari, baslarda klasik
Biot teorisine [93, 94] sonraki yillarda doymus gézenekli ortam igin gelistirilen
toprak konsolidasyonu teorisine dayandirilmistir [98]. Bu modelde kati faz, sabit
gegirgenlige sahip tamamen doymus gozenekli bir ortam olarak kabul edilmistir. Siv1
sikistirilamaz ve viskoz olmayan olarak kabul edilmistir. Bu model, toprak

konsolidasyonu teorisine dayandigi i¢in poroelastik olarak adlandirilmistir.

Bifazik model yumusak dokunun hem kati fazimi (proteoglikan matrisi ve kollajen
fibriller) hem de sivi fazini (interstisyel sivi) dikkate almaktadir [60]. Arastirmacilar
baslangigta, kat1 faz1 dogrusal, elastik, izotropik, sabit gegirgen malzeme olarak ele
almislardir. Sivi1 fazi ise viskoz olmayan bir yapiya sahip oldugu varsaymislar. Sivi
ve kat1 fazlar, siirekli ve sikigtirilamaz olarak kabul etmislerdir [99]. Bununla
birlikte, stvinin doku sinirlarindan disar1 akmasma izin verilirse, kat1 ve sivinin biitiin
karisimu sikistirilabilir olarak kabul etmislerdir [60, 87]. Gozenekli bir ortamda sivi
akigiin  kolayligmm bir 0Olglisii olan gegirgenlik, bifazik teorinin temel
parametrelerinden biridir [80]. Bifazik teorinin ilk versiyonuna lineer bifazik model
ad1 verilmistir ¢linkii ge¢irgenligin gdzenekli ortamim deformasyonuna bakilmaksizin

sabit oldugu varsayilmistir. Dogrusal olmayan bifazik teoride gegirgenlik, gercek
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doku davranigina daha yakin olacak sekilde kati fazdaki hacimsel gerinimin bir
fonksiyonu olarak ele alinmigtir [99]. Hem dogrusal hem de dogrusal olmayan
modeller kii¢iik deformasyon teorilerine dayanmaktadir [7]. Bununla birlikte, gunlik
aktivitelerde, sulu dokular genellikle biiyiik deformasyonlara ugrarlar [32]. Bu
nedenle sonlu deformasyonlu bifazik modeller, dokularin biiyiik deformasyonlarini

yakalamak i¢in gelistirilmistir [100, 101].

Lineer bifazik teorideki kurucu denklemler poroelastik denklemlerden farkli olsa da,
stvinin  viskoz olmadig1r varsayildigi siirece hem poroelastik hem de bifazik
modellerin ayn1 oldugu kanitlanmustir [102, 103]. Ayrica, van der Voet [104]
tarafindan yapilan ¢alismada, kikirdak, ABAQUS (Simulia Inc., Providence, RI,
ABD) kutiiphanesinde mevcut olan soil (toprak) konsolidasyon teorisi kullanilarak
poroelastik olarak modellenmis ve sonuglar bifazik ve deneysel sonuglarla
karsilastirilmistir.  Kuvvet altinda poroelastik ve bifazik kikirdak modellerin
sonuglarinin énemli 6l¢iide benzer oldugunu vurgulanmistir. Bununla birlikte, bu iKi
teoride tanimlanan malzeme Ozelliklerinin korelasyonunda bazi tutarsizliklar
bildirilmistir [105]. Kisacasi, Mow ve ark. [60], bifazik teoriyi biyolojik dokular icin
0zel olarak turetirken, poroelastik teorisi biot toprak konsolidasyondan tiretmilerdir.

Yine de, her iki yontem de eklem modellemek i¢in kullanilmislardir.

Yumusak dokularin yiik altinda davranigini anlamak i¢in ili¢ standart deneysel test
gerceklestirilmistir [100, 106, 107]. Bunlar, smirlandirilmis sikistirma (confined
compression), serbest basing (unconfined compression) ve indentasyon (indentation)
deneyleridir (Sekil 1.8). Smirlandirilmis sikistirma testlerinde, kikirdak gegirgen
olmayan bir cidara yerlestirilmistir ve Ustine gecirgen bir plaka yerlestirilerek yiik
uygulanmistir (Sekil 1.8a). Bu test metodunda sivi eksiidasyonu radyal ve alt
yizeyden oOnlenmistir. Kikirdak sikistirildikga, sivi eksiidasyonuna sadece iist
ylzeyden izin verilmistir [106]. Serbest basing testinde, gegirgen olmayan sert
plakalar kikirdak eksplantinin (yapay ortamda yasatilan doku) iistiine ve altina monte
edilmis (Sekil 1.8b) ve sadece radyal yonden sivi eksiidasyonuna izin verilmistir
[107].

Indentasyon testi, kikirdak mekanik testler igerisinde en popiiler bir metotu olarak

kabul edilmistir. Ciinkii kikirdagin, smirlandirilmis sikistirma testlerindeki gegirgen
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olmayan bir cidara tam oturtulmasina veya serbest basing testindeki gibi kikirdak
eksplantinin  hassas bir sekilde islenmesine gerek yoktur [108]. Indentasyon
testlerinde, bir indentdr kikirdagi sikistiracak sekilde kikirdak ylizeyine dogru
hareket ettirilmektedir (Sekil 1.8c). Indentdr ucu diiz veya hemisferik olabilir ve
genellikle gegirgen degildirler [100]. Indentdr ucu ile kikirdak yiizeyi arasinda bir
kontak tanimlanmas1 gerektiginden, indentoriin sonlu eleman simiilasyonu diger iki
teste gore daha zordur. Indentdr simiilasyonunu basitlestirmek ic¢in genellikle
indentdr ve kikirdak yiizeyi arasinda siirtiinmesiz kontaka sahip aksisimetrik

modeller kullanilmistir.

a) Gegh‘gct.ﬂjk
filtresi
S
eksiidasyonu Gecirgen
olmayan
cidar
Gecirgen
b) olmayan
Sivi plaka
ekstidasyonu Gegirgen
olmayan cidar
Yk Indentdr
c)
Stvi
ekstidasyonu

Subkondral kemik

Sekil 1.8. Kikirdak 6rnegi lizerinde yapilan deneysel
tersler: a) sinirlandirilmis sikistirma, b) serbest basing,
c) indentasyon [108].

Gerilim gevsemesi (stress relaxation) ve silirlinme (creep), deneysel calismalarda ve

SE simiilasyonlarinda kullanilan iki biiyiik yiikleme protokoliidiir. Bu protokollerde
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stvi hareketinin etkisi agik¢a gozlemlenebilir. Gerilim gevsemesi ve siirlinme

yukleme protokolleri Bolim 1.2°de detayli olarak anlatilmistur.

Hem poroelastik hem de bifazik modeller, gerinim orani (strain-rate) yiksek
oldugunda kikirdagin kisa siireli ve zamana bagli yanit1 tanimlamada smirl
yeteneklere sahiptir. Bunun nedenlerinden biri, sivi basincinin, doku matrisindeki
(kat1 faz) basmg gerilimine kiyasla nispeten yiiksek olmasidir [109, 110]. Artikiiler
kikirdaginin mekanik testi, hizli sikistirmadaki efektif Young’s modull, yavas
sikistirmada elde edilenden bir derece daha biylk olabilecegini gostermistir [90].
Bununla birlikte, gelistirilmis bifazik ve poroelastik modeller, artikiiler kikirdagin
mekanik tepkisini diisiikk gerinim oranlarinda da tespit edilmistir [109, 110].

1.3.1.3. Fibril takviyeli bifazik/poroelastik modeller

Literatlrde, yiik altindaki kikirdak mekaniginin daha dogru tahmini igin dokudaki
yiksek sivi basmcini hesaba katabilen tglincti nesil fibril takviyeli modeller
gelistirilmistir [111, 112]. Bifazik/poroelastik bir modelde kikirdagin kat1 matrisini
olusturan Kkollajen fibriller ve proteoglikan matris tek bir sertlik degeri ile temsil
edilmistir. Ancak, fibril takviyeli bir bifazik / poroelastik modelde, kati matris
sertligi iki bilesen iizerinden hesaplanmistir. Bunlar fibril ag1 (kollajen fibriller) ve
fibril olmayan matrislerdir (proteoglikan). Fibril olmayan matris, proteoglikan
matrisi temsil eden surekli gdzenekli bir bilesen olarak kabul edilirken fibril ag1 ise,
kollajen fibrillerini temsil eden bilesenler olarak kabul edilmistir. Fibril yap1 sadece
dokuyu ¢ekme kuvvetlerine karsi destekler sikistirma yiiklerine karsi bir ektisi
olmadig1 vurgulanmistir. Bununla birlikte dokudaki hem ¢cekme hem de sikistirma
yiukleri fibril olmayan matris tarafindan desteklendigi one siiriilmistiir. Fibril
olmayan bilesen dogrusal elastik bir davranig gosterdigi varsayilirsa, bu bileseni
tanimlamak i¢in Young’s modiilii, Poisson orani ve dokunun sivi gegirgenlik
parametreleri gerekli oldugu bildirilmistir. Fibriler ag ise, ayrik yay elemanlar1 [111,

112] veya surekli elemanlar [113, 114] ile modellenmislerdir.

[k fibril takviyeli poroelastik model Soulhat ve ark. [112] tarafindan 1999 yilinda
sunulmustur. Modellerinde kat1 faz, dogrusal kollajen fibril agi ile giiglendirilmis
proteoglikanlarin dogrusal elastik matris olarak kabul edilmistir. Kikirdak geometrisi

silindirik olarak varsayilmis ve fibriler ag homojen oOzellik gosterdigi kabul
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edilmistir. Fibril takviyeli bir modelin, kikirdak davranisint homojen kati matrisli bir
poroelastik modelden daha iyi tanmimlayabilecegini gostermislerdir [112]. Bu
yontemin en biiyiik kisitlamalar1 sabit gecirgenlik, kii¢iik deformasyonlar ve dogrusal

fibril 6zellikleridir yani sabit Young’s modiilii isleme alinmasidir.

Li ve ark. [111, 115, 116] fibril takviyeli poroelastik yontemini dogrusal olmayan
gecirgenlik, dogrusal olmayan fibril 6zellikleri ve sonlu deformasyon etkileri gz
oniine alarak gelistirmislerdir. Kikirdagin dogrusal olmayan davranisi, fibril ag
modulinin ¢cekme gerinimine bagli olmasiyla modellenmistir. Bu yontemle tarif
edilen dokunun gevseme davranisi, homojen kat1 matrisli poroelastik modele kiyasla

deneysel ¢aligmalar ile daha iyi uyum gostermistir [111, 115, 116].

Li ve ark. sonraki ¢aligmalarinda [79, 117, 118], fibril olmayan matrisin ve fibril
agmin derinlige bagh 6zelliklerini de modellemilerdir. Homojen olmayan bir model
tarafindan tarif edilen artikiler kikirdaginin mekanik davranigin, homojen modellerin
tarif ettiginden Onemli Ol¢tide farkli oldugu bulunmustur. Bunun sonucunda,
homojen olmayan ozelliklerin kikirdagm mekanik davranisinda 6nemli bir rol
oynadig1 One siirtilmistir [79, 117, 118]. Fibrillerin igyapisindaki viskoelastisite
etkisini degerlendirmek igin bir viskoelastik denklemler de kullanilmistir [35, 119].
Li ve ark., yukarida belirtilen ¢alismalarinda Fung [120] tarafindan gelistirilen yar1
dogrusal  viskoelastik  denklemlerini  kullanmislardir.  Kollajen  fibrillerin
viskoelastisitesi, doku sikistirilmasinda 6nemli rol oynayan sivi basincin sonucu
olmasina ragmen, ¢ekme gerilimi Gzerinde de 6nemli etkisi oldugu rapor edilmistir.
Ayrica, kollajen viskoelastik kaybinin, yiiksek ve diisiik gerinim oranlarinda serbest
basing testinde kikirdak tepkisi Uzerinde onemli bir etkiye sahip olmadig: ileri
slrilmistir [119]. Bununla birlikte, ortalama gerinim orami icin Kkollajen
viskoelastisitesi yani degisken fibril modiilleri goz 6niinde bulundurulmasi gerektigi

vurgulanmustir.

Baslangicta fibril ag davranisini tanimlamak i¢in ayrik yay elemanlar1 kullanilmustir.
Bu elemanlar, fibril olmayan kati matrisi aywrmak i¢in kullanilan gdzenekli
elemanlara eklenmistir. Element uyumluluguna model duyarliligini incelemek igin,
Li ve Herzog [113] tarafindan fibril ag1 taklit eden surekli sonlu eleman

formiilasyonu gelistirilmistir. Bu modelde, fibriler olmayan matris igin ticari SE
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yazilimi olan ABAQUS'teki gozenekli elemanlar kullanilmis ve fibriler agin
davranigimi tanimlamak i¢in yazilima kullanici tanimli bir siireklilik elemani dahil
edilmistir. Bu kullanict tanimli eleman, her bir gézenekli eleman i¢ine gdmiilmistiir
ve boOylece her iki eleman da aym diiglimleri ve geometriyi paylasmistir. Bu
yaklagim, yaylar kullanildiginda fibriler ve fibriler olmayan elemanlar arasindaki
olas1 uyumsuzlugu ortadan kaldirmaktadir. Ancak, yay elemanlarinin kullaniminin
sreklilik elemanlarina kiyasla 6nemli sayisal hatalar getirmedigi gézlemlenmistir
[113]. Ayrica Wilson ve ark. [114], derinlige bagli 6zelliklere sahip fibrillerin
gerinime bagl viskoelastisitesini iceren bir streklilik formilasyonu énermislerdir.
Viskoelastisite formilasyonu, paralel yaylar ve amortisor siralanmasma dayanilarak
gelistirilmistir. Bu siralama, sabit bir soniimleme faktoriine sahip dogrusal bir
amortisor ile seri olarak bagli olan dogrusal olmayan bir yay ve bunlara paralel

dogrusal bir yay ile elde edilmistir [114].

Kisacasi, fibril ile gili¢lendirilmemis bir poroelastik / bifazik modelin aksine, fibril ile
giiclendirilmis model, hizli sikismalar altinda kikirdaktaki gerilmeleri makul olarak
tahmin edebilir. Fibrilerin dogrusal olmama &zelligin hesaba katilmasi, yliksek
gerinim oraninda sikistirma altindaki eklem kikirdagimin modellenmesinde 6nemli
bir faktordir. Lineer fibril ile gliglendirilmis bir model, hizli sikismalarda kikirdagin

yiik tepkisinin tanimlanmasi igin yeterli degildir [79].
1.3.1.4. Trifazik modeller

Trifazik modeller, proteoglikan matrisindeki iyon fazini, sivi ve kati fazlara ek olarak
Ucuincli faz olarak hesaba katan model olarak onerilmistir [55]. Proteoglikanlarin
genel negatif yiikleri kikirdak sismesine (swelling) katkida bulunur ve doku sertligini
arttirmaktadir [55, 121]. Trifazik teori daha sonra iyonlarin pasif taginmasini
aciklamak {izere genisletilmistir [122]. Trifazik modeller kikirdak ozellikleri
hakkinda daha spesifik veriler saglamasina ragmen (6rnegin elektro-elektromekanik
kuvvetler), poroelastik / bifazik ve fibril takviyeli modeller, kikirdak modellemesi

icin literatiirde hala yaygin olarak kullanilmaktadir.

Gergeklestirilen tez c¢alismasinda, diz eklemi yumusak dokularn mekaniksel
davranigini dogru bir sekilde 6n gormek icin fibril takviyeli bifazik modeller

kullanilmistir. Modelin validasyonu saglamak i¢in elde edilen sonuglar deneysel
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caligmalar ile dogrulanmistir. Kemiksi yapilar yumusak dokulara gore elastikiyet
modiilii ¢ok yliksek oldugundan rijit olarak kabul edilmistir. Kikirdakli dokular, tam
doygunlukta dogrusal olmayan fibril takviyeli gozenekli malzemeler olarak
modellenmistir. Ligamentler anizotropik hiperelastik olarak kabul edilmis ve bir
fibril kollajen ag1 tarafindan giiclendirilmistir. Tiim dokularin kollajen aglar1 yari
dogrusal viskoelastik materyal olarak varsayilmistir. Kullanilan modellerin kurucu

denklemleri Bolim 4’te detayli olarak agiklanmustir.
1.3.2. Meniski modelleri

Meniskiyi modellemenin en basit yolu, tek fazli elastik ve izotropik bir malzeme
olarak diigiinmektir [123], bu da hesaplama maliyetini azaltir ve yakinsamayi daha
hizli hale getirir. Meniski ayrica enine izotropik [12, 124] ve ortotropik [125] olarak
da modellenmistir. Bununla birlikte, artikiiler kikirdak gibi meniski yuklendiklerinde
zamana bagli ve viskoelastik bir davrams gosterirler [126]. Meniski dogrusal
olmayan davranisini modellemek i¢in yerel gegirgenligin sikistirict gerinimin bir
fonksiyonu olarak de§ismesi ve meniiskiisiin kati1 fazinin dogrusal olmayan
davranigini dikkate alinmasi ile saglanabilir. [127, 128]. Radyal ve ¢evresel kollajen

fibrilleri taklit etmek icin fibril takviyeli modeller de uygulanmistir [129].

Favenesi ve ark. [130], meniiskiis femoral kikirdagin yaris1 kadar sert ve altida bir
(1/6) oranda gecirgenlige sahip oldugunu gostermislerdir. McDermott ve ark. [52],
yiik desteginde s1vi fazimin énemini ve meniiskiisiin bifazik tanimmin 6nemli roliini
belirtmiglerdir. Siv1 yiik desteginin dahil edilmesi ve dogrulugu yiiksek bir insan diz

modellemesi kullanimi1 Gu ve Li [36], tarafindan dikkate alinmistir.
1.3.3. Ligament modelleri

Literatlirde en basitinden en karmasik olana kadar ¢ok genis bir ligament modelleri
mevcuttur. Baglarin mekanik tepkisine kollajen fibrillerin hakim oldugundan,
onerilen modellerin ¢ogunlugu, fibrillerin tepkisini tahmin etmek icin kollajen
davranisina odaklanmistir. Ligamentler, birka¢ basitlestirilmis malzeme o6zelligi
gerektiren tek boyutlu dogrusal veya dogrusal olmayan elemanlara karsilik gelen
yaylar veya amortisor olarak modellenmistir [111, 131, 132]. Eger dokuda olusan

gerilim-gerinim oran1 kiiglik ise nominal gerilme ile mithendislik gerinim arasindaki
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iligki lineer olmayan olarak tanimlanmistir. Buna karsin bu oran ortalama bir deger
ise ligament basarisiz olmadan onceki durumlari i¢in lineer olarak ifade edilmistir
(Sekil 1.6) [133]. Ligamentlerin modellenmesinde 0On-gerinimin uygulanmasi
mekanik davranig tizerinde 6nemli bir etkisi oldugu caligmalarda vurgulanmistir
[134-136]. Bu durum, onlar1 baslangi¢ kosulu olarak ¢ekme yiikiinii desteklemesidir
[137]. Li ve ark. [138], ligamentler i¢in tek boyutlu bir model kullanarak dis yiik
altindaki eklemin kinematigi hakkinda ongoriilerde bulunmuslardir. Daha Onceki
ligament modellerinde gerinim dagilimlarin esit oldugu varsayilmigtir. Ancak
ligamentler gerilme, kesme ve biikiilme etkilerinin karisimi bir yiike maruz kaldigi
icin gergek bir durumu yansitmamaktadir [139]. Ayrica, bu modeller ligamentlerin
yuzeyi uUzerindeki ¢ift eksenli gerinimi [140] ve ligamentlerin kendi aralarinda (ACB
ile OCB) veya kemiklerle (tibia ve femur ile MKL) temas davranisindan dolayi
olusan degisiklikleri yakalayamaz. Bununla birlikte sonug¢larin dogrulugunu da

etkiler [141].

Tek boyutlu modellerin gercekc¢i sonuglar1 yakalayamamasindan dolayi, MRG veya
BT gorintileme cihazlar1 kullanilarak ligamentlerin ¢ boyutlu modelleri elde
edilmistir [142, 143]. Bir ligament izotropik sureklilik olarak modellenmislerdir
[144, 145]. Ancak anizotropik modeller daha yaygin olarak kullanilmislardir.
Ligamentler, biiyiikk deformasyona ve karmasik smir kosullarma maruz
kaldiklarindan anizotropik ve dogrusal olmayan bir materyal gibi davranirlar [146].
Bu durum, deneysel sonuclarla uyum gdéstermesi icin sikistirilamaz ve fibril takviyeli
bir model kullanilarak elde edilmektedir [147]. Pefia ve ark. [143], bu modeli
ligamentlerin ¢ekme kuvveti altinda davranislarini tahminlemek igin, Butler ve ark.
[148], tarafindan elde edilen 6n-gerinim egrilerini bir FORTRAN alt rutini igerisine

dahil ederek gergeklestirmislerdir.

Kazemi ve Li calismalarmda [32] ligamentleri, 6n-gerinim degerlerini (OCB'da
%2,5, MKL ve LKL'de %2 ve ACB'da 6n gerinim yok) dikkate alarak fibril takviyeli
katt model olarak modellemislerdir. Cekme kuvveti altindaki ligamentin sivi
basmglandirma etkisi ihmal edilmistir. On-gerinim etkisi, ABAQUS icerisine bir én-
gerilim kosulu olarak eklenmistir. Bu nedenle, 0n-gerinim degerleri 6n-gerilim

degerlerine doniistiirilmiistiir [137].
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1.4. Diz Eklemi Numerik Modelleri

Standart basitlestirilmis geometriye sahip kikirdak modelleri, kikirdakli dokularin
karmasik 1i¢ boyutlu geometrisinin dogasinda bulunan Onemli Ozellikleri
aciklayamamaktadir. Diz eklemi ile ilgili olarak, femoral kikirdak, tibial kikirdaklar
ve meniski sadece kontak halinde degil, ayni zamanda kemiklere de baglanir.
Kikirdakli doku - kemik baglar1 arasindaki ¢oklu kontaklar, tim diz ekleminin ve
bireysel kikirdakli dokularin mekanik davranisinda énemli rollere sahiptir. Ornegin,
femoral kikirdak meniski ve tibial kikirdaklar ile temas halindedir ve bunula birlikte
femura da baghdir. Kikirdak-kemik arayiiz ve diger kontak bolgelerindeki sivi akisi
ve yer degistirmeler femoral kikirdagin mekanik davranisi tizerinde 6nemli 6lglide
etkisi vardir. Ancak bu bolgeler, femoral kikirdagm yam sira tibial kikirdaklar,
meniski ve femur distal basmnin li¢ boyutlu geometrisi ile tanimlanabilir. Ayrica, diz
ekleminin ti¢ boyutlu geometrisi gbz Oniine alindiginda, bireysel kas kuvvetlerinin

yonleri ve konumlar1 bir modelde tanimlanabilir.

Diz ekleminin mekanik davranigini analiz etmek i¢in iki boyutlu modeller yaninda {i¢
boyutlu modeller de gelistirilmistir. Bunlari, diz ekleminin geometrik ve malzeme
Ozelliklerini dikkate almak i¢in farkli matematiksel yaklasimlar izlemistir. Bazi
calismalar daha basitlestirici varsayimlar uygulamistir. Calismalar diz eklemini daha
gercekei bir sekilde modellemeye calistikga, kesin analitik ¢oziimler imkansiz hale
gelmistir. Numerik ¢coziimler bu baglamda onemli ¢oziimler tiretmeye baslamistir
[129, 135]. Onceki galismalarda kemik yiizeyleri polinomlar (siirekli fonksiyonlar)
kullanilarak degerlendirilmistir, Ancak son c¢alismalarda kemik yuzeyleri gorinti
segmantasyon metodu kullanilarak bilgisayarli tomografi veya manyetik rezonans
verilerinden yeniden olusturulmaya baslanmistir. Dahasi, onceki ¢aligmalar [135],
modelde kikirdakli yapilart ayr1 ayr1 olarak degerlendirmesi miimkiin degildi. Buna
karsilik sonraki c¢aligmalarda, her bir kikirdagi ayri ayr1 modellenmesi miimkiin
oldugu i¢in kemikler arasindaki temas tizerindeki etkiler dikkate alinmis ve daha

dogru analizler gergeklestirilmistir [129].

Analitik modelleri kapsamli olarak inceleyen aragtirma makaleleri literatirde mevcut
Olmas1 ile birlikte [149, 150], ¢alismamizda, kikirdak gibi kompleks yapilarin

mekanik davranisini 6n gormede daha faydali oldugu igin niimerik modellere
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odaklanilmistir. Kazemi ve ark. [151], numerik modeller hakkinda ayrintili bir

aragtirma makalesi yayimlamiglardir.
1.5. Patomekanik Modelleme ve Klinik Uygulamalari

Goruntileme teknikleri kullanildiginda, diz eklemin anatomik olarak dogru bir
modelinin gelistirilmesi miimkiindiir. Bu modeller siklikla dizin belirli bir
kismindaki yaralanma veya kusurlarin sonuglarmni incelemede kullanilmustir [7, 131,

142, 145, 152-156].

Meniiskiis  yirtiklary, diz  eklemindeki olas1 yirtiklarmm  yaklasik  %30'unu
olusturmaktadir [157]. Menlskis ile ilgili yaralanmalar anatomik olarak dogru bir
modelle taklit edilmeye calisilmistir. Tichon ve Peterson [158] ¢esitli agilardan
esnetilmis dizin arka ug ¢arpismalarinin sonuglarini arastirmiglardir. Mentskus hasar1
i¢in en duyarl alanlarin orta gévdede oldugunu ve medialdeki posterior boynuzunun
bu bdlgelerde maksimum gerilime maruz kaldigini belirlemislerdir. Bao ve ark. [159]
posterior kok tarafindaki yirtigin lateral mentskusiin hem posterior hem de lateral
yonler boyunca yer degistirdigini, bununla birlikte kikirdagin tepe kontak basincinin
saglikli kikirdaga kiyasla neredeyse ti¢ katina ¢iktigini gostermislerdir. Kazemi ve
ark. [7], gesitli lokasyonlardaki alt1 kismi menisektomide sivi basmcinin femoral
kikirdak tzerindeki etkisini poromekanik bir model kullanilarak arastirmislar ve
maksimum s1vi basincin yeri menisektominin tipine baglh olarak degistigini tespit

etmislerdir.

Diz cklemi yaralanmalar1 ile ilgili arastirmalar menuskisten sonra genellikle
ligamentler ile alakalidir. Wang ve ark. [160], kismen ve tamamen yirtilmig 6n
capraz bagi (OCB) ile tam ekstansiyonda diz eklemi modelini incelemisler ve
sonuclar1 saglam diz eklemin tepkisi ile karsilastrmuslardir. OCB yaralanmasmin
MKL'de en yiksek gerilime neden oldugunu ve MKL hasar1 olasihigini artirdigini
gostermislerdir. Homyk ve ark. [161], OCB basarisizhigina kars1 en duyarli a1
olduguna inanilan [162], 250°’deki dizin fleksiyon durumuna g¢esitli yiikler
uygulayarak OCB basarisizligini simiile etmisler. OCB yaralanmasmin femur ig-dis
rotasyonundan ziyade varus ve valgus hareketlerinden kaynaklanma olasiligmin daha
yiksek oldugunu bildirmislerdir. Ayni1 zamanda artikiiler kikirdak kusurlari

nedeniyle de diz yaralanmalar1 goriilebilir. Papaioannou ve ark. [163], temas
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bolgelerinde takili cesitli boyutlardaki dairesel plakli her iki femur kondilindeki
osteokondral lezyonlar1 analiz etmislerdir. Sonucunda osteokondral lezyonlarin
tedavisine karar vermek i¢in 10 mm ¢apinda bir boyut esiginin kullanilabilecegini
Onermislerdir. Dong ve ark. [164] ayni deneyi yapmuslar, ancak femoral kikirdagin

medial tarafinda kusurlar1 kare seklinde analiz etmislerdir.

Bir¢ok yazar cerrahi islemin diz davranisi lizerindeki sonuglarini sonlu elemanlar
analizi gergeklestirerek bildirmistir. Cohen ve ark. [165], dort farkli tiiberozite
aktarim prosediiriinii analiz etmistir. Proksimal tibiada cerrahi bir kirik olusturulmus,
kemigin pargasi ¢ikartilmis ve kemik pozisyonu patellanin yerinde rahata edebilecegi
sekilde kaydmrilmistir. Boylelikle dizin stabilizesi ve hareketliligi gelistirilerek
hastanin acismin azaltilmasina yardimci1 olacak Ongoriilerde bulunmuslardir.
Prosedurlerin higbiri, modellenen yirmi diz eklemindeki maksimum gerilimi veya
ortalama gerilimin azalmasinda iyi bir sonu¢ gostermedi, fakat bu ¢alisma herhangi
bir vaka icin en iyi prosedirii secmede faydali ara¢ oldu. Suggs ve ark. [142], OCB
ile benzer sertlige sahip greftler kullanilarak OCB rekonstriiksiyonundan sonra greft
sertliginin ve baslangi¢ gerinimin etkisini arastrmislardir. Sonuglar, saglam OCB’a
benzer bir yapisal sertlik saglamak i¢in eksenel sertlik ve sabitleme noktalar1
arasinda uygun bir kombinasyonun énemini ortaya koymustur. Kazemi ve ark. [8],
total menisektomi sonrasi kikirdaklarda sivi basincinin dagilimindaki degisiklikleri
gostermislerdir. Maksimum sivi basmcinin anteriordan medial bolgelere tasindigmi

rapor etmiglerdir.

Patolojik calismalarda saglikli bir diz eklemi modelinin kullanimi da yaygin bir
uygulamadir. Gardiner ve Weiss [166], valgus rotasyonu ve dizde pasif fleksiyon
sirasinda  MKL'ye odaklanarak, ligamentlerin  gerilim-gerinim  davranisini
arastrrmiglardir. Gerilimin ligament iginde homojen olmadigi ve ayrica fleksiyon
agisma bagli oldugunu tespit etmislerdir. Song ve ark. [167], benzer bir arastirma
yapmis ancak modeli cerrahi vaka igin kullanmak amaciyla OCB (zerinde
odaklanmiglardir. Pefia ve ark. [101], deneysel ve sayisal sonuglarla dogrulanmis,
saglhikli bir dizin yik iletiminde ve stabilizesinde meniski ve ligamentlerin rolin
incelemek icin bir model elde etmislerdir. Kiapour ve ark. [168], modellerde kas
tendonlarini tek eksenli kafes elemanlar olarak modellemisler ve deneysel sonuglar

ile uyumlu sonuglar elde etmislerdir.

23



OA'nin diz eklemi iizerindeki etkileri de arastrmacilar tarafindan ilgi odagi
olmustur. OA'dan sonra kikirdagin mekanik O6zelliklerinde degisiklikler meydana
gelebilir ve sivi basinci gradyanini degistirebilir. Bunlarla birlikte kikirdak tarafindan
tiretilen elektrik potansiyelinde degisikler meydana gelebilir [169-171]. Dabiri ve Li
[156], yiizeysel, orta ve derin artikiiler kikirdak bolgelerin farkli 6zellikler
gostermesinden dolay1r sivi  basincindaki degisiklikleri incelemisler ve sivi
basincindaki bu degisimler OA'nin ilerlemesini hizlandirdigin1 vurgulamislardir. Ek
olarak, ylizeysel bolgedeki fiber oryantasyonun gerilim dagiliminda etkili oldugu ve
yuzeysel bélgedeki dejenerasyonun derin bolgedeki sivi basincmi artirmasina veya
azalmasma neden oldugunu gostermislerdir. Tarnita ve ark. [172], kemiklerin
mekaniksel olarak yanlis hizalamasi nedeniyle artikiler kikirdakta OA'nin
artirabilecegini belirtmislerdir. Wilson ve ark. [173], diz eklemi kikirdak yapilar igin
aksisimetrik bifazik model kullanarak artikiiler kikirdak hasarmin veya subkondral

kirigin OA baglangicina daha fazla neden olup olmadigini anlamaya ¢alismiglardir.
1.6. Diz Eklemi Goruntuleme Teknikleri

Tibbi goriintiileme biliminin gelismesi, eklem kinematiginin dogru bir sekilde
Olciilmesine ve diz ekleminin islev bozukluguna neden olan mekanizmalar
netlestirmeye yardimci Olmustur. Bununla birlikte, eklemlerin fonksiyonunu ve
mekanigini anlamak adina yapilacak sonlu elemanlar ¢alismasi i¢in kisiye 6zgii ii¢
boyutlu biyomedikal sekillerin olusturulmasinda 6nemli katkilar saglamistir. Tibbi
gorlintiileme  sistemlerinin bu avantajlarindan dolay1 gecen on yilda bu alanda
siklikla kullanilmistir. Bu caligmalar, Oncelikle bilgi igerikli gosterme ve
goruntiileme yoniinde olmustur. Giiniimiizde kliniklerde, bir insan organinin tam bir
¢ boyutlu (3D) hacimli goriintiisti elde edebilmektedir. Ustelik gorintiilerden 3D
sekil yiizeyini tekrar insa etmek veya ¢ikarmak da miimkiin olmaktadir. Bu nedenle

calismalar, hacim ve ylzeylerin 3D gorlntulenmesi Uzerine yogunlagmustir [174].

Manyetik rezonans goriintiileme ve bilgisayarli tomografi gibi Uniteler tibbi
goriintiileme sistemlerinde tan1 ve teshis i¢in siklikla kullanilirlar. MRG ve BT
linitelerin bu gorevlerin yani sira, diz ekleminin mekanik analizinde kullanilmak
uzere U¢ boyutlu (3B) kati diz eklemi modeller elde etmek i¢in de kullanilmaktadir.

Diz eklemini yeniden yapilandirmak i¢in bu cihazlardan elde edilen katmali
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goruntiler kullanilir. Ancak cihazlardan elde edilen goruntlii katmanlar1 cihazlarin
calisma mantigindaki farkhliklardan dolayr degisiklik gosterebilir. Ornegin MRG
siklikla yumusak dokulari modellemesinde kullanilirken, BT sert dokularn 3B

modelini olusturmada daha iyi bir kontrast elde etmemizi saglar [175].

Son yillarda olduk¢a 6nem kazanan yontem, geometrik verilerin tibbi goriintiilerden
elde edilerek anatomik olarak gergege uygun ve kisiye Ozgii sonlu eleman
modellerinin elde edilmesidir. Bu yontem tibbi goriintiilerin elde edilmesinden analiz
sathasina kadar bircok asama icermektedir (Sekil 1.9). Bu alandaki yapilan yogun
calismalar, gerek ham medikal verilerin elde edilmesinden analize kadar adimlari
azaltmaya gerekse bu adimlar1 kolaylastirmaya yonelik c¢abalara katki saglamistir
[176]. Goriintiileme teknikler arasinda, diz geometrisini ve hareketini 6lgmek igin
cift floroskopi (CF) ve MRG kombinasyonu da kullanilmistir. CF, diz ekleminin bir
dizi stereoskopik goruntusini elde etmek igin iki kaynaktan diisiik dozda X-1smi1
radyasyonu kullanan, invazif olmayan bir gérintileme sistemidir. X-isinlar, dizin
kemikli kisimlar1 (femur, tibia ve patella) gibi daha yogun yapilar tarafindan
sogrulur. Yumusak dokular gibi daha az yogun yapilardan ise X-ismnlar1 geger.
Sogrulmayan X-ismlar1 dijital bir sensor tarafindan yakalanir ve bdylece yumusak
dokular siyah gozukdr iken kemikler beyaz renkte goriinur. Kemik hareketleri (yer
degistirmeler ve rotasyonlar) yiiksek hizli kameralar kullanilarak yakalamir. Ug
boyutlu geometrinin CF goriintiilerine dayali olarak yeniden yapilanma siirecinin

dogru bir kalibrasyon prosediiriine ihtiyac1 vardir [177].

Yiizey modelinin
olusturulmas:

{

Kati modelin elde
edilmesi

Modelin ‘

validasyonu .
Y \ Sonlu elemanlar — Hacim mesh yapismm
/ yontemi ile analiz clugturulmas:

Datamn elde
cdilmesi - | Scgmentasyon || sl

Suur gartlar

Sekil 1.9. Ham tibbi verilerin elde edilmesinde analize kadar yapilmasi
gereken iglem adimlari.
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Uzuner ve ark. [24], eklem kikirdagi ve meniskisin mekanik Ozelliklerini in-vivo
olarak degerlendirmek i¢in ¢ift liroskopik 6l¢iim protokolii ve veri isleme yaklagimi
olusturmuslardir. Sistem, iki déner anodik X-1sin1 tiipi, iki yiiksek voltaj darbeli X-
15101 jeneratori, iki goriintii yogunlastiric ve iki yiiksek hizl dijital video kameradan
olusmaktadir. Sistem icerisinde bulunan kuvvet sensorlii bir kosu bandi, test
sirasinda reaksiyon kuvvetlerini 6lgmek i¢in kullanilmistir. Ayn1 sistemi Sharma ve

ark. [24], dizdeki yumusak dokularm deformasyonunu 6l¢mek i¢in kullanmislardir.

CF sistemi yumusak doku geometrisini goriintiileyemez ve bu nedenle diz ekleminin
ti¢ boyutlu modelini olusturmak i¢in MR g0rintileme sistemi gereklidir. MR
gorintuleme sistemi, dizin {i¢ boyutlu goriintiilerini olusturmak i¢in manyetik alan

etkisini ve radyo dalgalarini kullanir [80, 178].
1.7. Diz Eklemi Sonlu Elemanlar Modelinin Gelistirilmesi

Diz ekleminin U¢ boyutlu FE modeli ilk olarak Chand ve ark. [179] tarafindan
1976'da Onerilmistir. Bu ¢alismada yumusak dokular ihmal edilerek femur ve tibia
arasindaki temas gerilimi arastirilmiglardir. Simiilasyonlarinda, canli bir denegin
rontgeninden Uretilen iki boyutlu diz modeli kullanmislar. Kuvvet-deformasyon
iliskilerini elde etmek i¢in sonlu elemanlar yazilimi olan NASTRAN (MSC Software
Corporation, Santa Ana, CA, ABD) yararlanmiglar. Brown ve ark. [180], lokalize
subkondral sertlesmeye bagli gerilim degisikliklerini incelemek igin basitlestirilmis
aksisimetrik bir eklem kikirdagi ve subkondral kemik modeli kullanmislardir. Huber-
Betzer ve ark. [181], ABAQUS ve FEAP (California Universitesi, Berkeley, ABD)
programlarint kullanarak kemik ve kikirdak yapilar1 igeren dizin, dizlemsel
deformasyon SE modelini gelistirmislerdir. Model eklem uyusmazligi sonucunda
olusan kontak gerilim dagilimlarini incelemek icin kullanilmigtir. Eklem yiizey

egriligi, kikirdak sertligi ve kalmliginin etkileri de arastirilmustir.

Bendjaballah ve ark. [129], tibiofemoral eklemin biyomekanigini, biiyiik
deformasyonlara maruz kalan diz eklemin 3D FE modelini kullanarak
arastrmiglardir. Bu model yumusak ve sert dokular1 icermektedir. Diz geometrisini
yeniden yapilandrmak i¢in BT gorilintiileri kullanilmigtir.  Simiilasyonlar1
gerceklestirmek icin kurumlarinda gelistirilmis dogrusal olmayan bir FE programi

kullanilmistir. Sikistirma yiikii altinda saglikli ve menisektomili diz eklemlerinin
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kontak gerilmeleri incelenmistir. Varus-valgus ve internal-eksternal rotasyonlarin
yani sira anterior-posterior kuvvetler altinda diz eklemi kontak mekanigi tizerinde
caligmalarda yapilmistir [131, 182, 183]. Perie ve Hobatho [184], tam ekstansiyonda
diz ekleminin kontak alanlarin1 ve basinglarint ABAQUS kullanarak aragtirmiglardir.
Ongoriilen hidrostatik basinglarin diz eklemin medial kompartmaninda daha yiiksek
oldugu bulunmustur. Buradaki hidrostatik basing gdzenek sivisi basmci degildir, U¢

normal gerilim bileseninin ortalamasidir.

Moglo ve Shirazi-Adl [185], diz pasif ekstansiyonu-leksiyonu sirasinda tibia ve
femur arasmdaki rotasyonu saglayan screw-home mekanizmasmi incelemislerdir.
Diz fleksiyonu sirasinda tibia i¢ rotasyona girerken, diz ekstansiyonu sirasinda tibia
dis rotasyona ugramistir. Ayrica fleksiyon-ekstansiyonu altinda ¢apraz bag kuvvetleri
arasindaki baglantiyr arastrmislardir. OCB transeksiyonu ve OCB'deki baslangig
gerinim degisikliklerin screw-home mekanizmasini etkiledigi bulmuslardir. Dahast,
diz fleksiyonunda OCB ve ACB kuvvetleri arasinda anlamli bir baglanti
gozlemlenmistir. OCB veya ACB'deki 6n gerilmelerinde herhangi bir artis, her iki
bagin kuvvetlerinde de artisa sebep olmustur. Mesfar ve Shirazi-Adl [186],
kuadriseps kuvvetleri altinda fleksiyondaki bir dizin mekanik cevabini anatomik

olarak dogru modeller kullanilarak arastirmiglardir.

Haut Donahue ve ark. [12] tarafindan kemik deformasyonlarinin ve sinir kosullarinin
dizlerin kontak mekanigi tizerindeki etkileri arastirilmistir. Eklemli yiizeyler arasinda
strtinmesiz sonlu kayar kontak oldugu varsayilmistir. Kemikler rijit olarak kabul
edilmesi kontak gerilmelerini % 2'den daha az degistirdigi, buna karsin fleksiyon-
ekstansiyon disindaki donme sinir kosullarinin ihmal edilmesi sonuglar iizerinde
onemli etkisi oldugunu bulmuslardir. Haut Donahue ve ark. [10] bir baska
calisgmasinda, meniskal malzeme 6zelliklerinin tahmini kontak gerilimleri tzerindeki
etkisini arastrmislardir. Kontak basinglarmin meniiskiisiin ¢evresel sertligine karsi

oldukga hassas oldugunu bildirmistir.

Shirazi ve ark. [187], eklem kikirdaklarinda derinlige bagl fibril takviyesini diz
eklemi sonlu elemanlar modeline uygulamislardir. Basing kuvvetleri altinda kollajen
agmin rolii arastirilmistir. Kikirdak derin bolgedeki dikey fibrillerin, kikirdagn yiikii

karsilamasinda énemli bir rol oynadigi bulunmustur. Bu ¢aligmada fibriller i¢in yay
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elemanlart kullanilmigtir. Pefia ve ark. [143], tum ligamentlerin daha gercekci
geometrilerini igeren bir diz modeli gelistirmislerdir. Ligamentler enine izotropik,
hiperelastik malzeme olarak modellenmistir. Bu ligamentlerin diz stabilitesi ve yuk
iletimindeki rolleri incelenmistir. Ligamentlerin sonlu elemanlar modeli igin sekiz
digiimlii alt1 yiizlii elemanlar kullanilmistir. Dhaher ve ark. [188], bag dokusu
materyali belirsizliklerinin eklem biyomekanigi {izerindeki etkilerini arastirmiglardir.
Diz fleksiyonu sirasmda OCB malzeme ozelliklerinin diz biyomekanigi iizerine
anlamli bir etkisi oldugunu bildirmislerdir. Baz1 arastirmacilar ayn1 zamanda diz
ekleminin gok 6lcekli modellenmesine dayanan kondrositlerin mekanik cevabini da
tahmin etmislerdir [189, 190].

Bazi arastirmacilar diz ekleminin eksenel simetrik modellerine sivi basincini dahil
etmisler. Wilson ve ark. [173], menisektomi etkilerini arastirmak i¢in kikirdaklarin
ve menuskuslerin eksenel simetrik bir modelini kullanmislar. Adeeb ve ark. [191],
eklem anatomik uyumunun diz eklemi yiik tasima mekanizmasi tizerindeki etkisini
aksisimetrik kikirdak doku tabakalar1 kullanarak arastirmislardir. Eklemin mevcut
dogal tutarsizh@inin gerilim ve sivi basinci dagilimlari tizerinde 6nemli bir etkisi
oldugu sonucuna varmiglardir. Calismalar1 menlskisin diz ekleminin yiik tasima
mekanizmasinda 6nemli bir rol oynadigimi one slrmiislerdir. Ateshian ve ark. [192],
kontak halindeki ¢ boyut (3B) kikirdak katmanlarmi simiile etmek i¢in gézenekli
ortama uygun sonlu kayan, sirtiinmesiz bir kontak algoritmasi gelistirmislerdir.
Mononen ve ark. [193], OA'nin kikirdak kollajen agindaki gerilimler Uzerindeki
etkisini incelemek igin eksenel simetrik, fibril takviyeli kikirdak ve meniiskiis model
kullanmiglardir. Osteoartritli yiizeysel kikirdak bolgesinde gerilimlerin azaldigini
tahmin etmigler. Ayrica, osteoartritin ilerlemesi sirasinda kollajen fibrilasyonunun
yiizeysel bolgeden derin bolgeye yiikseldigini Ongdrmiislerdir. Kazemi ve ark. [7],
sag diz eklemindeki meniiskiisler iizerine c¢esitli boyutlarda ve lokasyonlarda
menisektomi uygulamis (Sekil 1.10) ve bunun sonucunda kikirdaklardaki sivi basinci

degisimlerini incelemislerdir.

Tez ¢alismasi kapsaminda da, diz ekleminin poromekanik modelini kullanarak farkli
medial menisektomilerin kikirdak mekanigi tizerindeki etkileri arastirilmistir.
Kikirdakli dokular, tam doygunlukta dogrusal olmayan fibril takviyeli gézenekli

malzemeler olarak modellenmistir. Ligamentler, anizotropik hiperelastik olarak
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kabul edilmis ve fibril kollajen ag1 tarafindan gii¢lendirilmistir. Tiim dokularin
kolajen ag1 yar1 dogrusal viskoelastik malzeme oldugu varsayilmistir. MR
goriintiilerinden yeninden olusturulan diz eklemi 3B sonlu elemanlar modelini Sekil
3.10’de gorebilirsiniz. Diz eklemi tam ekstansiyonda 390N’luk dikey kuvvet altinda
iken lateral kompartiman medial kompartimandan daha fazla yiikii karsilamistir.
Diger taraftan medial meniiskiis lateral meniskisten daha fazla yiike maruz

kalmistir. Detayl bilgi i¢cin Boliim 5.4’e bakiniz.

Menikis

Medial
Meniskis

Sekil 1.10. Sonlu elemanlar sag diz eklemi ve ¢esitli lokasyon-boyutlardaki
menisektomi modelleri: a) anterior lateral (AL), b) merkez lateral (ML), c)
uzatilmis lateral (UL), d) posterior medial (PM) , e) merkezi medial (MM) ve )
uzatilmis medial (UM). Menuskuisteki golgeli alanlar olusturulan menisektomi
senaryolarmi géstermektedir [7].

1.8. Diz Eklemi Mekanigi Uzerine Yapilan Deneysel Cahsmalar

Insan dizinin mekanigini incelemek ve erken diz OA'min baslangicini tespit etmek
icin bir dizi deneysel teknik kullanilmistir. Bunlar, dokularm (veya doku
orneklerinin) ayr1 ayri test edilmesinden, dokular arasindaki etkilesimi etkileyen tiim
eklemin karmagik anatomisine kadar degismektedir. Deneysel teknikler invaziv ve
non-invaziv olarak iki grupta siniflandirilabilir. Diz artroskopisi sirasinda elle kontrol
edilen problar kullanilarak yapilan indentasyon testi minimal invaziv yontemler
arasmdadir [194, 195]. Literatiirdeki baz1 non-invaziv yontem ile yapilan ¢aligsmalar
sunlardir: yurime analizleri [196-198], elektroartrografi [199] ve MR'larn T2
gevseme haritalar1 [200], CF sistem kullanarak kikirdak deformasyonu tahminleme

[24, 25]. Invaziv yontemlerde kikirdak {izerine dogrudan kuvvet ve basing
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uygulayarak olglimlerin gerceklestirilmesi, asemptomatik bir hastada artroskopi gibi
cerrahi bir prosediiriin uygulanmasinin etik problemlerinden dolayr ¢ok kabul
edilebilir yontem degildir. invaziv olmayan yontemler sadece sinirli arastirma
laboratuvarlarinda gerceklestirilir ve karmasik ve dolayli 6l¢iim metotlar:

kullanilmaktadir.

Tibia ve
Fibula
Taban plakas|

(sabit) ~~——e |
a) b)

Sekil 1.11. Domuz diz eklemine kuvvet uygulanmasi. a) Test 6ncesi domuz
diz eklemi hazirlanmasi. b) Diz eklemi testi i¢cin kullanilan deney diizenegi.
Diz dogal agisinda (~ 40 derece) tutulmustur [201].

—
Vidalar
/

Diz eklemi ile ilgili ilk deneysel ¢alismalardan biri Fairbank [202] tarafindan
1948’de kismi menisektomi 6ncesi ve sonrasi radyolojik bir ¢calisma ile yapilmustir.
Bu ¢alismlarin bulgular1 Cox ve ark. [203] tarafindan dogrulanmistir. Menuskusiin
¢ikarilmasinin dizde dejeneratif degisikliklere yol acabilecegi sonucuna varmalari ile
birlikte meniiskiisiin diz eklemi yilik tasima kapasitelerinde baskin rol oynadigini
vurgulamiglardir. Ahmed ve Burke [134], kuvvet ve torkun birlesmesine izin veren
bir aparat gelistirmisler. Bu aparat sayesinde sikistirma yiikiiniin 6nemli bir kisminin
meniskis yoluyla artikiiler kikirdaklara iletildigini ve tibial kikirdaktaki basing
dagilimmin 6nemli Olciide etkilendigini bildirmislerdir. Ayrica, sikistirma ytiki
arttiginda meniskis boyunca yiik iletimindeki artigt da tespit etmislerdir.
Fukubayashi ve Kurosawa [204] tim diz eklemini deneysel olarak teste tabi tutmus
ve menuskisin ¢ikarilmasindan sonra kontak alaninda %50 oraninda azalma, buna

karsm tepe kontak basincinda %100 oraninda artma oldugunu rapor etmislerdir.
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Baratz ve ark. [205], menuskisin kasnak gerginligi bozuldugunda kontak
gerilimlerinin arttigin1 gostermislerdir. Yiirlime sirasinda yiikleme ve diz hareketi
arasindaki iligki, OA’li ve saghkli kikirdaklar i¢in incelenmistir [206, 207].
Rodriguez ve Li [201], diz ekleminin basing yiikiine bagli mekanik davranigini,
sirinme ve gevsemesini servo hidrolik sistem vasitasiyla deneysel olarak
Olgmiislerdir (Sekil 1.11). Calismalarinda domuz diz eklemi kullanmiglarir. Li ve ark.
[14] calismalarinda, on {i¢ adet kadavra insan diz 6rneklerini tibiofemoral diz eklemi
kinematigini anlamak i¢in robotik deney diizenegi aracilifiyla in vitro olarak test

etmislerdir (Sekil 1.12).

Yik
hicresi

Femur

Sekil 1.12. Diz eklemi kinematigini anlamak
icin kurulan robotik sistem diizenegi [14].

In-vivo insan diz eklemi testleri, tiim diz bilesenleri ve arasindaki etkilesimleri
hesaba kattigindan dolay1 olduk¢a karmasiktir. Son yillarda floroskopi gibi tibbi
dinamik gorintileme sistemlerinin gelismesi ile birlikte in vivo diz eklem kinematik
analizlerindeki bu zorlugunun iistesinden gelinmeye ¢alisilmistir [20-24]. In-vivo diz
eklem kinematik c¢aligmalarin 6nemli avantaji dizin dogal yapisin1 korumasi ve tiim
bilesenlerinin hesaba katmasidir. Gerekli dogrulama calismalar1 gelistirildigi takdirde

kabul edilebilir sonuclar elde edilebilmektedir [27].

Tip alaninda isaret¢i kullanimi, ylirlime, kosma veya oturma sirasinda normal ve
anormal eklem hareketlerini incelemek icin kullanilan bagka bir deneysel tekniktir
(Sekil 1.14) [208-210]. Bu 15181 yansitan ya da yayan isaretgiler, viicut hareketi
sirasinda altta yatan kemiklerin konumunu temsil etmesi i¢in ilgilenilen cilt
bolgesine yerlestirilir [211]. Bu sistemlerde kemik hareketleri bir dizi 6zel kamera

vasitasi ile yakalanir. Isaret¢i kullamimimin dezavantajlarindan biri, hareket sirasimda
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cildin ve kasm, Yumusak Doku Artefakt: (STA) olarak bilinen deformasyonudur.
Bu, belirteclerin kemiklere gdre nispi bir harekete sahip olmasi nedeniyle 6nemli bir
hata kaynagidir [212]. STA'nin iistesinden gelmek i¢in kemiklere pim yerlestirilmis
[213, 214] ve harici fiksasyon kullanilarak dizin serbestlik derecelerine simirlamalar
getirilmistir [211].

Acquired

Image Calibration
detector 3

./
Adjustable
step height

Sekil 1.13 Diz eklemindeki kemiksi yapilarin
hareketini in-vivo ve dinamik olarak gorintilemek
icin spesifik olarak tasarlanmig diiz panel X-151m1
detektori [23].

Sekil 1.14 Test siwrasinda
gonallinin yarime aktivitesi ve
isaretgilerin yerlesimi [209].
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Bu tez ¢alismasinda da arastirmaci Kanada Calgary Universitesi Hastanesi’nde
bulunan c¢ift floroskopi cihazi (Sekil 5.10) ile diz eklemi kinematigi tiizerine
calismalar yapmustir. Bu deneysel calismalarin sonuglarmi 2019 yilindaki makaleleri
ile yaymnlamiglardir [26]. Ayrica, bu tez kapsaminda ayni goniillillere ait 3B diz
eklemlerin sonlu elemanlar analiz sonuglari ile deneysel sonuglar karsilastirilmistir.

Detayli bilgi i¢in Boliim 5.3’e bakiniz.
1.9. Validasyon ve Dogrulama

Dogrulama, matematiksel denklemlerin, sayisal prosediirlerin ve bilgisayar
kodlarmin dogru uygulanmasini inceler. Dogrulanmis bir hesaplama modeli, karsilik
gelen yontemin dogru bir temsili olabilir. Ancak, basarili ve eksiksiz bir dogrulama,
hesaplama modelinin sorunun fizigini dogru bir sekilde taklit ettigi anlamima gelmez.
Validasyon, modelin gercek diinya sorununu karsilayip karsilamadigini ve boylece

Olglim yoluyla yapilip yapilmadigini incelemektir [215, 216].

Deneysel validasyon siiphesiz diz ekleminin SE modellemesinin en biyuk
zorluklarmdan biridir. Diz modelinin tam olarak validasyonu, verilerin birden fazla
seviyede 6lctilmesini gerektirir. Yani, eklem kinematiginden doku gerilim ve gerinim
degerlerine kadar olan verilerin ¢esitli deneysel calismalardan elde edilmesi
gereklidir (Detayl1 bilgi igin liitfen boliim 1.8’¢ bakimiz). Son zamanlarda diz eklemi
biyomekanik c¢alismalarin validasyonu i¢in bir veri tabanini projesi gelistirilmistir
(proje ismi: Grand Knee Challenge) [217]. Bu veri tabaninda, bir¢ok arastirmacinin
gerceklestirdigi deneysel c¢aligmalar ve bu c¢aligmalardaki diz kinematigi/Kinetik
Olcimler ile elde edilen reaksiyon kuvvetleri, tibial kontak kuvvetleri gibi bircok
veriler mevcuttur. Biyomekanik FE modellerinin kinematigi/kinetigini dogrulamak
icin bu projeden yararlanilabilir. Tez kapsaminda yapilan tiim c¢aligmalarda
kullanilan diz eklemi 3B SE modellerin ve yumusak dokular: taklit edilebilmesi igin
gelistirilen kullanict tanimli alt UMAT yordamin kapsamli validasyonu ve

dogrulmas1 yapilmistir (bknz. Bolim 4.2).
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2. YUMUSAK DOKULARIN MEKANIKSEL MODELLERI iCIN KURUCU
DENKLEMLER

2.1. Lineer Elastik (Tek-fazli) Model

Lineer elastik model, yumusak dokular igin en geleneksel ve en basit mekanik
modeldir [75]. Hooke’in kat1 malzemeler i¢in tanimladigi dogrusal elastik modeli baz
alir. Bu model, bir uctan sabitlenen ve digerinden sikistirilmis ya da gerilmis bir yaya
karsilik gelen gerilme ve gerinim arasindaki dogrusal iliskiyi varsayar. Hooke’un

modeli su sekilde sunulabilir.

o = Ee (2.1)

burada G gerilim, € gerinim ve E elastik (Young’s) modiildiir. Bu modelin ¢esitli

test geometrileri ve protokolleri i¢in uygulanmasi kolaydir ve sonug olarak test edilen
yumusak dokunun sertligi elastikiyet modilu ile ifade edilebilir. Ancak, bu basit
modelin tek boyutlu bir geometriyle sinirli oldugu ve dokular1 elastik ve izotropik
malzeme olarak kabul ettigi anlagilmalidir. Hooke yasasi, li¢ boyutlu geometrisi i¢in
genellestirilebilir ve daha sonra test edilen yumusak dokunun mekanik davranisini
tamimlamak i¢in Poisson oranina (V) ihtiya¢ vardir. Agik¢asi, bu hala viskoelastik ve
anizotropik iskelet yumusak dokular1 i¢in yeterli degildir. Hooke yasasi, bir matris
formu olarak ifade edilirse, anizotropik elastik bir materyal icin daha genel bir

tanimlama olusturulabilir.

[o] = [C][] (2.2)
burada [o] gerilim tensor, [€] gerinim tensorl ve [C] sertlik matrisidir. Anizotropik
ve elastik dokunun mekanik davranigsini tam olarak tanimlamak i¢in, [C] 'de toplamda
21 sertlik bilesenine ihtiyag vardir. Elastik simetri, yani ortotropik malzemenin
karsihikli dikey diizlemleri olan malzeme igin, [C] 'de dokuz elastik sabite ihtiyac
vardir. Ayrica, bir diizlemde ayn1 mekanik 6zellikleri varsa (6rnegin x-y diizleminde)

ve bu dizleme normal yonde farkli 6zellikler varsa (6rnegin z ekseni), [C] ve
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malzemede bes bagimsiz elastik sabite ihtiya¢ vardir ve enine izotropik olarak

adlandirilir.

Bir anizotropik elastik malzeme i¢in gerekli tim sertlik bilesenlerini
belirleyebilmesine ragmen, iskelet yumusak dokularinin mekanik davranisi hala bu
dogrusal modelle agiklanamaz. Genel olarak, gerinim kiigiik oldugunda ve gerilim-
gerinim iligkisinin lineer oldugu diisiiniildiigiinde, iskelet yumusak dokular1 i¢in
lineer elastik model uygulanabilir. Bununla birlikte, birgok yumusak doku, in vivo
olarak bliylilk gerinime maruz kalirlar. Ayrica, zamana baglh davranis
(viskoelastisiteye bagli olarak) ve iskelet yumusak dokularin sikistirma ve ¢ekme
gibi farkli mekanik yiikler altinda davranigini bu basit modelle agiklanamaz. Bu
nedenle, iskelet yumusak dokularinin mekanik karakterizasyonu i¢in daha karmasik

modellere ihtiyag¢ vardir.
2.2. Bifazik, Poroelastik Model

Bifazik model, eklem i¢i sivi hareketini hesaba katan en geleneksel ve sivi doymus
doku modelidir [75]. Bifazik teoride, kat1 matris ve akiskanin 6ziinde sikistirilamaz
ve dagilmadigr varsayilir. Tek degisken faktér, dokudaki sivi akisidir. Kurucu
denklemler, yani kati, akiskan ve tiim doku i¢in gerilim-gerinim iliskileri asagidaki

gibidir.

os = —@spl + og (2.3)
of = —@¢pl (2.4)
oy = 05 + 0y = —pl + og (2.5)

burada oy, of Ve o kati, akiskan ve toplam gerilme tensorleri @ ve @ kat1 ve sivi
icin hacimsel oranlardir. p Sivi basinci, I birim tenséridir ve og etkin kati
tensoridur. Gerilme tensoru lineer elastik Hookean kat1 matrisli bifazik malzeme igin

(denklem (2.1 ve (2.2’¢ bakiniz). Etkin kat1 gerilim asagidaki gibi yazilabilir.

og = Ce (2.6)
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Etkin kat1 gerilim tensori, sivi akist sona erdiginde, tek basmma denge deformasyona
direnir. Hem kat1 hem de siv1 fazlar kendiliginden sikistirilamaz ve homojen olarak

kabul edildiginde, kiitle dengesi (siireklilik denklemi) su sekilde verilir.

V(@svs + ¢fo) =0 (2-7)

burada v ve v¢ kati ve sivi fazin hiz vektoridiir. Atalet momenti ihmal edildiginde

(ivme = 0), kat1 ve stvidaki moment denklemleri asagidaki gibidir.

Vo,+m, =0 (2.8)
2

Mg = —T = Q)?f (vi—vy) =0 (2.9)

Vo, =0 (2.10)

burada k gecirgenligi ifade eder. Gegirgenligin diftizif siirlinme katsayist “K” ile
iligkisi asagidaki gibidir.

o 2.11
k=~ (2.11)

Gegirgenlik gozeneklilik ve bosluk oranina, yani akigkanimn kat1 igerige oranina bagh

olarak asagidaki denklemdeki gibi tanimlanabilir.

(2.12)

1+e>M

k:ko(1+e0

burada k, baslangigtaki gecirgenlik, e, ve e sirasi ile baslangi¢ ve o andaki bosluk

orani, ve son olarak M pozitif sabiti temsil eder.
2.3. Fibril Takviyeli Bifazik/Poroelastik Model

Fibril takviyeli bifazik modelde, izotropik bifazik matrise ek olarak fibril ag1
(kollajen ag1), yiikkleme altindaki dokularn mekanik tepkisine katkida bulunur [75].

Boylece, toplam gerilim asagidaki olur.

Ot = Opf + Ofipril — Pl (2.13)
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Denklem 2.13’de o,¢ V& Ofppql Sirastyla, fibril olmayan ve fibril ag gerilimleridir.
Izotropik bifazik fibril olmayan matris, Darcy kanunu akiskanin akisiyla ilgili olan
Hookean veya Neo-Hookean materyaller olarak modellenebilir. Fibril olmayan kisim
icin malzeme parametreleri Young modull (E,,), Poisson orani (v,,) ve gegirgenlik
(k) dir. Fibril ag 6zellikleri, Young'in fibril ag1 E; modiilii tarafindan kontrol edilir.

Fibril aginin elastik 6zellikleri dogrusal olmayan bir iligki ile karakterize edilebilir.

€ > 0 icin Ef = E¢° + E¢ (2.14)

(2.15)
e < 0icin Eg=0

burada E;® baslangic fibril ag1 elastik modiilii, E¢ ise gerinime bagli fibril ag1 elastik
moduludir. Kollajen fibril gerilimleri (o) ayrica viskoelastik olarak asagidaki gibi

modellenebilir.
€< 0icinEf=0

-
1 6f+Ef0£f+ bl

2\/(Gf — EfOEf)Efs \2\/(0’f — EfOEf)Efs

burada viskoelastik soniim katsayis1 n ve siras1 ile € ve & gerilme ve gerinim

Of

) & (2.16)

oranlardir.

Fibriller yap1 ayrica derinlige bagl oryantasyonuna goére de modellenmistir [33].
Fibriller, doku i¢in derinlige bagl bir gerilme modiiliine neden olan kollajenlerdir.
Bu kollajenlerin yonelimi ayirma ¢izgisi metodu ile saptanabilir [218]. Fibriller,
artikiiler kikirdagm derin bdlgesinde dikey olarak, orta bdlgesinde rastgele ve
yizeysel bolgede paralel olarak yonlenir. Fibril oryantasyonunu tanimlamak igin iki
parametre gereklidir. Bunlar yizeysel bdlgenin (dyec) kalinligi ve orta bolgede (ryec)

kollajen fibrillerinin biikiilme yarigapidir. Fibrillerin gerilimleri su sekilde formiile

edilebilir.

of = p,Co¢ (2.17)

burada p, derinlige bagh fibril yogunlugunu temsil eder ve C fibrillerin yogunluk

oranidir.
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3B modellemeyle iliskili hesaplama maliyetleri ve yakinsama zorluklar1 nedeniyle,
tek bir dokunun mekanigi iizerine yapilan ¢aligmalarla karsilastirildiginda, biitiinlesik
simiilasyonlarda kurucu yasalar yaygin bir sekilde kullanilmistir. Ornegin, bifazik
malzeme modelleri, diz eklemi modellemesinde kikirdak ve meniski i¢in yaygin
olarak kullanilmiglardir. Eklem modellerinin ¢ogunda, kikirdakli dokulara kiyasla
daha yuksek sertliklerinden dolayr kemikler rijit olarak kabul edilmistir. Eklem
kikirdaklar1 yaygin olarak tek-faz, dogrusal elastik, homojen ve sabit sertlige sahip
izotropik malzemeler olarak modellenmistir. Kikirdak yapilarda, ani ylklerde sivinin
disar1 akisi i¢in zaman yoktur ve bu nedenle, doku kisa sure igin biylk bir elastik
modul ile tek-fazli malzeme olarak modellenebilir. Bununla birlikte, yiikleme hizli
degilse veya diz eklemin zamana bagli tepkisi isteniyorsa, tek-fazli varsayim tatmin
edici degildir. Ayrica, dokunun anlik tepkisini ongérmek i¢in sikistirilabilir bir
malzeme modeli kullanilamaz. Menuskis yaygin olarak lineer elastik, izotropik,
enine izotropik veya fibril takviyeli lineer elastik kati olarak kabul edilmistir.
Ligamentler genellikle 1D yay / damper (sonimleyici) elementlerle modellenmistir.

Bazi ¢alismalarda ise 3D ve hiperelastik elementlerle modellenmistir.
2.4. Yan-statik Viskoelastisite

Fung tarafindan Onerilen yar1 dogrusal viskoelastisite (QLV) teorisi, yumusak
dokularin viskoelastisitesini tanimlayan en yaygin kullanilan yapisal modellerden
biri omustur [120, 219]. Bu ydéntem, ligamentler ve tendonlar gibi lifli dokulari

modellemek i¢in yaygin olarak kullanilmustir [32, 80, 220-223].

Cekme kuvvetine maruz kalmis tek boyutlu doku modeli dikkate alindiginda,
uzamadan kaynaklanan gerilim, zaman ve gerinimin bir fonksiyonu olur. QLV
teorisi, gevseme fonksiyonu olarak adlandirilan gerilim tepkisi ge¢misinin,

degiskenler lizerinden ifade edilebilecegini varsayar.

K(g, t) = G(t)o®(¢) (2.18)

burada G(t) gevseme azalma fonksiyonunu sembolize eder ve zamanin bir
fonksiyonudur. o€(¢), elastik gerilim cevabidir. Kuvvete maruz kalan doku modelin
t zamandaki € geriniminde oldugu disiiniiliirse, gerilim cevab1 Denklem 2.19°daki

gibi olur.
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do¢[e(1)]

de(),t>1 (2.19)
de

G(t—1)

Slperpozisyon yontemini uygularsak, t zamanmdaki ¢ekme gerilimi, her biri ayni
gevseme azalma fonksiyonu ile ifade edilen tiim ge¢mis degisikliklerin katkilarmin

toplamudir.

do¢[e(t)] 9e(t)
dt

2.20
ds ot ( )

5(t) =j Glt— 1)

Denklem 2.20’de integralin alt siniri, sorunun problemin baslangicinin dncesinde
gerceklestirildigi anlamma gelir. Sifir gerilim ve t< 0 zamanindaki gerinim

varsayildiginda, yukaridaki denklem asagidaki gibi duizenlenebilir.

t

5(t) = 6(0) f G(t— D)odr (2.21)
0

burada ¢ elastik cevabin zamana gore tiirevidir.

Gevseme fonksiyonu, siirekli veya ayrik bir formda ifade edilebilir. Siirekli gevseme

fonksiyonu asagidaki gibi formiile edilebilir.

1+ c[El(t/rZ) - El(t/Tl)]

1+cin("?/q)

burada E; (z) eksponansiyel integral fonksiyonudur ve asagidaki gibi ifade edilir.

G(t) = Sde(1),t>1 (2.22)

o -t

E,(z) =f Tdt (2.23)

T4, T, ve c gibi viskoelastik katsayilar deneysel ¢alismalardan elde edilir. Zaman
sonsuza giderken E1(t/rl) ve E1(t/1'2) ifadeleri sifira yaklagir ve gevseme azalma

fonksiyonu agagidaki gibi olur.

1
1+cln (TZ/TI)

Genel olarak, Denklem (2.24) yumusak bir gerilim gevsemesi saglar ve histerezis

Goo) =

(2.24)

davranisint simile etmek i¢in kullanilabilir. Bununla birlikte, siirekli formun
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karmagikligi nedeniyle, gevseme azalmasi genellikle bir dizi eksponansiyel

fonksiyon agisindan ifade edilir.

G() =1+ z 8m eXp (‘t/xm) (2.25)

burada A,, viskoelastik dagilim igin karakteristik zamani, g, ise agirlik sabitini

sembolize eder. Genelde, G(t)'yi ifade etmek icin (¢ terimli bir yaklagim yeterlidir.

Denklem (2.20)’deki elastik cevap “0®(€)”, yumusak dokularin dogrusal olmayan
gerilim-gerinim davranigina dayanir ve polinom veya eksponansiyel olarak tahmin
edilebilir. Siras1 ile ikinci dereceden bir polinom ve eksponansiyel fonksiyon olarak
asagidaki gibi ifade edilir.

0®(g) = Ae + Be? (2.26)

0¢(e) = C(ePe - 1) (2.27)

Materyal sabiti olan A, B, C ve D degerleri tek eksenli ¢ekme testlerinden elde edilir
[220, 224].

2.5. Neo-Hookean Hiperelastisite

Hiperelastik bir malzeme icin, gerilim-gerinim iligkisi, yiik altindaki malzemede
depolanmis enerjinin bir 6l¢iisii olan elastik enerji fonksiyonundan tiiretilir. Malzeme
davranis1 elastik oldugu icin, kurucu davranis sadece mevcut deformasyon
durumunun bir fonksiyonudur. Yani viskoelastik malzemelerin aksine deformasyon

geemisi mevcut gerilim durumuna katkisi yoktur.

Bir malzeme noktasinin koordinat1 kiiglik “X” ile ve referans koordinat1 biiyiik “X”

ile gosterirsek, deformasyon gradyant: “F” ve onun determinant1 “J” asagidaki gibi

tanimlanabilir.

0x

. = 2.28
F=— ] = det(F) (2.28)

Deformasyon gradyanti, referans cergevedeki vektorlerden gecerli cercevedeki
vektorlere doniistiirtilebilir.  Jakobiyen (J), element bazinda toplam hacim
degisikligini verir.
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dv = JdV (2.29)

buradaki “dv” element bazinda deforme olmus hacim ve “dV” ise deforme olmadan
onceki referans hacmi sembolize eder. Sikistirilamaz bir malzeme i¢in ] = 1 degerini

alr.

Deformasyon gradyanti, sayisal yakinsama sorunlarmni 6nlemek i¢in sikistirilamaz ve
neredeyse sikistirilamaz malzemeler i¢in hacimsel ve bozulma bilesenlerine ayrilir.
Genellikle az miktarda hacimsel deformasyona izin vermek i¢in sikistirilamaz bir

formiilasyon yerine neredeyse sikistirilamaz bir formiilasyon kullanilir [225].

Deformasyon gradyantin bozulma bileseni olan “F”, hacimde herhangi bir degisiklik
icermez.
det(F) =1 (2.30)

Bu deger asagidaki denklemden elde edilir.

F =] 1/3F (2.31)

Hiperelastik bir malzeme i¢in, deformasyon sirasinda gerilmeler tarafindan yapilan is
sadece malzemenin ilk konfigiirasyonuna ve son durumuna baghdir. Bu is, birim
deforme olmayan hacim bagina depolanmis gerinim enerjisi fonksiyonu veya elastik
potansiyeli “W” olarak ifade edilir. ikinci Piola-Kirchhoff gerilimi “S”, gerinim

enerjisi fonksiyonundan asagidaki gibi elde edilir.

— 2.32
S Zac (2.32)

buradaki “C” sag Cauchy-Green deformasyon tensorii ifade eder ve asagida

deformasyon gradyan ile iliskisi belirtilir.

C=FTF (2.33)

Cauchy gerilimi, ikinci Piola-Kirchhoff gerilimine ileri 6teleme yontemi uygulanarak

elde edilebilir.

o= ]_1FSFT (234)
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Neredeyse sikistirilamaz bir Neo-Hookean malzeme ic¢in gerinim enerjisi fonksiyonu

asagidaki gibi ifade edilebilir.

_ _ 1
W(C) = W(C) + U(J) = Cyo(T; — 3) + 5. 0- 1)2 (2.35)

Yukaridaki denklemde, “W” bozulma bileseni temsil eder ve “U” gerinim enerjisinin

hacimsel kismidir. Malzeme sabitleri olan “C;,” ve “D;”, sirastyla kesme modiilii ve
bulk moduliniin élgiileridir. “I;”, bozulmus sag Cauchy-Green deformasyon

tensdriniin birinci sabitidir. Bozulmus sag Cauchy-Green deformasyon tensorii “C”
asagidaki gibi ifade edilebilir.

C=FF, I, =tr(C) = C:1 (2.36)
burada “I” birim tensorudir. Denklem (2.31), (2.33) ve (2.36)’dan asagidaki
denklem turetilebilir.

C=J73¢c, L =] (=]l (2.37)

Denklem (2.32) ve (2.35), ikinci Piola-Kirchhoff gerilimini elde etmek icgin

kullanilir.
oW 611 4 6]
— — — 2.38

Denklem (2.36) ve (2.37) kullanilarak asagidaki Denklem (2.39) yazilabilir.

1. -2/3
%_ aac( R D) J (C:D) +]72/31
2.39
= _gaa_(]:]_S/g(C:I) _l_]—z/gl ( )
g 1
ac=2¢" (2.40)

Denklem (2.40)’dan yararlanarak Denklem (2.39) asagidaki gibi basitlestirilebilir.

% = —%(]—2/3(:—1(& D) +]72/1 (2.41)
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=]=2/3 (—%(c—l(c: D+ 1))
=]"%/3 (—g (c'tr(C) + 1))

Denklem (2.38) ve (2.40)’tan asagidaki denklem tiiretilebilir.

S = 2C,)2/3 <—%(C‘1tr(C) + 1)> + Dilc-l(] ~1) (2.42)
1

Cauchy gerilimi, yukaridaki denklemlerin verdigi bilgiler 1s1¢inda Denklem
(2.34)’den yararlanilarak asagidaki gibi yazilabilir.

6 =] 7'FSFT = 2050 5/3F (=3 C7Hr(Q) + 1) FT + = (] -
1

(2.43)
1F(CY)FT
Sol Cauchy-Green deformasyon tensorii “B” asagidaki gibi tanimlanabilir.
B = FFT (2.44)
Denklem (2.43) asagidaki gibi tekrardan yazabiliriz.
o = 2Cy0) "5/3F (—%tr(C)I + B) + D%](] - DI (2.45)
Asagidaki esitlikten B ve C’nin ilk sabitleri esit oldugu gorulmektedir.
tr(C) = tr (F'F) = tr (FFT) = tr(B) (2.46)
Bu esitlikten dolay1, Denklem (2.45)’teki Cauchy gerilimi agagidaki formu alir.
0 = 2Cy40) "3/3F (—%tr(B)I + B) + D%](] ) (2.47)
Bozulmus sol Cauchy-Green deformasyon tensorii asagidaki gibi ifade edilirse:
B=FF =)27B, tr(B)=)"2"B (2.48)
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Cauchy geriliminin son hali agagidaki gibi olur.

J

1 .~ =\ 2
o (—Etr(B)I + B) + D—ll(] - DI

Denklem (2.49), indis notasyonunda asagidaki gibi ifade edilir.

J

burada “8;;” ifadesi Kronecker simgesidir

1 — — 2 —
Oij (—gtr(Bi,-)Gi,- + Bij) + D_ll(] — 1B;
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3. INSAN DiZ EKLEMININ SONLU ELEMANLAR MODELININ
OLUSTURULMASI VE KINEMATIK VERILERIN ELDE EDILMESI

3.1. Diz Eklemi 3B Sonlu Elemanlar Modeli Olusturulmasi

Diz eklemindeki dokularin mekanik davranisini, sonlu elemanlar analizi (ABAQUYS)
yazilimi kullanilarak 6ngdrmek igin kisiye 6zgii diz ekleminin sonlu elemanlar
modeli olusturulmasi gerekmektedir. Diz ekleminin 3B geometrisi, genellikle
eklemin Manyetik Rezonans Goriintileme (MRG), Bilgisayarli Tomografi (BT) veya
Mikro-BT'den elde edilen goriintii kiimelerinden yararlanilarak yeniden olusturulur.
MRG goriintiileri genellikle yumusak dokularin yeniden yapilandirilmasi igin tercih
edilirken, BT goruntuleri ise sert dokular (kemikler) icin daha uygundur. Mimics
(Materialize, Leuven, Belgika), Simpleware (Exeter, Ingiltere), AMIRA (Thermo
Fisher Scientific, Carlsbad, ABD) gibi goriintii isleme yazilim paketleri ve (Seattle,
WA, ABD), ZBrush (Pixologic, LA, ABD) gibi geometrik modelleme paketleri

2B'den 3B geometriyi yeniden yapilandirmak i¢in kullanilabilir.

AMIRA BLENDER ZBRUSH
(Segmantasyon) (Dosya uzantisi - (Yiizey kalitesini
Yiizejr .stl dosyas1 degisikligi) . . 1y1le§tu.'mej .
Yiizey .stl—s.obj Yiizey .obj—».0bj

ABAQUS IA-FEMesh BLENDER
(Sonlu elemanlar (Ag orglisii (Dosya uzantisi

modeli) sy e IR TS
Mesh .stl—»inp Yiizey .obj—sp-.stl

Sekil 3.1. Diz ekleminin sonlu elemanlar modelini olusturmak ic¢in kullanilan
yazilimin akig semasi. Yazilim isimleri kalin harflerle gosterilmistir, yazilimin
temel amac1 parantez icerisinde gosterilmektedir, yazilimlarin dosya uzantilar
en alt kistmda belirtilmistir. Blender, dosyalarm bi¢imini degistirmek icin
kullanilmistir.

Bu calismada AMIRA, MR goriintii yiginlarindan kisiye 6zgii 3B diz eklemi modeli
olusturmak i¢in kullanilmistir. ZBrush yazilimi, bir 6nceki prosesten elde edilen kaba

3B diz eklemini piiriizsiiz hale getirmek i¢in kullanilmistir. Elde edilen 3B diz
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ekleminin ylizey piriizsiizligii ve kalitesinden emin olduktan sonra, |A-FEMesh
(Iowa Universitesi, Iowa City, IA) yazilimi ile ag 6rgiisii islemi gerceklestirilmistir.
Boylelikle, ag orgiisii gerceklesen 3B model sonlu elemanlar analizi olan
ABAQUS’te kullanilacak hale gelmis olur. Ag¢ik kaynak kodlu olan Blender
yazilimi, programlar arasinda dosya formati uyumu saglanmasi i¢in kullanilmigtir.
Diz ekleminin sonlu elemanlar modelini olusturmak i¢in kullanilan yazilimin akis

semasi Sekil 3.1’de goriilmektedir.

c) d)

Sekil 3.2. Diz ekleminin yeniden yapilandirilmasi ve
3B sonlu elemanlar modeli: a) sagital dizlemdeki
manyetik rezonans gorlntl dizisi (segmentasyon
islemi), b) diz eklemi 3B kaba modeli (licgen
elementlerden olusturulmustur), ¢) 3B puruzsiz diz
eklemi modeli yiuzey (lUggen elementler dortgen
elementlere cevrilmistir), d) diz eklemi sonlu
elemanlar modeli.
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3.1.1. Segmentasyon ve geometrinin yeniden yapilandirilmasi

Diz eklemi MR goriintiileri, Calgary Universitesi Arastirma Hastahanesi radyoloji
biriminde 56,7 kg agirligindaki saglikli bir geng kadin denekten elde edilmistir. Bu
gorintuler, hasta yatar pozisyonunda diz eklemi yiik altinda degilken, Seaman Ailesi
Manyetik Rezonans Arastirma Merkezi'nde (Calgary/Kanada) bulunan 3 Tesla
giiciindeki MRG cihaz1 tarafindan kaydedilmistir. Gorlntller, deforme olmayan
dokularin (kikirdak, meniskiis, ligamentler) ve kemiklerin U¢ boyutlu geometrisini
gorsellestirmesine olanak saglamistir. Eklemin gorintileri, diz tam ekstansiyonda
olacak sekilde rahat bir durumda toplanmistir. MRG protokoli, eklem gizgisinin 20
cm tstliinde ve altinda diz ekleminin yiliksek ¢oziniirliiklii FIESTA taramasini
iceriyordu (kararli durumda serbest hassasiyet (SSFP) ST Imm; kesit araligi (SS)
0,5 mm; goriis alan1 (FOV) 24x24cm; matris 512x512 piksel; 200 kesit; TE 2,32ms;
TR 7,513ms; TA 7'01”). En kii¢iik ayirt edilebilir goriintii 6gesini temsil eden piksel
boyutu 0,35 mm'dir. MR gorintiileri tipta dijital goriintiileme ve iletisim (DICOM)
formatindadir. MR goriintii yiginindan geometriyi yeniden yapilandirmak icin
AMIRA yazilimi kullanilmistir. AMIRA yazilimu ile gergeklestirilen prosediir, bize
kaba ve kalitesiz yuzeyler sahip bir 3D diz eklemi geometrisi sahip olmamizi

saglamistir.

Geometri yeniden yapilandirilmasmin temel adimlardan biri, MR goruntilerden
dokularmn smnirlarmi kesin olarak segcmektir. Bu isleme segmentasyon denir ve bu
prosedur, 3D verilerine sahip MR goriintiilerindeki belirli bir dokuyu tanimlamak
icin manuel’den tam otomatik algoritmalara kadar olan segmentasyon editori
araglart veya farkli gelismis segmentasyon algoritmalari  kullanilarak
gerceklestirilebilir. Sert dokular (kemikler) MR gorintustinde otomatik / yari
otomatik olarak tamimlanacak kadar yeterli kontrasta sahiptir. Bu nedenle, kemik
dokularinda sadece biiylik goriintii degisimleri iceren kesitlerde doku sinirlart
secilmis ve AMIRA segmentasyon boliminde bulunan interpole ve doldurma
secenekleri ile yar1 otomatik olarak kemiksi yapilarin yeniden yapilandirilmasi
gerceklestirilmistir. Bu tezin simiilasyonlarinda kemikler rijit varsayildigi ve SE
modelinde sadece dis yiizeyleri temsil edildigi i¢in, bu yontem sadece kemikli

yapilarin yeniden yapilandirilmasinda pratiklik saglamistir.
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Kemiklerin aksine, yumusak dokularin kontrasti normalde otomatik veya yar1
otomatik bir segmentasyon i¢in yetersizdir. Ayrica, kikirdaklar gibi yumusak
dokular diger kisimlara kiyasla incedir ve hassas smir se¢imine ihtiya¢ duyar.
Sinirlar dogru secilmezse, yeniden yapilandirilmis diz diizenegi, temas eden
bolgelerde SE  ¢oziimiinde yakinsama problemlerine sebep olabilecek
penetrasyonlara sahip olacaktir. Bu nedenle, yumusak dokularin yeniden
yapilandirilmasi (6zellikle temas eden yapilar: femoral kikirdak, tibial kikirdaklar ve

meniskiis) yliksek diizeyde dogruluk ve odaklanma gerektirir.

Yumusak dokularin boyutlar1 ¢ok kiiciik oldugundan segmentasyon i¢in manuel bir
yontem kullanilmistir. Doku sinirlar1 belirlemeden 6nce goriintii kontrastini artirmak
icin kontrast ayar bari istenilen degerlere ayarlanmistir. 3B olusturulmasi istenen
doku i¢cin yeni materyal olustur segenegi kullanilmis ve her bir dokuda farkli
materyal olusturulmustur. Ornegin, Sekil 3.4’de femur, artikiiler kikirdaklar, meniski
ve ligamentler gibi farkli bir yapilar1 temsil eden on iki farkli materyal
olusturulmustur (Materyal boliimiinde sadece femoral kikirdagin 2B gorunttsu segili
oldugu i¢cin MR goriintiisiinde sadece femoral kikirdagin smirlar1 goziikmektedir).
Asagida, sadece MR goriintiiniin sagital yoniinii gosterilmistir. Istenildigi takdirde
ekrani ii¢ anatomik diizlemde (sagital, transvers ve vertikal) ve 3D goriiniimde

verileri gosteren dort alt pencereye ayrilabilir.

Sekil 3.3. AMIRA segmentasyon sekmesinin ekran alintisi. Doku simirlarini
belirtilerek segmentasyon islemi gergeklestirilmistir. Her bir doku farkli
renkteki cizgilerle segilmistir. Ekranin solundaki iki boyutlu goriinti diz
ekleminin sagital pozisyonundaki goriintiisiidiir. Ekranin sag tarafinda ise
temel dokular1 iceren kaba diz eklemi geometrisi goriilmektedir.
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Segmentasyon yapildiktan sonra, geometriyi yeniden yapilandrmak i¢in
AMIRA’nin  Surface Generator 6zelligi  kullamlmistir. 1k 3B geometri
olusturulduktan sonra, model dogrulugunu artirmak ve yiizeyleri piiriizsiizlestirmek
icin bazi ekstra diizenlemeler gergeklestirilmistir. Bu, gereksiz kenarlar / koseler,
kiigiik bosluklar ve keskin kenarlar gibi ag olusumunda zorluklara veya gereksiz

yogun aglara neden olabilecek artefaktlar ortadan kaldirilarak yapilmistir.

Yukaridaki paragrafta bahsedildigi gibi sonlu elemanlar analizinden dogru sonuglari
elde etmenin, analiz ¢6ziim sirasinda yakinsama problemlerden ve bilgisayar
hesaplama maliyetlerden kaginmanin ilk adimi 1y1 bir geometri elde etmektir. Bunu
da geometriyi olusturan element sayisi, elementlerin kritik en-boy orani, gereksiz ag
yapilari, kayip kenarlar gibi etkenler neden olur. Bunlarin {istesinden gelmek ig¢in
AMIRA yazilimda asagidaki adimlar (Sekil 3.5) siras1 ile takip edilmis ve
olusturulan model yukarida bahsedilen etkenler agisindan test edilmistir (Sekil 3.6).

Femoral
kikirdak

Kontrast
ayar barlar

Kesitler arasi
gegis

Sekil 3.4. AMIRA yaziliminda femoral kikirdagm smirlarin
belirlenmesi ve baslica kullanilan meniiler (kontrast ayar bar1 vb.)
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Sekil 3.5. AMIRA yaziliminda Kaliteli bir 3B model etmeyi gosteren akis
diyagrami

T e Y12 menflsh

|

- : i Yiizey kalitesini test
o BB co
: k‘.}” ”’ Intersection test

S G

Closedness test
Onentation test
Aspect ratic
Dihedeal angle
Tetza qualty
Noa-mandold test
Holes test

Sekil 3.6. AMIRA test sekmesi. Bu bolimde geometriyi
olusturulan parametrelerin kalitesi kontrol edilmistir.
Kalitesi diisiik olarak tespit edilen parametre diizenleme
penceresinde bulunan araglar sayesinde dizeltilmistir.

3.1.2. Diz eklemi 3B modelin geometri kalitesinin iyilestirilmesi

AMIRA'da kemiklerin ve dokular icin ne kadar kaliteli yizeyler olusturulmaya
calisilsa da, sonlu elemanlar simiilasyonlar1 igin uygun bir ag olusturmak igin ek
adimlar gerekir. Bu adimda iki problemin iistesinden gelinmeye ¢alisilir. Bunlardan

birincisi seklin yapisindan 6diin vermeden piiriizliiligiin giderilmesi ve ikincisi ise
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tcgen ag yapisiyla olusturulmus geometrinin dizlemsel dortgen ag yapisina
doniistiiriilmesidir. Bunlar i¢in sektdrde dijital heykeller ve animasyonlar olusturmak

i¢in kullanilan Zbrush yazilimindan yararlanilmistir (Sekil 3.7 ve Sekil 3.8).

Sekil 3.7. ZBrush ekran géruntisu.

a) b)

Sekil 3.8. Femoral kikirdak modelin {iggen ag yapisini dortgen ag yapisina
doniistiiriilmesi ve model yiizeyinin piriizliligin giderilmesi: a) AMIRA
¢iktisi, b) Zbrush ¢iktisi.

3.1.3. 3B Diz eklemi ag orgiisiiniin olusturulmasi

Sonlu elemanlar ag yapisi, goriintii isleme yazilimlarmin yerlesik fonksiyonlar:
kullanilarak olusturulabilir. Alternatif olarak, ag orglisii olusturma islemi ABAQUS
gibi sonlu elemanlar programlarinda veya HyperMesh (Altair, Troy, MIl, ABD), IA-
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FEMesh (lowa Universitesi, lowa City, 1A) gibi 6zel programlama programlar ile de
gerceklestirilebilir. Bir goriintii isleme yazilimimin ve iiglinciil programinin ag
orgiisii olugturma araglar1 arasindaki secim esas olarak gerekli 6rgii tipine dayanir.
Mevcut goriintiileme yazilimi ag orglisii olusturma iizerinde sinirli kontrol saglar.
Ornegin, saf dortgen elemanlara ihtiyag duyuluyorsa, gériintileme yazilimi ag
orglisii olusturma islemini gergeklestiremeyebilir. Calismamizda yumusak dokular
ve sert dokular icin saf dortgen elemanlara ihtiyag vardir. Ozellikle sivi
basinglandirma g6z Oniine alindiginda kontak analizinde Uggen elemanlar
yakinsamanin ¢ok yavas olmasina neden olur [48]. Sonlu elemanlar (SE) analizi, kas
iskelet arastirmalarinda degerli bir aragtir. Bununla birlikte, ag orgiisii gelistirmeyle
ilgili talepleri gerceklestirmek genellikle zordur. Igerisinde femoral ve tibial kikirdak
gibi yapilar bulunmasidan dolay1 diz eklemleri ¢cok karmasik bir yapiya sahiptir.
ABAQUS gibi SE analiz programii kullanarak karmasik yapida ag yapisi
olusturmak uzun zaman alabilir. Bu nedenle ¢alismamizda, Ozellikle biyolojik
dokular igin gelistirilen tgiinciil ag Orglisii olusturma programu olan 1A-FEMesh

tercih edilmistir.

. e e ———sl P T

File View Window Help

Buiding Biock

ST F =]
sevespreres T
oy Bl cancer

- T

Sekil 3.9. Femoral kikirdagin IA-FEMesh programi ile ag orgiisiiniin
olusturulmasi

Yumusak dokular1 ayriklastirmak i¢in saf alt1 yiizlii elemanlara ihtiya¢ vardir. Bunun
nedeni, dort yiizlii elamanlarin kontak analizi i¢in 6zellikle sivi basinct géz Oniine
alindigmda (konsolidasyon analizi) yakinsamanin ¢ok yavas olmasindan

kaynaklanmaktadir [226]. Gozenek basinci serbestlik derecesine sahip ve kontak
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simiilasyonlar1 (C3D10MP) i¢in kullanilabilen sadece bir tip dort yizli elemanin
bulunur. Alt1 yiizlii elemanlarla karsilastirildiginda, bu dort yiizlii eleman, benzer bir
dogruluk seviyesi saglamak i¢in daha yogun kafeslere (ve daha fazla hesaplama
gucune) ihtiya¢ duyar [226]. Bunun disinda, doku model elementlerin en-boy ve
carpiklik (distortion) orani ag orgu kalitesini belirleyen en dnemli fakt6rlerdir. Bu
nedenle ABAQUS yazilimida IA-FEMesh’ten elde edilen ag orgiisiiniin Kalitesi
incelenmistir. Asagidaki tabloda, olusturulan diz ekleminin yapilarinin eleman tipi,

sayist ve kalitesi ile ilgili detaylar gostermektedir.

En-boy (aspect ratio) orani, bir ag 6rgiisii elemaninin tiim kenarlarinin esit uzunlukta
olmasma olan sapmasmin Olgiisiidiir. Bu degerin biiyilk olmasi, ag kalitesinin
kalitesiz olmasina sebep olur. Bu nedenle en-boy oranmin 10’dan diisiik olmasina
gayret gosterilmistir. Yiiksek ¢ikan modellere tekrar ag oOrgiisii olusturulmaya
caligtlmistir. Bu durum istenin en-boy orani elde edilene kadar tekrar edilmistir.
Dortgen kenar acis1 (Quad-face corner angle), dortgen elemanlar icin ag orgi
kalitesini belirleyen baska faktordiir. Bu deger, belirlenen en biiyiik deger ile en
kiiciik deger arasinda olmalidir. Calismamizda en kiiciik ac1 degeri 30 en biiyiik ac1
degeri 145 derece segilerek dogrulama yapilmistir. Hatali eleman sayist ABAQUS
¢oziiciisiini ¢alistirdiginda yiiksek ihtimal problem yakinsama hatasina sebep olur

ve analizi durdurabilir.

Tablo 3.1 Diz eklemini olusturan yapilarinin eleman tipi, eleman sayis1 ve kalitesi
ile ilgili parametreler

Eleman Eleman Hatal En-boy
Dokular L eleman
Tipi Sayisi orani
sayis1
On capraz bag (OCB) C3D8 975 0 1.76
Arka capraz bag (ACB) C3D8 925 0 1.76
Lateral Kollateral Ligament (LKL) C3D8 1075 0 2.18
Medial Kollateral Ligament (MKL) C3D8 950 0 3.56
Femoral Kikirdak C3D8P 7608 0 3.54
Tibial Kikirdak C3D8P 3968 0 2.72
Meniski C3D8P 6220 0 2.72
Femur R3D4 5704 0 1.42
Tibia R3D4 3188 0 1.23
Fibula R3D4 1862 0 1.69
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Femur s
\ OCB
Femoral

LKL MKL LKL
Medial
Lateral Mendskis
Meniskis / Lateral
| ’ X Meniiskiis
Ry Tibial
\ Kikirdak
/ ‘ Fibula
Fibula \

Tibia

Sekil 3.10. Olusturulan 3 boyutlu sonlu elemanlar diz eklemi modeli. Model,

kemikler (femur,__tibia ve fibula), femoral ve tibial kikirdak, meniski ve dort ana
ligamentlerden (OCB, ACB, LKL ve MKL) olugsmaktadir.

Diz ekleminin her dokusu i¢in ag orgilisii dogrulamasi gergeklestirdikten sonra ii¢
boyutlu eklemin montajin1 olusturmak tizere ABAQUS yazilimina aktarildi ve tiim

dokular ABAQUS yaziliminda birlestirildi (Sekil 3.10).
3.2. Diz Eklemi Kinematik Verilerin Elde Edilmesi

Bu ¢alismada olusturulan 3B sonlu diz eklemi modelinin kinematik verilerinin elde
edilmesinin nedeni bu modelin SE analiz sonuglarmin validasyonu saglamaktir
(BOlum 5.3). Bu verilerin bazilart ABAQUS programinda yiik ve sinir sartlar1 olarak
kullanilirken bazilar1 da sonlu elemanlar analiz sonucunda elde edilen veriler ile
karsilastirilmak i¢in kullanilmustir. Diz ekleminin kinematik verilerini 6 serbestlik
derecesinde elde etmek igin cift floroskopi sistemi kullanilmistir (Sekil 5.10). Bu
deneysel calismay1 arastirmact TUBITAK 2214-A burs destegi ile ziyaret ettigi
Calgary Universitesi’nde gerceklestirmistir. Diz eklemi kinematik verilerin elde

etme siiregleri detayli olarak Bolim 5.2°de anlatilmustir.
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4. MATEMATIKSEL MODEL VE UMAT ALTYORDAMI
4.1. Matematiksel Model

Bu bolimde, tez ¢alismasi boyunca kullanilan yumusak dokular igin kullanilan
kurucu denklemler ve bu denklemleri ABAQUS cozicusune dahil etmek igin
gelistirilen UMAT altyordami agiklanmaktadir. Yumusak dokularm matematiksel
modelleri detayli olarak Boliim 1.3 ve Bolim 2.3’de bahsedilmistir. Fibril takviyeli
modellerin, dokuda yiiksek sivi basincini hesaba katarak daha gercek¢i sonuglar elde
etmede 6nemli bir model oldugu gorilmiistiir. Bu nedenle, diz eklemi modelimizin
sonlu eleman analizleri igin fibril takviyeli modeller tercih edilmistir. Fibril takviyeli
model, bir fibril ag1 ile takviye edilen ve sivi ile doymus bir katiy1 gbz Oniine
almaktadir. Kollajen fibriller icin kullanilan kurucu denklemler Fung [219]
tarafindan gelistirilen yar1 dogrusal viskoelastik teoriden elde edilmistir. Fibril
olmayan matris igin ise neo-Hookean hiperelastik teoriden yararlanilmistir (Bolim
2.5). Fibriller X, Y ve Z yerel koordinat sistemine goére yonlendirilmis ve X fibril
yoni olarak belirlenmistir. Bu yerel koordinat sisteminin bir 6rnegi Sekil 4.1°de

gosterilmektedir.

Yar1 dogrusal viskozite teorisine gore, yiik altindaki fibril matrisinde olusan ¢ekme
gerilmesi (Cauchy gerilimi) asagidaki denklemdeki gibi ifade edilir.
t e
dog Ogy

o0 = o) + | G- 32

(4.1)

Fibril gerilimi “of(t)”, gevseme azalma fonksiyonunun “G,” zamana bagl bir
fonksiyonudur, “o$” elastik gerilimi sembolize eder. Denklem X ydninde
gosterilmistir, ancak benzer bir formilasyon ve logaritmik gerinim Y ve Z

yonlerinde de uygulanir. Gevseme azalma fonksiyonu agagidaki gibi tanimlanabilir.

Gy() =1+ Z gy exp (_t/}\gl) (4.2)
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Agirlik sabitlerinin gy' degeri ve viskoelastik dagilim igin karakteristik stireler AY
literatiirden alinmustir [48]. Elastik cevap ile iliskili (Denklem (4.1) terimi asagidaki

sekilde tanimlanir.

08(g) = A gy + Bye? (4.3)

Burada “A,” ve “B,” sabit degerlerdir ve tek eksenli ¢gekme testlerinden elde edilir
[220, 224]. Yukaridaki denklem grubu sirasiyla y ve z yonlerindeki fibriller i¢in de

yazilabilir.

ﬁ\lE::::; A | \\

Sirkumferansiyel yéndeki
Eksen 3 llfiberler

Kollajen demeti

b)

Sekil 4.1. Kollajen fibril yonelimlerini taklit eden koordinat sistemi: a)
Modelimize ait medial menuskdsteki yerel koordinat sistemi, Eksen 1, 2
ve 3 sirastyla X,Y ve Z yonlerine karsilik gelmektedir. b) Basitlestirilmis
bir kollajen fiber organizasyonunu gosteren kama benzeri bir menuskus
kesit olup, fiber demetlerinin ¢ogu sirkumferensiyal dogrultuda, zaman
zaman radyal yonelimdedir [227].

Neo-Hookean hiperelastik yar1 sikistirilamaz model, fibril olmayan matrislerde

olusacak gerilimler icin asagidaki gibi tanimlanir.

_ 2Cy
J

m

(B — —tr(B)I) + —](] - DI (4.4)

o

“Cqp” ve “D;” materyal sabitlerinin degeri de literatiirden elde edilmistir. Yukaridaki

denklemde “I” birim tensoridur. ] Jacobian'1 temsil eder ve deformasyon gradyanti
“p” ile “B” sol Cauchy-Green deformasyon tensdrii bozulma bilesenin

determinantma esittir. Sol Cauchy-Green deformasyon tensorii bozulma bileseni

Denklem 4.5°deki gibi ifade edilir.
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B=FF (4.5)

Yukaridaki denklemde “F” deformasyon gradyanmm bozulma bilesenini (hacimde
degisiklik yoktur) temsil eder. Fibril olmayan matrise interstisyel sivi etkisini
eklemek icin ABAQUS yaziliminda poroelastik element secilmistir. Poroelastik
elementler igin Darcy kanunu kullanilir. Bu kural, g6zenek basing gradyanti ile sivi
akis1 arasindaki oransal iliskiyi ifade eder. Bu tez ¢caligmasinda gegirgenlik, sabit ve

ortotropik olarak kabul edilmistir.

w = —kgrad p (4.6)

Yukaridaki denklemde “w” katiya gore stvinin hizini temsil eder. “k” bilindigi gibi
gecirgenligi temsil ederken, “grad p” delik basincin gradyantini temsil eder. Bosluk
(s1v1 + hava) hacminin kat1 hacmine orani olarak tanimlanan baglangi¢ bosluk orani
3.5 olarak ayarlanmistir. Yar1 sikistirilamaz Neo-Hookean hiperelastik ve yari

dogrusal viskoelastik teoriler i¢cin detayli bilgiye Boliim 2.4 ve 2.5’e bakabilirsiniz.
4.2. UMAT Altyordam

Bolim 4.1°de bahsedilen denklemlerin biitiinliigii ile tanimlanan malzeme tanimi
ABAQUS yaziliminda bulunmamaktadir. Bu nedenle, FORTRAN’da yazilmis bir
kullanic1 materyali alt yordami (UMAT) gerekir. UMAT altyordami, Dr. Kazemi
tarafindan gelistirilmistir [48].

UMAT, malzemeyi ABAQUS materyal kitlphanesinde bulunmayan kurucu
modelleri (fibril takviyeli modeller) tanimlamak i¢in kullanilmaktadwr. ABAQUS
giris dosyasina (* .inp) dahil edilen Kullanici Malzeme komutu (User Material
command), malzeme modeline verilen unsurlar1 atamak icin UMAT"1 ¢agirmaya
yarar. Coziimiin her yinelemesinde ve elemanlarin her bir entegrasyon noktasinda,
UMAT malzeme model parametrelerini hesaplamak icin cagrilir. Cozlime bagh
durum degiskenleri (Solution-dependent state variables), mevcut artisa eklemek
iizere bazi1 parametrelerin (6rnegin, gerinim gibi) gerekli olmas1 durumunda verileri
depolamak i¢in kullanilabilir. Bu kaydedilen durum degiskenleri bir sonraki zaman
artiglarmda geri ¢agrilabilir ve ¢6ziim prosediiriinde kullanilabilir. UMAT yapisi, her
bir artisin sonunda gerilme tensorii ve ¢Oziime bagli durum degiskenlerinin

giincellenecegi sekilde gelistirilmistir. Ayrica, matris sertligini sembolize eden
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Jacobian “0Ac/ dAg”, ¢Ozimin bir sonraki iterasyonu icin UMAT iginde
guncellenmelidir. Her vyinelemede, UMAT'a SE ¢o6ziiciisii tarafindan bazi

parametreler gegirilir.

UMAT gercek probleme uygulanmadan 6nce UMAT, kiigiik 6rnekler kullanilarak
kapsamli bir sekilde test edilmis ve dogrulanmistir[48]. Asagidaki Sekil 4.2°de, %10
sikistirma gerinimi altinda kiibik bir yapmm, ABAQUS kiituphanesi ve UMAT
kullanilarak elde edilen sonuglar kargilastirilmistir. Aynt zamanda UMAT
altyordamimi validasyonu simiilasyon sonuglari ile deneysel sonuglar karsilastirilarak
saglanmustir (Sekil 4.3) [48].

b)

Sekil 4.2. X yoniinde %10’luk kompresif gerinime maruz kalan kiibik bir
yap1 Tlzerindeki gerilim dagihimlar1 (MPa): a) UMAT igerisindeki
hiperelastik kurucu denklemler kullanildiginda, b) ABAQUS kendi
icerisinde var olan hiperelastik denklemler kullanildiginda elde edilen
gerilim degerleri [48].

—Deneysel  ---- ABAQUS

0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000
Zaman (sn)

Sekil 4.3. Deneysel ve analiz sonuclarin
karsilastirilmasi [48].
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5. DiZ EKLEMIi UZERINE GERCEKLESTIRILEN DENEYSEL VE SONLU
ELEMANLAR CALISMALARI

5.1. Sonlu Elemanlar Analizinde Ag (")rgqsu Yogunlugu ve Eleman Tipinin
Bifazik Yumusak Dokularin Davramsi Uzerine Etkisinin Arastirilmasi

Bu ¢alisma, tezin arastirmacisi olan Uzuner ve ark. [228] tarafindan, ag orgiisiiniin ve
eleman tipinin sonlu elemanlar sonucu (zerine etkisini arastirmak icin

gergeklestirilmistir.
5.1.1. Ozet

Sonlu elemanlar (SE) yontemi biyomedikal miihendisligi problemlerini ¢6zmek igin
siklikla kullanilan bir hesaplama teknigidir. Bifazik kikirdak modeli, eklem
kikirdagmmin mekanik davranigini temsil etmede 6nemli bir rol oynar. Eklem
kikirdaginin sonlu eleman analizinde dogru sonuglar elde etmek i¢in ag yogunlugu
ve sonlu eleman tipi gibi uygun FEM parametrelerini belirlemek gerekir. FEM'de
kii¢iik eleman boyutlarma sahip modeller, daha dogru sonuglarin elde edilmesine izin
verir, ancak daha uzun hesaplama suresi gerektirir. Bunun aksine, blylik eleman
boyutu hesaplama siiresini kisaltirken hassas olmayan sonucglara yol acabilir.
Elemanlarin tipi ayrica biyomekanik problemler i¢in FEM analizinin sonuglarini
degistirebilir. Bu ¢alismanin amaci; sonlu elemanin ag boyutunun ve tipinin sayisal
bifazik dokularin sonuglari iizerindeki etkisini degerlendirmektir. Bu ¢alismada, bu
hedefe ulasmak i¢in, ABAQUS 6.13 yazilim1 kullanilarak farkli ag yogunlugu ve
eleman tiplerine sahip 2D biyomedikal modellerde bir dizi sikistirma analizi yapilmis
ve sonuglar karsilastirilmistir. Analiz sonuglari ag oOrgisii yogunlugu ve eleman
tipinin maksimum reaksiyon kuvveti lizerinde ¢ok az etkisi oldugunu gostermistir.

Bunun aksine, ag yogunlugu hesaplama siiresini biiyiik dl¢iide arttirmistir.
5.1.2. Motivasyon

Artikuler kikirdak 6zel bir bag dokusudur. En 6nemli 6zelligi yaglanmis bir yiizey
saglamak ve yikiin iletimini kolaylastirmaktir [65]. Artikller kikirdak, ayakta

durma, yiirlime ve oturma gibi giinliik aktivitelerde viicut agirligindan kaynaklanan
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yuklerin Ustesinden gelmek icin diz eklemine destek veren femur ve tibia ucunu
kaplayan hidratl bir dokudur [229]. Artikiiler kikirdak, su ile doymus g6zenekli bir
matristen olusur. Agirliginin ¢ogu sudur (% 68-% 85). Kat1 matris ise kondrositler,
negatif yuklu proteoglikanlar ve kollajen liflerinden olusur. Dokular arasindaki

kontak diisiik siirtiinme ve genellikle diisiik yipranmaya sahiptir [230].

Bifazik kikirdak modelinin eklem kikirdaginin mekanik davranisini agiklamada etkili
oldugu gosterilmistir [60]. Bu model, sikistirilamaz bir sivi fazina gomiilmiis
deforme olabilen homojen bir katiyr sembolize etmektedir. Bifazik model igin

momentum denklemi agsagidaki gibidir.

div (o) = div (0%) + div (of) =0 (5.1)

buradaki “s” ve “f”, siras1 ile modelin kat1 ve sivi fazini temsil eder. Bu teori, stvinin
viskoz olmadig1 varsayilirsa konsolidasyon prosediirii ile alakali olur [102]. Bu
model proseduirQ, kikirdak tizerinde Serbest sikistirma [117] ve klresel indentdr [231]

ile yapilan deneysel ¢alismalardaki prosedirler aynidir.

Son yillarda kikirdak davranismi agiklayan bilgisayar modelleri gelistirilmistir [232-
237]. Ozellikle sonlu eleman (FE) modelleri, artikiiler kikirdagm gerilim analizi igin
yaygin olarak kullanilmaktadir [60, 238-241]. Element tiplerinin ve ag yogunlugunun
se¢imi, sonlu elemanlar yontemi kullanilarak bifazik yumusak dokunun davranisi
hakkindaki analizlerde 6nemli bir rol oynamaktadir. Ayrica bu se¢im analiz

sonuglarinin dogrulugunu ve analiz zamanini etkilemektedir [242].

Bu ¢aligmada, sonlu elemanlar yontemi kullanilarak bifazik dokular igeren basit bir
geometrinin kontak problemlerinin ¢6ziimiinde ag yogunlugu ve eleman tipinin
simiilasyon sonuglar1 {izerindeki etkileri aragtirilmistir. Sivinin  yUk destegi

uzerindeki roli sonlu elemanlar modeline dahil edilmistir.
5.1.3. Model tanimi

Analizde kullanilacak geometri ve uygulanan yer degistirmenin karakteristigi Sekil
5.1'de gosterilmistir. Geometri, rijit bir plaka ile kontak eden kiiresel bir kikirdak
yiizeyinden (R = 399 mm) olusur. Kikirdak kalinligi h = 1 mm idi ve rijit bir kemige

tutturulmustur. Rijit plaka sabitlenirken, rijit kemigin ise plakaya dogru dikey olarak
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hareket etmesine izin verilmistir. Uygulanan yer degistirme “u”, t,=100 sn’ye kadar
bir rampa sikistirmasi ve daha sonra 900 sn'lik bir gevseme periyodunu igerir. Sekil

5.1b’de yer degistirme ge¢misini gdsteren bir fonksiyon bulunmaktadir.

u(r),F(1) u(nh
uy = eh

e = -

0 Zaman I

b)

Sekil 5.1. Teorik problem, a) Kullanilan modelin geometrisi, b) rijit kemigin
zamana gore hareketini gosteren rampa fonksiyonu.

Geometri dogrulamasi igin, ii¢ farkli yer degistirme (u) degerleri secilmistir. Bunlar
strast ile 0,05mm, 0.08mm ve 0.10mm yani %5, %8 ve %10 sikistirma oranlaridir.
Ayni kosullarda literatiir sonucu ile karsilastirmak i¢in sivinin doku ¢ikisina izin

verilmemistir. Kikirdak yapinin materyal 6zellikleri asagidaki tabloda verilmistir.

Tablo 5.1 Kikirdak materyal dzellikleri

Material Type Elastic isotropic
Young’s Module 0.50 MPa
Poisson’s ratio 0.3
Permeability (Isotropic) ~ 0.002 mm*/Ns
Void ratio 4

5.1.4. NUmerik modelin gelistirilmesi

Kemik ve kemige olan bagl kikirdak kiiresel bir sekle sahip oldugundan ve yer
degistirme sert plakaya dikey yonde olacak sekilde kisitlandigindan, aksisimetrik
model kullanilmistir. Rijit kemik ve plaka, rijit bir noktaya tutturulan eksenel
simetrik analitik rijit olarak modellenmistir. Kikirdak aksisimetrik deforme olabilir
olarak tanimlanmistir. Teori ile analiz sonuclar1 karsilagtrmak icin kikirdak yap1
ABAQUS'ta bir poroelastik malzeme olarak varsayilmis ve smir kosulu olarak

sivinin doku disina ¢ikilmasina izin verilmemistir.
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Sekil 5.2, montajdan sonraki {i¢ pargay1 gostermektedir. Kontak alani simetri ekseni
civarmdaydi. Ug¢ par¢anin yatay uzunlugu 35 mm olarak ayarlanmis ve bu uzunluk,
anlamli sonucglar elde etmek igin yeterli olmustur. Kikirdak i¢in 1 mm kalinlk
secilmistir. Baslangicta, kikirdak rijit plakaya simetri ekseninde bulunan bir noktada

temas halindeydi.

: Kikirdak o
RN X Aksisimetrik R=399 mm Rijit Kemik

/ Eksen \

Rijit Diizlem /

Sekil 5.2. Aksisimetrik model, rijit bir plaka ile temas eden kuresel bir
kikirdak yiizeyinden ve kikirdagin yapisik bir sekilde tutturuldugu rijit bir
kemikten olusmaktadir.

[k olarak, sayisal sonucun analitik sonuclara yakmligmi belirlemek icin, olusturulan
numerik modelde, 8-diigiimlii aksisimetrik dortkenar, iki-dereceli yer degistirme ve
bilineer gozenek basmglara sahip “CAX8P” elaman tipi kullanilmistir. Model,
toplam 800 adet elamandan olusmaktadir ve radyal ydnde 8 katman ve

sirkumferansiyel yonde 100 katman bulunmaktadir (Sekil 5.3).

Sekil 5.3. 800 elementli a§ yogunluguna sahip aksisimetrik model

Kontak etkilesim icin yilizeyden yiizeye ayriklastirma (surface to surface
discretization ) yontemi secilmistir. Kontak halindeki yapilarin bir biri tizerindeki
hareketi tanimlamak i¢in kiigiik deformasyon (small deformation) teorisi
kullanilmistir. Malzemenin poroelastik davranisint dikkate almak icin toprak
konsolidasyon (soil consolidation) model kullanilmistir. Gegici konsolidasyon sivisi
yanit1 ile toplam stire 1000sn secilmistir. Rijit kemigin yer degistirmesi 0 ila 100sn

arasinda bir rampadan ve 1000'e kadar sabit bir hareketsiz durumdan olugmaktadir.
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Rampanin maksimum degeri 1 olarak ayarlanmistir. Bu parametreler karsilastirilmasi

hedeflenen literatiir caligmasindan alinmustir [243].
5.1.5. Sonuglar

Sonlu elemanlar analizi, gelistirilmis niimerik model kullanilarak gerceklestirilmistir.
Reaksiyon kuvveti ve zaman arasindaki iliski Sekil 5.4'te farkli gerinim degerleri ile
gosterilmistir (e = 0.05, 0.08 ve 0.10 mm). Simiilasyon ve teorinin sonuglari,
reaksiyon kuvvetin maksimuma ulasana kadar ki zaman araliginda biiyiik benzerlik
gOstermistir. Bununla birlikte, teori ve simiilasyondan elde edilen gevseme degerleri
arasindaki fark (pik reaksiyon kuvveti dahil) uygulanan yer degistirme etkisi artik¢a

belli bir oranda artig gostermistir.

300

— — — Teori

— ABAQUS

200 -

100 -

Reaksiyon Kuvveti (N)

0 200 400 600 800 1000
Zaman (5s)

Sekil 5.4. Farkli gerinim degerleri i¢in reaksiyon kuvveti degisimi.
Siyah cizgiler Herzog ve ark. [243] tarafindan, kirmizigizgiler ise
gerceklestirilen simiilasyondan elde edilen sonuglar1 géstermektedir.

Sonuglar arasindaki bagil fark, en kiigiik sikistirma i¢in % 1'den az iken, diger

sikistirma oranlar1 i¢in % 10'un altinda olmustur (Tablo 5.2).

Yer degistirme (e) iki katmna ¢iktiginda, reaksiyon kuvveti teorik caligma igin
yaklasik 7 kat ve sonlu elemanlar analiz sonucunda ise yaklagik 8 kat artmistir. Her
iki caligmada da gevseme doneminde, denge durumuna ulagsmadan monoton bir

sekilde kuvvet azalmas1 gozlemlenmistir. Yer degistirme daha kiigiik degerlere sahip
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oldugunda simiilasyon ve teori daha iyi bir benzerlik gostermistir. Her haliikarda, her
iki calismada sonuglar birbirine benzerdir. Sonuglara bakildiginda iki ¢aligma i¢inde
reaksiyon kuvvet maksimuma ulasmis ve sonrasinda zamanla azalmaya baslamistir
(kikirdak yapilarin gevseme davranisi). Viskoelastik bir materyalin tipik davranigidir

[244].

Tablo 5.2 Teorik ve nlimerik analiz sonuglari

Maksimum reaksiyon

kuvveti (N)
Yer degistirme (mm) Teorik Numerik % Hata
sonuglar sonuglar
0.05 31.643 31.634 -0.02
0.08 118.798 128.662 8.30
0.10 237.636 254.241 6.98

5.1.5.1.Ag yogunlugunun analiz sonuclarina etkisi

Sonlu elemanlar analizinde ag yogunlugu, sonlu elemanlar analizinin dogrulugu ve
hesaplama siiresi ile yakindan iliskili kritik bir konudur [245]. Calismanin bu
boliimiinde; biyomekanik analiz uygulamalarinda ag yogunlugunun niimerik analiz
sonuglarmin dogrulugu {izerindeki etkisini bifazik kikirdak model kullanarak

incelenmistir.

Ag orgiist sayisindaki degisiklik sonuglar iizerindeki etkisini gérmek igin, teorik ve
simiilasyon sonuglar1 arasindaki en yiiksek reaksiyon kuvvet farkina sahip e =
0.08mm gerinim degeri durumu ele alindi. Farkli ag yogunlugu sahip bes farkli olay

belirlenmistir. Bu durumlar Tablo 5.3'te verilmistir.

Olay 1’de en az eleman igeren ag Orgiisii bulunurken, olay 5’te en fazla eleman sayis1
bulunmaktadir. Her olayda ag oOrgiisii bir 6ncekinden 4 kat daha fazla elemana

sahiptir.

Bifazik dokunun sonlu eleman analizi farkli ag yogunluklarda gergeklestirilmistir
(Tablo 5.3). Sonucglar Sekil 5.5'te gosterilmistir. Bu sonuglar, ag oOrgiisi
yogunlugunun sonuglar iizerinde biiylik etkisi olmadigini gdstermistir. Maksimum

fark olay 1 ile 3 arasindaydi ve ancak sadece % 0.88 olmustur.
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Tablo 5.3 Olaylar i¢in belirtilen ag orgiisii sayisi

Radyal yondeki Sirkumferansiyal Toplam
Olaylar ) .
eleman sayis1  yondeki eleman sayis1 eleman sayisi
1 2 25 50
2 4 50 200
3 8 100 800
4 16 200 3200
5 32 400 12800
Maksimum Kuvvet vs. Ag Orgiisii Yogunlugu
e=10.08
130
1295
2
<
£ 129
=
WY
E 1285 |
g
g
[
= 18-
1 2 3 4 5
Olaylar

Sekil 5.5. Farkli ag yogunluklari i¢in maksimum kuvvet.

CPU Zamani vs. Ag Orgiisii Yogunlugu

e=10.08
1200 -
1000 -
_—
2
- 800 -
-]
%)
<~ 600 -
=
=
g2 400 -
®
N
D200 -
A
“ 0 L — — ||
1 2 3 -4 5
Olaylar

Sekil 5.6. Farkli ag yogunlugu i¢in hesaplama siireleri.

Sonlu elemanlar analizinde ¢ok fazla eleman iceren modelleme ¢ozimd, ihtiyag
duyulan hesaplama siiresini uzatir. Yukarida belirtilen durumlarda sonuglar arasinda

onemli bir fark goriilmemesine ragmen maksimum hesaplama siireleri arasinda
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arasindaki fark 56 kat (20,5'e kars1t 1158.3 saniye CPU siiresi) olmustur. Sonuglar
Sekil 5.6'da gosterilmistir. Sonlu elemanlar analizi, 4 GB RAM'e sahip dort
cekirdekli Intel i5-2450M CPU 2,5 GHz bilgisayarlarda gergeklestirilmistir.

5.1.5.2. Eleman tipinin analiz sonuclarina etkisi

Daha hizli kontak yakinsamasi ve daha iyi sivi basincit dagilim uyumlulugu
saglanmasi, bifazik dokularin sonlu eleman analizinde eleman tipinin se¢imi ile
dogrudan iliskilidir [156]. Eleman tipinin sonuglar tizerindeki etkisini belirlemek igin
ABAQUS kutiiphanesinde mevcut olan aksisimetrik elemanlar kullanilarak
gerceklestirilmistir. Kullanilan eleman tipleri Tablo 5.4'te verilmistir. Olay 1, 2 ve
3'te dortgen elemanlar, 4 ve 5'de ise liggen elemanlar bulunmaktadir. e = 0.08
gerinim degeri i¢in farkli eleman tipleri kullanilarak elde edilen sonuglar Sekil 5.7'de
gosterilmistir. Olgular birbirleriyle karsilastirildiginda, en biiyiik fark % 1'den daha

az olan 8 ila 4 diigiimlii dortgen elemanlar (Olay 1 ve 3) arasinda meydana gelmistir.

Tablo 5.4 Farkli olaylarda kullanilan eleman tipleri ve agiklamasi

Olaylar Eleman Tipi Eleman aciklamasi
8-diigiimlii aksisimetrik dortgenler, ikinci dereceden
1 CAX8P . . < o
yer degistirme, cift dogrusal gdzenek basinci.
5 CAXSPH 8-dugpmlu aks¥51metvr1k dortgenler, ikinci dergcgden
yer degistirme, ¢ift dogrusal gézenek basinci, hibrit.
4-diigimlii aksisimetrik dortgenler, ikinci dereceden
3 CAX4P . } » ,
yer degistirme, ¢ift dogrusal gdzenek basinci.
4 CAXEMP 6 diigiimlii modifiyeli kuadratik aksisimetrik tiggen,

gozenek basinci, hourglass kontrol.
6 diiglimlii modifiyeli kuadratik aksisimetrik tiggen,
gbzenek basinci, hibrit, hourglass kontrol.

5 CAX6MPH

Sekil 5.7'de gorildiigii gibi, reaksiyon kuvveti i¢in 8 digimli dortgen elemanlar
sayisal olarak daha dogru sonuglar vermistir. Dahasi, sivi etkisi ele alindiginda da, 8
diigtimlii dortgen elemanlar sayisal olarak daha dogru sonuglar vermistir. Ancak bu

tir elemanlar kontak yakinsamasini 6nemli dl¢iide azaltir [48, 156].

Hibrit elemanlarin kullanilmasi (Eleman adinda “H” harfi bulunur ve 2 ve 5 numarali
olaylarda bu elemanlar kullanilmistir), malzemenin davranisinin sikistirilamaz
(Poisson Orant = 0,5) veya neredeyse sikistirilamaz (Poisson Orani> 0,475)
oldugunu gosterir. Daha 6nce de belirtildigi gibi, Poisson’un orani i¢in 0,3 degeri

kullanilmistir. Bu se¢im yukaridaki agiklamalara ters diismektedir. Bu durum, bazen
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yanlig eleman tiirli kullanildiginda bile tutarli sonuclarin elde edilebilecegini gosterir.
Bu tutarliligin nedeni, kikirdagin kii¢iikk gerinim ve geometriye sahip olmasi

sonucuyla hacminde biiylik degisikliklerin olmamasi olabilir.

Maksimum Kuvvet vs. Element Tipi

e=0.08

130
~~ 17 {
é 1-:9‘5
——
& 129 -
£
=
M 1285
2
g 128 -
7
ﬁ 127.5
S 127,

127

1 2 3 B 5
Olaylar

Sekil 5.7. Farkli eleman tipleri kullanilarak elde edilen
maksimum reaksiyon kuvveti.

5.1.6. Tartisma

ABAQUS simiilasyon sonuglari, rijit bir plakaya temas eden kiiresel bir kikirdagin
teorik sonuglariyla karsilastirilmistir. Bir ¢6ziim elde etmek i¢in Young'in Modiilii ve
Poisson Orani gibi baz1 degerler i¢in varsayimlarin yapilmasi gerekiyordu.

Arastirmadan elde edilen temel bulgular ve sonuclar asagidaki gibi 6zetlenebilir.

— Flement tipindeki degisiklik teorik ve sayisal analiz sonuglar1 arasinda
maksimum % 1'lik bir fark yaratmustir.

— Ag yogunlugunun etkisi, hesaplama siiresi i¢in 6nemli bir rol oynamistir. Kafes
yogunlugundaki artig analiz siiresini arttirmistir. Analiz siirelerinin en diisiik ve
en yiiksek ag yogunlugu arasindaki farkin yaklagik 56 kat oldugu belirlenmistir.

— Ag yogunlugundaki degisimin bir sonucu olarak, teorik ve sayisal analiz
sonuglar1 i¢in maksimum fark % 0.88 olmustur.

— Yer degistirme iki Kat yiikseldiginde; teorik ve sayisal analiz sonuglar1 arasindaki

fark % 7'den fazla olmamistir, ancak reaksiyon kuvveti yaklasik 8 kat artmustir.
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Bu calismada goze c¢arpan sonu¢ ag yogunlugunun artmasi sonuglari ¢ok fazla
etkilemezken, hesaplama siirelerini onemli 6lgiide artirmasidir. Eleman tipindeki
farkliliklar da sonuglar1 ¢ok az degistirdigini vurgulanmustir. Belirtilen kosullarda
sonuglar tizerinde biliylik bir degisikligin olusmamasinin sebebi, kii¢iik gerinim
degerlerinin ve 2B basit kikirdak modelinin segilmesi olabilir. Bu nedenle bu
calisgmaya ek ti¢ boyutlu basit bir diz eklemi modeli (Sekil 5.8) Uzerinde benzer

calismalar gerceklestirilmistir.

Sivi basinci (MPa)

+2.871e+00
+2.611e+00
+2.351e+00
+2.091e+00

+1.831e+00
+1.571e+00
+1.311e+00
+1.051e+00

+7.905e-01
+5.304e-01
+2.703e-01
+1.018e-02
-2.499e-01

a) b)

Sekil 5.8. Basitlestirilmis 3B diz eklemi modeli: a) sonlu elemanlar modeli, b) 1.
Saniyede 1 mm’lik yer degistirme kosulu altinda kikirdaklarda olusan sivi basinci
dagilim.

Basitlestirilmis diz eklemi modeli, femur, tibia ve artikiiler kikirdaktan (femoral ve
tibial kikirdaklar) meydana gelmistir. Bu g¢alismada, problemi basitlestirmek ve
yakinsama sorunlardan kagmmak i¢in mentiskiisler ihmal edilmistir. Kemiksi yapilar
rijit olarak kabul edilirken, kikirdaklar fibril takviyeli poroelastik malzeme olarak
modellenmistir. Bu model i¢in gelistirilen UMAT altyordami kullanilmistir (B6lim
4.2’ye bakimiz). Boylelikle kikirdak dokunun sivi etkisi dikkate alimmigstir. Sinir
sartlar1 olarak: Tibia’nin tiim yonlerdeki yonelimi ve yer degistirmesi smirlanirken,
Femur’un sadece dikey yonde yer degistirmesine izin verilmistir. Femur’un dikey
yondeki yer degistirmesi Imm dir. Stvinin doku disma c¢ikigina izin vermek i¢in
yumusak dokular miihiirlenmemistir. Bu islem, ABAQUS programinda sinir sarti

olarak kikirdak ylizeylerindeki sivi basmc1 sifir girilmesi ile gergeklestirilmektedir.

2B diz eklemi ¢aligmasinda oldugu gibi bu ¢alismada da, sivi basinct géz Oniine
alindiginda yiiksek diigiimlii dortgen elemanlar daha dogru sonucu vermistir. Uggen

elemanlar yerine dortgen elemanlar kullanilmasi sivi basincini daha iyi tahmin
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etmesine karsm, kontak yakmsamasini onemli 6lgiide azaltir. Bu nedenle sadece
ilgilenen bolgelerin yiiksek diigiimlii dortgen elemanlar kullanilmas: analiz
¢coziimiinde 6nemli bir katkis1 olabilir. Kikirdak yapilarin kalinligmi dortten fazla
katmana boliinmesi sonucu degistirmezken hesaplama siiresini olduk¢a artirmustir.
Bu sebeple, ger¢ek insan diz eklemi modelimizde kikirdak kalinliklar1 4 katmana,
mentiskiisler 5 katmana bolinmiistiir (Sekil 5.9). Boylelikle hesaplama surelerinde

onemli 6lglide azalma saglandigi gorulmiistiir.

Sekil 5.9. Kikirdakli yapilari kalinlik yoniindeki ag orgiisii. Yesil, kirmizi
ve mavi renkler sirasiyla femoral kikirdak, meniski ve tibial kikirdagi
temsil etmektedir.

5.2. Uzun Siireli Durma Sirasinda insan Tibiofemoral Eklemin Kinematik
Verilerinin Cift Floroskopik Cihaz1 Kullanilarak Elde Edilmesi

Uzuner ve ark. tarafindan gergeklestirilen bu g¢alisma [26], diz eklemi sonlu
elemanlar modelin validasyonu icin gergeklestirilmis ve 2019 yilinda makale olarak

yaymlanmistir.
5.2.1. Ozet

Tibiofemoral eklem kinematigi hakkinda elde edilecek tam bilgi, saglikli ve patolojik
eklemin islevini anlamak i¢in olduk¢a Onemlidir. Bu ¢alismanin amaci, eklem
kikirdag1 ve meniskinin siiriinme tepkisi altinda, in-vivo mekanik 6zelliklerini daha
sonraki ¢calismada degerlendirmek i¢in CF 6lgiim protokolii ve veri isleme yaklagimi
olusturmakti. Yaralanma ge¢misi olmayan geng¢ katilimcilarin eklemlerinin, yUk

altindaki CF  gOruntllerini  ve yik uygulanmamis manyetik rezonans

69



goriintiilemesinden yeniden yapilandirilmis 3D eklem geometrisini  kullanarak
Otelemeler ve rotasyonlarnin belirlenmesi i¢in bir hesaplama yaklagimi
gelistirilmistir. On dakikalik ayakta durma sirasinda, yaklasik viicut agirligin dortte
licli sag bacaga yavasga uygulanmis ve daha sonra testin geri kalan1 boyunca sabit
tutulmistur. Bu ylkleme protokolleri altinda test siiresi boyunca, distal femur ve
proksimal tibia yiksek ¢ozinurltkli X-1sin1 goriintiileri elde edilmistir. Distal femur
ve proksimal tibianin 3D modelleri i¢in anatomik koordinat sistemleri
olusturulmustur. Daha sonra, eklemin zamanin fonksiyonu olan gteleme ve rotasyon
bilgileri JointTrack yazilimi ile degerlendirilmistir. Iki katihmcidan elde edilen
proksimal-distal dogrultudaki yer degistirmeler tutarhidir ve bu yer degistirmeler
baslangi¢ fazinda yani eklem yiikii sifirdan viicut agirligina yaklastiginda 6nemli bir

artis ve eklem yiikii sabit kalirken zaman i¢inde kiigiik bir artis gdstermislerdir.
5.2.2. Motivasyon

Osteoartritin erken baslangicini teshis etmek ve ilgili terapdtik veya cerrahi tedavileri
gelistirmek igin tibiofemoral (TF) eklem kinematigini anlamak 6nemlidir [3-5]. Ek
olarak, TF ekleminin kinematik analizinden elde edilen sonuglar, yiikleme altinda diz
eklemindeki dokularin kontak mekanigini anlamak i¢in sonlu eleman analizinde
kullanilabilir. Literatiirde TF eklem kinematigi tizerine bir¢ok in-vitro olarak kadavra
ve in-vivo olarak insan iizerinde gergeklestirilmis ¢calismalar bulunmaktadir. Bununla
birlikte, bu calismalarin sadece birkagi1 fizyolojik agirlik tagima durusunu dikkate
almistir [13-19]. Manyetik rezonans gorlntlileme, tek duzlemli floroskopi, cift
floroskopi ve bilgisayarli tomografi gibi tibbi goriintiileme sistemlerinin gelismesi ile
birlikte in-vivo TF eklem kinematik analizi biyuk ilgi gérmiistiir [20-25]. In-vitro
calismalarla karsilastirildiginda, in-vivo TF eklem kinematik ¢aligmalarindan elde
edilen sonuglar daha saglam ve dogru olabilir, ¢iinkii saglam ligamentler ve kaslar

dogal ortamlarinda bulunduklari i¢in TF kontak kaymalar1 yoktur [27].

In-vivo TF eklem kinematik analizinde iki ana yaklasim vardir. Bunlar isaretgi
kullanim1 temelli ve noninvazif yani isaret¢i kullanmaksizin kullanilan yontemlerdir.
Isaretci temelli yaklasimlarda, TF eklemindeki kemik hareketlerini izlemek igin deri
ylzeyine veya altindaki kemigin ylizeyine monte edilen isaretgiler kullanilir [27,

246-248]. Yumusak doku hareketinin eklem kinematigi iizerindeki etkisi
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matematiksel olarak duizeltilmelidir [249-252]. Ote yandan, isaretsiz yaklasimlarda
kinematik analiz yumusak doku hareketinden etkilenmez. Yiiksek dogruluk ve
¢ozlndrliklerine ek olarak, isaretsiz yaklagimlar, deney diizeneginin hazirlanmasi ve
verilerin analiz edilmesi icin daha az zaman gerektirir [253]. Isaretsiz yaklasimlarda
en yaygin kullanilan sistemlerden biri, hizli ve yiiksek ¢oziiniirlikli CF sistemidir.
Iki x-151n1 kaynag1 ve iki kameradan olusan bu sistem sayesinde, TF ekleminin kemik
pozisyonlarini iki farkli agidan x-151n1 goriintiileri ile saglar [4, 24, 25, 254], bu daha
sonra 6 serbestlik derecesine sahip kemigin Oteleme ve rotasyon bilgilerini
belirlemek igin kullanilabilir. MRG ve BT sistemleri ayn1 zamanda yiiksek uzamsal
3B doku geometrisi saglayabilmesine ragmen, diisiik zamansal ¢Oziiniirlige
sahiptirler [255, 256]. Diger taraftan, bir CF sistemi, eklem hareketini yakalamak icin
yuksek zamansal ve yiksek uzamsal ¢oziiniirliigi birlestirir [257]. Bu nedenle, bu
calisgmada ayakta durus sirasinda zamanin bir fonksiyonu olarak eklem yer

degistirmelerini elde etmek i¢in bir CF sistemi kullanilmastr.

Yaklasik bir saniye i¢in bir tam viicut agirligi uygulanacak sekilde ve 300 saniyelik
stirinme boyunca zamana bagh TF eklem temasini, ortogonal floroskopi kullanarak
Olcllmustir [258]. Bu galisma eklemin kontak alani yerine siirinme bagli yer
degistirmelere odaklanmustir. Bu nedenle, katilimci 6lgtim sirasinda diz eklemine
neredeyse sabit bir yiikii miimkiin oldugunca rahat bir sekilde ve koruyabildigi kadar
kismi bir viicut agirhi@i uygulanmustir. Uzun sireli yikleme veya siriinme fazi
eklemin dogrusal olmayan zamana bagli davranisimi daha iyi gosterebilir. Bu tdr
yiikleme protokolleri, eklem kikirdagi ve meniskinin mekanik 6zelliklerini in-vivo
olarak degerlendirmek veya SE diz eklem modelini dogrulamak igin kullanilabilir.
Bu ¢alismanin amaci, TF ekleminin suriinme tepkisi icin bir ¢ift floroskopi 6l¢im

protokolii ve bir veri isleme yaklagimi olusturmaktir.
5.2.3. Materyal ve metot

Bacak yaralanmas1 ge¢misi olmayan iki katilimer (bir kadin ve bir erkek) calismaya
dahil edilmistir. Kadmn katilime1 24 yasindaydi ve 59kg agirliga sahipti. Erkek
katilimer ise 25 yasinda ve 68kg agirligindaydi. Her iki katilmcmin da sag diz
eklemleri  goruntulenmistir. MRG ve CF c¢alismalar, Kanada Calgary

Universitesi'nde Birlesik Saglik Arastirmalar1 Etik Kurulu tarafindan onaylanmustir.
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Bir insan katilimcinin TF ekleminin kinematik verilerini edinme prosediirii asagidaki
admmlari igerir: (1) yiiksiiz diz MR goruntilerinin elde edilmesi ve diz ekleminin CF
goriintiilerinin alinmas1 ve ayagin 10 dakikalik durus sirasinda zemin reaksiyonlari,
eklemin 3B modelini olusturmak i¢in bir MRG rekonstriiksiyonunun yapilmasi, (2)
carpik CF goOruntilerinin kalibrasyonu ve duzeltilmesi, (3) femur ve tibia igin
anatomik koordinat sistemlerinin belirlenmesi ve son olarak (4) kemik yer
degistirmelerini belirlemek igin 2D ¢arpiklig1 giderilmis goruntilerin 3D model ile

eslestirilmesi.
5.2.3.1. MR ve CF goruntulerin elde edilmesi

MR 6lciimii, Calgary Universitesi Foothills Tip Merkezi Seaman Ailesi MR
Aragtirma Merkezi'nde 3 Tesla MRG iinitesi (GE 750, GE, ABD) kullanilarak
yuksuz dizler tizerinde yapilmustir. Kikirdaklarin ve meniiskiislerin testten 6nce
deformasyonunu minimum diizeyde tutmak i¢in her iki denek de sabahin erken
saatlerinde bir araba ile ikametgdhindan hastaneye gotiriilmiis ve daha sonra
tekerlekli sandalye ile MR merkezine tasinmistir. Ayrica, katilimc1t MRG'den 6nce en
az 30 dakika streyle MR uyumlu bir tekerlekli sandalyede oturmustur. Daha sonra
DF 6l¢iimii icin tekerlekli sandalye ile MRI merkeziyle ayni hastanede olan Klinik
Hareket Degerlendirme Laboratuvari'na tasmmistir. Katilimc1 CF Ol¢limiine kadar

sag bacagmi yiiklemekten kaginilmistir.

MRG sekansi, eklem hattimin 20 cm iistii ve alt1 dahil olmak iizere TF eklemlerinin
yiiksek ¢oziiniirliiklii bir FIESTA taramasi ile elde edilmistir (Kararli hal serbest
hassasiyeti; Dilim kalinlig1: 1mm; Goriis alani: 24 x 24cm2; 200 dilim; Dilim aralhig1:
0.5mm; Matris: 512 x 512 piksel). TF ekleminin yaninda kalga ve ayak bilegi
gorintdleri de elde edilmistir. Ancak bu goéruntiler daha diisiik ¢oziiniirliikte sahiptir.
Bu gorintilerin elde edilmesinin sebebi, femur ve tibia icin anatomik koordinat
sistemini tanimlamakt1 [258]. MR goruntileri, diz ekleminin 3D model yeniden
yapilandirilmasi igin AMIRA yazilimna aktarilmistir. Kadin katilimer diz ekleminin

segmentasyon ve yeninden yapilandirilmas: Sekil 3.2a ve b'de gosterilmistir.

Kismi bir viicut agirhgi 5-7 saniye boyunca yavasca uygulandiktan sonra 10 dakika
boyunca ayakta durma pozisyonunda TF eklemlerinin alt1 serbestlik dereceli

kinematigini yakalamak i¢in DF goriintiileme teknikleri kullanilmustir (Sekil 5.10 ve
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Sekil 5.11). DF sistemi, iki yiiksek hizli X-1g1n1 jeneratorii ve iki yiiksek hizli kat1 hal
video kameradan olusmaktadir (Sekil 5.10). Diisiik doz X-1g1n1 teknolojisi ve yliksek
resim kare hizlar1 (6-250Hz) ile donatilmistir. En diistik gériintiileme frekansi bile 10
dakika boyunca diz kompresyonu sirasindaki TF eklemi kemiklerinin 3D 6teleme ve

rotasyonlarmi izlemek icin gerekli gecici ¢Oziiniirliigii saglamada yeterli olacaktir
[259].

Yikleme protokolii 6nceden X-isinlar1 olmadan test edilmis ve sensorlii kosu band1
tarafindan Olgililen reaksiyon kuvvetleri tarafindan gosterildigi gibi uygun oldugu
bulunmustur. Test edilmis bacagin hareketini tam ekstansiyonda smirlamak i¢in bir
smirlayict kullanilmistir (Sekil 5.11b). Katilime1 baslangigta tirabzanlarin yardimiyla
dogrudan sol bacaginda durmustur. Daha sonra sag ayagini kosu bandi tabanina
yavasca indirerek agirligmi sag bacagma yavas yavasca uygulamistir. Fakat sag
bacagini ve viicudunu diiz tutmaya gayret gostermistir (Sekil 5.11). Bu siire zarfinda
(5-7 saniye) sag bacaktaki kuvvet neredeyse sifirdan yaklasik % viicut agirhigina
kadar artmistir. Daha sonra testin geri kalan siiresi boyunca (toplamda 10 dakika) sag
dizdeki kuvveti degistirmeden kendini dengelemeye ¢alismistir. Sag bacagma vicut
agirhigmim tamamimi vermesini istemedik. Ancak katilimc1 pozisyonunda rahat

hissedecek sekilde bacagina ek bir agirlik eklemeden hareketsiz kalmaya galismistir.

Yiksek hizh kameralar Goriintii vogunlastirict

Sekil 5.10. Klinik Hareket Degerlendirme Laboratuvari'nda
bulunan ¢ift floroskopi gorintuleme sistemi.
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Onceki ¢ahigmalarda, TF eklemlerinin yumusak dokularmin deformasyon hizinin
yiilkleme asamasinda yiiksek oldugu ancak ilk dakikadan sonra hizla azaldig:
bildirilmistir [258]. Bu baglamda, eklem kemiklerinin 6telemelerini ve rotasyonlarmi
tam olarak izlemek ve ayni zamanda katilimcilara uygulanan X-isin1 miktarini en aza
indirmek i¢in bir ylikleme protokolii olusturulmustur. Bu protokol, ilk dakika icin
kameralardan siirekli olarak 6Hz'lik bir resim kare hizinda ve kalan siire iginse 6Hz
frekansta 2 saniye surekli 28 saniye ara ile CF goruntuleri elde etmek olmustur.
Boylece iki kamera tarafindan toplam 563 cift yiliksek ¢oziinirlikli goriintl

cekilmistir.

Sekil 5.11. Sag dizin ¢ift floroskopi 6l¢iimii: a) Sag bacak 10 dakika ayakta dururken
tam ekstansiyonda yaklasik 3/4 viicut agirligi ile yiiklenir, b) TF ekleminin
kemiklerinin bikulmesini ve rotasyonunu en aza indirmek igin bir smirlayici
kullanild1. Katilime1 test sirasinda radyasyon miktarini azaltmak i¢in kursun onlitkk
giydi (gosterilen fotograflar kursun 6nliikk olmadan bir prova sirasinda ¢ekilmistir).

5.2.3.2. CF goriintiilerinin ¢carpikhginin giderilmesi

Floroskopik veriler kullanilarak kemik Oteleme ve rotasyon hareketlerinin dogru
sekilde yapilandirilmasi, goriintiileme geometrisinin dogru bir sekilde kalibrasyonu
ve verileri bozan bir¢ok goriintilleme bozuklugunun giderilmesi i¢in gergeklestirilen
prosediirdiir. Direk dogrusal doniisim (DLT) yontemleri, bir dizi potansiyel
eksiklikten kaynaklanan her X-isin1 kaynagi ve karsilik gelen kameranin ayri ayri
kalibre edilmesi icin iki asamali bir islem kullanilarak kalibrasyon yapmak ig¢in

yaygin olarak uygulanir.
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a) b)

Sekil 5.12. CF goriintiilerinin ¢arpikliginin giderilmesi: a) CF sisteminin
kameralarindan alinan referans 1zgara goriintiisii, b) XROMMUndistortion
yazilimin ekran goriintiisii

CF ham goruntilerinin carpikhigmi diizeltmek i¢in agik kaynakli yazilim olan
XROMMUndistortion (XROMM, Brown Universitesi, Providence, RI, ABD)
kullanilmustir (Sekil 5.12b).

5.2.3.3. CF Goruntulerinin Kalibrasyonu

Goriintilleme isleminin dogas1 geregi, DF goriintiileri kamera merceginin yapisi ve
nesnenin kameralara uzakligi nedeniyle bozulur. Bu nedenle, TF eklem
kinematiginin bozulmamig goriintiilerden dogru bir sekilde elde edilebilmesi i¢in bu
goruntiilerin diizeltilmesi gerekir. Bunu gergeklestirmek i¢in akrilik kiibik
kalibrasyon cercevesi (Sekil 5.13) referans olarak kullanilmigtir. Ayni zamanda,
Lichti ve ark. [259] tarafindan MATLAB (MathWorks Inc., Versiyon R2017a,
Natick, MA, ABD) vyazilimi kullanilarak gelistirilen bir algoritma gdoriintii
kalibrasyonu arac1 (Sekil 5.14) kullanilmistir. Kalibrasyon gergevesi, gorintileme
verilerinin dizeltilmesi icin sistemin harici ve dahili parametrelerinin alinmasini
saglar ve bunu gerceklestirmek i¢in kendi kendini kalibre eden bir demet ayarlama
yontemi kullanilmigtir [23]. Bu yontem, iki adimli dogrudan dogrusal doniisim
yontemi gibi diger kalibrasyon yaklasimlara kiyasla yiiksek dogruluk ve verimlilikte
oldugu kanitlanmigtir [259].
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12.7 mm

Sekil 5.13. Koordinat sistemine sahip 0zel akrilik
kibik kalibrasyon gergevesi.

DualFluoroCalibrationCodeVersionaNew.

|.= | R
[“Pekimage ||causerstjohns... ~ [ Losdimage | BTS2 [[Erode, Fiter | [Bac | [Front| [Len] [Riant]  [saveBeads | [how al] [9] Show Labes [Show Back | how Front [ snew Lett] [Snow Rignt
7| Grayscale [ ROICircke 1] Auto orgnal = [onco] Zoomon || Zoomott Load Beads | [ Dekte Boads | [ Delete All Beads | [ Deiete Back | Delete Front [ Delete Lot | [ Deleto Rint |
Enter min distance: Auio Delete Bead:
Wsers D\Dual Fluoro D DROOG\DF LEFT\Cam{_DRO06_Loadingl. M2_Calib ti uoDekteoats | [ opumire [ camrate]  (_Eror ]
Manually icking Front Face Points. xo (mm) Uerror (px)
yo (mm} Verror (px)|
23 (mm) rror ()
uo (px)
vo (ox)
o ()
o (px)
gamma (deg)
beta (deg)
40elgl;  142gi4d  odiR4S  @EESIYT & Register Beads alpha (deg)
CRegser
Front | (Show)
olspe1ss  eisielsseselseels]  e156e1sg @18 = = ==
it o5 o5 L. Ll 3 r Rozept .
(28 -
s
eisietes o668 eicoetey  #170e171 @172 Bt il
PN -5 o6 7 63 9 Dekete Save Caibration
oi766177  #1TBeIT9  #1308181  #1520183  @1B4 e —
5 o7 0 )
8 cnelns  eloneldl 192193 e1oieiss  eid
002876 $O8TR205
Copyrgnt 2012 by Gushan Shara, PhD
Functional Mobility Lab, University of Calgary
200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800 2000

Sekil 5.14. CF goruntilerinin kalibrasyonu icin boncuk tespiti

Bu prosediirler basariyla gerceklestirildikten sonra, 2D diizeltilmis goriintiiler elde
edilmistir (Sekil 5.15). Diizeltilmis goriintiiler kisiye ait diz eklemindeki femur,
tibianin gergek boyutarmi yansitmaktadir. Boylelikle, DF 6l¢iim boyunca elde edilen
ve diz eklemine ait olan kinematik verilerin gercek¢i sonuglar olmasi saglanmustir.

Bu durum ayn1 zamanda bu verileri kullanilarak yapilacak sonlu elemanlar analizin

dogrulugunu da artirmaktadir.
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a) b)

Sekil 5.15. CF goriintiileme sisteminden elde edilmis TF
ekleminin goriintlisii a) orijinal goriintli; b) kalibre edilmis
gorunt.

5.2.3.4. Anatomik Koordinat Sistemin Olusturulmasi

Koordinat sistemlerinin olusturulmasinin amaci, femur ve tibianin mutlak ve nispi
konumlarin1  hesaplamamiza ve zaman igindeki pozisyon degisikliklerini
belirlememize izin vermektir. Sekil 5.16’da femur ve tibianin koordinat sistemleri
gorulmektedir. Bu koordinat sistemi, MR gorlntlleri ile yeniden yapilandirilan
bacagin anatomisi kullanilarak belirlenmelidir [260]. Bu baglamda, koordinat
sistemleri spesifik diz eklemini karakterize eder ve eklem hareketlerini tanimlar,
bunlar Ki ti¢ bagil dteleme (proksimal-distal (PD), anterior-posterior (AP), medial-
lateral (ML)) ve ii¢ bagil rotasyon, (valgus- varus (VV), internal-eksternal (IE) ve

fleksiyon- ekstansiyon (FE)) hareketlerden olusur.

Diz eklemi i¢in koordinat sistemleri, MR goriintiilerin yeniden yapilandirilmasi ile
elde edilen diz, kalca ve ayak bileginin 3D modelleri kullanilarak belirlenmistir
(Sekil 5.16). Sadece diz eklemi anatomisine dayali olarak {iretilecek eksenler daha az
dogru olabileceginden, ek referans olarak kalca ve ayak bilegi 3D modelleri de
kullanilmistir. Bu nedenle, yiiksek ¢oziiniirliiklii femur ve tibia ile orta ¢oziiniirliikli
femur, tibia ile eslesmesi ve bu kemiklerin kalca ve ayak bilegi modelleri ile
hizalanmas1 gerekmektedir (Sekil 5.17). Bu, Sharma ve ark. [23] tarafindan
gelistirilen 6zel MATLAB yazilimi araciligi ile yinelemeli en yakm nokta (ICP)

algoritmas1 kullanilarak gerceklestirilmistir.
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Sekil 5.16. Femur ve tibia i¢in olusturulan
anatomik koordinat sistemi.
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Sekil 5.17. Diz eklemi yapilarin hizalanmasi, a) Orta ¢oztnurliklu femur ile yliksek
¢oOziiniirlikkli femur eslestirme prosediirii. Kirmizi model, orta ¢oziintirliiklii modeli
temsil ederken mavi model ise yuksek ¢ozinirlikli modeli temsil eder. b) Yiksek
¢Ozundrlukli femur ve tibia ile diisiik ¢oziiniirliiklii ayak bilegi ve kalganin ayni

koordinat alanina hizalanmasi.

Femur ve tibia icin olusturulacak uzun eksenler (TF ekleme, kal¢a ve ayak bilegi

eklenerek elde edilen eksenler), Sharma ve ark. [23] tarafindan gelistirilen ve femur,

kalca kemigi, tibia ve ayak bilegi anatomisine gore segilen nokta bulutlarini kullanan
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bir MATLAB prosediirii ile elde edilmistir (Sekil 5.18). Nokta bulutu se¢im islemi,
acik kaynak kodlu ParaVIEW yazilimi (BSD, Kitware Inc, NM, ABD) ile
gerceklestirilmistir.  Bu prosedir ile her bir kemik icin koordinat sistemini
olusturulmustur. Femur icin medial ve lateral kondillere sirasiyla iki kiire
yerlestirilmis ve kiirelerin merkezlerini birlestirerek bir ML c¢izgisi elde edilmistir
[261]. Daha sonra, ML hattinin merkezi femurun koordinat sisteminin orijini olarak
ML cizgisi ile hizalanacak sekilde segilmistir (Sekil 5.18). Femurun uzun ekseni,
kalcanin kiiresel merkezinden baglayip femur merkezine uzanan ¢izgi olan PD
cizgisiyle ortiismektedir. Son olarak, PD ve ML eksenlerinin vektorel ¢arpimi, Sekil
5.18'de gosterilen AP eksenini belirlemistir. Tibianin uzun eksenini elde etmek igin

de proksimal tibia ve ayak bilegi iizerinde benzer islemler yapilarak olusturulmustur
[23, 260].
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Sekil 5.18. ParaVIEW yardimi ile olusturulan nokta
bulutlarmi kullanilarak gelistirilen anatomik koordinat
sistemleri: a) femur igin koordinat sistemi, b) tibia igin
koordinat sistemi.
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5.2.3.5. 2B-3B eslesme prosedtru

Femur ve tibianin 3B modelini, carpikligi diizeltilmis 2B goriintiilerle eslestirmek
icin JointTrack Biplane (Florida Universitesi, Gainesville, FL, ABD) yazilimi
kullanilmistir. Bu yazilim, kemiklerin 3B hareketlerini hesaplar ve raporlar (Sekil
5.19). Bunu gergeklestirmek igin ise kemik 3B modellerinin siluetleri ile ¢arpikligi
dizeltilen 2B goriintiilerle en uygun uyumu saglayana kadar eslestirme islemi

yapilmasidir.

a) DF goruntaleri

b) Joint Track

Sekil 5.19. Kadin katilimcr i¢in gergeklestirilen
2B-3B eslestirme islemi: a) 10 dakika boyunca CF
Olciminden elde edilen 2B diz ekleminin herhangi
bir andaki géruntisu, b) 3B kemiklerin CF gorinti
ciftleriyle isaretsiz olarak 2B-3B eslestirilmesi.

CF sisteminde farkli agilarda yerlestirilen kameralar, TF ekleminin ayni andaki iki
gorintustnd, iki X-1sm1 kaynagi araciligiyla belirli bir siire boyunca farkli agilardan
saglar (Sekil 5.11). Bu seckilde, kemiklerin 3B konum verileri 2B goriintiiler
araciligiyla elde edilir. Kemik silueti, ¢arpiklig1 diizeltilmis iki gorintinun Gzerine
manuel olarak yerlestirilmistir. Bu islem, kadin ve erkek katilimcilar i¢in sirasiyla
563 ¢ift goriintiiden 56 ve 61 ¢ift 6rnek alinarak titizlikle tekrarlanmustir. Ornekler,
yiikleme ve erken siirlinme asamalar1 sirasinda kemiklerin hizli hareketini yakalamak

icin ilk dakika boyunca 1-2 saniye araliklarla ve geri kalan dokuz dakikalik yavas
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hareket igin 30 saniye araliklarla alinmistir. Bu 0rnekleme yaklasimi, 10 dakikalik
durus i¢in kemiklerin zamana bagli 6telemelerini ve rotasyonlarini elde etmek admna

yeterli oldugu goriilmiistiir.

JointTrack programinda elde edilen rotasyon ve oOteleme verilerinden bazilari
asagidaki Sekil 5.20’te gosterilmektedir. Bu 6teleme ve rotasyon verileri femur ve

tibia i¢in ayr1 ayr1 kayit tutulmustur.

Sekil 5.20. Anatomik koordinat sistemine gore 3B
kemiklerin 6teleme ve rotasyon verilerin bazilar1.

Sekil 5.20°den elde edilen veriler femur ve tibianm ayr1 ayr1 bagimsiz degerleridir.
Sonlu elemanlar analizinde kullanmak tzere Femur’un Tibia’ya gore bagil rotasyon
ve Oteleme hareket bilgileri asagidaki prosedurleri yerine getiren 6zel MATLAB
yazilimi ile hazirlanmigtir.

— Femur ve tibianin rotasyon ve Oteleme verilerini igeren ve JointTracker
programimda elde edilen “jts” dosyasmm gelistirilen MATLAB yazilimina
aktarilmasi saglanmustur.

— Her satirin, Euler Ac¢1 Seti (ZXY ag1 seti) kullanilarak transformasyon matrise
doniistiiriiliistiir. Bu matris 4 x 4 x m matris olarak kaydedilmistir. Buradaki “m”
harfi .jts dosyasindaki satir sayisini temsil etmektedir.

— Femurun tibiaya gore bagil hareketini hesaplamak igin transformasyon matrisin

kendi matrisin tersi ile ¢arpilmasi gerekmektedir.
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— FElde edilen dosya, Euler A¢1 Seti denklemleri kullanilarak bagil 6telemeler ve

rotasyonlar igeren tek bir matrise tekrar geri doniistiirilmiistiir.

Tum bu prosedirlerden sonra kemiklerin 6teleme ve rotasyon verileri, 10 dakika

boyunca ve secilen frekansta (6Hz) elde edilmistir.
5.2.4. Sonuglar

Kadin katilimcr i¢in TF eklem kinematigi, zamanin fonksiyonu olarak alt1 serbestlik

derecesinde gosterilmistir (Sekil 5.21).
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Sekil 5.21. Kadmn katilimei i¢in yaklasik 3/4 viicut agirhigi ile 10 dakika boyunca
ayakta dururken, TF ekleminin 3B goreceli hareketi: a, ¢ ve €) femurun, tibiaya gore
bagil rotasyon; b, d, ) femurun, tibiaya gore bagil dteleme bilgileri.

Bu sonuglar distal femurun proksimal tibiaya gore bagil hareketleridir. Maksimum

bagil rotasyonlar, VV, IE ve FE rotasyonlarinda sirasiyla 1.2, 4.3 ve 0.54 dereceydi.
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Maksimum bagil 6telemeler PD, AP ve ML yonlerinde sirasiyla 0.23, 1.84 ve 1.32
mm'dir (Sekil 5.21).

24 yasindaki kadin katihmer (59kg) 25 yasindaki erkek katihmer (68kg)
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Sekil 5.22. 10 dakikalik siiriinme sirasinda kadin ve erkek katilimcilar i¢in yaklagik
3/4 viicut agirhigi altindaki TF eklemin kinematik verilerinin karsilagtirilmasi: a) ve
b) PD yonundeki; c) ve d) AP yoniindeki bagil yer degistirmeler.

24 yasindaki kadin katihmei (59kg) 25 yasindaki erkek katihmer (68kg)
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Sekil 5.23. 10 dakikalik siiriinme sirasinda kosu bandi tarafindan 6lgiilen reaksiyon
kuvvetleri: a) kadin katilimci, b) erkek katilimci.

Bu sonuglarin yani sira, CF sisteminde bulunan sensorlii kosu bandi (Sekil 5.10)
aracilig1 ile test siiresi boyunca katilimcilar tarafindan zemine uygulanan reaksiyon

kuvvetleri Ol¢iilmiistiir (Sekil 5.23). Her iki katilimcida deney siiresi boyunca
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yonergeleri dogru bir sekilde uygulamis ve bunun sonucunda, saf rampa
fonksiyonuna yakin reaksiyon kuvvet-zaman grafigi elde edilebilmistir (Sekil 5.23).
Test siliresi boyunca kadmn katilimei zemine maksimum 397.3N’luk bir kuvvet

uygularken, erkek katilimei ise 521.7N’luk bir kuvvet uygulamustir.
5.2.5. Tartisma

Calismanm amaci, insan diz ekleminin in-vivo siriinme yanit1 ig¢in bir 6lgiim
protokolii ve bir veri isleme yaklasimi olusturmakti. Bu nedenle, ayakta durus
sirasinda bir siirlinme yiikleme protokolii gelistirilmistir ve iki katilime1 tizerinde test
edilmistir (Sekil 5.23a, b). Gorintller ve sonuglar 6lgim metodunun ve ayni
zamanda bilgisayar yontemlerinin gegerliligini gdstermistir. Ancak slriinme
verilerine gliven kazanmak icin daha fazla &l¢iim yapilmasi gerekmektedir. Ilk
dakika boyunca stiriinme yer degistirmesi hizla gelismistir. Bu, yaklasik bir saniyede
tam viicut agirhigr uygulandiginda ve siirtinme verileri 300 saniye boyunca elde
edilen benzer bir ¢alisma ile uyumludur [258]. Bu ¢alismada kullanilan yiikleme
oran1 ¢cok daha diisiiktii (%100/sn ile karsilastirildiginda ~%75/6sn =%12.5/sn) ve
stiriinme testi 600 saniyeye uzatilmisti. Uzatilmis ylikleme fazi, dokularin dogrusal
olmayan 6zelliklerini in-vivo olarak degerlendirmek i¢in daha iyi olabilir ve uzun
sreli surinme fazi, dokularin ¢oklu karakteristik zamanlarini1 tahmin etmek icin
kullanilabilir. Ciinkii kisa siireli yanit esas olarak zamana bagliligin hizli spektrumu

ile belirlenir.

Her iki katilimci, yiik uygulamasi lizerinde herhangi bir kontrol olmamasina ragmen,
test edilen bacaklara yaklasik % viicut agirhigi uygulamislardir. Katilimcilarin sadece
viicut agirliginin yarisindan biraz fazlasini uygulamislardir. Buda kabul edilebilir bir
sonugtur cinki sol bacaklari daha yiiksekti ve yiik uygulamasi sirasinda sag

bacaklarin doniislerini azaltmak i¢in egilmistir.

Insan diz ekleminin in-vivo siiriinme testi, dikey yer degistirme ile gosterildigi gibi,
yiik olarak kismi viicut agirligmni kullanan katilimcilar ile gergeklestirilebilir (Sekil
5.22a,b ve Sekil 5.23a,b). Buna karsin, eklemin enine yer degistirmelerinin ve
rotasyonlarmin kontrol edilmesi zordu (Sekil 5.22a-¢). Ilging bir sekilde, 10 dakika
ayakta kalan her iki katilimer igin AP yonlndeki 0telemedeki maksimum degisiklik

yaklasik 4 mm'dir (Sekil 5.22c ve d). Ayrica, her iki katilimcmin femuru genellikle
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tibiaya gore bir yonde hareket etmistir. Bununla birlikte, erkek katilimei,
muhtemelen diizenli olarak voleybol oynadigi ve kaslar1 vasitasi ile daha iyi diz
stabilizesine sahip oldugu i¢in, hem AP'de (Sekil 5.22c karsi Sekil 5.22d) hem de
ML rotasyonlarinda daha iyi kontrolli bir hareket gergeklestirmistir. Bu, tek ayakli
duruglar sirasinda sporcularin sporcu olmayanlardan daha istikrarli bir durus

sergileyebilecekleri bulgusuyla desteklenmektedir [262].

Diz ekleminin strinmesinin tamamlanmast 600 saniyeden daha fazla olmasi
gercektir (Sekil 5.22a, b), ancak kontak bolgesinin 50 saniye sonra sabit kaldigi
bildirilmistir [258]. Iki bulgu birbiriyle tutarli olabilir, ¢iinkii dizdeki kontak
neredeyse maksimuma ulastiktan sonra proksimal tibia ve distal femur arasindaki
mesafe daha da azaltilabilir. Bulgumuz, 6rnek test [60], domuz eklemi (zerine
yapilan test [201] ve 6nceki insan diz eklemi modellemesi sonuglar1 [32] ile dnemli

Olciide uyumluluk gostermistir.

Eklemin enine yer degistirmeleri ve rotasyonlar1 iizerindeki zayif kontrole ek olarak,
bu calismanin 6nemli bir smirlamasi JointTrack yazilimi ile manuel 2D-3D
eslestirme islemidir. insan faktorleri nedeniyle, bu eslestirme islemindeki hatalari
ongormek zordur. Bu nedenle, sonuglarm ileri ¢calismalarla dogrulanmasi gerekebilir.
Alternatif olarak, bu ¢calismada gelistirilen 6l¢iim ve veri isleme yaklasimlari, bilinen
geometriye sahip femoral ve tibial protezlerle de test edilebilir [23]. Bu ¢alismada

kullanilan genel yontemler, 6nceki ¢alismalarda validasyonu saglanmustir [23, 24].

MRG ve CF 6l¢iimlerinden elde edilen veriler, daha 6nce gelistirilen bir viskoelastik
poromekanik modeli dogrulamak ve agiklamak i¢in kullanilacaktir [32].
Dogrulanmis bir model in-vivo eklem yaralanmalarini ve kikirdak mekanigi anlamak
icin kullanilabilir. Ote yandan, bu ¢alismadaki 6lcimlerden elde edilen veriler bir
sonlu eleman analizi ile yorumlandiginda erken doku dejenerasyonunu belirlemek ve

in-vivo kikirdak ve menuskis 6zelliklerini degerlendirmek i¢in kullanilabilir.

Ozetle, uzun sireli ayakta durma gorevi sirasinda insan katilimeilarmn tibiofemoral
ekleminin kinematigini belirlemek i¢in diz ekleminin ¢ift floroskopik goruntileri
kullanilmistir.  Carpikligi  giderilmis 2B gOrintller ile manyetik rezonans
goriintiilemeden yeniden yapilandirilmis distal femur ve proksimal tibianin 3B

modelleri ile eslestirilerek kemiklerin 3D hareket verileri elde edilmistir. Uzun sire
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ayakta durma, eklemin bir siriinme tepkisine makul bir sekilde karsiyabilir ve
eklemin onaylanmis bir sonlu elemanlar modeli kullanilarak kikirdak ve menuskasun

mekanik 6zelliklerini in-vivo olarak degerlendirmek i¢in kullanilabilir.

Dr. Janet Ronsky, Dr. Gregor Kuntze ve Bayan Jessica Kupper'in DF 6lgimi ve
Calgary Universitesi Klinik Hareket Degerlendirme Laboratuvari'nda yaptig: islemle
gosterdigi yardim icin ¢ok tesekkiir ederiz. Sabri Uzuner’in Calgary Universitesi’ne
yaptig1 ziyaretin mali ve manevi destegi icin TUBITAK'a (Tiirkiye Bilimsel ve
Teknolojik Arastirma Kurumu) 6zellikle tesekkiir etmek isteriz. Bu arastirma Kanada
Doga Bilimleri ve Miihendislik Arastirma Konseyi tarafindan finanse edilmistir.
Calisma Calgary Universitesi Etik Kimligi REB15-1165 numarasi ile Birlesik Saglik
Arastirmalar1 Etik Kurulu tarafindan onaylanmistir. Bu ¢aligmanin bir katilimcisi i¢in

0.21 mSv degerinde X-151m1 maruz kaldigi tahmin edilmektedir.

5.3. insan Diz Ekleminin Sonlu Eleman Modelinin Deneysel Validasyonu: Non-
Invaziv Cift Floroskopik Goriintiileme Teknigi

5.3.1. Ozet

Sonlu elemanli model simiilasyonlari, tibbi karar verme sirecinde kullanilan etkili
teknikler olarak tamimlanmistir. Bununla birlikte, bilgisayar modelleri 6énceki
caligmalarin ¢ogunda yaymlanan veriler kullanilarak validasyonu saglanmistir.
Ancak diz eklemi modellerin kinematik validasyonu hala sorun olmaya devam
etmektedir. Son zamanlarda, tibbi goriintilleme kullanarak yapilan ¢alismalar diz
eklemi kinematiginin daha dogru goriintiilenmesini saglamistir. Bu ¢alismanin amaci
olusturulan 3B sonlu diz eklemi modelinin yine ayn1 modele ait deneysel kinematik
veriler ile dogrulamaktir. Deneysel kinematik veriler ve diz eklemi sonlu elemanlar
modeli biri erkek biri bayan olmak tizere iki katilimcidan elde edilmistir. Kinematik
veriler ve reaksiyon kuvvetler her iki katilime1 i¢in, 10 dakika boyunca ayakta durma
pozisyonunda cift floroskopi 6lcimiinden elde edilmistir (Detayli bilgi i¢cin Bolim
5.2’ye bakiniz) . Sonlu elemanlar modelleri ise 3-Tesla MRG cihazindan elde
edilmistir. Dizin kemiksi yapilar1 (femur, tibia ve fibula) rijit olarak kabul edilmistir.
Diz eklemi yumusak dokulari, siv1 ve kollajen etkilerini hesaba katmak i¢in fibril
takviyeli poromekanik model olarak modellenmistir. Sonlu elemanlar sonuglari ile

deneysel ¢ift floroskopi dl¢tim sonuglar1 biiyiik bir uyum gostermistir.
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5.3.2. Motivasyon

Diz eklemi gibi karmasik biyolojik sistemlerin hassas ve klinik olarak anlamli bir
sekilde modellenmesi hala sorun olmaya devam etmektedir. Ancak, ayni zamanda
hasta bakim kalitesini de onemli 6lgiide artirma potansiyeline sahiptir. Numerik
analiz, ¢esitli biyomedikal alanlarda 6nemli bir arag olarak kabul edilmektedir ve diz
eklem biyomekanigini analiz etmek i¢in yaygin olarak benimsenmistir [263].
Bilgisayarli modeller, cerrahi aletlerin yani sira klinik ve cerrahi degerlendirme
tekniklerinin gelistirilmesi i¢in temeldir [264]. Son zamanlarda, biyomekanikte
kisiye 0zel bilgisayarli modeller tanimlanmistir. Bu yaklasim, kuvvetler ve
gerinimler, kontak kuvvetleri ve bag bolgeleri ve deneysel ¢aligmalardan elde
edilmesi zor olan ¢esitli doku yapilar1 arasindaki gerilim ve gerinim dagilimi gibi
cesitli faktorlerin degerlendirilmesinde Onemli sonuglar iiretebilir ve yardimci
olabilir [264]. Bununla birlikte, kisiye 0zgu bilgisayarli modellerinin validasyonu zor

olabilir.

Cesitli biyomedikal goriintiileme cihazlarla yapilan deneysel calismalar, insan diz
eklemiyle ilgili yaralanmalarin siddetini degerlendirmek i¢in yaygin olarak
kullanilmislardir [265]. Jacobsen ve ark. [266], gerilim radyografisi ile diz ekleminin
anterior-posterior, medial ve lateral stabilizesini degerlendirmislerdir. Li ve ark.
[138], bilgisayarli diz eklemi modelinde valide edilmis kinematik laksite testi,
deneysel laksite testine benzerligini gostermislerdir. Wang ve ark. [267],
dogrulanmis bir bilgisayar modeli kullanarak 6n capraz bag rekonstriiksiyonunda
kikirdak temasi ile bir gevseklik testi simiilasyonu gerceklestirmislerdir. Quatman ve
ark. [268], dogrulanmis bir bilgisayar modeli kullanarak 6n ¢apraz bag yaralanmalari
mekanizmasi tizerinde g¢alismiglardir. Bununla birlikte, denege 6zgii bilgisayar
modellerinden ziyade Onceki ¢aligmalarda klinik anlamliligin degerlendirilmesi igin
temsili bir model kullanilmigtir [138, 267, 268]. Lenhart ve ark. [269], hareket
sirasinda tibiofemoral ve patellofemoral eklemlerin kisiye 6zgii bir modelinde yiike
bagli davranigin Ongoriilmesi ve validasyonu iizerine odaklanmistir. Yukaridaki
caligmalarda, spesifik bilgisayarli modellerin validasyonunda kullanilan veriler ya
onceki denek caligmalardan elde edilen sonuglar veya kadavra Orneklerinden

toplanan veriler kullanilarak valide edilmistir. Kisiye 06zgii olusturulan sonlu
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elemanlar modelinin kisiye 6zgii deneysel veriler ile validasyonu konusunda yapilan

calismalar oldukga azdir.

Bu calismanin amaci kisiye 6zgii gelistirilen bilgisayarli modellerin yine ayni kigiye
0zgii deneysel kinematik veriler ile validasyonunu saglamaktir. Kinematik veriler ¢ift
floroskopi goriintiileme cihazi ile elde edilmistir. Bu verilerin elde edilmesi ile ilgili
detayli bilgi bir onceki calismamizda (Bolim 5.2) bulunmaktadir. Bilgisayarl
modeller iki farkli katilimcinin MR goriintiilerinden elde edilmistir. Diz eklemi

yumusak dokular fibril takviyeli viskoelastik olarak modellenmistir.
5.3.3. Materyal ve metot

Bu ¢alismada, daha onceki calismamiz i¢in MRG verilerinden insa edilen kadin ve
erkek diz eklemi SE modelleri kullanilmistir (Bolim 3.1°te sadece kadm katilimci
gosterilmistir). Katilimcilarin daha once diz yaralanmasi veya cerrahi operasyon
kaydr bulunmamistir. Sonlu eleman modeli, ABAQUS yazilimi kullanilarak
Uretilmistir. Dizin kemiksi yapilar1 (femur, tibia ve fibula) rijit olarak kabul
edilmistir. Bu varsayim, kemiklerin yumusak dokulara kiyasla ¢ok daha sert oldugu
ger¢egine dayanmaktadir. Kikirdak, meniski ve ligamentlerdeki kollajen liflerinin
etkisini hesaba katmak icin fibril takviyeli malzemeler olarak modellenmistir.
Kikirdaklar ve meniiskiisler, sivi basincini hesaba katmak i¢in gézenekli elemanlar
kullanilarak modellenmistir. Ligamentler i¢in hiperelastik elemanlar kullanilmistir.
Sonlu elemanlar ag Orgilisi=  dogrulamasi daha oOnceki calismamizda

gergeklestirilmistir (BOIim 5.1).

Kikirdaklar ve meniiskiisler i¢in malzeme modeli fibril yapilar ile gii¢lendirilmis
stviya doymus bir matristen olusmaktadir(fibril takviyeli modelleme Bolim 4.1°¢
bakimiz). Sivi basinct ve akist dogrusal bir Darcy yasasi ile tanimlanirken, dokunun
gecirgenligi doku sikigmasi ile degisen bosluk oranma baghdir. Fibril yap1 dogrusal

olmayan ve ortotropik olarak kabul edilmistir.

Farkli dokulardaki fibril oryantasyonu, literatiirdeki mevcut verilere dayanilarak
secilmistir. Femoral kikirdak icin alana 6zgii oryantasyon [12] kullanilmis ve
kollajen oryantasyonlarmin derinlik bagimlilig1 goz ardi edilmistir. Sirkumferansiyel

yon menuskuste birincil fibril yoni olarak ele alinmustir [13]. Ligamentlerdeki
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fibriller uzunlamasina yonde hizalanmistir. Tibial kikirdaklar hakkinda veri eksikligi

nedeniyle, bu dokular i¢in rastgele yonlendirme kullanilmistir.

Farkli dokularin materyal 6zellikleri literatiirden elde edilmis ve Tablo 5.5°de bu
Ozellikler verilmistir. Fiber Ozelliklerini ABAQUS yazilimina uygulamak igin
kullanict tanimli bir FORTRAN altyordami kullanilmigtir.

Tablo 5.5 Yumusak dokulardaki fibril olan ve olmayan yapilarin materyal 6zellikleri.

Kollajen fibril ag Fibril olmayan yapilar
o = At + B&? (izotropik)
e Dikey
Birincil fibril o Youn .
yonii (x) [MPa]  YOnu (v:2) moduly  POiSson
[MPa] [MPa] Orani
A B A B
Femoral Kikirdak 3 1600 0.9 480 12 0.45
Tibial Kikirdak 2 1000 2 1000 12 0.45
Meniski 28 0 5 0 15 0.45
Ligaments 10 14000 0 0 15 0.46
Agirhik sabiti (g™), g'=0.3; A'=10
karakteristik zaman (A™) 9’=1.7; A*=100
[32] 9°=0.5; *=1000
Gecirgenlik [mm?/Ns] k«=0.002; k,= k, =0.001

Not: Birincil fiber yoni, yerel xyz koordinat sisteminin x eksenine dahil edilmistir. Ortotropik
gecirgenlik x yéniinde yani fiber yonde en yiksektir [8, 85].

Yikleme protokolii, femura Sekil 5.22a,b’deki erkek ve kadin katilimcilara ait
proksimal-distal yondeki yer degistirmeler uygulanarak gergeklestirilmistir. Femura
bu yer degistirmeler uygulanirken, tibia ve fibula her yonde kisitlanmustir. Femurun,
lateral-medial ve anterior-posterior Otelemelerin yani sira tiim rotasyonlardaki
hareketi de kisitlanmustir. Simulasyonlar igin gecici Toprak Konsolidasyon yontemi
kullanilmistir.  Dogrusal olmayan denklemleri ¢6zmek icin Newton yontemi
kullanilmistir. Maksimum zaman artislart mantiel olarak ve sayisal sonuglar 6nemli

degisikliklere maruz kalmayacak sekilde secilmistir.

Kikirdakli dokular arasindaki mekanik kontak (femoral kikirdak-meniski, meniski-
tibial kikirdaklar ve femoral kikirdak-tibial kikirdaklar arasinda) igin kiguk strgili
strtinmeli kontak modeli kullanilarak modellenmistir. Her bir kontak ¢ifti igin, bir
yiizey ana yiizey ve diger yiizey kble yizey olarak secilmistir. Kontak kisitlamasi
farkli yontemler kullanilarak uygulanabilir. Bu ¢aligmada, temasin uygulanmasi i¢in

dogrusal penalt1 (linear penalty) yontemi se¢ilmistir. Bu yontemi kullanilarak, temas
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kisit1 yaklagik olarak uygulanir ve bazi alanlarda ana yiizeyin kole yiizeyine c¢ok
kiigiik niifuzlar1 olusabilir. Bu yontem, kontak kisitlamasmin siki bir sekilde

uygulanmasina kiyasla daha az yakimsama zorlugu ile sonuclanir.

Cift floroskopi sistemi ile diz eklemi kinematik verilerin elde edilmesi Bolim 5.2°de
detayli olarak bahsedildiginden tekrardan kag¢inmak i¢in bu bolimde de ayrica

deginilmemistir.
5.3.4. Sonug ve tartisma

Her iki katilimcer i¢in, CF sistemi kullanilarak diz eklemleri {izerinden elde edilen
deneysel sonuglar, yine ayni katilimcilara ait diz ekleminin sonlu elemanlar sonucu

muhtesem bir uyum gostermistir.

Bu calisma, insan diz eklemlerin belirli bir bilgisayarli modeli i¢in in-vivo olarak
elde edilen kinematik veriler ile validasyonuna yenilik¢i bir yaklagim gostermistir.
Yaklasimimiz, her iki katilimci igin diz eklemi sonlu elemanlar sonucu deneysel

sonuglarla dogrudan karsilastirilmasini kullanan yenilik¢i metodolojiyi igeriyordu.

Temsili bilgisayar modellerini kullanan mevcut c¢aligmalarin ¢ogunlugu, eger
calismalarin sonuglar1 6nceki kadavra deneylerinde raporlanan sonuglarin belirli bir
standart sapma aralig1 i¢inde ise modeller onaylanmis olarak kabul edilmistir [168,
263, 268, 270]. Bilgisayar teknolojisi gelistik¢e, biyomekanikte konuya 6zgii model
Oon plana c¢ikt;; bununla birlikte, malzeme dogrusalligi, diizensiz yiiklemesi,
anatominin geometrik ve malzeme alanlar1 ve validasyonu zorlu konular olmaya
devam etmektedir [269, 271, 272]. Yakin zamana kadar, konuya Ozgi diz
modellerinin ¢ogu, eklem kikirdag: iizerindeki kinematik veya kontak basincinin
degerlendirilmesi i¢in kadavralardan elde edilen deneysel veriler kullanilarak
gelistirilmistir [138, 267, 273-275]. Bununla birlikte, tibbi goriintiilemenin hizla
gelismesiyle, bilgisayarli modellerinin validasyonu i¢in tibbi goriintiilemeyi kullanan
yontemler dikkat ¢ekmistir. CF sistemi, konuyu spesifik hale getirme potansiyeli
nedeniyle konuya 6zgu modellerin validasyonu ve in-vivo/in-vitro materyal

ozelliklerinin degerlendirilmesi agisindan yararhdir.
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Sekil 5.24. Deneysel sonuglarin analiz sonuglar1 ile karsilastirilmasi: a) kadin

katilimci, b) erkek katilimci.

5.4. Medial Menisektomi Sonrasi Diz Eklem Mekaniginde Degisiklikler: Sonlu

Elemanlar Calismasi

Bu bolumde bahsedilen sonuglarin bazilari uluslararasi dergide yayinlanmistir [276].

54.1. Ozet

Meniski, diz ekleminin mekanik fonksiyonunda hayati bir rol oynar. Bununla birlikte
ne yazik ki, meniiskiis yirtig1 siklikla goriilen bir durumdur. Menisektomi, mentiskiis
yirtig1 igin cerrahi bir tedavidir, ancak menisektomi sonrast diz ekleminde olusan

mekanik degisiklikler OA i¢in bir risk faktoriidiir. Bu ¢alismanin amaci diz eklemi
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poromekanik model kullanarak farkli medial menisektomilerin degismis kikirdak
mekanigi Uzerindeki etkisini arastirmaktir. Kikirdakli dokular, tam doygunluk ile
dogrusal olmayan fibril takviyeli gozenekli malzemeler olarak modellenmistir.
Ligamentler anizotropik hiperelastik olarak kabul edilmis ve bir fibril kollajen ag1
tarafindan giiglendirilmistir. Tim dokularin kollajen agi i¢in yar1 dogrusal
viskoelastisite malzeme olarak varsayilmistir. Sag diz eklemine, tam ekstansiyonda
200 saniye boyunca ayakta viicut agirligmm % uygulanmistir. Eklemin farkl
menisektomilerini simiile etmek i¢in dort sonlu eleman modeli gelistirilmistir.
Bozulmamis (Intact) model referans olarak kullanilmis ve 6n goriilen sonuglarin bir
kismi literatirden elde edilen deneysel sonuclarla Karsilastirilmistir. Analiz
sonuglarina gore saglam diz eklemi modelinde, lateral kompartiman medial
kompartimana gore daha yiiksek bir yiikk destegi gostermis ve kompartimanlar
arasimndaki yiik payindaki fark medial menisektomi ile artmistir. Benzer sekilde,
kontak ve sivi basinci lateral kompartimanda daha yiiksek olmustur. Ote yandan,
normal eklemdeki medial menuskus lateral olandan daha fazla yike maruz kalmistur.
Bu ¢alismada, meniiskis yirtilmasini anlamak veya cerrahi kararlar1 desteklemek igin
menisektomi tipine ve boyutuna gore degisen kontak mekanigindeki bilgiler

raporlanmustir.
5.4.2. Giris

Meniiskiis yirtiklar: diz eklemindeki olas1 yirtiklarin yaklasik % 30'nu olusturur ve
kompleks yirtiklar tibbi yardim uygulanmasi gerekir [157]. Menisektomi, kompleks
meniiskiis yirtig1 i¢in cerrahi bir tedavi olmakla birlikte, meniiskiis ve eklem
kikirdaklarinin kontak mekanigindeki degisiklikler sebebi ile OA igin bir risk
faktorudur [6-9, 277, 278]. 1950'den 6nce cerrahlar tim menuskis yirtiklar igin total
menisektomi yapmay1 tercih etmisler, ancak daha sonra miimkiin oldugunca fazla
menuskisu korumak igin kismi menisektomi yapmaya baslamislardir [6]. Bunun
nedeni, toplam menisektomilerin kismi menisektomilerden daha fazla zarara yol
agmasidir [279] ve uzun slreli takip calismalari, toplam menisektomilerden sonra
yilksek oranda yeni operasyonlara sebep olmasidir [280]. Ozellikle yirtik, diger
mendskis bdlgesinden daha az kan igeren avaskiler bolgede meydana geldiginde,
kismi menisektomi standart tedavi haline gelir [7]. Hem lateral hem de medial

menisektomi geleneksel hale gelmistir. Bununla birlikte, medial menisektomiler,
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medial menuskisin anatomi yapisindan dolay1 yaralanmalar daha sik gordlir. Bu

nedenle lateral menisektomilerden daha yaygindir [6, 280-283].

Sonlu elemanlar metodu (SEM), menisektomi ile indiiklenen diz OA'sin1 anlamak ve
diz ekleminin kontak davranismi arastrmak i¢in degerli bir aragtir [6-10]. Baz1
senaryolarda diz eklemi mekanigini anlamak i¢in deney diizenegi olusturmak
oldukga zor olabilirken, SEM tiim sinir kosullar1 i¢in uygun olabilir. SEM bu konuda
avantajli olmasma ragmen, giivenilir sonuglar elde etmek gergekgi bir niimerik model
gerektirir. Diz ekleminin gergekgci bir sonlu eleman modeli, nimerik prosedrlere,

sinir kosullarina ve malzeme modellemesine baghdir [10-12].

Menisektominin eklem kikirdak mekanigi tizerindeki etkisini arastirmak icin tek fazlh
elastik, yani siv1 etkisi ihmal edilmis, malzeme modeli yaygin olarak kullanilmistir.
Medial menisektominin yeri ve boyutunun tibial kikirdak {izerine etkisi elastik sonlu
eleman modeli kullanilarak arastirilmistir [16]. Degisen rezeksiyon derecelerine
sahip medial kismi menisektomi, lincer olarak elastik ve enine izotropik doku
ozellikleri ile modellenmis ve meniiskiis rezeksiyonu boyutu arttik¢a eklem kontak
basincmin arttig1 gézlenmistir [6, 29]. Medial menisektominin OA (izerindeki etkileri
uygun faz kosullar1 altinda tek fazli modeller kullanilarak arastirilmistir [280]. Kismi
menisektomiyi takiben kikirdak tizerindeki kontak basinci dagilimlari fiber takviyeli
modellerle de incelenmistir [30]. Artikiiler kikirdak ve meniiskiis sirasiyla izotropik
ve enine izotropik olarak degerlendirdiginde, diz diziliminin ve kuvvet dagilimlarinin
hem total hem de kismi menisektomiden sonra degismis eklem mekaniginde onemli
bir rol oynadig1 ortaya konulmustur [31]. Tim bu ¢alismalarda, diz ekleminin anlik
yik altinda oldugu varsayilarak yumusak dokulardaki sivi basinci goz ardi edilmistir.
Artikiiler kikirdaklar ve menlskisler onemli derecede poromekanik davranis
gosterdiklerinden, sivi basinct ve akisi eklem seviyesindeki mekanik davranista
onemli bir rol oynayabilir [7, 8, 33-35]. Menisektominin sonucunu anlamak igin sivi
basimct ile indiiklenen degisiklikleri, eklemdeki yiik dagilimlar1 ve yaglama etkisi
dikkate ahnmasi gerekebilir [7, 36].

Daha onceki bir ¢alismasinda, ¢esitli lokasyonlardaki alt1 kismi menisektominin sivi
basinci hesaba katilan femoral kikirdak modeli zerindeki etkisi poromekanik bir

model kullanilarak aragtirilmigtir [7]. Saglam ve menisektomi yapilmis diz FE
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modelleri, sivi basinct dikkate alinarak basit bir silirlinme yiikii altinda
karsilastirilmistir [8]. Baska bir ¢alismada, eklem kikirdak hasarinin veya subkondral
kirigin OA baglangicina daha fazla neden olup olmadigini anlamak igin bir
aksisimetrik bifazik model kullanilmistir [173]. Artritik ve onarilmis kikirdakta
kollajen aginin rolii de aksisimetrik fibril ile giiclendirilmis bir modelle incelenmistir
[193]. Bu caligmalarda, sivi basinct dikkate alindigindan niimerik yakinsama
zorluklar1 nedeniyle kii¢iik deformasyon oldugu varsayilmistir. Bununla birlikte, diz
eklemi giinliik aktivitelerde viicut agirhigimmdan (BW) kaynaklanan yiiksek yer
reaksiyon kuvveti ile biiyiik deformasyona maruz kalir. Reaksiyon kuvveti merdiven
inerken, merdiven ¢ikarken, tek ayakli durus, diz bilkkme, ayakta durma, otuma ve iki
ayakli durus aktivitelerinde viicut agirliginin sirasiyla %346, %316, %259, %253,
%246, %225 ve %107 katinda bir deger almaktadir [284]. Saglikli ve menisektomi
yapilan tibiofemoral eklemdeki kontak davranisi sadece tek fazli elastik modeller
kullanilarak biiyiilk deformasyon ile arastirilmistir [129]. Menisektominin diz
eklemindeki eklem kikirdaklar1 tizerindeki etkisi sadece kisa siireli ylklemelerle
biiyiik deformasyonda degerlendirilirken, mentskis enine izotropik ve elastik olarak,
eklem kikirdaklar fibril takviyeli viskoelastik olarak modellenmistir [178, 285].

Menisektomi ile ilgili az sayida ¢alisma, yumusak dokularda biiyiik deformasyona
ugrayan diz ekleminin sivi basincina bagli mekanik tepkisine odaklanmistir. Bu
nedenle, bu ¢alismanin amaci, medial menisektominin kikirdak dokularinda biiyiik
deformasyona sahip diz ekleminin poromekanigi tizerindeki etkisini arastirmaktir. Bu

caligma, kikirdak homeostazini ve OA baslangicini anlamaya yardime1 olabilir.
5.4.3. Metot
5.4.3.1. Menisektomi model ve ag orgiisii

Diz eklemi SE modeli daha 6nce bacak hasar1 6ykiisii olmayan bir kadin katilimcmin
sag diz ekleminden yeniden yapilandirilmigtir. 24 yasindaki 59 kg'lik katilimeinin 3T
MRG taramasi diz eklemleri tam ekstansiyonda sirtiistii  pozisyonda
gerceklestirilmistir [26]. 3B model kemikler: femur, tibia, fibula ve yumusak
dokular: femoral ve tibial kikirdaklar, meniski, dort ana bag, yani 6n ¢apraz (OCB),
arka capraz baglar (ACB), medial kollateral (MKL) ve lateral kollateral (LKL)
baglarindan olugmaktadir (Sekil 5.25). Diz ekleminin ag orgiisii IA-FEMesh (lowa
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Universitesi, lowa City, 1A) yazilimi kullanilarak olusturulmustur. Kemikler rijit
olarak kabul edilmistir. Ciinkii kikirdakli dokulardan ¢ok daha yiiksek sertlige
sahiptirler. Eleman tipi, kemiksi yapilar igin dortgen elemanlardan (R3D4),
kikirdaklar ve meniski i¢in alt1 yiizlii gozenekli elemanlardan (C3D8P) ve baglar igin
stirekli ortam kat1 elemanlarindan (C3DS8) olusmustur. Birinci dereceden lineer saf
dortgen elemanlar, sivi basinglanmasi diisiiniildiigiinde kontak analizi igin (i¢gen
elemanlardan daha hizli yakinsama gosterebileceklerinden kikirdakli dokular igin
Ozellikle tercih edilmistir [226]. Saglam diz eklemi SE model igin toplam 32579

eleman kullanilmistir.

Anterior

)

Partial25

Partial50

Intact

Sub-total Total

Posterior

Sekil 5.25 Medial menisektomi modelleri i¢in yeniden yapilandirilmis sag diz
ekleminin sonlu eleman modeli: (a) yaklasik %25 i¢ doku ¢ikarildi (Partial25),
(b) yaklasik %50 i¢ doku c¢ikarildi (Partial50), (c) yaklasik %50 6n doku
cikarildi (Sub-total) ve (d) medial meniiskiis tamamen c¢ikarildi (Total) (iist
goriinlim). Karanlik alanlar menisektominin yerini gdosterir. Ag Orgiisi,

kemikler, eklem kikirdaklari, tam meniski ve ligamentler i¢in sirasiyla 10754,
11680, 6220 ve 3925 elemandan olusur.

Medial meniiskiis lezyonu lateral meniiskiis lezyonundan daha yaygin oldugundan,
bu calismada saglam lateral meniiskiis durumunda sadece medial menisektomi
arastirilmigtir.  Medial menisektomi sonras1 eklem kikirdagindaki mekanik
degisiklikleri incelemek icin dort klinik vaka simiile edilmis ve saglam diz ile

karsilastirilmistir (Sekil 5.25). En sik goriilen meniiskiis lezyonu tipinin boyuna
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gbzyas1 olmasi ve 3B meniiskiis rezeksiyonu boyutunun artmasiyla dizde OA olusma
riskinin artmasi nedeniyle [29, 286, 287], iki kismi boyuna menisektomi olgusu
simiile edilmistir. Bunlar siras1 ile uzunlamasina yonde toplam medial mentiskiisiin
yaklasik %25 ve %50'sinin rezeksiyonlari olan “Partial25” ve “Partial50” idi. Kismi
menisektominin yeri, yeni yirtilmalara neden olabilecek diz ekleminde meydana
gelen gerilimlerin artmasi ile de iligkili olabilir [28, 154]. Bu etkiyi incelemek igin 6n
medial mendskisin %50'sinin ¢ikarilmis hali olan “Sub-total” menisektomi modeli
modellenmistir. Kismi menisektomi ile karsilastirildiginda total menisektomi OA
riskini artirmasindan dolayr [288], medial meniiskiisiin tamaminin ¢ikarilmasindan

elde edilen “Total” menisektomi de simiile edilmistir.
5.4.3.2. Yumusak doku o6zellikleri

Eklem kikirdaklar1 ve meniiskiisler, dogrusal olmayan fibril takviyeli ve tamamen
doymus go6zenekli ortam olarak modellenmistir [85]. Ligamentler i¢in dogrusal
olmayan, anizotropik fibril takviyeli kat1 model kullanilmistir. Ciinkii s1v1 basinci,
ligamentlerin gerilme davramiginda etkisi olmadigindan ihmal edilebilir. Kollajen
fibrillerin kikirdaklarda sivi basinglandirilmasinda 6nemli bir rol oynadigi
bildirilmistir [36]. Bu nedenle, kollajen fibril oryantasyonlari, femoral kikirdak i¢in
Olglilen boliinmiis ¢izgi deseni kullanilarak dahil edilmistir [218], hakkinda veri
bulunmamasimdan dolay1 tibial kikirdak i¢in rastgele fibril oryantasyonu
distinilmistir. Birincil fiber oryantasyonunun meniskis igin sirkumferansiyel
yonde oldugu varsayilmistir. Son olarak, ligamentler icin birincil kollajen yoni,

uzunlamasima yonde hizalanmaktadir [36].

Dokularin malzeme 6zellikleri (Tablo 5.6) literatiirden elde edilmistir [8, 79, 187,
289-291]. Tim yumusak dokularmn fibril olmayan kati matrisleri izotropik,
hiperelastik olarak modellenmis ve Neo-Hookean hiperelastik teorisi ile
tanimlanmistir. Kollajen ag1 i¢in yar1 dogrusal viskoelastisite varsayilmistir. Fibril
matris yapisinin Young moduli ortotropik olarak kabul edilmistir (Tablo 5.6). Bu
calismada biiyiik deformasyon teorisinin kullanilmasi nedeniyle, ligamentler igin
baslangi¢ gerinim degerleri dikkate alimmustir. Bu degerler 6nceki ¢calismalardan elde
edilmistir: MKL ve LKL'de %2, OCB'da %2.5 ve ACB'da ise sifir [129, 137, 143].

Bu gerinim degerleri, baslangic kosullar1 olarak gerilim  degerlerine
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dondstiriilmistir [137]. Diz eklemi modeli daha 6nce biyik deformasyon igin
sayisal olarak test edilmistir [32]. ABAQUS'te deneysel olarak dogrulanmis malzeme
modelini uygulamak i¢in kullanici tanimli bir FORTRAN alt programi kullanilmistir.

Tablo 5.6 Yumusak dokulardaki fibril olan ve olmayan yapilarin materyal
ozellikleri.

Kollajen fibril ag Fibril olmayan
o = As + B&? yapilar (izotropik)
Birincil fibril Dikey yonu (y,z) Young Poisson
yonu (x) [MPa] [MPa] moduli Oram
A B A B [MPa]
Femoral Kikirdak 1.38 367.14 0.41 11014 1.0 0.47
Tibial Kikirdak 0.92 229.46 0.92 22946 1.0 0.47
Meniski 12.84 0 2.30 0 5.0 0.42
Ligaments 46.47 1118.60 0 0 15.0 0.46
Agirlik sabiti (g™), —t 9'=0.3; A'=10
karakteristik zaman (Am) G(t) =1+ Z g™ exp (A_m) g>=1.7; A*=100
[32] m 9°=0.5; °=1000
Gegirgenlik [mm*/Ns] (Darcy’s law) kx=o._%o§(;)|1<y= ke

Not: Birincil fiber yonu, yerel xyz koordinat sisteminin x eksenine dahil edilmistir. Ortotropik
gecirgenlik x yéniinde yani fiber yonde en yiksektir [8, 85].

5.4.3.3. Yiik ve sinir sartlar

Poromekanik sonlu eleman modellemesinde, kadin katilimcmin viicut agirhigm tigte
ikisi olan 390N'lik bir sikistirma yiikii kullanilmistir. 390N  kuvveti, 6nceki
calismamizda ayni katilimecinin bir siiriinme protokolii altinda ¢ift floroskopi 6él¢imi
sirasinda elde edilen maksimum reaksiyon kuvvetiydi [26]. Diz Uzerine ortalama
kuvvet uygulanmis, ancak diz eklemindeki yumusak dokularin uzun siireli yanitini
degerlendirmek igin biiyilk deformasyon teorisi kullanilmigtir. YUK, rampa
fonksiyonu olarak 1. saniyede maksimuma ulastirilmis ve 600 saniyeye kadar sabit
birakilmistir. Ancak bu calismada 200 saniyeye kadar sabit tutulmustur. Bunun
nedeni, menisektominin basit stiriinme altindaki etkisine odaklanmak ve analiz
sonuglarini literaturdeki deneysel sonuglarla [50, 51, 292] karsilastirmasidir. Yk
femur Gzerine proksimal-distal yonde uygulanmistir. Femurun 6teleme hareketlerini
yapacak sekilde serbest birakilirken tiim rotasyon hareketleri sinirlandirilmigtir. Tibia

ve fibula tiim serbestlik derecesinde kisitlanmustir.

97



Femoral ve tibial kikirdaklar “TIE” kontagi kullanilarak sirasiyla femur ve tibiaya
baglanmig, bu da iki yapmm kontak yiizeyleri arasinda goreceli bir hareket
yaganmadigi anlamma gelmektedir. Ligamentlerin uglar1 da TIE kontaklar1
kullanilarak karsilik gelen kemiklerle smirlandirilmigtir. Meniiskiis boynuzlari,
meniisklis boynuzlari-tibia baglantilarin1  simiile etmek icin tibial platoya
baglanmistir. Kikirdakli dokular arasindaki mekanik kontaklarin davranismi simiile
etmek i¢in sonlu eleman modelinde alt1 kontak ¢ifti tanimlanmustir. Medial ve lateral
taraflarin her biri i¢in ii¢ tanimlama gergeklestirilmistir: femoral kikirdak-tibial
kikirdak, meniski - femoral kikirdak ve meniski - tibial kikirdak. Total medial

menisektomi durumunda alt1 kontak ¢ifti dort ¢ifte diismiistiir.

Gozenek basinci, kikirdakli dokulardan sivi sizmasina izin vermek ve herhangi bir
temassiz / serbest yiizey olusturmak i¢in sifira ayarlanmistir. Bu calismada biiyiik
deformasyon g6z oniine alindigindan, ABAQUS'te NLGEOM segenegi kullanilarak

sonlu elemanlar analizine geometrik dogrusal olmayan durumlar dahil edilmistir.
5.4.3.4. ABAQUS coziicii teknigi

Buyuk deformasyonun etkisini dikkate almak icin her bir kontak cifti icin sonlu
kayma segenegi kullanilmistir. Kontak modellemesi i¢in dogrusal olmayan yilizeyden
yiizeye se¢enegdi se¢ilmistir. Ana ylzeyin kdle ylzeye penetrasyonunu dnlemek icin
lineer penalt1 yontemi kullanilmistir. Kikirdakli dokular arasindaki siirtiinme
katsayist 0,2 olarak ayarlanmistir [40]. ABAQUS standardindaki gegici toprak
konsolidasyonu yontemi, poromekanik modeldeki sivi akisinin  etkisini
degerlendirmek icin kullanilmistir. Her bir sayisal yinelemede maksimum gdzenek
basinci artis1 0.05MPa'ya ayarlanmistir. ABAQUS simiilasyonunu ¢alistirmak i¢in 12
paralel ¢ekirdek islemci ve 370 GB'a kadar RAM’e sahip siiper bilgisayar sistemi

kullanilmistir (Calgary Universitesi).
5.4.4. Sonuclar

Maksimum kontak basinci tiim senaryolar icin lateral tibial platoda, siriinme ile
birlikte azalmstir (Sekil 5.26). Karsilik gelen kontak merkezi menisektomi nedeniyle
strinme ile kaymamistir. Bununla birlikte, medial platoda, kontak basinci ve kontak

merkezi varyasyonlart menisektomi tipine olduk¢a bagli olmustur (Sekil 5.27).
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Maksimum kontak basinci saglam diz (Intact) ve uzunlamasina menisektomiler
(Partial25 ve Partial50) icin strtinme ile artarken, alt toplam menisektomili diz igin
azalmistir. Kontak merkezi, saglam diz ve boyuna menisektomiler igin siirinme
gelistikce medial tarafta biraz kaymis, ancak sub-total ve total medial menisektomiler

icin kaymamustir.

Lateral tibial kikirdak
Intact ------ Partial25 —-—--Partial50 = = = Sub-total =---- Total
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Sekil 5.26 Normal ve medial menisektomi diz eklemlerinde, surinme yiki
ile birlikte lateral tibial platoda olusan zamana bagli maksimum kontak
basinci.
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Sekil 5.27 Medial tibial kikirdaktaki kontak basing dagilimlari: a) Normal, b)
Partial25, c) Partial50, ve d) Sub-total menisektomili dizler (Siyah cizgi
menisektomi sonras1 meniiskiiste kalan kismi1 gdstermektedir).

1. saniyede tiim kikirdaklardaki maksimum kontak basinci, Sub-total menisektomi

disinda, meniiskiis rezeksiyonu boyutuyla, az ¢ok artmustir (Sekil 5.28). Total
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menisektomi i¢in, kontak basinci lateral ve medial kikirdaklarda sirasiyla %10 ve %8
azalmig, ancak saglam dizle karsilastirildiginda femoral kikirdakta %43 artmustir
(Sekil 5.28). En yiiksek kontak basinci, 3.22MPa, medial kondilde meydana
gelmistir. Femoral kikirdaktaki kontak basinglar1 siirinmeden 6nce kondillerde ¢ok

farkli sekilde dagilirken (Sekil 5.29a), siiriinme sonrasinda kondiller arasinda daha

esit olarak dagilmistir (Sekil 5.29b).

77/ Intact Partial25 [ Partial50 [l Sub-total [ Total

Kontak basinci (MPa)
- o (] [3S) w (98]
o W o W o W

©
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Lateral tibial kikirdak Medial tibial kikidak Femoral kikidak

Sekil 5.28 Siiriinme basladiginda (1. saniyede) yani uygulanan kuvvet
maksimum seviyeye ulastiginda, eklem kikirdaklarinda (lateral, medial
tibial ve femoral kikirdaklar) olusan maksimum kontak basinci.

Medial menisektomi ile birlikte, diz eklemi modellerin kontak alani agisindan lateral
tarafinda biiylik bir degisiklik gozilkmez iken medial tarafta dramatik bir diisiis
gerceklesmistir (Sekil 5.30 ve Tablo 5.7).
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Sekil 5.29 Intact modeldeki femoral kikirdak artikiiler ylizeyinde olusan kontak
basinc1 (MPa) dagilimlar: a) 1. saniyede, b) 200. saniyede. Inferior goriintii, lateral

kondil sol taraftadir.
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Sekil 5.30 Yiikleme sonunda (200. saniye) diz eklemi
modellerinde olusan kontak alanlari. Kontak alani, tibial kikirdak
ylzeyinden hesaplanmuistir.

Maksimum sikistirma kuvveti 390N’a ulastiginda yani 1.sn'de, lateral ve medial
tibial kikirdaklarda meydana gelen dikey ylikler Tablo 5.8'de sunulmustur. Intact,
Partial25, Partial50, Sub-total ve Total menisektomili modellerdeki lateral taraf
medial tarafa gore, sirasi ile %54, %77, %118, %81 ve %142 daha fazla toplam yiike
maruz kalmistir. Lateral tarafin maruz kaldigi toplam yiik, Intact dizdekine gdre
Partial25, Partial50, Sub-total ve Total menisektomi yapildiktan sonra sirasiyla %6,
%13, %6 ve %17 artmistir. Buna karsin, medial tarafin maruz kaldig1 toplam ytik,
Partial25, Partial50, Sub-total ve Total menisektomi ile %8, %20, %10 ve %26

azalmstir.

Tablo 5.7 Diz eklemi modellerin lateral ve medial taraftaki
kontak alanlarmn sayisal degerleri (200. Saniye).

Lateral taraftaki Medial taraftaki
kontak alani (mm?) kontak alan1 (mm?)
Inact 262.777 316.621
Partial25 262.945 273.282
Partial50 267.727 224.943
Subtotal 269.000 247.267
Total 269.696 183.317

Eklem kikirdagindaki sivi basmci genellikle kontak basinci varyasyonlar: ile

tutarhidir. Beklendigi gibi, sivi basinci siiriinme sirasinda oldukca hizli bir sekilde
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azalmigtir (Sekil 5.31). Lateral kikirdaktaki maksimum sivi basinci, gevseme
davraniginin baglarinda menisektomi ile onemli Olgiide degismistir (Sekil 5.31).
Lateral tibial kikirdaktaki maksimum sivi basinci (1 saniyede), Partial25, Partial 50
ve Total menisektomi ile birlikte sirasiyla %5, %12 ve %16 artti, ancak Sub-total
menisektomi i¢in %10 azalmistir. Buna karsin, medial tibial kikirdaktaki maksimum
stv1 basinci, Partial25, Partial50, Sub-total ve Total menisektomi ile birlikte sirasiyla
%17, %14, %9 ve %13 azalmistir (Sekil 5.32). En yiksek sivi basinci, Sub-total
menisektomi hari¢ tiim olgular icin lateral tibial kikirdakta meydana gelmistir. Total
menisektomi durumunda en yliksek sivi basinct 3.04MPa olarak bulunmustur (Sekil

5.32).

Tablo 5.8 1. saniyedeki diz eklemi modeldeki her bir kontak ¢ifti arasindaki
dikey kontak kuvveti (N).

Lateral taraf (N) Medial taraf (N) Toplam*

Model Kikirdak- Menuskis- Kikirdak- Meniskis- reaksiyon kuvvet

Kikirdak Kikirdak Kikirdak Kikirdak (N)

Intact 206 31 108 46 391
Partial25 218 32 110 31 391
Partial50 234 34 113 10 391
Sub-total 214 37 126 13 390

Total 242 34 114 - 390

*Kuvvetler, tibial ylzeyi iceren temas ciftlerinden elde edilmistir. Toplam reaksiyon kuvvetinin
390N olmasi gerektigi dikkat edilirse, son siitunda olusan hata goz ardi edilebilir.

Pik sivi basmmcinda (1. saniyede), femoral kikirdaktaki maksimum sivi basinci
saglikli diz ekleminde, Partial25, Partial50, Sub-total ve Total menisektomi ile
birlikte sirasiyla %5, %10, %27 ve %14 artt1 (Sekil 5.33). Hem maksimum sivi
basmci hem de kontak basimcinin konumlari, Partial25, Partial50 ve Total
menisektomi ile birlikte degismezken, Sub-total menisektomi sonrasi lateralden
medial kondile kaymustir (Sekil 5.33). Siirlinme gelistikce, medial tibial
kikirdaklarindaki maksimum sivi basincinin yeri, tiim durumlar i¢in merkezi bdlgeye
ve Sub-total modeldeki durum hari¢ daha derin bir tabakaya kaymistir. Sub-total
modelde ise Intact modeldekinden daha iist noktalara kaymustir (Sekil 5.34). Total
menisektomi, sivi ve kontak basmcini femoral ve tibial kikidaklarda yaklagik %15
artirmasina karsin, katilimcmin viicut agrhgr tamami (590N) diz eklemine
uygulandig1 varsayildiginda sivi ve kontak basinglar1 ilgili bdlgelerde ¢ok daha
yiiksek degerlere ulasmistir (Sekil 5.35).

102



Intact ------ Partial25 —-—--Partial50 - - - Sub-total ----- Total

3.5
=
Ay i
2
5 4
=]
S
S el
z
v -

1000
Zaman (sn)
a)

. Intact ------ Partial25 —-—--Partial50 - - = Sub-total ----- Total

3.04 -
-
\% 2.5 | 1
) 4
g
3
O .
z
v -

0.0 T T T

0.1 1 10 100 1000
Zaman (sn)
b)

Sekil 5.31 Maksimum s1v1 basinct: a) lateral tibial kikirdaktaki sivi basici, b)
medial tibial kikirdaktaki sivi basmci. Maksimum sivi basmecin lokasyonu
zamanla degiskenlik gosterebilir.

) Intact Partial25 [ Partial50 [l Sub-total [ Total
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Sekil 5.32 Uygulanan kuvvetin maksimuma ulastig1 1. saniyedeki lateral
tibial, medial tibial ve femoral kikirdaklardaki maksimum sivi basinci.
(yumusak doku siiriinme davranisinin baslarinda)
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Sekil 5.33 Femoral kikirdak artikiiler yilizeyinden yaklasik 3/8 derinlik uzaktaki sivi
basincit (MPa): a) Intact diz eklemi modeli, b) Sub-total menisektomili diz eklemi
modeli. Inferior goriiniim; lateral kondil femoral kikirdagmn sol tarafidir.

Sekil 5.34 1.sn’de medial tibial kikirdakta olusan maksimum sivi
basincinin (MPa) konumu: a) Intact, b) Partial25, c) Partial50, d) Sub-
total ve e) Total menisektomili modeller. Medial tibial kikirdagin kontak
ylzeyi (lst) temel alindiginda maksimum sivin basinct konumu Intact
model igin 6/8, Partial25, Partial50 ve Total modeller icin 7/8, Sub-total
model icin 3/8 derinliktedir. Medial tibial kikirdagm alt kismimdan
bakilmaktadir.
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Sekil 5.35 Total menisektomi ve viicut agirligin sivi ve kontak
basinglar1 tizerine etkisi (1. saniyedeki yani kuvvetlerin maksimuma
ulagtig1 zamandaki durumlar temel alinmistir).

200. saniyede uygulan yik sonucunda, Total menisektomili diz eklemdeki lateral-
medial, posterior-anterior ve proksimal-distal yondeki yer degistirmeler saglikli diz
ekleminde olandan sirasi ile %8.4, %5.3 ve %10 fazla olmustur (Sekil 5.36).

Kikirdakli dokularda olusan asal gerilimlerin yonleri, SE modelinde tayin edilen
fiber yonleri ile yaklasik olarak benzerlik gostermistir. Medial tibial kikirdak
bolgesinde birincil asal gerilim baslangigta saglam ve total menisektomili diz
eklemlerinde benzer olmustur. Bununla birlikte, siirlinme ile birlikte dnemli dlciide
farklilagmistir. Total menisektomili dizde gerilim, saglam dizdekinden énemli 6l¢iide

yavas bir azalma gdstermistir (Sekil 5.37).
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Sekil 5.36 Uygulanan yiik sonucunda U¢ yonde olusan yer degistirmeler agisindan
total menisektomili diz eklemi ile intact diz eklemi modellerin karsilastiriimasi. a)
lateral-medial, b) anterior-posterior, ¢) proksimal-distal yonlerdeki yer degistirmeler.
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Sekil 5.37 Intact ve total menisektomili diz eklemlerinde medial tibial kikirdagim
en derin tabakasimdan elde edilen asal gerilim (Iki model i¢inde ayni numaraya
sahip diiglim secilmistir). Secilen diigiim noktasinin yeri, medial meniiskiisiin en

T
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alt ylizeyindeki anterior kdsesindedir.
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Sekil 5.38 Medial tibial kikirdaktaki sivinin efektif hiz1 (mm/sn) ve yOnii: a) Intact,
b) Partial25, c) Partial50, d) Sub-total ve €) Total diz eklemi modelleri. Okun yoni
stvinin hareket yoniinii sembolize ederken rengi sivi hizin biiylikligiinii sembolize
etmektedir.

Sub-total model hari¢ medial tibial kikirdaktaki maksimum efektif sivi hizi
biiytikligii ve yoni saglam modeldekine gore farklilik gostermistir (Sekil 5.38).
Saglam dizdekine gore Partial25, Partial50 ve Total modellerdeki sivi hiz1 biiyiiliigii
siras1 ile %9, %22 ve %30 artmistir. Benzer olarak, saglam diz eklemi modelinde
maksimum sivi akig hizi yonii medial yone dogru iken, Partial25, Partial50 ve Total

modellerde tam zit yone yani lateral yone dogru degismistir.
5.4.5. Tartisma

Bu calismanin amaci, medial menisektomi sonrast eklem kikirdak mekanigindeki

degisiklikleri biiylik deformasyon teorisi kullanarak aragtrmaktir. Kikirdakli dokular
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stv1 basincmin eklem mekanigi tizerindeki etkisini dikkate almak i¢in poromekanik
olarak modellenmistir. Medial meniiskiisiin ¢esitli rezeksiyonlarmi taklit etmek i¢in
dort model gelistirilmistir (Sekil 5.25). Saglam model (intact) referans model olarak
kullanilmistir. Bu ¢alismanin temel bulgular1 sunlardir: 1) temas ve sivi basinglari,
daha once benzer caligmalarda elde edilenin yaklagik iki kat1 olmustur; 2) striinme
davranisi i¢in s1vi basmnci dagilimi kiigiik deformasyon teorisi kullanan ¢aligsmalarin
tahmin ettiklerinden ¢ok daha diisiis gostermistir; 3) saglam diz ekleminin lateral
tarafindaki temas basinct medial taraftakinden daha yuksektir ve bu fark medial

menisektomi ile artmistir.
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Sekil 5.39 Saglam modelde Ongoriilen femoral aksiyel yer
degistirme degerlerin literatiirden alinan deneysel sonuglar ile
karsilastirilmasi. Diz kinematigi tizerine yapilan oOnceki
calismamizdan [26] elde edilen 390N kuvveti, bu ¢aligmada
maksimum kuvvet olarak sec¢ilmistir.

Modelleme yaklagimimin gegerliligini gostermek i¢in, saglam diz analiz sonug¢larimiz
literatlrden (Sekil 5.39 ve Tablo 5.9) elde edilen deneysel sonuclarla

karsilastirilmistir ve karsilastirma iyi bir sekilde benzerlik gostermistir. 1 saniyede
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390 N uygulandiginda, femurun proksimal-distal yonde yer degistirmesi 0.62 mm
olmustur ve kuvvet-yer degistirme dogrusal olmayan bir iligki gostermistir (Sekil
5.39). Bu tahminler kadavra eklemlerinden elde edilen deneysel sonuclarla
uyumludur [180, 204, 293] (Sekil 5.39). Tablo 5.9'da, saglam diz eklemlerinden elde
edilen maksimum kontak basinci ve t = 1 saniyedeki kontak alanlari
karsilastirilmistir.  Saglam modelimizdeki maksimum kontak basinci, deneysel
sonuglarda oldugu gibi lateral tibial kikirdakta meydana gelmistir. Genel olarak,
ongorilen kontak alanimiz, yiikleme biiyiikliklerindeki fark dikkate alindiginda
deneysel sonuglarla benzer bir egilim gostermektedir. Dahasi, Tablo 5.8 iyi niimerik
sonuclar elde edildigini gostermistir. Clnkl eklemdeki toplam kontak kuvveti,
uygulanan kuvvet olan 390N ile tutarhidir.

Tablo 5.9 Saglam diz eklemi igin dngoriilen kontak basmglarinin (1 saniyede) ve
kontak alanlarinin deney sonuglari ile karsilagtirilmasi.

Yuk CPLTC CPMTC 2 2
Metot (N) (MPa) (MPa) CAL (mm“) CAM (mm")
Present model SEA 390 2.36 1.53 262.78 316.62

Fukubayashi and

Kurosawa [204] Deneysel 200 . - 270+ 05 420+ 15
Fukubayashi and

Kurosawa [204] Deneysel 500 - - 530+ 1.5 420+0.6
Br°W?fg‘g’] ShW. peneysel 500 - - 1125+180 (CAL + CAM)
Pukubayastland peneysel 1000 4 3 640+18 51008

Kurosawa [204]
Broerlagg] ShaW  boneysel 1000 - 1250 + 100 (CAL + CAM)

Mo“ggg} etal beneysel 1000 5.24+1.0 4.76+1.2 i‘llgfg iigﬁ
CPLTC: lateral tibial kikirdaktaki kontak basmci; CPMTC: medial tibial kikirdaktaki kontak basinct;
CAL: lateral kompartimandaki kontak alani; CAM: medial kompartimandaki kontak alani. Ongériilen
kontak basmci her doku igin maksimum degeri alindi. Kontak alanlari i¢in ise ortalama deger
almmustir.

Menisektominin boyutu ve tipi eklem kontak mekanigini olumsuz etkileyebilir. Sub-
total menisektomi, kontak basincinda en bilyiik degisikligi gosterirken, diger tim
menisektomilerde kontak basinci meniiskiis rezeksiyonun boyutuyla artmistir. Stvi
basinc1 merkezi, sub-total medial menisektomide lateral kondilden medial kondile
kaymistir (Sekil 5.33). Medial tibial platodaki birincil asal gerilim de toplam

menisektomi ile Onemli Olgiide degismistir (Sekil 5.37). Sub-total ve total
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menisektomilerdeki bu dramatik degisiklikler dokularda yeni gozyaslarina neden
olabilir. Sonuc¢larimiz, ortopedistlerin kismi menisektomi operasyonlarinda miimkiin
oldugunca hilal seklini tutma yoniindeki cerrahi kararlarini desteklemektedir [294,
295]. Ayrica menisektomi sonrasi sivi basinci degisiklikleri hakkinda ek bilgiler
vermis olduk. Yayimlanan menisektomi modellerinin ¢ogunda tek fazli malzeme
kanunlar1 kullanilmis ve bu nedenle sivi basinct ile iligkili temas mekanigi

arastirilmamustir [6, 28-30, 280].

Intact modelde, lateral kompartiman medialden daha fazla yiikii desteklemistir ve iki
kompartiman arasindaki yiik paymdaki bu fark medial menisektomi ile artmistir
(Tablo 5.8). Diger bir deyisle, yilik lateralde artmis ancak medial kompartimanda
azalmistir. Ciinkii medial taraftaki meniskiis kaybi nedeniyle ek yiikleme medial
taraftan lateral tarafa kaymistir. Bu durum, lateral taraftaki daha kiigiik bir kontak
alam 1ile birlikte, lateral taraftaki kontak basmcin neden medial taraftakinden daha
yikksek oldugunu acgiklamaktadir (Sekil 5.28). Lateral kompartiman daha fazla
toplam yiklemeyi desteklese de, medial taraftaki menuskis-kikirdak temasi intact
dizdeki lateral tarafa gore %48 daha fazla kuvvete maruz kalmistir (Tablo 5.8).
Dahasi, tiim vakalar i¢in en yliksek kontak basinci, kikirdak-kikirdak temas ytizeyleri
disindaki meniiskiis ylizeyinde meydana gelmistir (Sekil 5.40). Ayrica, medial
meniiskiis lateral meniiskiisten daha yliksek temas basincma maruz kalmistir(Sekil
5.40). Siriinme ve menisektomi ile birlikte bu fark onemli 6l¢iide artti. T=200
saniyede, medial meniiskiisteki maksimum kontak basinci, intact, Partial25, Partial50
ve Sub-total menisektomili modellerdeki lateral meniiskiislerde bulunandan sirasiyla
%25, % 64, %156 ve %255 daha yiiksek olmustur. Bu gbzlem, medial meniiskiis
lezyonunun neden lateral meniiskiis lezyonundan daha yaygin oldugunu agiklayabilir

[280-283].

Siiriinme, lateral ve medial kikirdaklardaki kontak basmglarini 6nemli 6lglde
degistirmistir. Bu da kikirdak dokularindaki sivi basinglarindan biiylik 6Slcilide
etkilenen zamana bagl kontak basincinin modellenmesi gerektigini géstermektedir.
Maksimum kontak basinci baslangicta lateral kikirdakta medial kikirdaktakine gore
daha ytiksekti, ancak intact meniiskiis tarafindan desteklenen lateral kikirdakta (Sekil
5.26 vs. Sekil 5.27) siiriinme ile azalmistir. Bu literatiirle uyumluydu [3, 5, 44] ¢unku

stirinme gelistik¢e eklem kikirdagindan meniiskiislere daha fazla yiik aktarilmistir.
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Bu nedenle yiik, intact mentiskiiste arttik¢a lateral tibial kikirdaktaki azalmistir (Sekil
5.26). Bununla birlikte, senaryo, 6zellikle uzunlamasina menisektomiler i¢in medial
kompartimanda olduk¢a farkli gerceklesmistir. Medial meniiskiiste artan kontak
basincina paralel olarak, medial tibial kikirdaktaki kontak basinct da siirlinme ile
artmustir (Sekil 5.27a, b ve ¢). Bu sonug kismen femurun 3D Gteleme hareketi ile elde
edilmis olabilir: 390 N basing altinda 1sn'de sirasiyla proksimal-distal, lateral-medial
ve posterior-anterior yonlerdeki 6temeler, 0.62mm, 0.86mm ve 1.18mm dir (Sekil
5.36). Yatay oOtemeler, dikey olandan daha biiyiik olduguna dikkat edilmelidir.
Eklemde kayma nedeniyle, medial meniiskiisiin geri kalan1 kismu ile karsilik gelen
eklem kikirdaklar1 arasindaki temas yiizeyi, 6zellikle medial mentiskiisiin i¢ dokusu
icin azalmustir (Sekil 5.27a, b ve ¢). Bu nedenle, bu alandaki temas basinci siiriinme
ile artmistir. Bagka bir neden, eklem kikirdaginin geometrik yapisi olabilir. Tibial
kikirdak kalinlig1 merkezden medial veya lateral tarafa azalmistir. Temas merkezi,
kikirdagin daha ince oldugu medial tarafa kaymustir (Sekil 5.27a, b ve ¢). Donahue
ve ark. [11], dokularm geometrilerinin OA'nin baslangicini degerlendirmek igin
birincil ilgi alani olabilecegini ve meniiskiis kaliliginda %10'luk bir azalmanin tibial

kikirdak {izerindeki temas basincinda %20 artigla sonuglandigini varsaymaktadir.
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Sekil 5.40 Intact modelde 200. saniyede kikirdakli
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dagilimlar1. Izometrik goriiniis; medial kompartiman sol
taraftadir.
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Bu c¢alismada biliyiik bir deformasyon teorisi kullanilmigtir. Erken suriinme
sirasindaki kontak basinci, benzer kuvvet ve smir kosullarna sahip kiiclik
deformasyon teorisi kullanilarak yayinlanan ¢aligmalarda rapor edilenlere kiyasla,
kondiller (Sekil 5.29) arasinda oldukga farkli bir sekilde dagilmustir [7, 48]. Bu
tutarsizlik kullanilan farkli kontak tanimlarindan kaynaklanabilir. Kiiciik
deformasyon durumunda kiguk kayan temas teorisi segilirken, biylk deformasyon
icin sonlu kayar teorisi kullanilir. Bu ¢alisgmada 6ngoriilen hem maksimum kontak
hem de s1vi basinglari, 1 sn'de uygulanan 300N basing yiikii altindaki diz ekleminin
onceki ¢alismalarindakinden yaklasik iki kat daha fazla gergeklesmistir. Ayrica bu
calismada s1vi basing dagiliminin diisiisii 6nceki ¢calismalardan ¢ok daha hizli oldugu
gOzlenmistir. Bununla birlikte, sonuglardaki bu farklilik kismen hastaya 6zgii diz

eklemi 6zelliklerinden kaynaklanabilir.

Bu ¢alismada bazi sinirlamalar bulunmaktadir. Calismalar karsilastirilirken, Kiguk
deformasyon teorisini kullanan ¢alismada [7, 48] ve biiyiik deformasyon kullanilan
bu ¢alismada farkli insan denekler kullanilmistir. Bu nedenle, kisiye 0zgl eklem
geometrisinin sonuclar Gzerinde ne kadar farklilik olusturdugu agik degildir. Ayrica
tim rotasyonlar kisitlanmig olarak femur {izerine tam ekstansiyonda basit bir
sikistirma stirlinme yiikii uygulanmustir. Diz eklemindeki sivi basinci ve temas

basinci femurun rotasyonuna gore degiskenlik gosterebilir.

Ozet olarak, intact diz eklemini referans olarak kullanilmis, basit bir surtinme
yiiklemesi altinda dort medial menisektomi vakasi i¢in degisen kikirdak mekanigini
incelenmistir. Model, literatirden elde edilen deneysel verilerle karsilastirilmistir.
Ayakta durmus intact diz eklemi i¢in, lateral kompartiman medial kompartimandan
daha fazla yuklemeyi desteklemistir. Bununla birlikte, medial meniiskiis aslinda
lateral meniskiisten daha fazla yiiklemeye maruz kalmistir, bu da medial mentskds
lezyonlarinin lateral olanlardan daha yaygin olmasmm bir nedeni olabilir. Medial
menisektomi, medial kompartimandan lateral kompartimana daha fazla yik
kaydirmstir, bu da lateral tarafta daha fazla temas basinci ile sonuglanmistir. Ayrica,
medialden lateral tarafa kiiciik bir ylikleme kaymasi, medial tarafa kiyasla eklem
temasinin daha az uyumu nedeniyle lateral taraftaki kontak basincini 6nemli Slglide
artirabilir [296]. Menisektomiye bagl lateral kompartimandaki kontak basimcindaki

bu artis, OA baslangicinda bir etkisi olabilir. Sub-total menisektomi diisiiniilen
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vakalar arasinda en belirgin mekanik degisiklikleri gostermistir. Son olarak, bu
calisma sivi basinci, bilylk deformasyon ve meniskls yirtigi tipinin diz eklemi

mekanigi tizerindeki Onemini gostermistir.

Bu galisma Calgary Universitesi, Etik ID REB15-1165 numaras ile Birlesik Saglik
Aragtirmalar1 Etik Kurulu tarafindan onaylanmigtir. Katilimemin sag bacaginin MRI
verileri Calgary kampuslerinde elde edilmis ve islenmistir. Kanada Doga Bilimleri ve
Mihendislik Arastirma Konseyi ve Compute Canada'nin desteklerinden dolayi
ayricalikli hissetmekteyiz. Ayrica Sabri Uzuner'in Calgary Universitesi ziyaretine
maddi ve manevi destegi i¢in TUBITAK'a (Tiirkiye Bilimsel ve Teknolojik

Arastirma Kurumu) tesekkiir ederiz.
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0. (“)ZET, SONUCLAR, SINIRLILIKLAR VE ONERILER
6.1. Ozet

Bu tezin temel amaci, kii¢iik ve biiylik deformasyonlarda diz eklemin zamana bagh
davranis1 tahmin edebilecek bir diz eklemi modeli olusturmaktir. Bu kapsamda
gerceklestirilen 3B SE diz eklemi modelinde meniiskiis ve artikiiler kikirdak igin
fibril yapiy1 ve sivi basincini hesaba katan bifazik poroelastik matematiksel teori
kullanilmistir. Diz ekleminin MR gorintilerinden yeniden yapilandirilma sirecine
kadar gecen slrecte kullanilan tiim yazilimlarda elemanlarin en boy, carpiklik
oranlar1 gibi ag orgiisiiniin kalitesini belirleyen parametrelerin kontrolleri yapilmaistir.
Bununla birlikte, ag orgiisiiniin kalitesini belirlemek i¢in bir takim sonlu elemanlar
analizi  gerceklestirilmistir  (BOlum  5.1’¢  bakiniz). Bu  ¢alismalarin
gergeklestirilmesinin nedeni kabul edilebilir SE analiz sonuclari elde edilmesi gayreti
olmustur. Yeniden yapilandirilan doku geometrileri, diz ekleminin SE modelini
olusturmak i¢in ABAQUS yaziliminda birlestirilmistir. FE modeli distal femur, tibia,
fibula, artikiiler kikirdaklar, meniski ve dort ana ligament icermektedir: OCB, ACB,
LKL ve MKL. Kikirdaklar, meniski ve ligamentler i¢in bolgeye 6zgii, dogrusal
olmayan fibril takviyesi diistiniilmiistiir. Yar1 dogrusal viskoelastisite teorisi, kollajen
fibrillerin dogrusal olmayan davranisini tanimlamak i¢in kullanilmistir. Blyuk
deformasyonlarda dokularin fibril olmayan kat1 matrisi i¢in Neo-Hookean
hiperelastikligi diisiinilmiistiir. Buylk ve kiglk deformasyonlara cevap verecek
matematiksel kurucu denklemleri igeren kullanici tanimli bir FORTRAN altyordami
UMAT, ABAQUS icine dahil edilmistir. Hem kiiclik hem de buyik deformasyonlar
diisliniilmiis ve diz ekleminin farkli ylikleme kosullarinda viskoelastik yanit1
arastirilmistir. Ayrica diz eklemi sonuglarin validasyonu saglamak icin ¢ift
floroskopik cihaz kullanilarak iki denek iizerinden deneysel ¢alismalar
gerceklestirilmistir.  Saglam eklemin slirinme davranisina ek olarak, g¢esitli
boyutlarda ve konumlarda menisektomi yapilmis diz eklemlerinin zamana bagli

yanitindaki degisiklikler de aragtirilmistir. Bu ¢alisma, kiiglik ve biiyiik
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deformasyonlarda diz ekleminin zamana bagli viskoelastik yanitini tanimlayabilen

nadir 3B SE modellerinden birini sunmustur.
6.2. Sonuglar
6.2.1. Siv1 basina ve fibril takviyesi etkisinin sonuclar Gzerine etkisi

Bu calisma, sivi basmcinin eklemin temas mekaniginde 6nemli bir rol oynadigini
gOstermistir. Aslinda, eklem yiizeyleri arasindaki temas basincinin (6rnegin, tibial
kikirdak ile meniiskiis) agirlikli olarak dokulardaki sivi basin¢landirmasindan
kaynaklandig1 gosterilmistir. Bu nedenle, temas basinci uygulanan siirtinme ytikleri
altinda zamana bagl bir davranis gostermistir. Bazi durumlarda (6rnegin, siirlinme
yiiklemesi altindaki Sub-total diz eklemi modelinde), maksimum temas basinci
lateralden mediale kaymistir. Bununla birlikte, Sub-total menisektomili model harig
tim modellerde maksimum temas alan1 zamanla farkli bolgelere hareket etmistir.
Tek fazli elastik modeller, yani sivi basinglanmasmi ihmal eden modeller, boyle bir
sonucu On gorememistir. Bu, tek fazli modellerin diz ekleminin yiik altinda anlik
davranigini tahmin etmesinden kaynaklanmaktadir. Aym yiik altindaki diz ekleminde
olusan s1v1 basinci, kii¢iik ve biiyiik deformasyon teorilerinde farklilik gostermistir.
Sivi basinci biiyiik deformasyon teorisinde iki kat daha fazla olmustur. Dahasi,
zamana baglh olarak sivinin dokudan ayrilmasi biiylik deformasyonda daha hizli

gergeklesmistir.

Li ve ark. 2003 yilinda yaptiklar1 in-vitro ¢alismada [297], yiiksek sivi basincin
fibriller tarafindan iretildigini ortaya koymuslardir. Bu nedenle, bu caligmada
kullanilan fibril aglar, eklemin 3D poromekanik modellerinde 6nemli bir 6zellik
olarak diisiiniilebilir. Dahasi, bu tezde sunulan basing sonuglari, diz ekleminin
yaralanmasi ve patomekanigi hakkinda ek bilgi saglayabilir. Ornegin menisektomi
calismamizda, menisektomiyi takiben, potansiyel olarak kikirdak dejenerasyonuna
yol acabilecek kollajen aginda degisen gerilme yiikii ile iliskilendirilebilen sivi
basinct degisiklikleri hakkinda ek bilgiler saglamis olduk. Yayimnlanan ¢aligmalarda
menisektomi modellerinin ¢ogunda tek fazli malzeme kurucu denklemleri
kullanilmig ve bu nedenle sivi basinglandirmasiyla iligkili temas mekanigi

arastirilmamastir.
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Tez calismamizdaki sonuglar, sivi basincinin eklemdeki yiik dagilimi ve doku
deformasyonu iizerinde Onemli bir etkisi oldugunu gostermistir. Sivi kaynakli
sirinme, kikirdak ve meniiskiis arasinda farkli menisektomilere sahip farkli

seviyelerde yiik transferine neden olur, bu da elastik bir modelle anlagilamaz.

Anlik diz yiiklemelerinde (yani hizli diz sikigsmasi) efektif elastik modiil kullanilir.
Buda s1v1 basimci ve fibril takviyesi modellenmedigi anlamina gelir. Bununla birlikte,
denge durumunda Ongoriilen yiik yaniti i¢in kullanilan elastik modiil gergek
modulden daha buyik oldugu igin dlglilen yiik uygulanan yiik ile eslesmeyecektir.
Bagka bir deyisle, boyle bir model hem kisa hem de uzun vadeli yiik yanitlarim
tahmin edemez. Bu nedenle, s1v1 basinci, yilikleme anindan denge durumuna uzanan

diz tepkisini yakalamak i¢in gereklidir.
6.2.2. Ag orgiisiiniin sonuclar iizerine etkisi

Bu ¢alismada sunulan sonuglar, element tipindeki degisikligin sonugclar (zerinde
onemli bir etkisi oldugunu ortaya koymustur. Sivi basinct géz oniine alindiginda
yiiksek diigiimlii dértgen elemanlar daha dogru sonucu vermistir. Ugcgen elemanlar
yerine dortgen elemanlar kullanilmasi sivi basincini daha 1yi tahmin etmesine karsin,
kontak yakinsamasmi onemli Olglide azaltmistir. Bu nedenle sadece ilgilenen
bolgelerin yiiksek diigiimlii dortgen elemanlar kullanilmasi analiz ¢oziimiinde 6nemli
bir katkis1 olabilir. Siv1 basinci, her bir elemanin merkezi i¢in belirlenmistir. Clnk
hizli temas yakinsamasi i¢in kullanilan gozenekli elemanlarm tipinde (C3D8P),
yiizey icin elde edilen sivi basinci daha az dogrudur. Ayrica, bu eleman tipi temas

gerilimi ve s1v1 basinci arasinda dogrusal bir iligki saglar.

Ag yogunlugunun fazla olmasi daha dogru sonuclar elde etmeyi saglayacagi gibi,
hesaplama suresi i¢in dnemli bir dezavantajdir. Tezdeki ¢alismalar analiz strelerinin
en diisiik ve en yiiksek ag yogunlugu arasindaki farkin yaklasik 56 kat oldugunu
gOstermistir. Buna kargm, ag yogunlugundaki bu degisim, teorik ve sayisal analiz

sonuglar1 arasinda maksimum % 0.88 fark gostermistir.

Femoral ve tibial kikirdaklar doku kalinligi boyunca dort element tabakasi ile
oriiliirken, meniiskiis kalmhik yOniinde bes katman element kullanilarak

ayristirilmistir. Bu ag Orgiisti se¢cimi sadece dogru sonuclar iiretmekle kalmadi, ayni
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zamanda gerilme ve sivi basinglarinin derinlik degisimlerindeki farklilig1 da ortaya

koymustur.
6.2.3. Menisektominin sonuglar Uzerine etkisi

Tez kapsaminda On goriilen sonuglar, dokular arasi kontak merkezi menisektomi
nedeniyle siriinme ile birlikte kaymistir. Bununla birlikte, medial platoda, kontak
basinci ve kontak merkezi varyasyonlar1 menisektomi tipine bagl olarak degisiklik
gOstermistir. Maksimum kontak basinct menisektomi boyutuna paralel olarak
yikselmistir. Maksimum kontak basincinin yeri menisektominin tipi ile farklilik
gostermistir. Ornegin, Sub-total modelde maksimum kontak basmci femoral
kikirdak-meniiskiis kontak ¢iftinde meydana gelirken, saglam diz modeli dahil diger
menisektomi modellerde mentiskis-tibial kikirdak arasinda gergeklesmistir. Saglam
dizde en yiiksek kontak basinci medial meniskiiste meydana gelmistir. Menuskis
rezeksiyon boyutuna bagli olarak medial meniiskiisteki kontak basinci dramatik

olarak artmustir.

Dokulardaki sivi basinct kontak basinci ile genellikle paralellik gostermistir.
Maksimum sivi basinci saglam dizde lateral tarafta meydana gelmistir. Sub-total
model harig, diger menisektomilerde ¢ikarilan dokunun boyutuna paralel olarak sivi
basinci lateral tarafta artis géstermistir. Maksimum sivi basmcin yeri menisektomi
tipine bagl olarak farklilik gostermistir. Ornegin, Sub-total modelde maksimum siv1
basinct medial tarafta meydana gelirken diger menisektomili modellerde lateral
tarafta meydana gelmistir. Dahasi1 Sub-total harig, diger tim menisektomili
modellerde tibial kikirdaklardaki maksimum sivi basinct saglam diz modelindekine
gore daha derin bir tabakaya kaymistir. Menisektominin sivinin dokudan ¢ikis hizi
uzerinde de etkisi oldugu goriilmiistiir. Sivi akis hizi, siv1 ve kontak basinglarindaki
degisikliklere paralel bir yonelim gostermistir. Meniiskiisiin, saglam bir diz
eklemindeki yiiklemeyi yavas yavas yeniden dagittigi bulunmustur. Ancak
menisektomi uygulanan diz eklemlerinde, tibial kikirdaklarla dogrudan temas halinde
olan femoral kikirdagin orta bolgelerinde sivi basingta dnemli artiglar gézlenmistir.
Stv1 basincindaki bu artig, kikirdak dejenerasyonunu tetikleyebilecek veya doku

hasarina yol agabilecek kollajen fibril aginda ekstra gerilim liretmistir.
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Saglam dizde uygulanan yiikiin biiyiikk bir cogunlugunu lateral taraf karsilamistir ve
medial menisektomi boyutundaki artig ile birlikte lateral taraftaki yiikk artmistir.
Saglam model dahil tim menisektomili modellerde en fazla yiik lateral taraftaki

kikirdak-kikirdak kontak alaninda meydana gelmistir.
6.2.4. Hesaplama siiresi ve niimerik yakinsakhk

Diz eklemdeki sivi basinglandirmasinin hesaplanmasi ¢ok kritik olmasma ragmen
son derece zaman alicidir. Bunun bir nedeni, yiizlerce ya da binlerce zaman artis1 i¢in
sonuglarin hesaplanmas1 gerekliligidir, c¢linkii bilinmeyen degiskenler zamana
baglidir. Bununla birlikte, temel sorun gozenekli ortamin temasiyla iligkili yakinsama
giicliikleridir, bu da diz eklemindeki ¢oklu kontaklarda daha da zorlasir. Her iki tarafi
kikirdaklarla kontak halinde olan meniiskiis, femoral ve tibial kikirdaklar tarafindan
sikistirildiginda, kontak yakinsamasi diger kontak alanlarma gore daha da yavastur.
Tez kapsami dahilinde gergeklestirilen c¢alismalarda, asir1 derecede zaman alan
kikirdak ve mendskuslerdeki sivi basinci etkisi ele alimmustir. Diger arastirmacilar,
modellemede bazi1 ek varsayimlar getirerek yakinsama sorunlarindan kaginmaya ve
hesaplama maliyetini azaltmaya calstilar. Ornegin, Wilson ve ark. [173], diz
ekleminin eksenel simetrik modelinde sayisal zorluklardan kaginmak i¢in menuskis

ve kikirdak yiizeyleri arasinda ince esnek membranlar kullanmislardir.

Atalet kuvvetin ihmal edildigi ancak sivi basmcinin dikkate alindig1 bu tezde sunulan
yar1 statik problemler i¢in, dokulardaki basing gardiyanlar1 yakinsama oranini kritik
olarak etkiler. Ozellikle, gerinim oranmmn yiiksek olmasi yani hizli yiiklemede
sayisal yakinsamanin yavaglamasi ile sonuglanacaktir. Diz ekleminin rotasyon
hareketleri ihmal edilse bile dteleme hareketlerindeki en basit diz sikistirilmasi bir
saniyeden az ise, bu durum ¢ok yavas yakinsamaya neden olacaktir. Buda analizin
stiper bilgisayarlar kullanilsa bile giinlerce slirmesine hatta ABAQUS ¢o6zucusunin
basarisiz olmasma ne olabilir. Diz ekleminin dinamik bir ylike maruz kaldigi, yani
diz fleksiyonun zamana gore degistigini diisiiniildiigli durumlarda, kontak yilizeyler
milisaniyeler icerisinde ayrilabilir. Bu, akiskan basincinin sinir kosullarni
degistirecektir. Clnkl kontak halinde olmayanlar ylizeyler icin sifir basing kosulu
uygulanmalidir. Bu tiir degisiklikler, yani sayisal bir prosediir kullanarak serbest

yiizey sinir kosullarinin uygulanmasmdaki teknik zorluklar, sayisal yakinsamay1 da

118



yavaglatabilir. Bu amagla UPOREP adi verilen bir kullanici alt programi

kullanilabilir.

Tez calismasinda diz eklemini poromekanik model olarak ele alinmasi yiiksek
hesaplama maliyetine neden olmustur. Nedenlerden biri, diz ekleminin zaman gore
cevabi binlerce zaman artiglarina ihtiyag¢ olmasidir. Diger bir neden ise, ¢ok digiml
elemanlar kullanildiginda ABAQUS versiyonunun eski olmasi yakimsamanin yavas
olmasina sebep olmasidir. Bununla birlikte, daha iyi basing dagilimi igin ¢ok

diglimlii elemanlara ihtiyag vardir.
6.3. Stmirhhiklar

Sayisal analizlerde kullanilacak bilgisayarlarin donanimi, yazilim ve sayisal
tekniklerdeki gelecekteki muhtemel olabilecek ilerlemelerle bile, tanimlanan
problemlerde varsayimlarla iligkili basitlestirmeler olmadan hi¢bir hesap modelleme
miimkiin degildir. Sunulan 3D diz eklemi modelinde yapilan basitlestirmelerden
bazilari, tam ekstansiyonda pasif yiiklerin kullanilmasi, kaslarin ve tendonlar ihmal
edilmesi ve her galisma icin sadece bir denege sahip olmay1 igerir. Ek olarak,
geometri yeniden yapilandirilmasinda ve dokularin yapisal modellemesinde dogal
olarak bazi basitlestirme seviyeleri vardir. Bir bagka basitlestirme, bir yiiriiyls

dongiisiiniin tek bir durusuna karsilik gelen bir kontak durumunu dikkate alinmasidir.

Diz eklemi i¢in dogru bir geometri olusturmak, basarili bir modelleme i¢in énemli
bir adimdir. Bu calismada geometrinin yeniden yapilandirilmasinda ortaya ¢ikan
hatalar1 en aza indirmek i¢in yogun caba sarf edilmistir. Bununla birlikte, dogru
segmentasyon hala zorlayicidir. Ik olarak, 3 Tesla MRG'lerde bile, bazi doku
smirlari, 6rnegin meniiskiisiin bir parcasi, bir bilgisayar ekranindan tanimlanmasi
hala zordur. Ciinkii bu dokularm kalmliklar1 oldukga incedir. Ikincisi, AMIRA gibi
gelismis goriintli isleme yazilim paketleri ile bile, yogun manuel ¢aligmaya ihtiyag
duyar. Uclinclisii, geometrinin saf alt1 yiizlii elemanlarla birlestirilmesinden once
genellikle yiizey iyilestirmesi gerekir. Yiizey iyilestirme lizerinde sinirh araglar ve
kontroller mevcuttur. Su anda mevcut olan yazilim paketleriyle artefaktlarin ve

hatalarin belirlenmesi hala zordur.
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Bu tezde, orijinal doku geometrisini temsil ettigi varsayilan yeniden yapilandirilmis
yiizey geometrisini en iyi sekilde korumak i¢in yiiksek kaliteli bir sonlu eleman ag1
olusturmaya biiyiik caba sarf edilmistir. Bu, meniiskiislerin degisken kalinligina
sahip olmasmdan dolay1 oldukg¢a zordur (meniskus i¢ tarafi ¢ok ince ve dis tarafi
kalindir). Bununla birlikte, miikemmel bir 6rgii iretimi i¢in yiizey hatalarinin daha
iyi kontrolii ve tahmini ile daha iyi ag olusturma 6zellikleri gereklidir. Ag ile yiizey
yaklagimi eklemdeki temas1 degistirebilir ve yakinsama zorluklarina neden olabilir.
Bu nedenle ag orgiisii olusturma islemi icin ABAQUS yazilimi1 kullanmak yerine
tcilinciil yazilim olan ve biyomekanik yapilarin ag Orgiisii olusturmak icin
gelistirilmis IA-FEMesh yazilimi kullanilmistir. Bu tez ¢alismasinda ag duyarliligi
tespit etmek i¢in birtakim ¢alismalar gergeklestirilmistir (BOlum 5.1 bkz.).

Yapisal modellerin dogrulugu, nihayetinde dokunun malzeme o&zellikleri ile de
belirlenir. Cesitli calismalar modellemede giivenilir malzeme 6zelliklerinin 6nemini
ve sonuglarin bu 6zelliklere duyarlihgini gostermistir [88, 188, 298, 299]. Acikgas,
malzeme &zelliklerini yeterince 6lgmek hala zordur. Tez ¢alismasinda, daha 6nce
doku eksplantlar1 tizerinde gergeklestirilen siirinme testlerinden elde edilen malzeme
ozellikleri kullanilmistir. Ek olarak, sonuglar1 dogrulamak i¢in simiilasyon sonuglar1
kadavratik veya in-vivo deneysel ¢alismalardan e¢lde edilen sonuglar ile
karsilagtirilmistir. Dahast kisiye 6zgii olusturulan diz eklemi modelin farkli sonuglar
olusturabilecegi smirliligin tistesinden gelmek igin ¢ift floroskopik cihaz ile deneysel

calisma gergeklestirilmistir.
6.4. Oneriler

Mevcut ¢alismanin bazi smirhliklar: gelecekteki ¢alismalarda ortadan kaldirilabilir.
Gelecekteki arastirmalarda daha gercek¢i bir malzeme modeli disiiniilebilir.
Ozellikle mevcut model, yumusak dokularda daha iyi fibril oryantasyonu olacak
sekilde gelistirilebilir. Mesela tezimizde kullandigimiz modelde tiim doku katmanlar1
icin tek bir tip fibril oryantasyonu secilmistir, bu her bir doku katmani igin gergekte
oldugu gibi fibril oryantasyonu tanimlanabilir. Yani doku derinligine bagli fibril
oryantasyonu matematiksel model gelistirilebilir. Bdylelikle katmanlara bagh

gerilimler elde edilebilir.
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Calismamizda kullanilan baz1 malzeme 6zellikleri daha gercekgi secilebilir. Ornegin
doku gecirgenligi sabit segmek yerine gerinimin bir fonksiyonu olarak secilebilir.
Bilindigi gibi doku gecirgenligi uygulanan kuvvet ile birlikte doku sikismasina

paralel olarak azalir.

Dinamik yiikkleme ve yiiriiyiis simiilasyonlar1 gelecekteki ¢alismalar igin
diistiniilebilecek konular arasindadir. Bu c¢alismada dinamik yukler igin kontak
algoritmasmin tanimlanmasi zor bir konu olmasindan dolayr yiiriiyiis periyodun
sadece bir safhasi olan ayakta durustaki diz eklemindeki mekanik degisimler
incelenmistir. SE analizinde, kontak ciftlerindeki diigiim/yiizey setleri yiiriime fazin
tamamini simiile ederken zamana bagli olarak hizla degisir. Biiyiik deformasyon
calismalari i¢in kullanilan ABAQUS sonlu kayan kontak (Finite sliding) segeneginin,
kontak halindeki ylizeylerin bagimli hareketini yakalamak icin dikkate alinmasi
gerekir. Yiriuylis fazinda dongiiler saniyeler iginde gerceklestigi igin sivi
basinglanmasi ihmal edilebilir [300]. Bu nedenle, sivi akisinin g6z ardi edilmesi
gecerli bir varsayim olabilir, ancak malzemenin sikistirilamazliginin uygulanmasi bir
zorluk olmaya devam edecektir. Bazi1 arastirmalar bunun iistesinden gelmek igin
yiiksek Possion orami (6rnegin 0.49) kullandilar. Ancak hala bu gecgerli yontem
olmayabilir. Kontak tanimlama ve farkli yiiklerin olusmasi gibi zorluklardan dolay1
dinamik bir ¢aligma statik ve yaristatik c¢aligmalara gore oldukc¢a zordur. Basit

varsayimlar yaparak dinamik yiiklerde ¢alismaya baslamak faydali olabilir.
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EK-A 3B Diz Eklemi Geometrisi Elde Edilirken Kullamilan Yazihimlarn Is
Akis1

AMIRA yaziliminda segmentasyon iglemi bittikten sonra sonlu elemanlar analizinde
kullanilmak tizere gerceklestirilen kaba 3B diz eklemi modelin “.stl”
(STereoLithography) formatinda ¢iktist alinir. Daha sonrasinda ana yazilimlar olarak
Zbrush ve IA-FEMesh kullanilir. Ancak, ana yazilimlar arasi gegislerde format

degisikligi i¢cin Blender yazilimi kullanilir (Sekil A.1)

AMIRA = BLENDER > ZBRUSH

\

ABAQUS <= IA-FEMesh L BLENDER

Sekil A.1. Diz eklemi sonlu eclemanlar modeli olusturulmasindaki kullanilan
yazilimlarin akis semasi.

l. Blender

Blender iicretsiz ve acik kaynakli bir 3D olusturma paketidir. Programi kullanmak

icin gereken adimlar:

a) Ekranda herhangi bir yere tiklanir (Sekil A.2 a ve b) ve ardindan ¢alisma alaninda
ki baslangi¢c objeleri se¢mek icin klavyedeki A tusu basilir ve sonrasinda bu

objeleri silmek i¢in X tusuna basilir (Sekil A.2 ¢ ve d).

b) AMIRA yazilimdan elde edilen diz eklemini olusturan tim geometrik yapilarin.

stl dosyalar1 Blender i¢ine dahil edilir (Sekil A.2 e) ve .obj formatinda kaydedilir.
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Sekil A.2. AMIRA’dan elde edilen .stl uzantisindaki dosyanin Blender yardimi ile
.obj  haline  doniistiiriilmesi. Diz  eklemi 3B  model yiizeylerinin
piirtizsiizlestirilmesinde kullanilacak olan ZBrush yazilimm .obj uzantili dosyay1
kabul etmektedir
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1. ZBrush

Zbrush, oyuncak/koleksiyon, otomotiv/havacilik, heykel tasarimi, reklam/film ve

implant tasarimi gibi bircok farkli alanlarda tasarim yapma imkani saglayan

teknolojik bir yazilimdir. Bu yazilim ¢ok giiglii araglar igerir. Bu calismada da,

AMIRA yaziliminda elde edilen kaba doku geometrisi yiizeylerin kalitesini artirmak

icin birka¢ Zbrush araci kullanilmigtir.

a) Yazilim c¢alistirildiginda Sekil A.3'e benzer ekran gelmektedir. Varsayilan olarak,
yazilim bir segenekler meniisii goriintiiler. Calisma alanini gecebilmek igin,

“LightBox” secenegine tiklanir (Sekil A.3'deki yesil kutu).

Sekil A.3. ZBrush yazilimin ilk agildigindaki ekran goriintiisii.

b) Blender yazilimi ile .0bj formatina donistiiriilen doku geometrilerini tek tek
buraya dahil etmek i¢in sirasi ile Tool sekmesine, ardindan Import secenegine
fareye sag tiklanir (Sekil A.4’teki kirmiz1 kutu). Ige aktarilan yiizeyi gérmek igin,
fareyi herhangi bir yonde hareket ettirirken farenin sag tusuna basil tutulur. Fare
ne kadar hareket ettirilirse, yizey o kadar biyik olur. Yizeyin boyutunu en (st
diizeye ¢ikarmak i¢in Edit meniisiine (Sekil A.5'teki sar1 kutu), ardindan Frame

secenegine (Sekil A.5'teki mavi kutu) ve son olarak Line Fill segenegine (Sekil
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A.5'teki mor kutu) tiklanir. Bu islemlerden sonra Sekil A.5’dakine benzer goriintii

gelecektir.

Sekil A.5. Zbrush Edit moduld.

¢) Bu adimda ylizey piiriizsiizlestirme islemi gergeklestirilir. Bunun i¢in ilk olarak,
Tool meniisiinden Deformation sekmesine tiklanir (Sekil A.6a’daki yesil kutu).
Deformation sekmesinin altindaki Polish Crips Edges secenegine tiklanir (Sekil
A.6b’deki turuncu kutu). Arzu edilen yumusatma etkisi goriilene kadar bar1 0’dan

50’ye kadar artirin.
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SubTool SubTool

Geometry Geometry

ArrayMesh ArrayMesh

NanoMesh NanoMesh
Layers Layers
FiberMesh FiberMesh
LGeometry HD Geometry HD
Praview Preview

Surface Surface

Visibility
Polygroups
Contact

Morph Target
Polypaint

uv Map

Texture Map
Displacement Map
Normal Map

Vector Displacement Map

Sekil A.6. Yazilima dahil edilen yiizeye Polish islemin
gerceklestirilmesi.
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a) b)

Sekil A.7. a) Polish Crisp Edges fonksiyonu kullanilmadan once, b)
kullandiktan sonra.

d) Uggen ag orgiisiinii dortgen elemanlar ile olusturmak istersek, Tool meniisiinden
Geometry segenegine oradan da ZRemesher segenegi secilmelidir. Herhangi bir
nedenden dolayr Deformation segenegi goriinmeye devam ederse, bu segenegi
gizlemek i¢in fareye sag tiklaym. ZResmesher secenigi ile gelen birkag alt
secenek asagidaki gibidir:

» Target Polygons Count: Yeni ag orgiisiine sahip olacak ylizeyin poligon sayisi

(bin olarak). Varsayilan deger 5 bindir.

» Adaptative Size: Yiizeydeki ag oOrgiisii detaylarin1 gostermeye yarar. 100

secildiginde ¢ok detayli O se¢ildiginde az detayl gosterir.

Bunlar, yiizeylerin seklini diizeltmek icin iki ana faktordiir. Daha fazla ayrintiy

asagidaki adreste bulabilirsiniz.

http://docs.pixologic.com/referencequide/tool/polymesh/geometry/zremesher/

ZRemesher alt kismina buluna sekmeler varsayilan olarak birakilabilir veya istenilen
goriinlime ulasana kadar degisiklikler yapilabilir (Sekil A.8 b). Yeniden
yapilandirilmis yiizeyin elde edilmesi birka¢ saniye siirebilir. Kullanic1 sonuglardan
memnun degilse, yeniden sekillendirmeden once yiizeye geri donmek i¢in Ctrl Z
tuglarina basmalidir. Sekil A.9b, varsayilan degerler kabul edildiginde yiizeyin yeni

ag goriintiili halini gostermektedir.

153


http://docs.pixologic.com/referenceguide/tool/polymesh/geometry/zremesher/

ZRemesher

mModify Topology
Position

Size

MeshIntegrity

"I b)

Sekil A.8. a) Remeshing araci, b)
ZRemesher fonksiyonunun detayl

gosterimi.

a) b)

Sekil A.9. a) ZRemesher fonksiyonu kullanmadan 6nceki, b) kullandiktan
sonraki ylizey ag Orglisii. Varsayilan ayarlar kullanilarak elde edilmistir.

e) Bu islemlerden sonra elde edilen goriintii hala yiizeydir. Sadece yiizeyin

plirtizsiizliigii saglanmistir ve liggen yerine dortgen elemanlar kullanilmigstir. Son
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olarak tatmin olunan doku ylizey goriintiisiiniin kaydedilmesidir. Bunun i¢in siras1
ile Tool, ardindan Export secenegine tiklanir ve .obj formatinda kaydedilir.
Not: Calisma alaninda herhangi bir yerde yiizey goriinmiiyorsa, fareye sol tiklaymn ve

ylzey tekrar gorinecektir.
II1. Blender (ikinci kez kullanimi)

izlenen adimlar Blum I'dekilere benzerdir, ancak bu sefer IA-Mesh tarafindan IA-
FEMesh yazilimin kullanabilmesi i¢in bir .stl dosyas1 disa aktarilir. Bunu yapabilmek

icin Zbrush’dan elde edilen .obj dosyas1 Blender igine aktarilir.

IV. IA-FEMesh

Alt1 yiizli veya dort yizli o6rgi tretimine yonelik ¢ok bloklu bir 6rgii semasi
kullanan {icretsiz bir yazilim arag takimidir. 3D yiizeyi islemek ve bir ag orgiisii
olusturmak i¢in 6ne ¢ikan bazi 6zellikler sunlardir:

a) Disaridan bir 3B doku ylizeyini program igin dahil etmek igin siras1 ile Surface
sekmesine ardindan Load secenegine tiklamir. ilgili dosyanin yeri bulunduktan
sonra Open sekmesine sag tiklanir (Sekil A.10 a ve b).

b) Ikinci asama ag orgiisii olusturmak igin yiizey etrafina bloklar olusturulur. Bunun
icin Oncesinde Blok sekmesine ardindan Create secenegine gidilir. Doku
geometrik yapilarinin olduk¢a dogrusal olmayan goriintiisinden dolay1r bu
prosedir oldukgca zaman alan kisimdir. Bloklardaki koselerin, kenarlarin ve
yuzeylerin nasil hareket ettirilecegi ile ilgili detayli bilgi asagidaki linkte
mevcuttur.

http://www.ccad.uiowa.edu/sites/default/files/IA-FEMesh Manual versionl.pdf

Diz ekleminde bulunan ve en karmasik sekle sahip olan femoral kikirdak igin

gelistirilen blok Sekil A.10d'de gdsterilmistir.

c) Bu kisimda, yiizeyi gevreleyen her bir blok kaca ka¢ bir ag orgiisiinden
olusacagini belirlenme islemi gergeklestirilir. Yani her bir bloktaki eleman sayis1
belirlenir. Detayli olarak incelemeniz gereken yerlerde eleman sayisi artiracaginiz
gibi daha az detay gerektiren bolgelerde eleman sayisini az tutabilirsiniz.

Ag orgiisii belirleme iglemini yapabilmek i¢in Assign/Edit Mesh Seed secenegine

gidilir (Sekil A.11a). Varsayilan olarak eleman boyu se¢me secenegi aktiftir (Sekil

A.11b). Eleman boyutunu kontrol etmenin daha bir yolu Number of Division
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secenegidir (Sekil A.1lc). Bir bloktaki eleman sayist X(Rx), Y(Gy) ve Z(Bz)
yonlerinde belirlenebilir (Sekil A.11d). Baslangicta direk olarak uygula butonuna
basilir ve yazilim varsayilan olarak bir ag 6rgiisii olusturur (Sekil A.12a). Her bloga
ayr1 ayri tiklanarak yer ag orgii sayisi belirlenebilir. Yazilim bunu yapabilmek igin
bloktaki diigiim sayisin1 degistirir. Ornegin, Sekil A.12b’deki gibi Bz degeri 4’ten

5’e ayarlanirsa Z yoOniindeki eleman sayisi tim bloklar i¢in degisecektir. Sekil

A.13’te femoral kikirdagin ag orgiisii elemanlar1 goriilmektedir.

File View Window Help

Object Manager

Image Surface| Blocke's-l Heshl Duality”

Load v Load
Delete
Save
1

a)

{# 12-FEMesh

File View Window Help

Object Manager

®

@ FC_B_to A

|ma.ge| Surfa:el Eluckis‘.-| r.1esn| Qualty”

Create v Create
Load
Build/Edit
Delete

Save

T

c)
Sekil A.10. Blok olusturma prosediirleri.
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[! IA-FEMesh [ ™ 12-FEMesh
|[ Fie View Window _Help I File View Window Help

Object Manager x :
Object Manager *®
E
FC_B_to_lA
@ Mew_Block E FCBtolA
- ¥ MNew_Block
image | Surface | Blocktn}l Mesn| Quaty || N
Assign/Edit Mesh| v Assign/Edt Mesh Seeds | | — | | ”
Create
Load Assion/Edi Mesh Seeds . I
Renumber Nodes/Elements
Export ABAQUS File
Delete
save r Buiding Block -
L] ' 1]
Element Length =
Rx |1 Gy |1 Bz: |1
'IM .Cmcel
a) b)
i® 1A-FEMesh i 12-FEMesh
I File View Window Help I File View Window Help
4
~ Object Manager Wk Object Manager x®

E FC_B to A FC_B to IA

[ Mew_Block @ MNew_Block

[ et =l (1N Z]
rEIuiLding Block - [ Building Block \
] ode Me eeds ! ode Mesh Seeds
Element Le ¥ Element Length MNumber of Divisions —_
Number of Divisions
Roc:[1 ey:[1 Bz:[1 x| ay:| Bz

'M)I'U B cancel '!IIW .Cmcel
c) d)

Sekil A.11. Ag orgiisii olusturmak i¢in elemanlarin atanma iglemi.
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b)

Sekil A.12. Ag oOrgiisii  elemanlarindaki
degisikligin sonuca etkisi.

Sekil A.13. Z yoOniindeki boliim sayis1 4'ten S'e
degistirildiginde, sonugta olusan diigiim sayisi.
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d) Blok islemi uygun bir sekilde yapildiktan sonra, bloklarda belirtilen eleman sayis1
kadar yiizeysel (surface mesh) mi hacimsel (volumetric mesh) mi ya da alt1 yiizli
mii dort yiizli elemanlarla m1 ag oOrgiisii olusturulacagi belirlenir. Diz eklemi
modelimizde tim doku modellerin ag oOrgiisii icin alt1 yiizli elemanlar
kullanilmistir. Bunun nedeni daha dogru sonuglar elde edilmesidir (ABAQUS
dokiimantasyon). Bu tez c¢aligmalarinda kemikler rijit olarak kabul edildigi i¢in
ylizeyse ag orgiisii yumusak dokular ise hacimsel ag dokusu secilmistir.

Bu islemi gerceklestirmek i¢cin Mesh boliimiinden Assign/Edit Mesh Seed segenegi
secilir ve sonrasinda Create butonuna tiklanir (Sekil A.14). iki secenek karsimiza
¢ikar, daha once bahsedildigi gibi kemikler i¢in surface mesh yumusak dokular igin
volumetric mesh secilir. Label olarak belirtilen yere mutlaka bir isim verilmeli aksi
halde yazilim uyar1 verecektir. Node ve Element sekmesine herhangi bir sey
yapilmasma gerek yoktur (islem sonucunda orada modelin tamamindaki diiglim ve
eleman sayis1 goziikecektir). Varsayilan segenek olan Interpolation yerine Elliptical’i
secin. IA-FEMesh maniiel dosyasinda yumusatma se¢enegindeki tiki kaldirilmasi
oneriliyor. Sonugta olusan ag orgiisii Sekil 14d’de goriilmektedir.

e) Bu asamada olusturulan ag orgiisiiniin en-boy orani (Aspect ratio), Jakobiyen,
hacim gibi parametrelerde degisiklikler yaparak ag orgiisii kalitesini artirmak. Bu
asama sonlu elemanlar analizi i¢in olduk¢a 6nemlidir. Analiz sirasinda ag orgiisi
elemanlarindan kaynaklanan bir siirii hata almabilir, 6zellikle ylksek deformasyon
calismalarinda ve kontak tanimlamalarindaki penetrasyon durumlarinda.

Ik olarak ag orgiisiiniin kalitesini goriintiilemek icin swras1 ile Quality —

Evaluate/Display Mesh Quality segeneklerine tiklanir (Sekil A.15a). Ornegin

Volume segenegi tiklandiginda renk skalasi eleman boyutunu verir (Sekil A.16).

Sifira veya eksi degere ¢ok yakin bir deger simiilasyon i¢in sorunlu olabilir ve

yeniden diizeltme islemi gerektirir. Agin kalitesinin nasil dogrulanacagina iliskin

ayrntilar IA-FEMesh kilavuzunda bulunabilir.
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[® 12-FEMesh

File View Window Help

.
Object Manager Kok

FC_B_to_IA

& MNew_Block

lmage| 5urlac=| Bbck-s-l ‘-'esnl Duamy”

Assign/Edit Mesh |  assign/Edit Mesh Seeds
Create
Load

Export ABAQUS File

Save

Renumber Nodes/Elements

[T

[®] ‘Volumetric Mesh

Surface Mesh

Building Block —
Surface & Buiding Block -
# Label
Node |1 |
Element |1 I
Interpolation Eliptical =
Perform Smoothing [#]
Smoothing Parameters -
Hﬂpw .Cancel

d)
Sekil A.14. Ag 6rgiisii olusturma proseddrleri.

[®] Volumetric Mesh

Surface Mesh

Building Block

Surface & Building Block

#

)

Label

Node |1 |FemuraI_Cart|Iage_l-Jude

Element |1 |FemuraI_Cart|Iage_EIen'|

Interpolation: Elliptical

Perform Smoothing

Smoothing Parameters

ﬂnpply
c)

—

. Cancel

Tim parametreler icin ag kalitesi sorgulandiktan sonra sorunlu olabilecek

parametrenin kalitesini artirmak i¢in sirasi ile Quality — Mesh Improvement tiklanir

(Sekil A.17a). Bu adimda, ag kalitesini artirmak icin ek enterpolasyonlar

ayarlanabilir. Smooth Iterations se¢enegi makul bir sayiya ayarlanmalidir (5 gibi) ve

ardindan uygulaya tiklanmahdir (Sekil A.17b). Agmn gelistigini dogrulamak igin

e’deki adimlar tekrarlanmalidir. Tatmin edici

ag oOrgilisic olustuktan sonra

ABAQUS’de kullanilmak {izere .inp uzantili dosyalar export edilir. Bunun i¢in siras1
ile Mesh — Export ABAQUS® file tiklanir (Sekil A.17¢). Ardindan uygula
butonuna tiklanarak dosya ihrag edilir (Sekil A.17d).
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{® 12-FEMesh ™ 14-FEMesh

File View Window Help i eomierrmWickosmm kel
P Object Manager %or
Object Manager Xk
FC_B_to_IA
FC_B_to_IA
Hew_Block
New_Block =

¥ FC_B_to_lA_VMesh-2

¥ FC_B_to_lA_VMesh-2 E | | | I ”

Image| Surface| Bbck\a.| l."eshl Gualrr;,”

—
Evaluate / Display ¥ Evaluale / Display Mesh Quality

Mesh inorow

iesh improvement Mesh .

Export Abagus Fie

Save Metric o

” WVolume
Edge Collapse
gl Jacobian

Skew

Angle Out of Bounds

Ml cancer ”
a) b)
Sekil A.15. Ag orgiisii kalitesi degerlendirmesi

Volume
2.500

Sekil A.16. FElemanlarin hacmine gore ag kalitesinin
degerlendirilmesi. Kalitesiz diigiimler (kirmizi olanlar) simiilasyon
icin en sorunlu diiglimlerdir.
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[H IA-FEMesh

{®] 14-FEMesh
ﬁle

Object Manager

View Window Help

FC_B_to_IA

New_Block

FC_B_to_lA_VMesh-2

c
Imagel Surfacel Elock(s}l Meshl Oual'rty”
|

Evaluate / Display Mesh Quality
| Mesh Improver o pesh Improvement
Export Abagus File
Save

a)

II_FiIe View Window Help

Object Manager

b4
FC_B_to_IA
New_Block

[ FC_B_to_lA_VMesh-2 |

| =
| Mash Components v

Interpolation: | Elliptical —l|

E
.Cancel

Smoothing terations ©

'Apnhr

[ {® 1A-FEMesh

[File View Window Help

X

~ Object Manager

FC_B_to_IA

New_Block

¥ FC_B_to_IA_VMesl

Assign/Edtt Mesh Seeds
Create
Imagel Surfacel Block(s
Load
Renumber Nodes/Elements
Export ABAQUS ¥ Export ABAQUS File
Delete

Save

c)

Mesh : [FC_B_to_la_VMesh-2

Created By I

Model Description

d)

Sekil A.17. Ag orgiisii kalitesinin gelistirilmesi ve dosyanin yazilim

disina ihrag¢ edilmesi.
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EK-B Diz Eklemi Bilgisayarh Model Olusturma Talimatlar

ABAQUS®'de saglikli diz ekleminin bilgisayarli poromekanik bir modelini
olusturmak igin bir dizi adim izlenmelidir. Bu boliim, modeli kronolojik olarak elde

etmek i¢in ana prosediirleri kisaca a¢iklamaktadir.

a) Importing Files: Bu kisim, IA-FEMesh yazilimi ile gelistirilen her bir doku modeli
ABAQUS icine dahil edilmesini i¢erir. Daha 6nce bahsedildigi gibi diz ekleminde
12 ayr1 doku modeli bulunmaktadir (Sekil B.1). ABAQUS icerisinde analiz i¢in
gerekli tanimlamalar yapilmadan Once ayri ayri olan her bir doku modeli
ABAQUS igerisinde diz eklemi dokular1 olarak birlesmesi gerekmektedir. Yani
tek bir diz eklemi modeli olmasi1 gerekmektedir. Bunun i¢in bir tanesi referans
obje (objects) olarak eklenir ve digerleri bunun i¢cine kopyalama metodu ile dahil
edilir. Diger bir metot ise yeni bir model olusturup, kalan modelleri bunun

icerisine kopyalamaktir (Sekil B.2).

{‘; Abaqus/CAE 2017 - Model Database: DASABRI AKADEMIK\Doktora\TE:
= File Model Viewport View Part Shape Feature Tools Plug-

Lo E= S & + ¢« BNl E Akl

Model Results Module: |+ Part 1

& Model Database ™

=43 Models (1)
= SUMForce700
= Parts (12)
ACL
FC
FEMUR
FIBULA
LCL
MCL
MEM_LAT
MEN_MED
PCL
TC_LAT
TC_MED
TIBIA
[Fz Materials (4)

Sekil B.1. ABAQUS icine dahil edilmis 12 doku modelin gosterilmesi.
Bu dokular: 3 adet kemik (femur, tibia ve fibula), 3 adet kikirdak
(femoral, lateral ve medial tibial kikirdaklar), meniski (lateral ve medial
meniiskiis), ve son olarak 4 ligamentten (OCB, ACB, LKL, MKL)
olugsmaktadir. Tim bu doku modelleri SUMForce700 adinda model
icine dahil edilmistir.
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= Eile Model Viewport View Part Shape Feature Iools Plug-ins Help &? El Eile Model Viewport View Ing
LEEmwE S b CLEUEA | LEE=mE & b
£% | Part defaults
Model  Results =P = L Model Result:
ﬂ‘; Copy Objects gsults
& Model Database Datab
. atabase
=48 Models (13) Objects to Copy Kaynak dosya
ACL From model} FEMUR DEL]
@ FC — Bl Parts (12)
Model type: Standard & Explicit
FEMUR ACL
Sketches {None available)
FlBULA ] e
L b i Parts (1 of 1 selected) FC
» [J  Instances (0 of 1 selected) FEMUR
MCL Materials (None available) FIBULA
MEN_LAT Sections (None available) LcL
MEN_MED Profiles {None available)
e Amplitudes (None available) MCL
Interaction properties (None available) MEN_LAT
CL . - i
Discrete Fields (None available) MEN MED
TC_LAT Analytical Fields (None available) N
TC_MED PCL
TIBIA To model | MODEL1 Hedef dosya TC_LAT
s Materials Model type: Standard & Explicit TC_MED
& Calibrations TIBIA
& Sections OK Apply Cancel Bz Materials

a) b)

Sekil B.2. Tim modeller tek bir model (MODELL1) icine kopyalanmasi. a)
yeni bir model olusturuldu (MODEL1) ve diger 12 doku modelleri
ABAQUS igine model olarak dahil edildi. Sonrasinda 12 doku modeli
MODELL1 igine dahil edildi. Kopyalama isleminde sadece Part’larin dahil
edildigine dikkat edin. Her bir modele ait Ornekler (Instances) daha
sonrasinda Assembly modiiliinde eklenebilir. b) Dizdeki tiim kisimlar
iceren tek bir modelin ekran gorintusa.

b) Mesh Edit and Cropping: Doku sonlu elemanlar modeli olusturma siirecinde
kullanilan tiim programlarda yumusatma islemi uygulanmasma ragmen dar agili
elemanlar olusturmasindan dolay1r doku kenarlarinda bazi kirpmalar gerekebilir,
ozelliklede femoral ve tibial kikirdaklar i¢in (Sekil B.3). Kirpma islemi diz yiik
tasima temas alanindan uzak oldugu icin sonuglar1 etkilemez. Buna ragmen
geometrinin orijinalliginden uzaklagsmamak icin az sayida eleman ¢ikarilmalidir. Bu
nedenle IA-FEMesh yazilimda doku kenarlar1 igin daha kiigiik boyutta elemanlar ile

ag orgiisii olusturulur.

/s

Bu prosediirii gerceklestirmek i¢in, mesh boliimiinde bulunan \)‘(" ikonuna basilir

ve sonrasinda element ardinda da delete segenekleri segilir. Silinen elementlere ait

diigiimlerinde silinmesine dikkat edin.

C) Set generation: Doku modellerinde “set” tanimlamasi1 6nem arz etmektedir. Ciinkii
bu tanimlanan set’ler kesit atamasi, doku oryantasyon gibi daha sonraki
proseslerde kullanilacaktir. Ornegin femoral kikirdak igin tanimlanan set’ler farkli

renkler ile Sekil B.4’te gosterilmistir. Diger doku modelleri i¢in de ayni prosediir
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takip edilmistir. Kemikler rijit malzeme olarak tanimlandig1 i¢in Sadece bir set

tanimlanmasi yeterlidir.

= File Model Viewport View Part Shape Feature Tools Plug-ins Help &?
LDESEeEs He«LREUEA T 6 Rl @80 090
B {8 20K R
[

M part[cearT1 M

Model Results Module: ‘é Part B Model: ‘E FC

con g b
1 Models (12) 2.t
ACL K
EC [»
FEMUR = |
FIBULA

LCL

MCL

MEN_LAT

MEN_MED

PCL

TC_LAT

TC_MED

TIBIA

A Annotations

£% Analysis

£ Jobs

Bg Adaptivity Processes
¥ Co-executions

- Optimization Processes

= File Model Viewport View Seed Mesh Adaptivity Feature Tools Plug-ins Help &?
LA e it RBUEAIKM 2 EROwRigF80 0 0TT

Do (- @0 oK) 5.0

] object: O Assembly ® parc[FPART-1 |

Module: [£ Mesh M Modet: [Erc

Model Results

Category
O Node

O Refinement

Method

Create

@ Element
©) Mesh Flip normal

Orient stack direction

Collapse edge (tri/quad)
Split edge (tri/quad)
Swap diagonal (tri)

Split (quad to tri)
Combine (tri to quad)

Renumber
Undo
Delete elements.
e

Sekil B.3. Diizeltme isleminden Once ve sonra femoral
kikirdagin detayr. Edit Mesh bolimii doku kenarlarindaki
sorunlu elemanlar1 silmek i¢in kullanilir.

d) Properties Module: Bu modiilde yumusak dokular igin malzeme atamalar1
gerceklestirilir. Buna ortotropik gegirgenlik ve kullanici materyali alt rutini
(UMAT) tarafindan isleme alinacak mekanik sabitler dahildir. Femoral Kikirdak,
Tibial Kikirdak, Meniskiis ve Ligamentler i¢in en az dort farkli materyal
olusturulmalidir. Depvar anahtar sézctigli, kullanici tanimli bir malzeme i¢in
dahili durum degiskenlerinin sayisini tanimlamak i¢in kullanilir (Sekil B.5a).

Toplam 55 ¢6ziime bagimli durum degiskeni bulunmaktadr (Sekil B.5b).
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Properties modiiliinde toplam 15 mekanik sabit belirtilmistir (Sekil B.5¢ ve d).
Ortotropik gecirgenlik ise Sekil B.6'da gosterildigi gibi ayarlanmustir.

5] File Model Viewport View Part Shape Feature Tools Plug-ins Help &?

FECLEEE) e W RBEILEE A FF O 654
f?/ Sets "@' ':IDGDO Fﬁr
5]
Model | Results Module: [= Part M Model: [- SUMForce700 ™ Part: [EFC ~
& Model Database M 9

248 Models (1) ~
= SUMForce700
2 Parts (12)
@ ACL
BEC
& Features (28)
=iy Sets (28)
FC_ALL
SET_FCO1
SET_FC02
SET_FCO3
SET_FC04

SET_FCO7
SET_FC08
SET_FC09
SET_FC10
SET_FC11
SET_FC12
SET_FC13
SET_FC14

Sekil B.4. Femoral kikirdak dokusu i¢in manuel olarak
olusturulan set’ler. Femoral kikirdak i¢in toplamda 28 adet set
tanimlanda.

e) Assembly module: Bu kisimda tiim dokular bir araya getirilir. Dokularin
konumlariin ayarlanmasina gerek yoktur. Clinkiit AMIRA yaziliminda doku MR
goriintiilerinden 3B model elde erken ayni referans eksene gore konumlanirlar.
ABAQUS’te doku modellerini bu referans eksene gore konumlandirir. Aksi
takdirde tiim dokular1 gerecege uygun sekilde birlestirmek miimkiin degildir.

Dokular1 bir araya getirmek i¢in tiim part’larin instance’lar1 secilir (Sekil B.7a).

Instance doku modelin 6rnegi olarak davranir. Bu 6rnekler bagimli (dependent) veya

bagimsiz (independent) olabilir. Part kisminda degisiklik olmayacak ancak 6rneginde

degisiklik olacaksa bagimsiz olarak secilebilir. Bu islemden sonra, tiim Ornekler
gorliniir hale gelir. Daha O©nce bahsedildigi gibi herhangi bir ekstra ayar

gerektirmeden beklenen yerlerde konumlanirlar (Sekil B.7b).
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5 Edit Material .

Mame: | FCART.

| Description:

Material Behaviors

2 Edit Material ¥ &

Mame: FCART.

| Description:

Material Behaviors

1
) L
I -geneml Mechanical  Themal Hectrical/Magnetic  Other i‘ General Mechanical Thermal Electrical/Magnetic  Other
e | °
| || Depvar
| Regularization )| Number of solution-depend
| N lumber of solution-dependent g
User Material || statevariables: E =
User Defined Field Variable numb Il
. ariable number controlling Tl
User Qutput Variables | element deletion (Abaqus/Explicit only): -
& ot vl _ T | | o —
User Material
Name: | FCART. |
Description:

Material Behaviors

‘geneul Mechanical Thermal Electrical/Magnetic  Other
Density
Depvar

Regularization nt | 55121

User Material

User Defined Field 0
plicit only) =

User Qutput Vanables

c)

General Mechanical Thermal Electrical/Magnetic  Other

User Material

User material type: | Mechanical -
[7] Use unsymmetric material stiffness matrix
Data
Constants
1 I
Iz

©
B L
&

11

(e 0.

|| -
14 TR

1 |s 1

d)

Sekil B.5. Doku malzeme materyallerinin atanmasi.

4 Edit Material L] v l’.

MName: FCART

Description:

Meaterial Behaviors

Depvar

User Material

3+ Edit Material . .r.i

Mame: FCART

Description:

Material Behaviors

Depvar

Permeability

User Material

I General  Mechanical Thermal Electrical/Magnetic ‘gther N ~
| R Acoustic Medium General Mechanical Thermal Electrical/Magnetic  Other E
| aah Mass Diffusion  » Permeability
User material type: | Mechanical E| Gel |
; Type: | Orthotropic w Suboptions
: [] Use unsymmetric material stiffness matrix Gasket *  Moisture Swelling ha P B phi
Data Specific weight of wetting liquid: |1
Pore Fluid Expansi y
Mechanical Inertial drag coeff 0142887
Porous Bulk Modul i
1 I Sorption [7] Use temperature-dependent data
1 |2 042 Fluid Leakoff Data
| |z 087 Gep Flow | 11 K22 K33 Void Ratio
I 1 0002 0,001 0,001 0

a)

b)

Sekil B.6. Doku gegirgenlik degerlerinin atanmasi.

f) Sets and Surfaces: Setler ve yiizeyler sinir kosullarinda, yiizey etkilesimlerinde ve

kisitlamalarda kullanilmak {izere olusturulur. Yeni bir set olusturmak igin
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Assembly modiilinde Set segenegi tiklanir. Set bir geometri, bir diigiim grubu
veya elemanlar seklinde olusturulabilir (Sekil B.8a). Yiizeyler Assembly
modiiliinde iken de olusturulabilir (Sekil B.8b). Ornegin, Sekil B.8c’de
meniiskiisiin yanal ylizeyinde bulunan diigiimlerden olusan set goriilmektedir.

Sekil B.8d’de ise tibial kikirdagm st yiizeyini sembolize eden ylizey Ornegi

gosterilmektedir.
@ @ Instances (12) ~ Module: [EAssembly M Model: |+ SUMForce700 M

S= Create Instance X &
) g
Crea‘:[__c? |r_15tances from: G [i.
i @
5, bty

ACL ~l
FC R g
FEMUR e By,
FIBULA [xv2) /T\
LCL V| B4

Instance Type

@® Dependent (mesh on part)

2 Independent (mesh on instance)

Note: To change a Dependent instance's
mesh, you must edit its part's mesh.

O Auto-offset from other instances

Apply Cancel
a) b)

Sekil B.7. ABAQUS Assembly modili. Diz eklemindeki her bir doku
modeli farkli renklerle sembolize edildi.

S48 Assembly 4 B 43 Assembly
% Instances A # 5 Instances (12)
M2 Position Constraints Ll i Position Constraints
»
g a‘"es 45 Create Set & Features (4)
R Surfaces Name: 551 # iy Sets (93)
ﬁ Connector Assignments} Type 2 !1‘ Surfaces (33)
4 Engineering Features J;L
o Steps (1) © Geometry ) Node | 5 Create Surface X
o Fié'd Output Requests Warning: Native node and Name:
Bt History Output Requests sets will be invalic
f Time Points if the mesh chany Type: Mesh
Bm ALE Adaptive Mesh Constra|| — —
‘G, Interactions | Continue... | G Cancel
T2 Interactinn Dranerties ‘
a) b)
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c)
Sekil B.8. ABAQUS’te set ve yiizey tanimlama.

g) Steps: Simiilasyonun zaman i¢inde nasil hareket edecegini kontrol etmek igin step
tanimlamak gereklidir. Tiim modeller i¢in bir ilk adim (initial step) varsayilan
olarak zaten vardir. Ilk adimda degistirilebilir parametreler yoktur. Yeni step
tanimlamak i¢in Step module tiklanir (Sekil B.9a). Simiilasyonu baslatmak i¢in
kiiciik zaman araliklar1 tanimlanmasi 6nerilir. Step tipi, poromekanik diz eklemi
modelimiz toprak konsolidasyonu teorisine dayandigi i¢in Soils olmalidir. Ayrica
Step béliminde, Transient consolidation yontemi Darcy'nin yasasini uygulamak
icin kullanilir (Sekil B.9b). Bu yasa gozenekli bir ortamdaki katiya gore sivi
akisinin basinca bagli olarak degisimini anlatir. Blyiik yer degistirmelerin
dogrusal olmayan etkisini dikkate almak i¢in Nlgeom secenegi aktif hale getirilir.
Dokularin viskoelastik davranigi kullanici materyali alt rutininde (UMAT) dikkate
alindigindan, creep/swelling/viscoelastic behaviour segenegi pasif hale getirilir

(tik kaldirilir).
i I

[ &= Initial

Name: Step-1

rFS
s Create Step Type: Soils

Insert new step after Description:

Time period: |1

Name: | Step-1

@ Off  (This setting controls the inclusion of nonlinear effects

|| Nigeom: 1 0n of large displacements and affects subsequent steps.)

Automatic stabilization: | Nane H

|| [¥] Includle creep/swelling/viscoelastic behavior
Procedure type: | General Y P E v
Dynamic, Temp-disp, Explicit
Geostatic
Heat transfer
Mass diffusion

Static, General
Static, Riks
Visca

|
a) b)

Sekil B.9. Step modiilii tanimlamalar1.
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Zaman artis modiiliinde baslangigta zaman artiglar1 otomatik olarak secilidir (Sekil
B.10). Fakat analiz sirasinda yakinsama problemleri yasamamak i¢in kiigiik
baslangi¢ artis miktar1 belirlenir. Minimum artis miktar1 baglangic artis miktarindan
kiigiik olmalidir. Buna karsim maksimum artig miktar1 ise biiyilk olmalidir.
Maksimum gozenek basinci bir sonraki iterasyona geeme kriteridir. Sonug,
belirlenen degerin istiinde ¢ikarsa daha fazla iterasyoonla farkli degerler denenerek
sonu¢ girilen degerin altinda tutulmaya calisir. Maksimum iterasyon degerinde
belirlenen degerin altinda degilse ABAQUS analizi durdurur ve hatayi ilgili dosyada
rapor eder. Bu boliimde girilecek deger tecriibe ve problemi iyi tanimaya dayanir.
Problemin tipine gore degisiklik yapmak gerekebilir. Tez kapsaminda yapilan
calismalarda lineer olmayan etki oldugundan zaman araliklar1 miimkiin oldugunca
kisa tutuldu. Zaman araliklarm kii¢iik tutulmasi analiz siiresinde ciddi bir artig

gosterecegi unutulmamalidir.

ol Steps (5)
+ o= Initial
5 0« Y
= 5 EditStep
£
e Name: Step-1
# B= Al | Type: Soils
I+'%':‘[ Basic Other
E; Type: @ Automatic Fixed
l'-ﬁ Maximum number of increments: 1000000000
i Initial Minimum  Maximum
+
I Increment size: | 1E-007 1E-009 0.01

| End step when pore pressure change rate is less than:

| Max. pore pressure change per increment: 0.05

(o)

Sekil B.10. Zaman araligini belirlenmesi.
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Hofh Steps (5) Fah Steps ()

& Initial
o= Initial - | Step-l
o= Step-1 o Step-2
oa o8 Step-3
& Step-2 o8 Step-4
[ o= Step-3 i3l Field Output Requests
[#] o8 Step-4 W 2 Edit Field Output Request

k Field Ou‘tpu‘t Re‘qum$ MName: F-Output-1
g . | sten: —
A Create Field N

Procedure: Soils

MName: m Domain: | Whole model : [T][Exterior only]

Frequency: | Every n increments - nl

Step: | Step-1

) Timing: | Qutput at exact times
Procedure: Soils .
Qutput Variables

@ Select from list below Preselected defaults All Edit variables

E| I Continue... ] |

P[] Stresses
P[] Strains
|

| Displacement/Velocity/Acceleration

m

} [ | Forces/Reactions

p ] Contact | M
| N Energy

p [ Failure/Fracture

}‘ ] Thermal 52
]

m 3

Note: Some error indicators are not available when Domain is Whole Model or Interaction.

" Elolh Steps (5) W
o= Tnitial i o= Initial 2

o8 Step-1

-8 Step-2 o= Sepl
oa Step-3 = Step-2
o8 Step-4 7 [+ o8 Step-3 L
e ] Ficld Output Requests| [+ &8 Step-4 B

2= Edit Field Output Request [0 Field Output Requests

Name: F-Output-1

| &= Edit Field Output Request

Step: Step-1 S
Procedure: Soils Name: F-Output-1
Domain: | Whole madel #] I Bxterior only Step: Step-1
Frequency: |Every nincrements E |1 Procedure: Soils
Timing: ! Domain: Whole model E [] Exterior only
Every n increments
Output Va Evenly spaced time intervals Frequency: Whole model E| n 1
@ Select ft Every x units of time aults () All Set
From time points Timing: Bolt load
@ | | P [stresses Output Va Composite layup
; _ Fast - —_
Syl | b I sraes © Selectfil o d defaults () All ) Edit variables
[ B | » [ Displacement/Velacity/Acceleration Assembled fastener set
ﬂ P[] Forces/Reactions Substructure
The p [ Contact b [t Interaction
P [ClEnergy b st Skin
b [ Failure/Fracture Stringer
» [ Thermal [ N Displacement/Velocity/Acceleration
il = P [ | Forces/Reactions
Note: Some error indicators are not available when Dom | The ’ [ Contact
Qutput f b
[C] Output for rebar b B Energy
P[] Failure/Fracture
p [ Thermal
< il |
MNote: Some error indicators are not available when Domain is Whole Medel or Interaction.
[] Output for rebar

c) d)
Sekil B.11. Field output request mendisu.

h) Field Output Request: Analiz sonucunda gérmek istedigimiz degiskenler igin talep

olusturmamizi saglar (Sekil B.11a ve b). Bu degiskenleri tiim model, arzu edilen
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noktadaki diiglimler, yiizeyler veya kontaklar i¢in talep edilebilir (Sekil B.11d).
Frequency secenegi talep edilen degiskenlerin hangi zaman araliklarinda veya
zamana bagli olamayan artiglarda m1 talep edilecegini belirler (Sekil 11¢). Uzun
bir degisken listesi istenebilir. Dokularin bifazik davranisini tahmin etmek i¢in
yapilan c¢alismalarda genellikle su degiskenler talep edilir: Stresses: S (stress
components ve invariants). Strain: LE (Logarithmic strain components).
Displacement/  Velocity/  Acceleration: U (Translations ve rotations).
Forces/Reactions: RF (Reaction forces ve moments). Contact: CSTRESS (contact
stress), CDISP (contact displacements) ve CSTATUS (contact status). Porous
media/Fluids: VOIDR (void ratio), POR (pore veya acoustic pressure).

i) History output request: Bu istege bagli bir istektir. Talep edilen en yaygin
degiskenler enerji ile ilgili degiskenlerdir (Sekil B.12).

= Steps (5 £ MROL — L e——
s R .
+ itia &
* Lg !:laltsnatls o Name: H-Output-1
+ Ooa Ste _1 aliorations )
2epl 5% Sections (50) Step: Step-1
+ 0| Step-2 B Profiles Procedure: Soils
i i Assembly
+ o - Domain: | Whol, | -
Stép 3 off Steps (5) ole mode =
+ 0@ Step-4 #o= Initial Frequency: | Every n increments v n:[1
{08 Step-
Step-1 _
B2 Field Output Requests bow Step2 Timing: |Qutput at exact times
Bp History Output Requests 7104 Step-3 Output Variables
+ o8 Step-d @ Select from list below ) Preselected defaults () All () Edit variables

A : E B Field Output Requests
o stony A ton Output Requess!
[ Time Points

' ’
| Name: |[FEEITISI B ALE Adaptive Mesh Consl
»

] Contact

[l Energy
=T Interactions (3) =
‘  eon [ Failure/Fracture
) Step: | Step-1 7 INTPROP_01-2
# INTPROP_02-1

’ Procedure: Soils 58 Interaction Properties (2)
INTPROP_01

INTPROP_02
#f Contact Controls
it Contact Initializations
|¢f Contact Stabilizations
14| Constraints (13)
{B Connector Sections Output for rebar
# F Fields
# [y Amplitudes (1)
[ Loads
# [ BCs (28)

3 oK Cancel
‘ The model databass "I — ance
I;- |

[Continue...} | Cancel

Qutput at shell, beam, and layered section points:
© Usedefaults ) Specify:

Sekil B.12. History output request menisu.

J) Interactions: Bu modiilde, temas halindeki yiizeylerin davranigint belirlemek i¢in
temas halindeki yiizeylerin birbirileri arasindaki iligki tanimlanir. Modelimizde iig
kontak c¢ifti vardir. Bunlar asagidaki gibidir:

» Femoral kikirdak - Tibial kikirdak.

» Meniski - Femoral kikirdak

» Meniski - Tibial kikirdak.
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Sekil B.13’te femoral kikirdak ile meniski arasindaki etkilesim gosterilmektedir.

Master ve Slave ylizeyler secilmelidir. Bunun i¢in tanimlanan yiizeyler kullanilabilir.

Temas halinde olan iki dokudan daha rijit olan veya daha fazla eleman igeren doku

yiizeyi Master digeri Slave secilir. Kayma formulasyonu (Sliding formulation) igin,

sonlu kayma (finite sliding) veya kiiguk kayma (small sliding) secenekleri secilebilir.

Analiz

blyik deformasyonlar iceriyorsa sonlu kaymak secilirken kiguk

deformasyonlarda kiglik kayma segilir.

Model Results

‘ Model Database E = )

Module: |2 Interaction B Model: ‘CSUMquadratic B Step: |§|Initial

vy e

- & Calibrations

& Sections (64)
-8 Profiles

48 Assembly

o Steps (5)

= Field Output Requests (1)
-Be History Output Requests
-k Time Points

-Bn ALF Adaptive Mesh Constraints
= Interactions (3)

Femoral cartilage to menisci

emoral cartilage to tibial cartil

Menisci to tibial cartilage

~BE

<=
S
Em
&m

4 Interaction Manager

Name

+ {Femoral cartilage to menisci
+ Femoral cartilage to tibial cartilage
v Menisci to tibial cartilage

<

 Created  JINRENEY

Initial Step-1 Edit...

Created  Propagal Left

Created Propaga’ Mave Right
AGiVEie

WEAGHVATE

v

itep procedure:

nteraction type: Surface-to-surface contact (Standard)

nteraction status: Created in this step

|Create... ‘ ‘ Copy... | |Rename

| | Delete... ‘ ‘ Dismiss |

#

~I5 Sketches
Annotations

£ Analysis
Bty

s

Sekil B.13. Interaction menusu.

k) Constraints: Analizlerimizde iki tiirlii kisitlanma kullanilmistir. Bunlar Tie ve

Rigid body segenekleridir (Sekil B.14a). Tie iki adet instance’yi bir arada tutar ve

aralarinda bagil bir hareket yoktur. Interaction’da oldugu gibi master ve slave

yiizeyler tanimlanmalidir (Sekil B.14b). Rigid body segenegi kemikleri rijit 3B

modeller oldugunu vurgulamak igin kullanilir (Sekil B.14c). Rijit gévde icin bir

referans noktasi belirtilmelidir ki, bu nokta parca modiiliinde zaten bir ozellik

olarak mevcuttur.
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B@ #{ Contact Controls = E
4& Contact Initializati =
= B u & Contact Stabilizations q X
| 5 Create Constraint =4]] Constraints (13) N 7
FEM_TO_ACL-1-1 - —
T =
- - FEM_TO_FC-1-1 ¢ Edit Constraint
WV EL T IC onstraint-1 | T
= Name: FEM_TO_LCL1-1
FEM_TO_MCL-1-1 T T
Type FEM_TO_PCL-1-1 yps R
FIB_TO_LCL-1-1 ’ Master surface: FEM_LCL [ H
Tie sfgf:?:‘; § Savesuface LCLFEM [y
igidBody-
ngld boﬂy RigidBody-3 Discretization method:  Analysis default B
TIB_TO_ACL-1-1 .
- bt { hell el hickns
Dlsplﬂ}' hod}‘ ey | Exclude shell element thickness
TlB_TO_PCLvl-l Position Tolerance
ﬁ‘ Coupling | TIB.TO.TC-11 Use computed default
i - ! Adjuﬂ paints I {8 C'onnecmrSe(tlons ® Specify distance: 5
p] . @ F Fields Note: Nodes on the slave surface that are
Apg| | MPC Constraint | @y Amplitudes (1) considered to be outside the position
Apd X . | [ Loads tolerance will NOT be tied.
Th Shell-to-solid coupling @[k BCs 28) e —— .
- . i s [] Adjust slave surface initial position | BEdit Constraint dialog
Ap] Emhgdded ion # [l Predefined Fields (3)
] reg |- 3 1 Tie DOFs if
‘The nodel database 9 y |Bs been opened
Equation |Application restartd| Constraint Ratio = license vill be checked within th
® Use analysis default
°) Specify value [
Continue... ] I Cancel l
[

a)
Step-Z (Propagated)
Step-3 (Propagated)
Step-4 (Propagated)
INTPROP_01-2
# INTPROP_02-1
=] E Interaction Properties (2)
INTPROP_01
INTPROP_02
ﬂ Contact Controls
1?’ Contact Initials

A& Contact smmi# Edit Constraint i r
HQ] Constraints (1 Name: RigidBody-1
FEM_TO_ACL-1
FEM_TO_FC-1-1f | TYPe  Rigid Body
FEM_TO_LCL-14 Region type Region
FEM.TOMCL-RH | Body (elements) FEMUR-1.FEMUR
FEM_TO_PCL-1 Pin (nodes) (None) &
FIB_TO_LCL-1-1} Tie (nodes) (None)
Analytical Surface (None)
RigidBody-2
RigidBody-3 Reference Point
TIB_TO_ACL-1-§ | Point: (Picked) %Y
TIB_TO_MCL-13 | Adjust point to center of mass at start of analysis.
TIB_TO_PCL-1-1
TIB_TO_TC-1-1 | — Constrain selected regions to be isothermal
{B ConnectorSectf| ~  (coupled thermal-stress analysis only)
2] Fields
e el
[ Loads

c)

Sekil B.14. Constraints mentsu ekran goruntisa.

I) Amplitudes: Bu boliim, bir kemige uygulanacak olan donme, yer degistirme,
kuvvet veya moment gibi bir smir durumu ile iligkili olabilecek islevleri
tanimlamak igin kullanilirlar (Sekil B.15a). En ¢ok kullanilan Amplitude trd,
time/frequency ve amplitude degerleri iceren bir tablo olusturmak gerekir
(Tabular) (Sekil B.15b). Bir saniyede O'dan 1'e yikselen ve daha sonra 10000

saniye boyunca sabit tutulan bir genlik 6rnegi Sekil B.15c'de gosterilmistir.

174



b Time Points

e
B ALEAdaptivel # | 4 Edit Amplitude X | 4 Edit Amplitude X
T Interactions (6] Name: | Amp-Z Name: Amp- Name: Amp-2
,E Interaction Prq " Type Type:  Tabular Type:  Tabular N
i Contact Contre @ Tapular
# 44 Contact Initiali O Equally spaced Time span: | Step time v Time span: Step time ¥
F1d Contact Stabili ) Periodic Smoothing: ® Use solver default Smoacthing: ® Use solver default
@<]] Constraints (13
B Connector Seci = Modulated Ly O Specify: O Specify:
F Fields Obecay Amplitude Data  Baseline Correction Amplitude Data  Baseline Correction
= BUBIITEENE) O Solution dependent
AD1 O Smooth step Time/Frequency Amplitude Time/Frequency Amplitude
= 1 1 0 0
I Loads (1) O Actuator 2 2 1 1
e i OSpect 3 oo
L Predefined Fiel ~ ~Poo
Remeshing Rul O User
DX Optimization T ) PSD Definition
5 Sketches
Annotations Cancel OK Cancel oK Cancel

a) b)
Sekil B.15. Amplitudes meniisu ekran gorintuleri.

m) Loads: Modele uygulanan dis kuvvetleri ve momentleri belirtmek igin
kullanilirlar (Sekil B.16a). Yiiklerin uygulanma sekli, kullanilan genlige bagh
olarak degisecektir. Sekil B.16b, dikey olarak uygulanan bir yiik Ornegini
gostermektedir. Kuvvetlerin bliyiikliigli CF degerine gore verilir (bu durumda Y
icin 1 ve X ve Z icin ise 0), yukin zaman gore uygulanmasi, daha once

olusturulan genlik degerine bagh olarak degisecektir.

Module: |5 Load M Model: |+ SUMForce700 ™ Step: [« Step-1

w  Model  Results

.‘.t Create Load

Model Database M
Name: Load-2

54§ Models (1) ~
Step:  Step-1 M = SUMForce700

Pracedure: Soils e[ Parts (12)

@[Fz Materials (4) &
Category Types for Selected Step & Calibrations. f:
Suconics  [CPUTSS | 1 secios ¥
Moment # Profiles =

Pressure 548 Assembly 'S

— Shell edge load Stews () b by,

= Field Output Requests (1)
2 History Output Requests (1)
[+ Time Points

Surface traction o J\
24 F
£

Pipe pressure

Body force Bip ALE Adaptive| 3 Edit Load
Line load #Q Interactions € name:  CFORCE-1
Gravi Interaction P
Y B Interaction i1 oncentatedo
Bolt load #f Contact Contr

Step:  Step-1 (Soils)

Region: RP_FEM [z

@ Contact Initial
@3¢ Contact Stabi
@] Constraints (1

{8 Connector Se

Rotational body force

Coriolis force

Connector force CSYS: (Glebaly Iy A
o

Connector moment Distribution: | Uniform

@ F Fields
Substructure load v &Py Amplitudes ( CF1: 0
AO1 :
=11 Loads (1) o3 0
CFORCE-1 '
@[ BCs (13) Amplitude: |A01 M P

Bl Predefined Fi
Remeshing Ry
[ Optimization
I Sketches

CIFollow nodal rotation
Note: Force will be applied per node

OK Cancel

a) b)

Sekil B.16. Amplitudes menisu ekran goruntileri

n) Boundary conditions: Tez ¢alisma konusu ile ilgili analizler iki tip sinir kosulu

icerir. Bunlar yer degistirmeler / rotasyonlar ve gézenek basincidir. Herhangi bir
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yondeki yer degistirme / doniis degerlerini sifira esitlemek demek, se¢ilen diigiim
veya yizey kiimesinin, kosulun belirtildigi yonde hareket etmesine / donmesine
izin verilmeyecegi anlamina gelir. Sekil B.17, femur (kirmiz1 renkte) sadece dikey
(U2) yonde hareket etmesine izin verildigi diger hareketlerin ve donmelerin
kisitlandig1 bir 6rnegi gostermektedir. Yiiklerde oldugu gibi, yer degistirmenin
uygulanma sekli kullanilan genlik degerine bagli olacaktir. UR1, UR2 ve UR3"in
X, Y ve Z yonlerindeki doniisleri temsil ettigine dikkat edin. Kemikler sert olarak
modellendiginden, yer degistirme kosullarini belirlemek i¢in sadece tek bir nokta

(referans) gerekir.

Fy
w
B file Model Viewport View Load BC Predefined Field Load Case Feature Tools Plug-ins Help K?

LER=E S ¢ QRCINEE A k[ FF: 0 FTT
I Parts M@ -:ma @ K| B
L
Model | Results Module: [+ Load M Model: [~ SUMForce700 M Step:[Fstep-1 ¥

£ Model Database M Eedi oY

= Field Output Requests (1) ~ bn
@ % Histary Output Requests (1) L
I Time Points
Bm ALE Adaptive Mesh Constrain
#'G, Interactions (6)
#%& Interaction Properties (.

#{ Contact Controls % Edit Boundary Condition
i?pr Contact Initializations ( Name: BC-1
#34# Contact Stabilizations (| o Do o .
w«]] Constraints (13) — ISp a(emént/ e
{E Connector Sections Step: Step-1 (Soils)
@ F Fields Region: RP_FEM R
5Py Amplitudes (1) CSYS: (Global) [ A
AT Distribution: | Unif o
. M
& Loads (1) istribution: | Unitorm
CFORCE-1 Hut 0
&1 BCs (13) Hu2 1
BC-1
BC.2 u3: 0
BC-3 FIURT 0 radians
Disp-BC-18 FIUR2: 0 radians
Disp-BC-19 )
EIUR3: 0 radians.
Disp-BC-20 -
Por-BC-1 Amplitude: |AO01 B Py
Por-BC-2 (Instantaneous)
Por-BC-3 Note: The dJf]}
Por-BC-4 i L B
Por-BC-5 OK Cancel
Por-BC-6 T
Por-BC-7 v ‘
< > X | Fill out the Edit Boundary Condition dialog
Sekil B.17. Boundary conditions — displacement

degerlerinin ABAQUS igerisine eklenmesi.

Sekil B.18’de goézenek basmci sinr kosulu uygulanmasmma bir 6rnek
gosterilmektedir. Bu durumda, tibial kikirdagin yilizeyine sifir degeri verilir. Bu
durum, baska herhangi bir yiizeyle temas etmeyen serbest ylizey durumuna karsilik

gelir.
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4o ous/CAE 2017 - Model Database: DAS EMIK\Do
& Abaqus/CAE 20 odel Database: D:\SABRI AKADEMIK\Doktora\TEZ g
@ File Model Viewport View Load BC Predefined Field load Case Feature Tools Plug-ins Help *?

LEER=S $ + ¢ KREINEE A /e S0 0 FIT
T3 Parts M- o e K =
Model | Results Module: [< Load M Model: [ SUMForce700 ¥ Step:[dstep-1 ¥
Model Database M & L
=] Constraints (13) A T
{E Connector Sections [
F Fields 1
=Py Amplitudes (1) L=
A01 &
& Loads (1) It.
CFORCE-1 &

5L BCs ( 4 Edit Boundary Condition
BC-1
BC-2|
BC-3|
Disp
Disp{ Region: (Picked) R

Name: Por-BC-7
Type:  Pore pressure

Step: Step-1 (Soils)

Disp
Por-
Por-
Por-E Amplitude: | (Instantaneous) M
Por-

Distribution:  Uniform

Magnitude: 0

Porg oK Cancel
Par:

= Por-BC-7
=16% States (6)
Step-2 (Propagated)
Step-3 (Propagated)
Step-4 (Propagated)
Step-5 (Propagated)
Step-6 (Propagated)
[ Predefined Fields (3)

Bl Dammarhins Dolac

Sekil B.18. Boundary conditions - pore pressure
(gbzenek basinci) uygulanmasi.

0) Predefined fields: Bu boliim, hesaplama alanma bagli olarak belirli degiskenin
degerini belirtmek icin kullanilir. Ornegin, diz eklemi igin Void Ratio (Bosluk
Orani) degiskeni belirtilmelidir (Sekil B.19). Ornekte, bosluk orani sabit ve
degismeyendir, ancak bir f (x) fonksiyon belirtilirse, fonksiyona bagli olarak
degisken bosluk orani da belirtilebilir.

p) Job creation: Bu boliime kadar anlatilan ABAQUS modiillerinde gergeklestirilen
tanimlar tamam ise, bir ¢alisma dosyas1 hazirlanir (Sekil B.20). Burada, analizde
bir alt rutin kullanilip kullanilmayacagimni, analiz sirasinda kullanilacak hafiza,
islemci miktarlar1 gibi bir takim ayarlar yapilabilir. Herhangi bir degiskenlige
ihtiyaca yoksa varsayilan olarak kalabilir. Tez kapsaminda yapilan analizlerin agir1
fazla hesaplama siirelerine sahip oldugundan, analizler Calgary Universitesi’nde
bulunan paralel bilgisayarlar vasitasi ile gerceklestirilmistir. Bunun icin sadece
input dosyas1 olusturmak yeterlidir. Ilgili input dosyasin1 ve malzeme 6zelliklerin
matematiksel denklemlerini i¢eren alt rutini VPN servisler ile liniversite disinda

iken de paralel bilgisayar sistemine gonderilebilir.
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Doktora delleme ca

Y

) u
= File Model Viewport View Load BC Predefined Field Load Case Feature Tools Plug-ins Help A7
ECEYT T YN W& e | 6 @

'3:3 Parts

Model Results Module: |+ Load M Mudel:|¢5UMFur(e?UD M Step: ‘:Initlal

& Model Database Mo by, ¢ L E

@ F Fields 2
=Py Amplitudes (1)
A0
= & Loads (1)
CFORCE-1
=l BCs (13)
BC-1
BC-2
BC-3
Disp-BC-18.
4% Edit Predefined Field

Name: 1C-2

Type: Void ratio
Step:  Initial

Region: N_MEN_ALL [

Point 1 distribution: | Uniform

Elevation distribution: AL

Voids ratio 1: From output database file
User-defined

OK Cancel

" Step-6 (Propagated)
= B Predefined Fields (3)
1C-1
:
IC-3 v
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