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  چکیده

 قلبپاسخ  توانباشد که به کمک آن میمهم می تحقیقاتی هایحوزه از یکی عروقی-قلبی سیستم محاسباتی سازیمدل

-الکترومکانیک یک مدل دوبطنی یکپارچهپژوهش  نیادر بیماری مورد تجزیه و تحلیل قرار داد.  و سالم هایحالت در را

 بکارگیریبا توسعه داده شده است.  تمیکسفشارخون سیافزایش ناشی از کانسنتریک هایپرتروفی  سازیرشد برای شبیه

های چپ و راست های پیشین، فشار بطنو بسط دادن مدل فشار قلب از پژوهش گردش خون سه المان ویندکسل مدل

 مطالعاتسازی با مدل الکترومکانیکی از کانسنتریک برای یکپارچه رشدسازی روابط سینماتیک پیاده. سازی شدمدل

اعتبارسنجی آن با و  دش سازیپیادهتجاری کامسول  المان محدود در نرم افزار به طور کامل لمدپیشین توسعه داده شد. 

های بحرانی رشد پیدا کرده و مقادیر بیشینه نتایج نشان داد که بافت برای مقابله با تنش .های پیشین انجام گرفتپژوهش

بیماری  این ن چپ به طور قابل توجهی درهای بطدهد. همچنین، مشاهده شد که ضخامت دیوارهتنش را کاهش می

تواند کند. مدل ارائه شده میکنند و کسر تخلیه به همراه حجم انتهای دیاستول قلب نیز کاهش پیدا میافزایش پیدا می

 .استخراج شده از تصاویر پزشکی بهبود یابد قلبی در آینده با گنجاندن فیبرهای پورکینژی و یا استفاده از هندسه

 .المان محدود تحلیل ،فشارخون سیستمیکافزایش  هایپرتروفی، ،، رشدقلب الکترومکانیک :کلیدی ایهواژه
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Abstract  

Computational modeling of cardiovascular system is one of the important research areas that can be used 

to analyze the response of the heart in healthy and disease states. In this study, an integrated 

electromechanical-growth biventricular model has been developed to simulate concentric hypertrophy 

caused by systemic hypertension. By using Windkessel three-element blood circulation model and 

expanding the heart pressure model from previous studies, the pressure of the left and right ventricles was 

modeled. The implementation of concentric growth kinematics equations was developed from previous 

studies to be integrated with the electromechanical model. The model was fully implemented in COMSOL 

commercial finite element software and the validation was performed with previous studies. Results showed 

that the tissue grows to deal with critical stresses and reduces maximum stress magnitude. Furthermore, it 

was observed that the thickness of the left ventricular walls increases significantly in this disease and the 

ejection fraction decreases along with the end-diastolic volume of the heart. The presented model can be 

improved in future by including Purkinje fibers or using an extracted cardiac geometry from medical 

images.  
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 مقدمه -1

سازی محاسباتی و استفاده از روش المان مدل

توان شناخت محدود رویکردی است که به کمک آن می

های مختلف موجودات زنده ها و بافتبهتری از پدیده

ها ارائه های ساختاری متفاوتی را برای آنپیدا کرد و مدل

ها را در شرایط مختلف توصیف داد تا بتوانند رفتار آن

تواند در می چپ بطن فشارخون افزایش .[1]کنند 

 جزئی انسداد آئورت، تنگی های مختلف همانند:بیماری

به  هاشریان شدن باریک چپ و بطن خروجی مجرای

 تغییرات چارد چپ قلب در این شرایط، .وجود آید

خود را جبران  مکانیکی نیازهای شود تا بتواندبنیادی می

 هنگام افزایش فشار خون سیستمیک، .[2]کند 

دلیل تنش بحرانی ناشی  به قلب هایپرتروفی کانسنتریک

ی قلبی دهد و ضخامت دیوارهاز فشارخون بالا رخ می

 بافت خونیاری در اختلال به منجرکند و پیدا می افزایش

پمپی  عملکرد کاهش نتیجه در و سفتی افزایش قلب،

 . [3] شودمی قلب

 و هابافت در تغییرات بحرانی به پاسخ در که رشدی

و برای  شودمی نامیده تطبیقی رشد دهد،می رخ هااندام

 رشد .گیردصورت می سازگاری با شرایط بحرانی

 عنوان به کلی طور به قلب بازسازی و تطبیقی

قلبی  هایپرتروفی. شودمی بندیطبقه قلبی هایپرتروفی

 عنوان به باشد همراه قلب طبیعی عملکرد با که زمانی

 همراه قلب عملکرد اختلال با که هنگامی و فیزیولوژیک

 .[2] شودمی بندیدسته پاتولوژیک عنوان به باشد

 مانند تنش عواملی توسط پاتولوژیک هایپرتروفی

 از ناشی غیرطبیعی و مدت یطولان همودینامیک

 شودمی ایجاد یوممیوکارد انفارکتوس و یا بالا فشارخون

با توجه به مشاهدات بالینی، فشارخون سیستولیک  .[4]

مترجیوه و یا بیشتر از آن به عنوان افزایش بیش میلی 140

گروسمن و  .[5] شوداز حد فشار در نظر گرفته می

ی تغییرات میزان هایپرتروفی قلبی بیماران [6]همکاران 

 بودندشده حجم و  فشار افزایش بیش از حد که دچار

در ها مشاهده کردند که آنرا مورد ارزیابی قرار دادند. 

نسبت  ،فشار افزایش بیش از حدبیماران مبتلا به 

ضخامت دیواره به شعاع بطن، در پاسخ به فشارهای 

 فرضیه این مشاهده این از. شودبیشتر میافزایش یافته 

 نشان واکنش سیستولیک تنش به قلب عمدتا که شد بیان

را  فشار که افزایش بیش از حد یبیماراندر  و دهدمی

اند، قلب برای جبران نیازهای مکانیکی خود تجربه کرده

 کند.شروع به رشد و بازسازی می

 هایبافت در حجمی رشد برای مدل اولین

توسط رودیگز و  پیش دهه دو حدود بیولوژیکی

 پیکربندی مفهوم از مدل این معرفی شد [7] همکاران

 گرادیان ضربی تجزیه که کرد استفاده ناسازگار رشد

 رشد بخش یک و الاستیک بخش کی به را تغییرشکل

در شکل و  ریی. رشد در آنجا به عنوان تغدهدانجام می

شکل رشد رییتغ تانسور با استفاده از بافتاندازه 

برای  [8]همکاران  گوکتپ و .شودیم یسازمدل

را به ی کانسنتریک سازی هایپرتروفنخستین بار مدل
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اساس تجزیه ضربی تانسور  کمک تئوری رشد محدود بر

گرادیان تغییرشکل انجام دادند که تابع انرژی کرنش 

همسانگرد  از نوعیک استفاده شده در بخش الاست

 مکانیکی با محرک نئوهوکین بود و رشد حجمی محدود

 توضیح روشی برای [9] همکارانراوش و مدل شده بود. 

 به پاسخ در قلب عملکرد و شکل تغییرات بینیپیش و

 نظریه از استفاده با فشارخون سیستمیک و ریویافزایش 

دادند. فشار اعمالی به بطن  ارائه پیوستهمحیط  مکانیک

گرایانه نبود و در یک ها واقعچپ و راست در مدل آن

ی داخلی قلب اعمال ی زمانی، فشار ثابتی را به لایهبازه

 رفتار برای کوپل [10]و همکاران  بربراوغلونمودند. 

 هاستفاده کردند ک یافتهتعمیم هیل مدل از الکترومکانیکی،

 هایبخش به تغییرشکل گرادیان ضربی تجزیه اساس بر

 از .بود کرنش انرژی تابع اضافی تجزیه و منفعل و فعال

 یپاتولوژیک هایسازی حالتشبیه پیشنهادی برای مدل

 .نداستفاده کرد اکسنتریک و کانسنتریک هایپرتروفی

 یچگونگ ایطی مطالعه [11] دل بیانکو و همکاران

 یقلب را بررس یولوژیزیبر الکتروف هایپرتروفی ریتأث

 کانسنتریک ناشی از تنگی آئورت هایپرتروفی آنها .ندکرد

 سازی کردند وشبیه در یک مدل هندسی بطن چپ را

و  هر نقطه از بافت متفاوت است که رشد نمودندفرض 

تواند شرایط پارامتر کلی برای سرتاسر قلب نمیتنها یک 

یک  [12] همکارانلام و  .بحرانی بافت را توصیف کند

 تنشبر  یمبتن یرشد حجم فیتوص یبرا دیجد کردیرو

رفتار رشد همسانگرد و در آن  که ندکرد جادیا

 شیتانسور رشد از پ کیبدون استفاده از  را ناهمسانگرد

در  کرنش یتابع انرژ کرد وسازی میشبیه شده نییتع

 یانرژو  کیشده الاست رهیذخ یانرژ مدل از دو جزء

و همکاران  یچویلیم .تشکیل شده بود مربوط به رشد

را  یعصب یهاو شبکه نیماش یریادگی یهامدل [13]

قلب استفاده  یپرتروفیاه یابیرد یکه برا دادند ارائه

و  ندکرد یآورجمع ماریب نیها را از چندداده .شوندیم

 یو سطح فعل ماریب یسپس مدل با استفاده از سابقه پزشک

با  رامدل  کی نیقلب آموزش داده شد. همچن تسلام

 یسازهیشب یمحدود برا لماناستفاده از روش ا

مدل  نتایج نشان داد که .ارائه دادند یقلب یپرتروفیاه

با مدل  سهیکندتر است، اما در مقا اریمحدود بس لمانا

 نیبر اساس قوان رایاست، ز ترقیدق نیماش یریادگی

. کنندی را توصیف میپرتروفایه ندیفرآ است که یکیزیف

است  عیسر با اینکه نیماش یریادگیمدل  گر،ید یاز سو

 .از آنها کمتر قابل اعتماد است یدر برخ جیاما نتا

رشد را در ساختارهای  [14]ناردینوچی و ترسی 

سازی کردند و به های مختلف مدلای دارای لایهاستوانه

سانگرد و انرژی الاستیک مرشد ناه بررسی رابطه بین

و تمرکز  های نرم فیبردار پرداختندذخیره شده در بافت

 ها نشان دادند.انرژی الاستیک را در محل رابط لایه

سازی رویکردی برای مدل [15]شیری و همکاران نمه

سینماتیک رشد محدود در بیماری نارسایی قلبی 

کامسول ارائه دادند. آنها افزار دیاستولیک با استفاده از نرم

آل و تعریف ریزساختار قلب با از هندسه دوبطنی ایده
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روش ریاضی و مدل مادی همسانگرد عرضی برای 

مکانیک منفعل بافت قلب استفاده کردند و پاسخ 

سازی لحاظ نکرده الکترومکانیکی میوکاردیوم را در مدل

بودند و پارامتر محرک رشد به صورت سرتاسری برای 

ب تعریف شده بود و برای هر نقطه متفاوت نبود. نتایج قل

های بطن چپ و ها نشان داد که ضخامت دیوارهآن

های بحرانی در بیماری افزایش راست در پاسخ به تنش

کنند و  مدل توانست از منظر کیفی و کمی رشد پیدا می

کامسول  .سازی کندرا در نارسایی قلبی دیاستولیک شبیه

تجاری مبتنی بر روش المان محدود است افزار یک نرم

سازی قلب، در تحقیقات که علاوه بر استفاده در مدل

های کبد و پوست به سازی سرطانمختلفی همانند شبیه

توانایی آن  طور گسترده مورد استفاده قرار گرفته است و

و  16]غیرخطی نشان داده شده است  معادلاتدر حل 

17]. 

در این پژوهش، یک مدل الکترومکانیکی دوبطنی 

قلب با گنجاندن روابط سینماتیک رشد محدود برای 

فشارخون سیستمیک افزایش ماری سازی رشد در بیشبیه

توسعه داده شده است. روابط الکتروفیزیولوژی و تنش 

باشند و روابط گردش فعال از نوع پدیدارشناختی می

خون بر اساس مدل ویندکسل بوده که معادلات 

فشارهای بطن چپ و راست تعریف شده و رویکرد 

شیری و همکاران هش نمهاز پژومحاسبه فشار بطنی 

توسعه داده شده است. روابط سینماتیک رشد  [18]

محدود برای بیماری مذکور به صورت کانسنتریک در 

وپل بین رشد و الکترومکانیک نظر گرفته شده است و ک

قلب در مدل گنجانده شده است تا رشد میوکاردیوم به 

تر و در خلال رفتار واقعی قلب گرایانهصورت واقع

افزار کامسول سازی شود. مدل رشد در نرمشبیه

سازی این روابط سازی شده است که رویکرد پیادهپیاده

اتخاذ شده  [15]شیری و همکاران نمه از پژوهش پیشین

و در این پژوهش با گنجاندن رفتار الکترومکانیکی قلب 

های مختلف بسط داده شده است. اعتبارسنجی بخش

 های پیشین صورت گرفته است.مدل نیز با پژوهش
 

 هامواد و روش -2

 ریزساختار قلب -2-1

 یداخل یبا استفاده از ابزارهادوبطنی  هندسه

، مطابق با متحدالمرکز یضی، با برش دادن دو بکامسول

 بربراوغلوآل معرفی شده توسط هندسه دوبطنی ایدهابعاد 

 رأسبرای برقراری فرض  شد. جادیا [10]و همکاران 

 یااستوانهک ناحیه ی [19]همسانگرد، مشابه کار اعظم 

 نیتوجه به ا باشد  فیتعر متریسانت 1کوچک به قطر 

 یوموکاردیم یکیو خواص مکان یکیالکتر تیفرض، هدا

به دلیل . نددش فیتعرهمسانگرد به صورت در رأس 

 یریجلوگ یبراو  بریفدقیق  یها یژگیعدم اطلاع از و

توسط  زین یفرض مشابه رأس در قسمت ینگیاز تک

 لازم به ذکر .شد بکار گرفته [20] و همکاران الحاربی

سازی از الیاف پورکنژی، دریچه های است که برای ساده

بطنی و عضلات پاپیلاری در طراحی هندسه صرفنظر 

که خاصیت ناهمسانگرد میوکاردیوم آن برای  .[21]شد 
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سازی لحاظ شود، لازم بود تا ریزساختار آن در مدل

های بین لایه فاصلهریف شود و برای این کار، ابتدا تع

داخلی و خارجی میوکاردیوم محاسبه شد و به کمک آن 

متغیری برای تعیین زاویه فیبرها در داخل دیواره تعریف 

ها از لایه خارجی به سمت لایه داخلی شد تا زاویه آن

گیری فیبرها از . جهت[15]به صورت خطی تغییر کند 

+ درجه در اندوکاردیوم 70در اپیکاردیوم تا درجه  -70

های به صورت عمود بر لایه هاشیت .[10] فرض شد

داخلی و خارجی میوکاردیوم و در جهت شعاعی قلب 

ها نیز از عمود بر شیت جهت گیری. [18]تعریف شدند 

 .ضرب خارجی بردار فیبر و شیت تعیین شد

عمود ، و s0، شیت f0های هر سه بردار فیبر گیریجهت

 .نمایش داده شده است 1شکل در ، n0بر شیت 
 

 

 

 

 

 

 

 
 )الف(

 
 )ب(

 
 )پ(

 ها نسبتگیری فیبرها با نوار رنگ درجه آنجهت -1شکل 

ها گیری شیتبه سطح مقطع عرضی میوکاردیم )الف( جهت

 ها )پ()ب( و عمود بر شیت

 

 پاسخ الکتریکی -2-2

 مدل اساس بر یوممیوکارد غشاء پتانسیل بندیفرمول

به صورت زیر  [22] پانفیلوف و نش پدیدارشناختی

 :تعریف شد

(1) χm(Cm

∂Φ

∂t
+Iion)+∇.(-D∇Φ)=0 

و در  کندیغشا را کنترل م لیپتانس کینامید (1)معادله 

. است یوموکاردیم ءغشا لیدهنده پتانسنشان Φریمتغآن، 

پذیری غشاء به ترتیب ظرفیت χmو   Cmیپارامترها

بر حجم کاردیومیوسیت  غشاءمیوکاردیوم و نرخ سطح 

مقیاس سلولی را  در یونی انیجر ،Iionدهند. را نشان می

ای از معادلات دیفرانسیل کند و توسط مجموعهمدل می

، X ،Y) ادیم پیکربندیدر  ∇عملگرو  شودتوصیف می

=∇د ش فیتعر( Zو (
∂

∂X
,

∂

∂Y
,

∂

∂Z
)

T

یونی جریان  .
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الکتریکی در مقیاس سلولی در این پژوهش وابسته به 

پتانسیل غشاء و بازیابی میوکاردیوم به صورت معادله 

 :شد( تعریف 2)
(2) Iion=Îe

ϕ(Φ,r) 

Îeکه در آن 
ϕ ، عبارت منبع جریان است که مسئول

در طول یک ، r بیبازیا میدان الکتریکی با متغیر تغییرات

وابسته  مدل در این پژوهش ازکامل قلبی است.  سیکل

برای توصیف  [23] پانفیلوفو  وآلی متغیر دو به

وکاردیوم در مقیاس سلولی استفاده الکتروفیزیولوژی می

 :شد

(3) ∂τϕ=îϕ(ϕ,r)  =cϕ(ϕ-α)(ϕ-1)+rϕ 

∂τr=îr(ϕ,r)=[-r-cϕ(ϕ-b-1)] 

α، b  وc  هستند و  مدلپارامترهایγ+
μ1r

(μ2+ϕ)
خواص  

، نیز به τو  ϕ. کندرا کنترل می غشاء بازیابی پتانسیل

باشند. ترتیب متغیر بدون بعد پتانسیل غشاء و زمان می

روابط لازم برای تبدیل این متغیرهای بدون بعد به حالت 

 10]های پیشین اشاره شده است دارای بعد، در پژوهش

. این پارامترها دارای توصیف فیزیولوژیکی [21و 

 باشد.واضحی نیستند و مدل از نوع پدیدارشناختی می

، تانسور هدایت الکتریکی D(، 1در معادله )

شود ( تعریف می4دیوم است و به صورت معادله )میوکار

[21]: 

(4) D=disoI+danif0⨂f0 

، سرعت هدایت الکتریکی همسانگرد disoکه در آن، 

، سرعت هدایت الکتریکی در جهت daniبافت است و 

، ضرب ⨂کند. فیبرهای میوکاردیوم را توصیف می

باشد. مقادیر ، نیز تانسور همانی میIدایادیک بوده و 

 1 جدولبا مطابق پارامترهای مدل الکتروفیزیولوژی 

 اتخاذ شد.
 

مقادیر پارامترهای مدل الکتروفیزولوژی به همراه  -1 جدول

)به جز موارد اشاره شده، سایر مقادیر از کانسیز و  شرایط اولیه

 اتخاذ شد.( [21]مکاران ه

 مرجع واحد مقدار پارامتر

χ
m

 160000 1-m [24] 

Cm 01/0 2-m F [24] 

c 8 - - 

α 01/0 - - 

b 15/0 - - 

γ 0005/0 - - 

μ1 12/0 - - 

μ2 3/0 - - 

diso 4/0 1-ms 2mm - 

dani 4 1-ms 2mm - 

 شرایط اولیه

Φ 08/0- V - 

r 0 - - 

 

 فعال میوکاردیوم تنش -2-3

 [22] پانفیلوف و نشاز پژوهش  تنش فعال مدل

شد و برای آن که سازگاری واحدها در مدل لحاظ  گرفته

 [24]شود، معادلات مطابق رویکرد اعظم و همکاران 

 اصلاح شدند:

(5) ∂Sa

∂t
=ϵ(Φ) (KSa [

Φ-B

A
] -Sa) 

 ثابت پارامترهای B و KSa، A و فعال تنش Sa آن در که

 ( تعریف شد6معادله )مطابق  ϵ(Φ) تاخیر تابع و هستند
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[24]: 

(6) ϵ(Φ)=ϵ0+(ϵ∞-ϵ0)exp  

           (- exp(-ξ(Φ-Φthreshold)) ) 

مدل  پارامترهای Φthreshold  و ϵ0 ،ϵ∞، ξ آن در که

 2 جدولدر  پارامترهای مدل تنش فعال مقادیر .باشندمی

 نمایش داده شده است.
 

مقادیر پارامترهای مدل تنش فعال به همراه شرایط  -2 جدول

 [19]اولیه 

 واحد ارمقد پارامتر

KSa 120 kPa 

A 1/0 V 

B 08/0- V 

ϵ0 5/4 1-s 

ϵ∞ 30 1-s 

ξ 10 1-V 

Φthreshold 03/0- V 

 شرایط اولیه

Sa 0 kPa 

 

 رشدمکانیک قلب و سینماتیک  -2-4

 افزایش سازی رشد قلب در بیماریبرای مدل

فشارخون سیستمیک از رویکرد سینماتیک رشد محدود 

شکل رییتغ انیراد. مطابق این رویکرد، گ[7]استفاده شد 

F کیبخش الاست دوبه  (7عادله )مطابق م Fe رشد  وFg 

تجزیه ضربی تانسور  .شودتجزیه میبه صورت ضربی 

توان گرادیان تغییرشکل در رشد محدود را اینگونه می

 ،تصور کرد که اجزای کوچک سازنده یک محیط پیوسته

پیکربندی کنند و به یک میابتدا در همان جای خود رشد 

 شود.صیف میتو Fgاین تغییرات توسط  رسند ومی میانی

 انی توسط تانسورمیپیکربندی از  ءسپس این اجزا

تغییرشکل تغییرشکل الاستیک به فرم ثانویه در پیکربندی 

 :رسندمی یافته
(7) F=FeFg 

است  بافت الاستیک تغییرشکلتانسور ، Fe معادله بالادر 

در پیکربندی  یافته اجزای کوچک رشد که توسط آن

از جای خود حرکت کرده و در انتها یک مجموعه  ی،میان

 در پیکربندی تغییرشکل یافته منظم و رشد یافته را

 صورتمبنای آن به  محاسبات رشد بر و دهندتشکیل می

 :گیردزیر انجام می

(8) Fe=FFg-1 

تغییرشکل رشد  تانسور بیانگر معکوس Fg-1که در آن

تانسور تغییرشکل رشد در این پژوهش به صورت  است.

( به نحوی تعریف شد که رشد از نوع 9معادله )

های میوکاردیوم کانسنتریک بوده و در جهت شیت

 :[11]صورت گیرد 

(9) Fg=I+(g-1)s0⨂s0 

تکامل آن توسط ضریب رشد بافت بوده و  g که در آن

در راس  شود.یم توصیفمرتبه اول  لیفرانسیمعادله د

 :[15]فرض شد  همسانگردبه صورت  یوم رشدمیوکارد

(10) Fg=gI 

رشد به صورت وابسته ل معادله تکامدر این پژوهش 

ای ساده شده از معادله نسخهبه تنش در نظر گرفته شد و 

 [10] و همکاران بربراوغلوتکاملی ارائه شده توسط 

کاهش یابد. این رویکرد حجم محاسبات  اتخاذ شد تا

باشد که سازی رشد میهای جدید مدلروشمطابق با 
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̇در آن معادله تکاملی رشد
g رشد سرعت، وابسته به τv 

 :[26و  25]شود و محرک رشد در نظر گرفته می

(11) ̇
g
=

1

τv

<tr(τ)-ph> 

کند ، محرک رشد بوده و بیان می<tr(τ)-ph>عبارت 

دهد که اثر تانسور که رشد میوکاردیوم زمانی رخ می

، ph، بزرگتر از تنش هومئوستاتیک tr(τ)تنش کیرشهف 

(، در غیر اینصورت مقدار آن tr(τ)-ph>0بافت باشد )

. مقدار [15]گیرد صفر خواهد بود و رشد صورت نمی

بربراوغلو و  پژوهش با توجه بهارامتر سرعت رشد پ

 مگاپاسکال بر ثانیه اتخاذ شد. 1/0برابر  [10]همکاران 

گرایانه بودن مقدار تنش هومئوستاتیک بافت، برای واقع

ابتدا روابط رشد از مدل جدا شدند و سه سیکل رفتار 

سازی شد و در انتهای سیکل قلب شبیهالکترومکانیکی 

سوم، اثر تنش کیرشهف برای سرتاسر میوکاردیوم 

استخراج شد و برای هر نقطه از بافت به صورت تنش 

هومئوستاتیک تعریف شد. در واقع از ابتدای سیکل 

-چهارم رشد ناشی از افزایش بیش از حد فشارخون شبیه

نیک سازی شد و کوپل بین فیزیک رشد و الکترومکا

سازی گنجانده شد. این رویکرد یکی از قلب در شبیه

های های این پژوهش است و نسبت به مدلنوآوری

پیشین رشد که تنش هومئوستاتیک را به صورت یک 

تر گرایانهگرفتند، واقعپارامتر کلی برای بافت در نظر می

. شایان ذکر است که این روش برای [27و  15] باشدمی

ها های رشد نیز اتخاذ شده است اما این مدلبرخی مدل

یا رفتار الکترومکانیکی قلب را لحاظ نکرده بودند و یا 

و  11]اده نمودند سازی استفبطنی در شبیهاز هندسه تک

. از آنجایی که در این پژوهش بر روی رشد ناشی [26

فشارخون سیستمیک تمرکز شده است و این افزایش از 

بیماری مرتبط با رشد بطن چپ قلب است، رشد فقط 

د و ضریب رشد در برای بطن چپ در نظر گرفته ش

ور به منظ .[11و  9]معادلات بطن راست لحاظ نشد 

جلوگیری از ایجاد ناپیوستگی احتمالی در معادلات 

رویکرد ارائه شده  با مطابق مکانیک قلب، از یک تابع پله

استفاده شد تا مقدار  [24]توسط اعظم و همکاران 

در بطن راست ضریب رشد و تغییرات آن به نرمی 

با مطابق صورت نگیرد.  آنغیرفعال شود و رشدی در 

ابتدا متغیری بر اساس ابعاد مدل  ،روش پژوهش مذکور

تعریف شد سپس این متغیر به و معادله بیضی  هندسی

بطن چپ و  در نظر گرفته شد تا تابععنوان ورودی در 

که در  به نرمی از هم جدا کند 2شکل مطابق را راست 

برای بطن راست  0برای بطن چپ و مقدار  1آن عدد 

تا ( استفاده شد 11این تابع پله در معادله ) .باشدمی

رشدی برای بطن راست صورت نگیرد و رشد فقط در 

 بطن چپ فعال باشد.

 
با  (0)مقدار  و راست (1)مقدار  تفکیک بطن چپ -2شکل 

استفاده از یک تابع پله برای غیرفعال کردن رشد در بطن 

 راست
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از  ،در این پژوهش یومبرای پاسخ منفعل میوکارد

مدل هایپرالاستیک همسانگرد عرضی پیشنهاد شده 

با فرض تقریبا  .شداستفاده  [28] توسط هولزافپل و اگدن

-به بخش انرژی کرنش تابعناپذیری میوکاردیوم، تراکم

 حجم ثابت. بخش شدهای حجم ثابت و حجمی تجزیه 

I1 همسانگرد مبتنی بر  عبارتشامل یک 
e̅ عبارتو یک 

I4fر ناهمسانگرد در جهت فیب
e̅̅̅ =f0.(Ce̅̅ ̅f0) ،بخش  .بود

ناپذیری میوکاردیوم را از حجمی، فرض تقریبا تراکم

کند و مطابق پژوهش ، اعمال میkدول حجمی طریق م

اتخاذ  کیلوپاسکال 250برابر  [20]الحاربی و همکاران 

 برای نشان دادن رفتار سفتی مکانیک منفعلشد. در مدل 

 در جهت فیبرهای عضلانی از یک تابع نماییبافت قلب 

 ،با این حال ه است.استفاده شد ناهمسانگرددر عبارت 

فیبرها در وقتی بافت تحت تنش فشاری است سهم 

به همین دلیل  واست  تغییرشکل میوکاردیوم ناچیز

I4f 1< زمانی کهفقط ناهمسانگرد  عبارت
e̅̅̅  باشد در تابع

 کرنش انرژی تابع .[29]شود لحاظ میانرژی کرنش 

تابع  توسط صرفا  رأس همسانگرد، فرض دلیل رأس به

 :[29]( مدل شد 12رابطه )همسانگرد  انرژی کرنش

(12) ψe, isotropic=
ai

2bi

exp(bi(I1
e̅-3)) 

(13) ψe, fiber=
af

2bf

(exp (bf(I4f
e̅̅̅ -1)

2
) -1) 

(14) ψe, vol=
k(Je-1)ln(Je)

2
 

I1
e̅ تانسور ناوردای اولین دهندهنشان (12) معادله در 

 الاستیک ثابت حجم راست گرین-کوشی

Ce̅̅ ̅=Je-
2

3(FeTFe) و استJe دترمینان تانسور تغییرشکل ،

باشند ، پارامترهای مدل میai ،bi ،af ،bfالاستیک است. 

 [28]پژوهش هولزاپفل و اگدن  بر اساس هاو مقادیر آن

 685/1، 726/9کیلوپاسکال،  280/2به ترتیب برابر با 

اتخاذ شد. جزئیات بیشتر نحوه  779/15کیلوپاسکال و 

شیری و ، در پژوهش نمهدر کامسول یف روابط رشدتعر

کوپل کردن  منظور به باشد.موجود می [15]همکاران 

تنش فعال محاسبه شده  ،مکانیکی و الکتریکی رفتارهای

 جهت امتداد در پیولاکیرشهف دوم تنش به (5در معادله )

 مقدار که شد اضافه ر شیت به نحویب عمود و شیت فیبر،

 در آن مقدار%  40 عمود بر شیت، و شیت جهت در آن

در ادامه برای . [30] باشد فیبر جهت امتداد

توضیحاتی  سازی و کوپل مدل الکترومکانیکییکپارچه

لازم است. به طور خلاصه، انجام تجزیه ضربی گرادیان 

سازی های الاستیک و رشد برای شبیهتغییرشکل به بخش

در خلال این روند، مدل  باشد کهفرایند رشد لازم می

مادی تعریف شده باید بر مبنای تانسور تغییرشکل 

( وابسته به 8( باشد. معادله )8الاستیک یعنی معادله )

تانسور تغییرشکل رشد است که تغییر و تحولات ضریب 

رشد موجود در تانسور رشد در خلال زمان بر اساس 

( 12)شود. با توجه به معادلات ( توصیف می11معادله )

توان دریافت که تمامی متغیرهای اساسی تابع ( می14تا )

انرژی کرنش، مانند ناورداها و همچنین دترمینان، بر 

باشد و کوپل مدل مبنای تانسور الاستیک می

الکترومکانیکی با سینماتیک رشد به وضوح در آنجا خود 
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در را نشان داده است. برای آن که بتوان فرایند رشد را 

تنش دوم پیولاکیرشهف به  ،سازی نمودبیهش کامسول

 :[15] ( تعریف شد15صورت معادله )

(15) S=JgFg-1 (
∂ψvol

∂Ee
+

∂ψiso
̅̅ ̅̅ ̅

∂Ee
) Fg-T 

=Eeکه در آن 
1

2
(FeTFe-I)تانسور کرنش گرین ،-

، دترمینان تانسور تغییرشکل رشد Jgلاگرانژ الاستیک و 

 .است
 

و تحلیل  دوبطنی مدل گردش خون -2-5

 همگرایی مش در مدل

ها از دو مدل سازی جریان خون در بطنبرای شبیه

سه عنصری ویندکسل برای نشان دادن مدارهای 

های چندگانه سیکل .سیستمیک و ریوی استفاده شد

های بدست آوردن حالت پایدار اجرا شد و حلقه برای

. ندحجم در سه سیکل به پایداری رسید-فشار

های ورودی و خروجی برای هر بطن به صورت جریان

که بر مبنای گرادیان فشار در داخل  زیر تعریف شدند

 :. برای بطن چپ[31] باشدها میبطن

(16) 

Qin, lv=
(PLA-PLV)

Rmt

, if PLA>PLV 

Qin, lv=       0         , if PLA≤PLV 

Qout, lv=
(PLV-Psys)

Rao

, if PLV>PSys 

Qout, lv=     0            , if PLV≤PSys 

 و برای بطن راست:

(17) 

Qin, rv=
(PRA-PRV)

Rtri

, if PRA>PRV 

Qin, rv=       0         , if PRA≤PRV 

Qout, rv=
(PRV-PPul)

Rpu

, if PRV>PPul 

Qout, rv=       0         , if PRV≤PPul 

، به ترتیب PLA ،Rmt ،Rao ،PRA ،Rtri ،Rpuکه در آن 

پارامترهای فشار دهلیز چپ، مقاومت دریچه میترال، 

مقاومت دریچه آئورتی، فشار دهلیز راست، مقاومت 

، فشار PRVو  PLVلتی و دریچه ریوی هستند. دریچه سه

، نیز PPulو  PSysبطن چپ و راست هستند و متغیرهای 

باشند که به ترتیب فشار سیستمیک و ریوی قلب می

 .[32]توسط مدل سه المان ویندکسل محاسبه شدند 

به نحوی تعیین شد که  در این پژوهش فشار بطنی

های خون ورودی ها برابر با حجم جریانحجم محفظه

 هافشار بطن. اشدهای ویندکسل بو خروجی از مدل

 :[18] محاسبه شد (18) مطابق رابطه
(18) PBiV=ω(Ωcur-Ωdiv) 

محاسبه  از قضیه دیورژانس بطن را حجم Ωdivکه در آن 

ی است که با توجه به جم خونح Ωcurو  کندمی

مقدار  ود.شمیمحاسبه  (17( و )16های روابط )جریان

 لیترجیوه بر میلیمترمیلی 1000و برابر  بزرگ، ωپارامتر 

های بر اساس حجمنی را فشار بطتا  در نظر گرفته شد

برخلاف پژوهش پیشین  .[19] محاسبه شده کنترل کند

( برای محاسبه فشار بطن چپ 18که از یک نوع رابطه )

 ،(18، در این پژوهش دو نوع از رابطه )استفاده کرده بود

یک نوع برای بطن چپ و نوع دیگر برای بطن راست 

استفاده شد تا فشار بطن چپ و راست را بتوان متناسب 

 . پارامترهاهای ورودی و خروجی محاسبه نمودبا جریان

تنظیم  3 جدولفشارخون مطابق با  و شرایط اولیه مدل

 .شدند
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مدل گردش خون به همراه شرایط مقادیر پارامترهای  -3 جدول

 اولیه

 مرجع واحد مقدار پارامتر

PLA 12 mmHg [19] 

Rmt 0054/0 1-mmHg s ml [24] 

Rao 042/0 1-mmHg s ml [24] 

PRA 3 mmHg [33] 

Rtri 0042/0 1-mmHg s ml [24] 

Rpu 025/0 1-mmHg s ml [24] 

 شرایط اولیه

PLV 0 mmHg - 

PRV 0 mmHg - 

PSys 80 mmHg [19] 

PPul 15 mmHg [34] 

 

در این این نکته مورد توجه قرار بگیرد که لازم است 

فشارخون  افزایش پژوهش بر روی رشد ناشی از

سیستمیک تمرکز شده است. در واقع، بیماری فشارخون 

باشد؛ در فاز اول تغییرات عملکردی شامل سه فاز می

آیند و مقاومت عروق ناشی از این بیماری به وجود می

افزایش پیدا کرده و قلب باید توان بیشتری را بکار گیرد 

تا بتواند خون را به داخل بدن پمپ کند و به همین دلیل 

 ،. در فاز دوم بیماری[5]دهد فشار بطنی را افزایش می

قلب برای اینکه بتواند فشار و تنش بالای به وجود آمده 

ها و کند و ساختار دیوارها تحمل کند، رشد پیدا میر

یابد تا فشار را کاهش دهد بافت میوکاردیوم تغییر می

فشار کاهش پیدا کرد قلب به مرور  آن که. بعد از [35]

زمان و با انجام درمان مناسب، به حالت نرمال خود 

شود. با گذشت زمان اگر بیماری درمان نشود، نزدیک می

بیماری وارد فاز سوم خود شده و رشد غیرقابل برگشت 

میوکاردیوم موجب اختلال در عملکرد پمپی قلب شده 

لبی و یا نارسایی و در نهایت منجر به سکته یا ایست ق

سازی انجام شده در این . شبیه[36]شود قلبی در فرد می

فشارخون  افزایش پژوهش در فاز دوم و سوم بیماری

ییرات ساختاری دهد و در نتیجه تغسیستمیک رخ می

سازی در میوکاردیوم شبیه ناشی از فشارخون بالا

شوند و اثر آن بر روی عملکرد پمپی قلب مطالعه می

 [11] های دل بیانکو و همکارانشود. مطابق پژوهشمی

فرض شده است که قلب فرد  [25]و جنت و همکاران 

رسد در حالت تا زمانی که مدل نرمال به پایداری می

 سالم بوده و بعد از آن، شخص وارد فاز دوم بیماری

فشارخون سیستمیک شده و قلب برای اینکه  افزایش

حمل های بالای وارده و فشارخون بالا را تبتواند تنش

کند. در این پژوهش، در سیکل سوم کند رشد پیدا می

مدل به پایداری رسید و از سیکل چهارم رشد بافت 

ادامه پیدا کرد. برای حل مدل،  مشروع و تا سیکل هفده

تا از  ثابت فرض شدندقلب  ییها در سطح بالاییجابجا

 10] شود یریقلب در همه جهات جلوگ سطح حرکت

 شد فرض یکیالکترشارقلب بدون  یرونیسطح ب .[15و 

ثانیه در نظر گرفته شد و حلگر  1و زمان هر سیکل قلبی 

 های پیشین تنظیم شدافزار کامسول مطابق پژوهشنرم

ثانیه میلی 2که در آن گام زمانی استخراج نتایج بر روی 

تنظیم شد تا نمودارها دارای کیفیت مناسبی باشند و گام 

ثانیه قرار داده شد میلی 10زمانی بیشینه حلگر بر روی 
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های بسیار بزرگ را مورد استفاده قرار تا کامسول گام

. [29و  18] ندهد و حل مسئله با مشکل مواجه نشود

برای تحریک میوکاردیوم، پالس تحریک به گره 

در  .[37]بطنی در سطح بالایی مدل اعمال شد -دهلیزی

برای مش زدن  یچهاروجه هایالماناین پژوهش از 

مدل استفاده شد و برای انجام تحلیل همگرایی مش از 

های درشت، ریز و بسیار سه تعداد مختلف المان با اندازه

 استفاده شد عدد 44881و  28261، 17467  با تعداد ریز

 .اندهنمایش داده شد 3شکل که در 

ها و اطمینان از مستقل بودن برای مقایسه تفاوت مش

نتایج از مش انتخاب شده، مقادیر فشار و حجم بطن 

چپ و راست و همچنین میانگین تنش مایزس در 

سیکل سوم  سرتاسر میوکاردیوم در زمان بیشینه فشار

ثانیه( با یکدیگر مقایسه شد که میلی 2100بطن چپ )

نشان داده شده است. با توجه به نتایج  4 جدولدر 

ریز های ریز و بسیار توان دریافت که تفاوت بین مشمی

درصد است و مش ریز  5ها کمتر از برای تمامی کمیت

باشد. شایان ذکر است سازی مدل مناسب میبرای شبیه

های بطن های درشت و ریز در کمیتکه تفاوت بین مش

دهد که انتخاب درصد بوده و نشان می 5راست بیشتر از 

 .مش در نتایج بطن راست تاثیر بسزایی دارد

 

 )الف(

 
 )ب(

 
 )پ(

های درشت )الف( ریز )ب( و بسیار ریز مش -3شکل 

 مش استفاده شدند برای انجام تحلیل همگراییکه )پ( 

 

های توان دریافت که تفاوت بین مشبا توجه به نتایج می

درصد  5کمتر از ها برای تمامی کمیتریز و بسیار ریز 

باشد. مناسب می سازی مدلاست و مش ریز برای شبیه

 های درشت و ریزشایان ذکر است که تفاوت بین مش

درصد بوده و نشان  5بیشتر از  های بطن راستدر کمیت

تاثیر  در نتایج بطن راستدهد که انتخاب مش می

 .دارد بسزایی
 

های تحلیل همگرایی مش در مدل بر اساس کمیت -4 جدول

لیتر و تنش بر مترجیوه، حجم بر حسب میلیمیلیفشار بر حسب 

 حسب کیلوپاسکال

 کمیت

 اختلاف )%( مقدار کمیت در انواع اندازه مش

 ریز درشت
بسیار 

 ریز

-درشت

 ریز

-ریز

بسیار 

 ریز
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فشار 

بطن 

 چپ

72/117 120 12/120 936/1 1/0 

فشار 

بطن 

 راست

965/18 029/18 008/18 191/5 116/0 

حجم 

بطن 

 چپ

001/43 082/44 158/44 513/2 172/0 

حجم 

بطن 

 راست

053/8 956/8 967/8 213/11 122/0 

میانگین 

تنش 

 مایزس

137/36 264/35 492/35 475/2 646/0 

 

 اعتبارسنجی -2-6

برای اعتبارسنجی مدل الکترومکانیکی، نتایج تنش 

ای در فاصله میانی مدل در فعال میوکاردیوم برای نقطه

مقایسه شد  [19]سطح بیرونی بطن چپ با نتایج اعظم 

نمایش داده شده است. نتایج مدل منطبق  4شکل و در 

بر پژوهش پیشین است و اختلاف اندک بین نتایج 

تواند به دلیل هندسه و رویکرد متفاوت تعریف می

با این حال، در انتهای هر سیکل . ریزساختار قلب باشد

ش فعال در هر دو پژوهش به یک مقدار مشابه تن قلبی

شوند و این رفتار نشان از تطابق کلی مدل با منتهی می

 پژوهش پیشین دارد.

 
 [19]اعتبارسنجی تنش فعال با نتایج اعظم  -4شکل 

 

دهد که قلب درصد خونی را نشان می ،تخلیهکسر 

کند. مقدار کسر در هر ضربان به داخل بدن پمپ می

% بود و  46/51تخلیه بطن چپ در این پژوهش برابر با 

که ابعاد  [10]و همکاران  بربراوغلودر مقایسه با مدل 

%  46هندسه از آن اتخاذ شده بود و کسر تخلیه برابر 

ه است زیرا بر اساس نتیجه بهتری بدست آمدبود، 

مقدار کسر تخلیه بطن چپ در قلب  مشاهدات بالینی

درصد  6با انحراف معیار  57انسان سالم به طور میانگین 

. در نتیجه، کسر تخلیه بطن چپ در این [38] باشدمی

به  [10]بربراوغلو و همکاران پژوهش پژوهش نسبت به 

 .و مدل بهبود یافته است باشدمیتر مقدار مربوطه نزدیک

تواند به یج میشایان ذکر است که این اختلاف در نتا

دلایل مختلف مانند استفاده از رویکرد متفاوت برای 

تعیین ریزساختار قلب، مدل مادی متفاوت، نحوه کوپل 

سازی فشار رفتار الکتریکی و مکانیکی قلب، نحوه شبیه

بسیار مهم  تفاوت بطنی و شرایط مرزی متفاوت باشد.

در باشد. سازی فشار بطنی میبین دو مدل در نحوه شبیه

فشار هر بطن به طور  [10]مدل بربراوغلو و همکاران 

شد بلکه با استفاده از یک مدل سه جداگانه محاسبه نمی

عنصری ویندکسل ابتدا فشار بطن چپ محاسبه و 

شد که این نوع پنجم آن به بطن راست اعمال مییک

گرایانه و فیزیولوژیک قلب را بیان رفتار واقع ،سازیشبیه

های کند زیرا فشار بطن راست نیز وابسته به جریاننمی

برای  [5]های آن است ورودی و خروجی از دریچه

های اعتبارسنجی بهتر مدل الکترومکانیکی، برخی کمیت

های بالینی مقایسه شد که نتایج گردش خون با داده
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قرار داده شده است. نتایج بدست  5 جدولمربوطه در 

های قلب آمده تطابق خوبی با نتایج گزارش شده از داده

 .اشتندانسان د
 

های گردش خون نرمال با مقایسه نتایج کمیت -5 جدول

 های بالینیداده

 کمیت
مقدار در این 

 پژوهش

محدوده نرمال 

 بالینی

کسر تخلیه بطن 

 چپ )درصد(
46/51 

با  57میانگین 

 6انحراف معیار 

 [38]درصد 

بیشینه فشار بطن 

چپ 

 مترجیوه()میلی

120 

با  113میانگین 

 18انحراف معیار 

 [39]مترجیوه میلی

کسر تخلیه بطن 

 راست )درصد(
94/50 73-47  %[40] 

بیشینه فشار بطن 

راست 

 مترجیوه()میلی

24/25 

با  28میانگین 

 7انحراف معیار 

 [41]مترجیوه میلی

 

 نوعرشد، سازی روابط پیاده برای اعتبارسنجی

با نتایج  با بکارگیری هندسه این پژوهش رشد همسانگرد

افزارهای متلب که در نرم [42]تربتی و همکاران  پژوهش

بودند، سازی کرده ای متفاوت شبیهو آباکس با هندسه

ین اعتبارسنجی از مدل نئوهوکین برای ا مقایسه شد.

برای مکانیک منفعل استفاده شد و روابط رشد به صورت 

وابسته به تنش در نظر گرفته شدند و یک فشار بالینی بر 

میزان رشد  بیشترین 5شکل . [8]اندوکاردیوم اعمال شد 

دهد و با وجود متفاوت بودن را در میوکاردیوم نشان می

های دو پژوهش، نتایج مطابقت خوبی را ابعاد هندسه

ثانیه میلی 400در حدود دهند. بیشترین اختلاف نشان می

افتد اما نتایج بعد از همگرایی یعنی میانه سیکل اتفاق می

در انتهای سیکل بر هم منطبق هستند. در واقع تفاوت 

کامل سه روش حل در نرم افزارهای متلب، آباکس و 

کامسول در نتیجه نهایی تغییر زیادی ایجاد نکرد که نشان 

. دارد افزارنرماین ر سازی فرایند رشد داز درستی پیاده

 سازی روابط رشدشایان ذکر است که اعتبارسنجی پیاده

با مراجع  [15]شیری و همکاران نمه پیشین در پژوهش

جزئیات بیشتر این که  استدیگر نیز انجام شده 

 .اعتبارسنجی در آنجا قید شده است

 
 پژوهش رشد در سازی روابطاعتبارسنجی پیاده -5شکل 

 [42] حاضر با پژوهش پیشین

 

سازی مقدار ضریب رشد در انتهای شبیه 5شکل در 

کند که این نشان از این موضوع به یک عدد ثابت میل می

ناپذیر بوده سازی شده از نوع برگشتدارد که رشد شبیه

و تحولات ضریب رشد فقط در صورت بیشتر بودن 

گیرد و در هنگام کمتر صورت می از مقدار بحرانی تنش

بحرانی، ضریب رشد بدون رشد  تنشمقدار از  آن شدن

گردد زیرا خواهد بود و مقدار آن به حالت اولیه برنمی

در واقع رشد  .قلب وارد فاز درمان نشده است

شود پذیر معمولا در قلب ورزشکاران دیده میبرگشت

آید و با حذف وجود می که در اثر تمرینات زیاد به

تمرینات، مقدار رشد قلب به حالت اولیه خود 
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 .[44و  43]گردد بازمی
 

 نتایج و بحث -3

به ترتیب  6شکل های )الف( و )ب( قسمت

حجم بطن چپ و راست را -نمودارهای حلقه فشار

توان دید که در دهند. با توجه به شکل مینمایش می

انتهای سیکل سوم، فشار و حجم بطنی در هر دو بطن 

ها رسد و میزان تغییرات بین سیکلبه پایداری لازم می

زمان در این نکته مورد توجه قرار گیرد که  .شودناچیز می

 0( فشار بطنی ثانیهمیلی 0سازی )زمان شروع شبیه

( فشار را با توجه به 18بوده و معادله ) مترجیوهمیلی

ها های خون محاسبه کرده و به سطح داخلی بطنجریان

ها از حالت اولیه به حالت کند تا حجم آناعمال می

-انتهای دیاستول تغییر کند. به همین دلیل حلقه فشار

های ها در سیکل اول اندکی متفاوت از سیکلحجم بطن

غییرات )پ( از شکل مذکور نیز ت دوم و سوم بود. بخش

دهد. با فشارهای بطنی را در سه سیکل اول نمایش می

توجه به شکل هر دو بطن تقریبا به طور همزمان فازهای 

عملیات پمپی قلب را انجام کنند و قلبی را طی می

 . دهندمی

 
 )الف(

 
 )ب(

 
 )پ(

حجم بطن -های اول تا سوم حلقه فشارسیکل -6شکل 

)الف( و راست )ب( به همراه فشار هر بطن در سه  چپ

 )پ( مدل الکترومکانیکی سیکل ابتدایی

 

را در پاسخ به  کانسنتریک هایپرتروفی رشد 7شکل 

در نماهای قدامی و خلفی بطن چپ  افزایش فشارخون

قلب به همراه میزان جابجایی در جهت طولی قلب 

ضریب رشد با مقدار . دهد( نشان می2شکل  در z)جهت 

یعنی کاردیومیوست قلبی دچار رشد نشده است و  1

درصد به تعداد  50دهد که نشان می 5/1ضریب رشد 

در  سارکومرها در جهت عرضی سلول اضافه شده است.

 کیستمیس فشارخون افزایش ،کیماکروسکوپ اسیمق

در بطن چپ  وارهیشدن د میخود را به صورت ضخ

را قادر سازد در  قلبتا  دادنشان جهت عرض دیواره 

ون را های بالا مقاومت کرده و خفشار و در نتیجه تنش

به داخل بدن ارسال کند و این رفتار در مشاهدات بالینی 

، در زمان 7شکل به با توجه  .[45]نیز دیده شده است 

ثانیه که انتهای سیکل سوم است، میوکاردیوم میلی 3000

باشد. در ابتدای رشدی ندارد و قلب در حالت نرمال می
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سیکل چهارم بافت وارد فاز بیماری شده و مقداری رشد 

های از آنجایی که تنش تجربه شده در سیکل کند.پیدا می

ثانیه میلی 9000ابتدایی بیماری بسیار زیاد نبود، در زمان 

رشد را  17/1به مقدار تقریبی  قلب درونی و بیرونی لایه

قلب بیشتر تلاش  ،تجربه کردند. با پیشرفت بیماری

های بیشینه را خنثی کند و همین امر منجر کند تا تنشمی

های پانزده و هفده به ترتیب انتهای سیکل که در شد

را در نمای  5/1و  4/1رشد قابل توجهی به مقدار تقریبی 

و  3000های با مقایسه زماندهد. خلفی از خود نشان 

توان دید که ضخامت می 7شکل ثانیه در میلی 17000

های بطن چپ به طور چشمگیری افزایش پیدا دیواره

اند ولی اندازه قلب تقریبا بدون تغییر مانده است. کرده

رفتار مذکور منطبق بر مشاهدات بالینی هایپرتروفی 

فشارخون سیستمیک بوده و  کانسنتریک ناشی از افزایش

 .[3]سازی کند مدل توانسته است این پدیده را شبیه

مقدار جابجایی در جهت طولی قلب  7شکل در 

علامت  های رشد، قرار داده شده است.متناسب با زمان

منفی در نوار رنگ جابجایی به منزله آن است که 

جابجایی طولی قلب به سمت رأس رخ داده است و 

ی جابجایی طولی به سمت دهندهعلامت مثبت نشان

ثانیه، قلب میلی 3000سطح بالایی قلب است. در انتهای 

مقداری جابجایی از خود نشان داده است و باید این نکته 

مورد توجه قرار گیرد که جابجایی نشان داده شده نسبت 

به حالت بدون تنش و هندسه اولیه رسم شده است و از 

آنجایی که در انتهای سیکل سوم، دیواره درونی قلب 

ار اعمالی بر تحت فشار انتهای دیاستول قرار دارد و فش

باشد، این فشار باعث جابجایی قلب در آن صفر نمی

. همچنین، در زمان مذکور اگرچه جهت طولی شده است

بافت رشدی پیدا نکرده است اما قسمت بالایی دیواره 

بطنی جابجایی مثبت از خود نشان داده است. کانتور بین

جابجایی را در جهت طولی قلب نشان  ارائه شده،

بطنی توسط بطن از آنجایی که دیواره بین دهد ومی

راست مقید شده است، توانایی جابجایی بیشتری را به 

سمت صفحه بالایی مدل )جهت مثبت( نسبت به سایر 

ها داشته است ولی دیواره آزاد بطن چپ چون جهت

مقید نشده است، جابجایی آن آزادتر بوده و به سمت 

ی که قلب رأس )جهت منفی( حرکت کرده است. زمان

شود، به دلیل بیشتر بودن مقدار تنش وارد فاز بیماری می

ها از حد بحرانی رشد پیدا کرده و جابجایی دیواره

ها نیز کند. با افزایش ضریب رشد، دیوارهافزایش پیدا می

های درونی و بیرونی قلب جابجا تر شده و لایهضخیم

ها شوند، به همین دلیل در هر سیکل ضخامت دیوارهمی

بیشتر شده و جابجایی متناسب با آن به صورت مداوم 

 کند.افزایش پیدا می
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  12000ر(  9000ذ(  6000د(  3000خ( 

 مترجابجایی در جهت طولی قلب بر حسب سانتی

 

    

شد
ی ر

خلف
و 

ی 
دام

ی ق
ما

ن
 

  نمای خلفی-17000ش(  نمای فدامی-17000س(  نمای خلفی-15000ژ(  نمای قدامی-15000ز( 

 ضریب رشد

 

  

  

ب
 قل

لی
طو

ی 
جای

جاب
 

    17000ض(  15000ص( 

ها ضریب رشد و های مختلف به همراه جابجایی آن در جهت طولی قلب )نوار رنگرشد میوکاردیوم در سیکل -7شکل 

 سازی هستند.(های مختلف شبیهض نمایانگر زمان-دهند و الفجابجایی را نشان می

رشد بافت باعث شد که در انتهای سیکل هفدهم 

دیواره آزاد بطن چپ جابجایی در جهت طولی قلب به 

متر به سمت رأس قلب تجربه سانتی 25/0مقدار تقریبی 

ها مانند قسمت بالایی کند. همچنین، برخی قسمت

ابجا شده متر جسانتی 05/0بطنی که به مقدار دیواره بین

است، به دلیل رشد و همچنین وجود فشار انتهای 
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ها در حالت بدون دیاستول، نسبت به موقعیت اولیه آن

اند. صفحه تنش، به سمت صفحه بالایی مدل جابجا شده

بالایی مدل به دلیل شرط مرزی استفاده شده، جابجایی 

 .از خود نشان نداد

میزان افزایش ضخامت دیواره آزاد بطن چپ و 

و  30بطنی در این پژوهش به ترتیب برابر با دیواره بین

های )الف( و )ب( که به ترتیب در قسمت درصد بود 22

. این افزایش ضخامت نسبت اندنمایش داده شده 8شکل 

ضخامت دیواره میوکاردیوم در انتهای سیکل سوم و به 

و  زمانی که تحت فشار دیاستولیک قرار دارد، محاسبه

این به معنی آن است که مقدار عدد  ؛شده است نرمالیزه

انتهای در ها را در نمودار مربوطه ضخامت دیواره 1

همچنین،  .دهدسیکل سوم حالت نرمال نشان می

سوم از سطح بالایی یک ها در فاصلهضخامت دیواره

بطنی توسط از آنجایی که دیواره بین .قلب محاسبه شد

بطن راست مقید شده است، تنش کمتر و در نتیجه رشد 

کمتری را نسبت به دیواره آزاد بطن چپ تجربه کرده 

درصد دیواره آزاد بطن چپ  30است. افزایش ضخامت 

هفده به منزله رسیدن ضخامت دیواره در انتهای سیکل 

متر بود که این مقدار در سانتی 5/1به مقدار تقریبی 

فشارخون  افزایش مشاهدات بالینی برای بیماران دارای

یکل هر سابتدای در  .[46]سیستمیک دیده شده است 

تغییرشکل ناگهانی قرار یک ها تحت خامت دیوارهض

 گیرد که دلیل آن پالس اعمالی بر قلب برای تحریکمی

. این تغییر ناگهانی در [19]باشد الکتریکی میجریان 

ز محل تحریک دیواره آزاد بطن چپ به دلیل دور بودن ا

 بطنی( به صورت کاهش ضخامت و-)گره دهلیزی

بطنی به دلیل در دیواره بینباشد. سپس افزایش آن می

ابتدا به  ،نزدیک بودن به ناحیه اعمال پالس تحریک

صورت افزایش ضخامت و سپس کاهش و در نهایت 

افزایش ضخامت خود دوباره با رسیدن موج تحریک با 

در خلال سیکل دیواره ضخامت  دهد. افزایشرا نشان می

در  قلبی به منزله آن است که دیواره تحریک شده و قلب

و کاهش  استبدن داخل به  خون حال پمپ کردن

لایه  ،ضخامت یعنی قلب وارد فاز دیاستول شده و خون

را  آن داخلی قلب را تحت فشار قرار داده و ضخامت

 .کاهش داده است

 
 )الف(

 
 )ب(

میزان افزایش ضخامت دیواره بطن چپ )الف( و  -8شکل 

 تا هفدهم در خلال رشد چهارمهای بطنی )ب( برای سیکلبین

 

شایان ذکر است که لایه بیرونی بطن چپ نسبت به 

لایه درونی آن رشد بیشتری را تجربه کرده است که این 

الاستیکی رفتار به دلیل ناهمسانگرد بودن مدل مادی هایپر

است که در این پژوهش مورد استفاده قرار گرفته است. 
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آل و متقارن بودن هندسه، به دلیل در واقع با وجود ایده

های فیبرهای بطنی، رشد لایه سفتی بیشتر در جهت

بیرونی و درونی متفاوت بوده است. این رفتار در سایر 

ا آل رها که مدل مادی ناهمسانگرد و هندسه ایدهپژوهش

 .[47و  11]استفاده نمودند نیز دیده شده است 

سوم از سطح بالایی قلب در دو نقطه در فاصله یک

بطنی لایه بیرونی دیواره آزاد بطن چپ و دیواره بین

ها مورد بررسی قرار گیرند. تعریف شدند تا برخی کمیت

های مختلف برای نقاط تغییرات ضریب رشد در سیکل

نمایش داده شده است. در سیکل سوم  9شکل در مذکور 

ثانیه( ضریب رشد برابر میلی 3000تا  2000)بازه زمانی 

برای دیواره آزاد بطن چپ  مو در انتهای سیکل هفده 1

بود. از  36/1و  48/1به ترتیب حدود بطنی و دیواره بین

. کردندسیکل چهارم به بعد هر دو دیواره شروع به رشد 

باشد زیرا در افزایش ضریب رشد به صورت پلکانی می

یابد و قلب منقبض شده و تنش افزایش می ،هر سیکل

بعد از انقباض، قلب وارد فاز دیاستول شده و مقدار 

 یابد.ها و در نتیجه رشد بافت کاهش میتنش

 
های آزاد های بیرونی دیوارهضریب رشد در لایه -9شکل 

بطنی )مشکی نازک( برای بطن چپ )قرمز ضخیم( و بین

 17تا  3ای هسیکل

 

اثر تنش کیرشهف برای نقاطی که  10شکل در 

ها استخراج شد، بر حسب زمان ضریب رشد از آن

 سازیشبیه که در آن زمان استنرمالیزه نمایش داده شده 

 ثانیه(میلی 1000) زمان سیکل قلبیمدت بر اساس 

برابر با شروع سیکل و زمان  0زمان  .نرمالیزه شده است

باشد. با توجه به شکل، کمتر بودن انتهای سیکل می 1

بطنی نسبت به  دیواره آزاد بطن چپ تنش در دیواره بین

ها قابل مشاهده است که همین امر دلیل در تمامی سیکل

 و 7 شکل های)شکلرشد کمتر در دیواره مذکور است 

توان دریافت که تنش (. با دقت در شکل می9 شکل

ها برابر با تنش و مقدار آن بودهبحرانی دو نقطه متفاوت 

که برای دیواره آزاد بطن  سوم است در انتهای سیکل

و  7572/2بطنی به ترتیب برابر با چپ و دیواره بین

سوم  ز طرفی، تنش در سیکلا .پاسکال بودکیلو 0935/2

برای هر دو نقطه به مراتب بیشتر از مقدار تنش در 

های ده و هفده بود. از آنجایی که محرک رشد سیکل

بافت مبتنی بر تنش بافت بود، رشد تا زمانی ادامه داشت 

های بیشتر از تنش بحرانی به کمتر از مقدار که تنش

و به همین دلیل، در سیکل ده  ردندبحرانی میل پیدا ک

مقدار بیشینه تنش بیشتر از سیکل هفده بود و در هر دو 

مورد کمتر از سیکل سوم بودند زیرا رشد ناشی از 

 بیماری از سیکل چهار شروع شد. 

سازی انجام شده این نکته حائز اهمیت است که مدل

سازی رشد و توصیف تغییرات ساختاری با هدف شبیه

از مقدار بحرانی است و برای  بیشتر شدن تنش ناشی از

سازی انجام شود، مقدار های کمتری از شبیهآن که سیکل

تنش بحرانی برای هر نقطه از قلب برابر با مقدار تنش 
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در نظر گرفته شد. نرمال آن نقاط در انتهای سیکل سوم 

این همان دلیلی است که مقدار تنش در حالت نرمال 

بیشتر از مقدار بحرانی بود اما رشدی برای حالت نرمال 

قلب در نظر گرفته نشده بود و دلیل قرار دادن نمودار 

، مقایسه با مقدار تنش در 10شکل در آن تنش 

بود تا این مقایسه نشان دهد که در  17و  10های سیکل

بودن رشد، مقدار بیشینه تنش به طور فعال زمان 

 یابد. رویکرد استفاده از مقادیرچشمگیری کاهش می

بحرانی حد انتهای سیکل و حالت نرمال قلبی به عنوان 

های بسیار های پیشینی است که مدلوهشمطابق با پژ

 .[48و  25]ارائه دادند  رشد قدرتمندی در زمینه

 

 )الف(

 

 )ب(

اثر تنش کیرشهف و تنش بحرانی برای نقاطی در  -10شکل 

های آزاد بطن چپ )الف( و های بیرونی دیوارهدر لایه

 های سوم، دهم و هفدهمبطنی )ب( برای سیکلبین

 

توان مشاهده کرد ، می10شکل  1با دقت در زمان 

که با افزایش میزان رشد بافت، مقدار تنشی که انتهای 

هر سیکل در بافت باقی خواهد ماند نیز افزایش پیدا 

کند. در واقع بافت برای آنکه بتواند در مقابل می

های بحرانی مقاومت کند، رشد یافته و بیشینه تنش تنش

دهد ولی از طرفی، رشد بافت باعث به را کاهش می

شود که این رفتار پسماند می وجود آمدن مقداری تنش

های پیشین نیز دیده شده و به طور گسترده در پژوهش

سازی رشد مورد بررسی قرار گرفته ی مدلدر حوزه

با وجود آن که در مدل حاضر بر  .[49و  47، 7] است

روی محاسبه تنش پسماند تمرکز نشده است، اما این 

در صورتی که قلب درمان  .رفتار نیز در نتایج دیده شد

نشود، با افزایش میزان رشد تنش پسماند نیز افزایش پیدا 

کرده و این تنش موجب افزایش رشد در فاز دیاستول 

  شود.می

حجم بطن چپ در -حلقه فشار 11شکل در 

های نرمال سیکل سوم و رشد کانسنتریک ناشی حالت

در سیکل هفده  کفشارخون سیستمی افزایش از بیماری

یسه با حالت نرمال، فشار نمایش داده شده است. در مقا

بطنی در حالت رشد به طور چشمگیری کاهش یافته 

سازی انجام شده است. همانطور که قبلا اشاره شد، شبیه

در این پژوهش مرتبط با فاز دوم و سوم بیماری 

فرآیند  فشارخون بالا و تغییرات ساختاری آن است.

ه توان از دو دیدگادر مدل حاضر را می بطنی کاهش فشار

فیزیولوژیکی و ریاضی توجیه کرد. از نظر فیزیولوژیکی 

که بتواند فشار و تنش بالا را تحمل کند آن قلب برای 

کند و فشار به دلیل افزایش ضخامت دیواره رشد پیدا می

طبق قانون لاپلاس، تنش  .یابدو سفتی بافت کاهش می
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کند و در نتیجه پیدا میکاهش آن شدن  میبا ضخ هوارید

طبق  ،از نظر ریاضیشود. منجر به کاهش فشار بطنی می

ها فشار بطنی وابسته به تغییر حجم بطن (18) معادله

و  کردهدیواره بطن رشد پیدا  از آنجایی که و باشدمی

شده است، تغییر حجم قلب در خلال سیکل تر ضخیم

ر است شایان ذک .کاهش یافته است فشارکمتر شده و 

افزایش فشار ناشی از بیماری  ،سازیکه برای ساده

افزایش بیش از حد فشار سیستمیک )فاز اول بیماری( 

در مدل گنجانده نشد و به همین دلیل مقدار تنش بحرانی 

نیز از انتهای سیکل سوم استخراج شد و فشار بطنی در 

همان فشار از سیکل سوم بود  یهای رشد ادامهسیکل

 یش میزان رشد قلبی کاهش پیدا کرد.که با افزا

 
در حالت نرمال  حجم بطن چپ-حلقه فشار -11شکل 

افزایش و رشد ناشی از  سیکل سوم )مشکی پیوسته(

 (چینقرمز خط) در سیکل هفده فشارخون سیستمیک

 

که  دریافت توانمی 6 جدولو  11شکل به با توجه 

حجم انتهای دیاستول قلب )حجم مرتبط با خط عمودی 

ار( در سیکل هفدهم نسبت به حالت سمت راست نمود

های نرمال کاهش یافته است. از طرفی، چون جریان

در بیماری با کاهش  هاند، کسر تخلیخون کاهش یافته

مواجه شده است. بر اساس مشاهدات بالینی، در بیماری 

فشارخون سیستمیک حجم انتهای دیاستول افزایش 

اهش های خون و در نتیجه کسر تخلیه کقلب، جریان

ها را کند و نتایج بدست آمده توانستند این رفتارپیدا می

 .[51و  50]سازی کنند شبیه
 

های گردش خون بطن چپ در مقایسه کمیت -6 جدول

 فشارخون سیستمیکافزایش های نرمال با نتایج حالت

 سیکل
کسر تخلیه 

 )درصد(

بیشینه فشار 

 مترجیوه()میلی

حجم انتهای 

دیاستول 

 لیتر()میلی

 78/55 120 46/51 سوم )نرمال(

هفدهم 

افزایش )

فشارخون 

 سیستمیک(

47/42 2/99 46/52 

 

 گیرییجهنت -4

الکترومکانیکی قلب با  مدل کیدر این پژوهش 

روابط سینماتیک رشد محدود کوپل شد و برای 

افزایش سازی تغییرات ساختاری ناشی از بیماری شبیه

در مدل  مورد استفاده قرار گرفت. فشارخون سیستمیک

 یدارشناختیپد یهامدل و آلدهیا دوبطنیهندسه  کی از

شد و استفاده  نش فعال قلبت و پاسخ الکتریکیبرای 

های ویندکسل گردش خون هر بطن با استفاده از مدل

سازی سازی شد که رویکرد اتخاذ شده برای مدلشبیه

 .فشار بطنی از تحقیقات پیشین توسعه داده شده بود

های الکترومکانیک و رشد این برتری را کوپل فیزیک

فراهم کرد تا رشد در خلال سیکل قلبی و با در نظر 

گرفتن رفتار الکترومکانیکی و گردش خون قلب صورت 

تر از تحقیقاتی بود که گرایانهگیرد و این رویکرد واقع
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سازی رشد فقط مکانیک منفعل بافت را لحاظ برای شبیه

و تنش فعال صرفنظر کرده  کتروفیزیولوژیالو از  نمودند

بودند. نتایج مدل نشان داد که ضخامت دیواره آزاد بطن 

بطنی به طور چشمگیری در اثر رشد چپ و دیواره بین

 بیشترفشارخون سیستمیک افزایش  ناشی از بیماری

. همچنین، کسر تخلیه و حجم انتهای دیاستول شودمی

د. از طرفی، نتایج نشان قلب در اثر بیماری کاهش پیدا کر

ها و فشارهای بیشینه، دادند که قلب برای مقابله با تنش

کند و خود را با شرایط بحرانی تطبیق رشد پیدا می

المان  افزاردهد. مدل ارائه شده به طور کامل در نرممی

سازی شد و در مقایسه با محدود تجاری کامسول پیاده

وتی را برای های عددی متفاها که روشسایر مدل

سازی استفاده نمودند، در آینده برای جامعه آماری مدل

 پژوهشگرانبزرگتری از محققان قابل استفاده است و 

های قلبی توانند با گنجاندن الیاف پورکینژی، دریچهمی

های قلبی مدل موجود را و گردش خون سایر محفظه

 .بسط دهند
 

 نامهواژه -5
 

 Concentric Hypertrophy کانسنتریکهایپرتروفی

 nsioPerfu خونیاری

 Microstructure ریزساختار

 Isochoric حجم ثابت

 Volumetric حجمی

 Identity Tensor تانسور همانی

 Material Configuration پیکربندی مادی

 Recovery بازیابی

 Configuration Intermediate پیکربندی میانی

 Evolution Equation معادله تکاملی

 Ejection Fraction کسر تخلیه
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