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STRESZCZENIE 

Niniejszy artykuł przedstawia analizę mechanizmu rozpraszania energii przez chrząstkę stawu skokowego 

człowieka. Wykonano analizę mającą na celu określenie prawdopodobieństwa powstawania urazu powierzchni 

stawowej pod wpływem obciążenia silnym impulsem. Opracowano model numeryczny stawu uwzględniający 

kość piszczelową, kość skokową, powierzchnie stawowe oraz więzadła. Sztywność układu uzyskano 

uwzględniając więzadła w postaci elementów sprężystych. Na podstawie opracowanego modelu, dokonano 

analizy wpływu zmian właściwości chrząstki i więzadeł na stopień tłumienia energii obciążenia. Wyniki badań 

numerycznych uwzględniają zarówno zmiany sztywności poszczególnych struktur, jak również zmiany modeli 

konstytutywnych materiałów użytych w modelu. Wyznaczono zależność pomiędzy strukturą geometryczną 

chrząstki a jej zdolnością do rozpraszania energii. Na drodze eksperymentów numerycznych wyznaczono warunki, 

przy których wystąpi uraz powierzchni stawowej.  

 

Słowa kluczowe: staw skokowy, chrząstka, naprężenia w chrząstce, kontakt w stawie skokowym, element 

skończony, nieliniowy model materiału, materiał hipersprężysty 

ABSTRACT 

This article presents an analysis of the energy dissipation in the ankle during impact load. The aim of study was to 

analyze different material models of cartilage for selected conditions in which the contact of surface is destroyed. 

The numerical model includes tibia and talus with articular cartilage surfaces and ligaments. Based on the model, 

the changes in the material properties of cartilage were investigated for research the damping behavior of cartilage 

under impact load. The damping properties were analyzed based on the reaction force in the support. The 

differences in the force values were used for comparison of the selected material models. The numerical 

experiments show mechanism of destruction in the cartilage layer during plastic deformations. This destruction 

moment was detected by the yield stress of cartilage. 

 

Keywords: ankle, articular cartilage, stress in cartilage, contact in ankle joint, finite element, nonlinear material 

model 

1. Wstęp 

Staw skokowy górny składa się z trzech kości: piszczelowej, strzałkowej oraz kości skokowej. Kości te 

są ze sobą powiązane więzadłami, których zadaniem jest uzyskanie stabilności stawu jak również 
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utrzymanie naturalnej geometrii wymaganej do prawidłowego przenoszenia obciążeń. Od góry stawu 

znajduje się kość piszczelowa, której powierzchnia stawowa charakteryzuje się kształtem przypomina-

jącym stożek o wierzchołku skierowanym przyśrodkowo w kierunku kostki przyśrodkowej [1]. Kształt 

powierzchni stawowej wskazuje na to, że promień krzywizny w kierunku poprzecznym jest większy niż 

w kierunku środkowym. Powierzchnia stawowa kości piszczelowej ma kluczową rolę dla ruchów 

zginania podeszwowego i grzbietowego stopy, co w konsekwencji ma wpływ na transmisję energii przez 

staw. Anatomicznie, stopa jest jednym z najbardziej skomplikowanych struktur z wieloma stawami  

i znaczną ruchliwością. Stopa zawiera 26 kości, 33 stawy, 107 więzadeł i 33 mięśnie, co stanowi  

ok. 25% kości ciała ludzkiego. Te elementy współpracują ze sobą tak, aby zapewnić organizmowi 

równowagę i mobilność. Uszkodzenie jednego z elementów może prowadzić do poważnych zaburzeń 

w funkcjonowaniu całej kończyny, mając jednocześnie destrukcyjny wpływ na pozostałe segmenty ciała 

[2, 3, 4, 5]. 

W większości przypadków osiowego przeciążania stawu, w przypadku dużego odkształcenia 

chrząstki, pacjenci odczuwają ból w okolicach stawu skokowego, o ile nie nastąpiło jawne zwichnięcie 

stawu lub złamanie w jego okolicy. Świadczy to o tym, że z jednej strony rozmiar uszkodzeń może 

wynikać z ułożenia kończyny, z drugiej zaś z charakteru obciążenia. Pod tym kątem dokonano analizy 

układu obciążenia stawu skokowego w celu zbadania zależności między położeniem kończyny  

a urazowością, dając wstępne założenia do prowadzenia bardziej szczegółowych analiz numerycznych 

dla wybranych przypadków [6]. 

Kontakt stopy z podłożem odbywa się na stosunkowo małej powierzchni, co powoduje, że genero-

wane są znaczne siły podczas podporu czy chodzenia. Duże obciążenia powstające podczas np. marszu 

wojskowego czy uprawiania różnych dyscyplin sportu, działają przez stosunkowo długi czas. Stopa oraz 

staw skokowy jest zwykle ukształtowany w taki sposób, aby tak duże siły przenosić. Inaczej rzecz 

wygląda w sytuacji, w której obciążenia mają charakter impulsowy, gdzie duża energia skupiona jest na 

niewielkim obszarze np. na styku powierzchni stawowych. Większość obecnie prowadzonych prac 

badawczych skoncentrowanych na stopie i stawie skokowym dotyczą biomechanicznych analiz 

oddziaływania tkanek w warunkach statycznych [7, 8, 9]. Procesy zachodzące w tkankach pod 

wpływem nadmiernego obciążenia była analizowany m.in. przez Nive [10]. Nie bez znaczenia na 

rozkład obciążeń pozostaje wpływ zaopatrzenia protetycznego i ortotycznego [11, 12].  

Istotne znaczenie dla propagacji i rozkładu naprężeń w stawie ma chrząstka stawowa, której jednym 

z podstawowych zadań jest równomiernie rozłożenie obciążenia podczas przenoszenia go pomiędzy 

kośćmi. W niniejszej pracy przeanalizowano zagadnienie transmisji energii obciążenia impulsowego  

i jego wpływu na wytrzymałość chrząstki w stawie skokowym. Przyjęto, że odkształcenia plastyczne 

chrząstki są wyróżnikiem określającym zniszczenie jej powierzchni stawowej. Granicę plastyczności 

przyjęto na podstawie wyników eksperymentów [13].  

W niniejszej pracy przedstawiono wyniki modelowania zachowania się chrząstki stawu skokowego 

pod wpływem gwałtownych, silnych, osiowych obciążeń. W analizie dynamicznej metodą elementów 

skończonych przyjęto jeden model plastyczny oraz trzy modele hipersprężyste materiału dla chrząstek: 

neo-Hookean, Mooneya-Rivlina i Yeoha. W wyniku obliczeń uzyskano cenne informacje na temat 

właściwości tłumiących stawu, a w szczególności określono rolę chrząstki w tłumieniu obciążeń. 

 

2. Model obliczeniowy 

Model geometryczny stawu skokowego wyposażono w powierzchnie stawowe oraz główne więzadła 

(patrz rys. 1.a) jak i element usztywniający całość stawu zastępujący sztywność wywoływaną kością 

strzałkową (patrz rys. 1.b). Opracowany model zawiera strukturę dwufazową kości oraz powierzchnie 

chrząstki. Dodatkowo układ wyposażono w elementy więzadłowe tworzące zwarty układ kości  

i stykających się ze sobą powierzchni. Zaplanowano, że eksperyment będzie się skupiał na analizie 

transportu energii, przy czym założono, że znaczna część tej energii obciążenia będzie rozpraszana 

poprzez odkształcenia plastyczne a więc trwałe chrząstki, a być może także poprzez odkształcenia 

struktur kostnych. Interesujące z punktu widzenia urazowości stawu skokowego jest określenie zmian 

wartości sił reakcji pod wpływem obciążenia. Aby zrealizować założony cel, wykonano obliczenia  

w dwóch etapach. W pierwszym określono obciążenie, przy którym dochodzi do plastycznych 

odkształceń chrząstki [14]. W drugim etapie dla wyznaczonych obciążeń granicznych, przeprowadzono 
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eksperyment polegający na obciążeniu modelu impulsem siły o wartości bliskiej wytrzymałości układu. 

Takie podejście pozwala na prześledzenie zmian w strukturze stawu w warunkach obciążenia, 

wywołanego silnym udarem np. skok z dużej wysokości [15].  

 

a) 

 

b) 

 

Rys. 1. Model stawu skokowego górnego 

Na podstawie badań doświadczalnych szeroko publikowanych w literaturze, przyjęto parametry 

materiałowe [16, 17, 18]. Założono, że część zbita dla kości piszczelowej jak i kości skokowej ma taką 

samą charakterystykę o module Jounga 18 GPa i współczynniku Poissona równym 0,3 [19]. Granicę 

plastyczności przyjęto równą 160 MPa. Dla struktury gąbczastej obu kości przyjęto moduł Jounga 

1 GPa i współczynnik Poissona 0,33 [20]. Sztywność układu uzyskano stosując elementy sprężyste 

odwzorowujące działanie więzadeł [21]. 
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Rys. 2. Zależność odkształcenie-naprężenie dla czterech modeli materiałów:  

1 –izotropowego, 2 – neo-Hookean, 3 – Mooneya-Rivlina, 4 − Yeoha 

Dla materiału chrząstki przyjęto cztery modele, w tym jeden model plastyczny oraz trzy modele 

hipersprężyste. Model neo-Hookean jest modelem materiału hipersprężystego opartego na prawie 

Hooke’a i przeznaczonego do modelowania dużych odkształceń i wyrażona równaniem (1).  
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W przeciwieństwie do modelu liniowego, zależność pomiędzy odkształceniem i naprężeniem wyrażona 

jest nieliniową zależnością. Gęstość energii odkształcenia w tym modelu jest zdefiniowana, jako: 

     )1(31 11

21   JpIcJ
c

W 


 (1) 

W równaniu (1), (2) i (3) I1 jest niezmiennikiem tensora Cauchiego-Greena, J jest wyznacznikiem 

gradientu deformacji, c1 i β są parametrami materiałowymi, a p to ciśnienie hydrostatyczne służące do 

opisania nieściśliwości materiału. W modelu Mooneya-Rivlina gęstość energii odkształcenia opisana 

jest równaniem (2). W modelu tym c1 i c2 są parametrami materiałowymi I1, I2 są niezmiennikami 

tensora Cauchiego-Greena.  

     )1(33 2211  JpIcIcW  (2) 

Kolejny model zakładający hipersprężystość został zaproponowany przez Yeoha [22]. Model ten 

służy głównie do opisu zachowania elastomerów. Gęstość energii odkształcenia w tym modelu opisana 

jest równaniem: 
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W tym modelu parametry C10, C20, C30, D1, D2, D3 są wielkościami określającymi właściwości 

materiału. Tabela 1 zawiera zestaw parametrów użytych dla poszczególnych modeli. 

Tabela 1. Parametry modeli materiałowych chrząstki 

Nr Model materiału Parametry modelu Literatura 

1 Linear E = 93 MPa, v = 0,3 Danso, J Biomech, 2014 [12] 

2 Mooney-Rivlin c1 = 0,66 MPa, c2 = 0,25 MPa Butz, J. Biomech., 2011 [23] 

3 neo-Hookean c1 = 0,67 MPa Butz, J. Biomech, 2011[19] 

4 Yeoh c1 = 1,25 MPa, c2=2,25 (MPa) Robinson, Mech Behav., 2016 [24] 

 

W wyniku analiz typowych obciążeń stawu skokowego wywołujących trwałe uszkodzenia 

stwierdzono, że średnie czasy trwania impulsu obejmują około 100 ms ± 5 ms, a zatem przyjęcie 

przebiegu impulsu z rysunku 3 wydaje się uzasadnione [25]. Propagacja fali uderzeniowej powoduje, 

że energia dociera do kończyny wywołując osiowe obciążenie podudzia [26, 27]. Badania 

eksperymentalne dowodzą, że obciążenie powyżej 15 kN działające na kość piszczelową daje 100% 

prawdopodobieństwa uszkodzenia. 
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Rys. 3. Przebieg obciążenia dynamicznego w postaci przemieszczenia pionowego kości skokowej 

Oczywiście dane te zależą od wielu czynników tj. płeć, wiek, choroby układu kostnego [27]. 

Przenoszenie obciążenia przez powierzchnie stawu jest ściśle uzależnione od powierzchni kontaktu.  

W zależności od tej powierzchni różna jest koncentracja strumienia energii prowadzące do zmian 

struktury tkanek, w tym złamań [6]. 

 

3. Wyniki obliczeń 

Energia towarzysząca gwałtownemu obciążeniu stawu, w wyniku przeciążenia struktury dopro-

wadzającej do odkształceń plastycznych, została w znacznej części rozproszona. Efektem tego 

rozproszenia są mniejsze naprężenia i siły występujące na kości piszczelowej w porównaniu z siłą 

wymuszającą.  
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Rys. 4. Przebieg obciążenia dynamicznego w postaci przemieszczenia pionowego kości skokowej  

dla różnych modeli chrząstki stawowej: 1 –izotropowego, 2 – neo-Hookean, 3 – Mooneya-Rivlina, 4 − Yeoha 

Eksperyment przeprowadzono, przyjmując, że kość skokowa przemieszcza się pionowo wzdłuż osi 

kości piszczelowej. Utwierdzono kość piszczelową w miejscu jej przełomu. W miejscu utwierdzenia 

obliczono wartości sił reakcji na siłę wymuszającą. W przypadku obciążenia statycznego, siła reakcji 

jest równa sile obciążającej, podczas gdy krótkotrwały impuls jest tłumiony przez struktury tkankowe. 

Na rysunku 4 przedstawiono wykres sił reakcji w miejscu utwierdzenia pod wpływem przemieszczenia 

kości skokowej. Z przebiegu krzywych wynika, że w przypadku chrząstki o właściwościach plastycz-
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nych, siła reakcji jest stosunkowo duża do momentu przekroczenia przez chrząstkę granicy 

plastyczności. W przypadku pozostałych modeli chrząstki, siły reakcji są znacznie mniejsze.  
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Rys. 5. Przebieg zmian naprężeń w kości piszczelowej 

Model plastyczny chrząstki uwzględnia możliwość zmiany geometrii chrząstki. Zwykle zmiany 

plastyczne chrząstki w wyniku gwałtownych przeciążeń są nieodwracalne i wywołują trwałe zaburzenia 

w funkcjonowaniu stawu. Z drugiej strony fakt występowania odkształceń plastycznych powoduje, że 

znaczna część energii jest pochłaniana, chroniąc pozostałe elementy struktury kostnej. Rysunek 5 

przedstawia przebieg naprężeń zredukowanych von Missesa w kości piszczelowej a dokładniej w części 

korowej tej kości dla pierwszego modelu chrząstki. Przekroczenie granicy plastyczności chrząstki 

spowodowało gwałtowną redukcję naprężeń występujących w kości piszczelowej. Ten fakt podkreśla 

znaczenie chrząstki w ochronie kości przed przeciążeniami prowadzącymi do złamań. 
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Rys. 6. Przebieg zmian naprężeń w kości piszczelowej 

Eksperyment pozwolił na analizę, jakie zmiany w stanie naprężeń dokonują się w momencie utraty 

stateczności przez chrząstkę. Niestety model nie uwzględnia możliwych przesunięć po powierzchni 

stawu wywołanych obciążeniem zakładając, że ruch kości skokowej odbywa się tylko w jednej osi. 
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Wyznaczono zatem granicę po przekroczeniu której chrząstka ulegała odkształceniom plastycznym. 

Siła reakcji na to obciążenie wyniosło około 22 kN. Na powierzchni chrząstki koncentrują się naprężenia 

na poziomie 22 MPa. Rysunku 6 przedstawia przebieg zmian naprężeń na powierzchni chrząstki. Kształt 

powierzchni kontaktu wskazuje na duży obszar, w którym powierzchnie stawowe współpracują.  

W efekcie potwierdziło się, że w tym eksperymencie numerycznym uzyskano kształt i rozmiar 

powierzchni kontaktu odpowiadający pomiarom empirycznym [28]. 

Z analizy rozkładu zmian naprężeń w strukturze zbitej kości korowej wynika, że zmiana 

maksymalne naprężenia w kości utrzymywały się przez pewien czas, który wynika z czasu, w jakim 

obciążenie było na tyle duże, by wywołać odkształcenia plastyczne. W trakcie zmian w chrząstce 

naprężenia w strukturze kości nie przekraczają dopuszczalnych wynoszących około 160 MPa. Należy 

zatem przyjąć, że nie dochodzi do pęknięcia kości, a pierwszym elementem pochłaniającym energię 

impulsu jest struktura chrząstki. 

Rysunek 7 przedstawia przebieg odkształceń plastycznych chrząstki w funkcji czasu. Na podstawie 

przebiegu można określić punkt czasowy, w którym nastąpiło trwałe odkształcenie chrząstki. 
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Rys.7. Odkształcenia plastyczne chrząstki 

 

Jak dowodzą liczne badania chrząstka pod wpływem odkształceń plastycznych traci swoje 

właściwości prowadząc tym samym do trwałych uszkodzeń stawu [2, 12]. Dla pacjentów takie 

przeciążenia są odczuwalne częstokroć bezpośrednio po zdarzeniu w postaci dolegliwości bólowych, 

ale również w dalszej perspektywie mogą być przyczyną zmian zwyrodnieniowych. 

 

4. Wnioski 

Analiza pozwoliła na określenie granicznych wartości obciążeń chrząstki, w wyniku której, na 

powierzchni występują odkształcenia trwałe. Początek odkształceń plastycznych dla chrząstki następuje 

w zakresie siły, dla której prawdopodobieństwo wystąpienia urazu wynosi 50% [20]. Zakładając, że 

odkształcenia chrząstki są nieodwracalne, należy założyć, że w podobnych warunkach obciążenia, 

pacjenci będą odczuwać dolegliwości bólowe.  

Osiągnięcie przez chrząstkę naprężeń maksymalnych wskazuje na jej tłumiące właściwości. 

Odkształ-ceniu towarzyszy energia potencjalna, która jest gromadzona w znacznej ilości zarówno  

w części korowej kości jak i w chrząstce prowadzi do trwałej zmiany jej struktury wewnętrznej. 

Chrząstka pod wpływem obciążenia jest trwale odkształcana. To odkształcenie zmierza w efekcie do 

uszkodzenia powierzchni stawu. Jednocześnie, pełniąc rolę tłumika, pochłania energię.  

W pracy przyjęto cztery różne modele chrząstki. Model liniowy charakteryzował się plastycznością 

z granicą plastyczności wyznaczoną na podstawie przebiegu próby ściskania chrząstki. Osiągnięcie 

wskutek obciążenia naprężeń plastycznych pozwolił na pochłonięcie części energii. Badając reakcję  

w podporze stwierdzono, że pomimo osiągnięcia odkształcenia plastycznego chrząstki, siła reakcji jest 
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duża. Zgodnie z badaniami przeprowadzonymi na zwłokach, siła osiowa obciążająca kończynę dolna 

na poziomie 22 kN prowadzi do zniszczenia struktur kostnych[29].  

W przypadku przyjęcia modeli hipersprężystych, ze względu na nieliniowy charakter energii 

gromadzonej wewnątrz materiału pod wpływem jego kompresji, znaczna część energii jest pochłaniana 

przez strukturę chrząstki. Należy zatem przyjąć, że model hipersprężysty lepiej odwzorowuje 

rzeczywistą funkcje realizowaną przez chrząstkę stawową, gdyż jak wiadomo znaczną część energii 

udarowej, generowanej podczas np. chodu, pochłaniają struktury chrząstki w stawie skokowym.  
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