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  چکیده

 ینینو يها از روش یمحاسبات يساز است. مدل يادیز تیاهم يها دارا در جهان هستند و درمان آن ریمرگ و م زانیم نیشتریباعث ب یعروق یقلب يها يماریب

 يبرا یکیزیف چند وبچهارچ کیپژوهش،  نیکمک کند. در ا مارانیب يبرا رگذارتریتاث یو جراح یدرمان يارائه راهکارها يبه متخصصان برا تواند یاست که م

 يساز هیشب کیسکوالاستیو و کیپرالاستیدر دو حالت ها یآئورت چهیدر یتنگ يماریقلب انسان استفاده شده است تا رفتار قلب در ب یکیالکترومکان يساز مدل

آن سر  يساز ادهیارائه شده است که پ افزار منر نیدر ا یفشار بطن نییتع يبرا يدیکاملا جد کردیرو ،COMSOL Multiphysicsر افزا نرم يریشود. با بکارگ

در  یفشار بطن کیسکوالاستیو و کیپرالاستیشده است. مشاهده شد که در هر دو حالت ها یآن اعتبارسنج یندارد و درست یسیبه کدنو يازیتر بوده و ن راست

 کیپرالاستیبا حالت ها سهیدر مقا کیسکوالاستیحالت و ن،ی. همچنکند یم دایکاهش پ يا و حجم ضربه ابدی یم شیافزا يریبه طور چشمگ یآئورت چهیدر یتنگ

انواع  يساز مدل يبرا تواند یم ندهیمدل ساده بوده و در آ يساز ادهیشد. پ ومیوکاردیشدن حرکات م میراخود نشان داد و باعث  را از يشکل نسبتا کمتر رییتغ

  .ردیمورد استفاده قرار گ یقلب يها يماریب

 .محدود نالما روش، بیومکانیک ،دریچهتنگی  هایپرالاستیک، ،ویسکوالاستیک ،الکترومکانیک قلب :کلیدي هاي واژه
  

 

Electromechanical Modeling of Aortic Valve Stenosis with Hyperelastic and Viscoelastic 
Properties of the Myocardium  

  

Department of Mechatronics Engineering, University of Tabriz, Tabriz, Iran  P. Namashiri 
Department of Mechatronics Engineering, University of Tabriz, Tabriz, Iran A. Allahverdizadeh 
Department of Mechatronics Engineering, University of Tabriz, Tabriz, Iran B. Dadashzadeh 

  

Abstract  
Cardiovascular diseases are the leading cause of mortality worldwide, and their treatment is crucial. Computational modeling is one 
of the new methods that can help specialists to provide more effective treatment and surgical solutions for patients. In this study, a 
multiphysics framework has been utilized for electromechanical modeling of the human heart to simulate the behavior of the heart in 
aortic valve stenosis in two hyperelastic and viscoelastic cases. By using COMSOL Multiphysics software, a completely new 
approach to determine ventricular pressure has been presented in this software, the implementation of which is more straightforward 
and does not require coding, and its accuracy has been verified. It was observed that in both hyperelastic and viscoelastic cases, 
ventricular pressure in aortic valve stenosis increases dramatically and stroke volume decreases. Moreover, the viscoelastic model 
showed relatively less deformation compared to the hyperelastic case and caused the damping of myocardial movements. The 
implementation of the presented model is simple and, in the future, it can be utilized to model different types of heart diseases.  

Keywords: Heart Electromechanics, Viscoelastic, Hyperelastic, Valve Stenosis, Biomechanics, Finite Element Method. 
  

 

  مقدمه - 1

 فاز ها نشده است که به آ  لیاز دو فاز عمده تشک یقلب چرخه

 یعضلات قلبکه  ستولیدر فاز س. شود یگفته م استولیو د ستولسی

قلب با انقباض خود خون موجود در بطن چپ را به شوند،  یمنقبض م

به  دار از دهلیز چپخون اکسیژن استولیکند و در فاز دبدن پمپ می

حجم فاز سیستول به فازهاي انقباض  یابد. داخل بطن چپ جریان می

و  3حجم ثابت آسودگیو فاز دیاستول به فازهاي  2تخلیه و 1ثابت

، حجم ثابتهنگام شروع انقباض  در د.نوشمی تقسیم 4پرشدن

                                                             
1 Isovolumetric Contraction 
2 Ejection 
3 Isovolumetric Relaxation 
4 Filling 

شوند و با پخش جریان دچار انقباض می هاي عضلانی قلب سلول

شود که . افزایش فشار باعث مییابد می افزایش بطنیفشار  ،الکتریکی

شود. خارج و فاز تخلیه شروع  شده و خون از بطن بازآئورتی  دریچه

ها فاز سیستول و به حجم بطنانتهاي فاز تخلیه مصادف است با انتهاي 

در . شود) گفته میESV( 5در انتهاي این فاز، حجم انتهاي سیستول

زمان  شود. همشروع می حجم ثابت آسودگیدیاستول با فاز  فازادامه، 

 یافته وبطنی کاهش کند، فشار می آسودگیشروع به  چپ که بطن

. شودمی وارد بطن چپ پاز دهلیز چ میترال خون از طریق دریچه

ها در انتهاي این فاز مصادف است با پایان فاز دیاستول که به حجم بطن

یکی . ]1[ دشو) گفته میEDV( 6انتهاي این فاز، حجم انتهاي دیاستول

                                                             
5 End Systolic Volume 
6 End Diastolic Volume 
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که  است 1اي رفتار قلب، حجم ضربه بررسیهاي مهم براي  گیري از اندازه

 وباشد  پمپ شده به داخل بدن توسط قلب می دهنده مقدار خوننشان

   .شود تعیین می ESVو  EDVاختلاف حجم بطن در از  نآ مقدار

کند تا کمک  متخصصان بهتواند  هایی که می یکی از مشخصه

حلقه  ،کنند ارزیابی بیماري قلب را در حالت نرمال و یفعالیت مکانیک

، نموداري است که در آن حجم- حلقه فشارباشد.  می هاحجم بطن- فشار

فشار بطنی در محور عمودي و حجم محفظه بطنی در محور افقی رسم 

  ، از روشتجربیحجم به صورت - حلقه فشار شود. براي تعیین می

 سازي . به همین دلیل، شبیه]2[شود  استفاده می 2گذاريسوندتهاجمی 

حجم از اهمیت بالایی - قلبی براي رسیدن به حلقه فشار چرخه

-عروقی که در آن حلقه فشار هاي قلبی یکی از بیماري .برخوردار است

گیرد، تنگی دریچه  حجم قلب به طور چشمگیري تحت تاثیر قرار می

، فشار بطنی در فاز سیستول به طور قابل این بیماريدر  .آئورتی است

مقدار افزایش فشار  ویابد  توجهی نسبت به حالت نرمال آن افزایش می

به درجه تنگی دریچه آئورتی و جریان خون عبوري از آن بستگی دارد 

. در افراد مبتلا به تنگی دریچه آئورتی، خون تنها از طریق یک ]3و  1[

شود زیرا قلب در فاز تخلیه با مقاومت در  دهانه کوچک دریچه خارج می

برابر خروج خون مواجه است. در واقع در این بیماري بطن چپ در 

واند خون موجود در محفظه را به اندازه کافی تخلیه ت خلال انقباض نمی

با کاهش قابل توجهی مواجه  آناي  کند و در نتیجه، حجم ضربه

  .]4[شود  می

و یک بخش منفعل یک بخش  شامل میوکاردیومبافت  مکانیک

-است. عمدتاً براي مدل هاي عضلانی قلب سلولفعال به دلیل انقباض 

 ساختاري هایپرالاستیک معادلات، از میوکاردیوم منفعلسازي مکانیک 

برخی از  .]6و  5[ شوداستفاده می یا ارتوتروپیک عرضی همسانگرد

 رفتارکردند که  تلاش میوکاردیوم منفعلهاي مکانیک مدل

ساختاري میوکارد اضافه کنند. خاصیت  ویسکوالاستیک را به معادلات

به دلیل وجود کلاژن و سیال میان بافتی  دیوممیوکارویسکوالاستیک 

 شدن میرادر داخل ماتریس خارج سلولی است که این ساختارها، باعث 

هاي کششی هاي تجربی از بارگذاري . آزمایش]7[ شوندحرکت آن می

ست دو محوره و برشی سه محوره بر روي بطن چپ انسان نشان داده ا

و خاصیت  است 3که رفتار بافت قلب وابسته به گذشته

  .]8[کوالاستیسیته در آن وجود دارد سوی

مدل هایپرالاستیک ارتوتروپیک را با یک  ]7[ و همکاران سیز  جان

 صورت موازي کوپل کردند تا رفتار ویسکوالاستیک  به المان ماکسول

در سه جهت  راویسکوالاستیک  خاصیتها  آنسازي کنند. شبیه را قلب

 ها آننتایج  .کردند ، متفاوت فرض5صفحاتو عمود بر  4صفحات ،الیاف

توجهی   طور قابل  ها در مدل ویسکوالاستیک بهنشان داد که کرنش

مدل  ]9[ گولتکین و همکاران .شوندمی میراگیرند و ثیر قرار میاتحت ت

 بعدي یافته ماکسول یک مدل تعمیم با را هایپرالاستیک ارتوتروپیک

 نتایج .کردندصورت موازي کوپل   براي بیان رفتار ویسکوالاستیک به

تواند به خوبی  نشان داد که خاصیت ویسکوالاستیک میوکاردیوم می

                                                             
1 Stroke Volume 
2 Catheterization 
3 History-Dependent 
4 Sheet 
5 Normal-to-Sheet 

هاي مراجع  از مدل در هیچکدام ند.رفتار وابسته به زمان آن را بیان ک

الکتریکی و گردش خون قلب گنجانده نشده بود و اثر  رفتار ]9و  7[

قلبی مورد بررسی قرار  چرخهناشی از خاصیت ویسکوالاستیک بر 

رفتار میوکاردیوم را به صورت ، ]10[ و همکاران پراپ. نگرفت

 سازي شبیه نتایج .در نظر گرفتند همسانگردویسکوالاستیک 

 ]9[ ج گولتکین و همکارانبا بخشی از نتای ها آن ویسکوالاستیک

، خاصیت آسودگی و هنگام انقباض در داشت و تشابهاتی

با این حال،  .کرد تقلیدحرکات قلب را  میراییویسکوالاستیک رفتار 

سازي نکرده بود و براي تقلید فشار  قلبی را شبیه چرخهها  آن  مدل

   .اعمال کردند سطح لایه داخلی بطنی، فشاري سینوسی به

بندي  هاي ویسکوالاستیک اخیر از فرمول سازي برخی از مدل

ستفاده کردند تا بتوانند خاصیت ا 6ویسکوالاستیک کسري

نوردسلتن و  .]11[هاي بیولوژیکی را بیان کنند  ویسکوالاستیک بافت

 ویسکوالاستیک کسري ناهمسانگردیک مدل غیرخطی،  ]12[همکاران 

ا با لحاظ کردن جریان ولی مدل مربوطه ر ارائه دادند براي قلب انسان

ژانگ و در ادامه . الکتریکی و گردش خون قلب مورد بررسی قرار ندادند

لحاظ کردن با را در یک تحلیل المان محدود  مدل ]13[همکاران 

ها نشان داد که مدل  ن. نتایج آبکار گرفتند گردش خون قلب

ویسکوالاستیک نسبت به هایپرالاستیک، نوسانات را به طور قابل 

مهمترین اثر لحاظ کردن خاصیت  ،ها کند. در نتایج آن می میراتوجهی 

با این وجود، به دلیل  .اي قلب بود ویسکوالاستیک، کاهش حجم ضربه

 پیچیدگی بیش از حد روابط گردش خون و مدل ویسکوالاستیک

افزارهاي المان محدود سر راست نبوده  در نرم مدل سازي ، پیادهکسري

و نیازمند کدنویسی پیچیده و حجم زیاد محاسبات است. در نتیجه، 

 را هاي قلبی سازي بیماري شبیه ومدل مذکور  بسط دادنهمین امر 

  کند. دشوار می

فیزیکی، خاصیت  چندمقیاسی و  چندخیراً در یک مدل ا

 یافته از مدل تعمیم روينگرایک عبارت  بکارگیريرا با  ویسکوالاستیک

خاصیت ویسکوالاستیک متفاوت در  گرفتن نظر در بدون و ماکسول

دادند  استفاده قرار مورد همسانگردصورت   و به صفحاتو  الیافجهت 

ها نشان داد که لحاظ کردن خاصیت ویسکوالاستیک  پژوهش آن. ]14[

دو  رویکرد درستی است زیرا میوکاردیوم در هر همسانگردبه صورت 

برش و کشش خاصیت ویسکوالاستیکی دارد و ضروري نیست که   حالت

خاصیت ویسکوالاستیک وابسته به کشش الیاف و صفحات باشد چون 

فعال  این خاصیت در این صورت فقط در هنگام کشش میوکاردیوم

  شود. می

سازي برهمکنش  هایی که به شبیه هاي الکترومکانیکی و مدلمدل

دازند، براي نمایش گردش خون به همراه حلقه پر سیال قلب می- جامد

خازن و  ،شوند که در آنکوپل می الکتریکی مدارحجم، با - فشار

ي ریپذ تیظرفي دهندهگیرد. خازن نشانقرار می استفاده مورد مقاومت

هاي در مدل عروق است. سیستمی دهنده مقاومتو مقاومت نشان

 بهشود و فشار بطنی  خون به صورت سیال لحاظ نمی ،الکترومکانیکی

سطح یکنواخت و تحت شرایط مرزي در بخش مکانیک قلب، به  صورت 

 بههایی که خون . در مدل]15[شود ها اعمال میبطن لایه داخلی

                                                             
6 Fractional Viscoelastic 
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 بردهار استوك بک- و معادله ناویر شده  گرفتهیک سیال در نظر  عنوان 

شرایط مرزي فشار یا نرخ جریان خون  عنوان  به الکتریکی مدار، شده

به صورت یکنواخت  سطح لایه داخلیشود و فشار اعمالی به می اتخاذ

  .]16[نخواهد بود 

سازي فشار در مدل شبیه براي ]17[ همکاران و بربراوغلو

ماري  آل، اصلاحاتی در مدل سنتی ایدهدوبطنالکترومکانیکی با هندسه 

  محاسبهخون جریان  مدل پیشین، در. انجام دادند ]18[و همکاران 

 استفاده مورد، براي محاسبه فشار در گام حل بعدي یاز فشار بطن شده

با استفاده از تغییرات  فشار بطنی گرفت. در رویکرد جدید،قرار می

گردید. براي محاسبه فشار در فاز تخلیه، از مدل سه  حجم محاسبه می

ی بودن مدل را رخطیغها استفاده کردند. اصلاحات آن 1المان ویندکسل

 وابسته کرد.هاي مدل مقادیر پارامتر هب آن راافزایش داد و پایداري 

کند زیرا لازم  ها را با مشکل مواجه می همین امر بکارگیري رویکرد آن

است تا فرایند تحلیل حساسیت بر روي پارامترها صورت گیرد و مقادیر 

و همکاران  جان سیزسازي با دقت انتخاب شود.  ها براي هر شبیه آن

ها ارائه دادند که در آن نسازي فشار بطبراي شبیه رویکردي، ]19[

بر روي ، و پرشدن حجم ثابتهاي در فاز مقدار متفاوت باپارامتري 

فشار را در فاز تخلیه از طریق  همچنین،بود.  رگذاریثاتتغییرات فشار 

ها با بکارگیري  آن. نمودندسازي یک مدل سه المان ویندکسل شبیه

لحاظ کردن خاصیت ویسکوالاستیک به صورت ارتوتروپیک، به  و لمد

الکتریک در حالت نرمال و آریتمی قلبی در - مکانو پسخوردبررسی نقش 

نقش  ها آن . متغیرهایی در داخل مدل]20[بطن انسان پرداختند 

ي افزارها نرمدر  خصوص  بهها که تعریف آن نندکاساسی را بازي می

افزار ثانویه دشوار  المان محدود بدون استفاده از کدنویسی و یا نرم

مدل را بسیار تحت تاثیر قرار  پایداريو همین متغیرها  باشد می

  دهند. می

قلبی در حالت  چرخهسازي  به مدل ]22و  21[باکر و همکاران 

ها خاصیت  نرمال و بیماري نارسایی قلبی پرداختند. در مدل آن

صورت هایپرالاستیک در نظر گرفته شده بود و خاصیت میوکاردیوم به 

ویسکوالاستیک میوکاردیوم را بررسی نکردند. همچنین، در یکی از 

قلبی و فشار  چرخهسازي  ها رویکرد ارائه شده براي شبیه هاي آن مدل

سیال - است که به بررسی برهمکنش جامد حالتیبطنی فقط مناسب 

هاي الکترومکانیکی نیست زیرا  پردازند و قابل استفاده در مدل می

هاي الکترومکانیکی  هاي بطنی است که در مدل نیازمند طراحی دریچه

سازي  . از طرفی، رویکردي که براي شبیه]22[شوند  گنجانده نمی

ادند داراي قلبی و فشار بطنی در مدل الکترومکانیکی ارائه د چرخه

تعداد زیادي روابط و دستورهاي شرطی بود که باعث بالا رفتن حجم 

شد  محاسبات و ایجاد ناپیوستگی احتمالی در محاسبه فشار بطنی می

سازي فشار بطنی  ها براي مدل . همین امر استفاده از رویکرد آن]21[

  کرد. تر را با مشکل مواجه می هاي پیچیده در مدل

حجم بطنی را مقید  ،حجم ثابتدر فازهاي  ]23[ستلا و همکاران 

کردند و در فاز تخلیه از یک مدل دو المان ویندکسل استفاده نمودند. 

تا فشار  کردنداعمال  سطح لایه داخلیخطی به  فشاريدر فاز پرشدن 

شایان ذکر بطنی به فشار انتهاي دیاستول از قبل تعیین شده برسد. 

                                                             
1 Windkessel 

هاي خون  و پرشدن به جریان حجم ثابتها در فازهاي  است که مدل آن

سازي  قلبی را به طور ساده مدل چرخه ،ییو توسط قیدها وابسته نبود

هاي انتهاي دیاستول و سیستول از  . از طرفی، فشارها و حجمکرد می

همین امر  قبل تعیین شده بودند و وابستگی به رفتار بافت نداشتند که

اران کلرادو و همک .داد گرایانه بودن مدل را تحت تاثیر قرار می واقع

با بکارگیري مکانیک منفعل و فعال قلب به بررسی رفتار کرنش  ]24[

ها فشار و حجم  پرداختند. در رویکرد آن الیافردیوم و رابطه آن با میوکا

بود و با استفاده از قیدهایی، در هر  الیافبطنی وابسته به کشش فعال 

شد.  براي رسیدن به حجم مورد نظر تغییر داده می الیاففاز کشش 

هاي  ها رفتار الکتریکی قلب و جریان آن  لازم به ذکر است که در مدل

سازي فشار فقط  و رویکرد ارائه شده براي مدل دخون لحاظ نشده بودن

گرایانه  از این جهت چندان واقع که بود الیافکشش فعال  وابسته به

بر اساس جریان الکتریکی  الیاف فعالزیرا تغییرات کشش  یستن

  .]17[ باشد میوکاردیوم می

در این پژوهش، یک مدل الکترومکانیکی از تحقیقات پیشین بکار 

گرفته شده که با انجام تغییراتی و گنجاندن خاصیت ویسکوالاستیک در 

 سازي بیماري تنگی دریچه آئورتی میوکاردیوم، براي مدل مکانیک

سازي  سازي انجام شده است که در شبیه استفاده شده است. دو شبیه

سازي دوم به  بافت به صورت هایپرالاستیک و در شبیه اول، مکانیک

صورت ویسکوالاستیک در نظر گرفته شده است. در مدل ارائه شده، 

تاثیر خاصیت ویسکوالاستیسیته در بیماري تنگی دریچه آئورتی بر روي 

قلبی مورد بررسی قرار گرفته و نتایج  چرخهیوم و مکانیک میوکارد

گوناگونی ارائه شده است. همچنین، رویکرد جدیدي براي تعریف فشار 

 COMSOL Multiphysicsافزار  چپ در نرم  ناشی از گردش خون بطن

سازي فشار  هاي پیشین براي مدل ارائه شده است. در واقع برخی از مدل

. برخی از ]23و  20- 17و  15[ه بودند بطنی از کدنویسی استفاده کرد

افزارهاي المان محدود، نیازمند استفاده از  ها نیز با بکارگیري نرم مدل

بتوانند فشار بطنی و سایر  افزار ثانویه بودند تا کدنویسی و یا نرم

. با این حال، ]24و  14[سازي کنند  سازي قلب را پیاده هاي مدل بخش

شود برخلاف رویکردهاي ارائه  رویکردي که در این پژوهش ارائه می

افزار  دشواري نبوده و بدون نیاز به کدنویسی یا نرم روش ،قبلی  شده

در  هاي الکترومکانیکی تواند براي تعریف گردش خون مدل ثانویه می

مورد استفاده قرار  COMSOL Multiphysicsالمان محدود  افزار نرم

هاي  سازي . شایان ذکر است که براي اطمینان از درستی شبیهیردگ

ومکانیکی با تحقیق پیشین مقایسه شده انجام شده، نتایج مدل الکتر

  .است
  

  ها مواد و روش - 2

  بطن چپساختار ریزآناتومی و  - 2-1

قرار از ابعاد قلب انسان مورد استفاده  لآ ایدههندسه بطن چپ 

و با استفاده از دو بیضی درهم رفته و نصف شده طراحی گردید  گرفت

گیري ریزساختار قلب در . به دلیل نبود اطلاعات دقیق از جهت]25[

وجود آمدن تکینگی، در قسمت  رأس آن و همچنین جلوگیري از به

تا خاصیت بافت در  شد ی طراحمتر سانتی 1رأس، یک استوانه با قطر 

. ریزساختار قلب شامل ]26[د وفرض ش همسانگردآن ناحیه، 

-باشد و براي ساده می صفحاتو عمود بر  صفحات، الیافگیري  جهت

به نحوي در نظر گرفته  الیافگیري . جهتشد  استفادهسازي فرضیاتی 
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سطح لایه درجه و در  60 سطح لایه داخلیها در که زاویه آن شد

براي تعیین ریزساختار بطن چپ،  .]27[درجه باشد  -60 خارجی

هاي طولی،  تعریف سیستم مختصات محلی میوکاردیوم که شامل جهت

، الیافآن بردارهاي  است زیرا به کمک ضروريمحیطی و شعاعی است 

شوند. براي این کار، رابط  تعریف می صفحات و عمود بر صفحات

مورد  COMSOL Multiphysicsر الخط دسیستم مختصات منحنی

در عرض ضخامت دیواره  الیاف. از آنجایی که زاویه گرفتاستفاده قرار 

 لایهو  لایه خارجیابتدا فاصله دیواره  کند، در میوکاردیوم تغییر می

در  الیافو با کمک آن تغییرات زاویه  شداز یکدیگر نرمالیزه  داخلی

که در طول  شدندعریف به نحوي ت صفحات .]27[ گردیدمدل لحاظ 

باشند  لایه خارجیو  لایه داخلی حوسطمیوکاردیوم، عمود بر  دیواره

 الیافنیز با استفاده از ضرب خارجی بردار  صفحات. بردار عمود بر ]22[

و عمود بر  صفحات، الیافگیري  جهت .]22[ شدمحاسبه  صفحاتو 

  .نمایش داده شده است 1شکل  در صفحات
  

  
  )الف(

  
  )ب(

  
  (پ)

 صفحات(ب) و عمود بر  صفحات(الف)،  الیاف يریگ جهت -1شکل 

بر حسب درجه  الیاف هی(پ) در مدل (نوار رنگ در (الف)، زاو

  .)باشد می
  

  عملکرد الکتریکی میوکاردیوم -2- 2

- در این پژوهش از مدل الکتروفیزیولوژي مبتنی بر اتصالات روزنه

است  شده  استفاده، ]28و  22[توسط باکر و همکاران  شده  ارائه، 1دار

، تانسور بندي در این فرمول .سازي شودتا الکتروفیزیولوژي قلب مدل

                                                             
1 Gap Junction-Based 

مادي تعریف شده است. مدل الکتروفیزیولوژي  مختصاتدر  رسانایی

 )1(. رابطه باشد می )5(تا  )1(میوکاردیوم مطابق روابط 

پتانسیل  شدن پخشالکتروفیزیولوژي در مقیاس بافتی بوده که نحوه 

 )5(تا  )2(کند. روابط سازي میعمل را در میوکاردیوم مدل

هاي و از نوع مدل باشنددر مقیاس سلولی می بافتالکتروفیزیولوژي 

  :هستندپدیدارشناختی 

 بهمادي  مختصات، در X∇)، عملگر 1در رابطه (

=X∇صورت  �
∂

∂X
,

∂

∂Y
,

∂

∂Z
�

T

در روابط الکتروفیزیولوژي،  تعریف شده است.، 

Vm ،غشاء میوکاردیوم است و  پتانسیلR باشد که می بازیابی، متغیر

نرخ سطح به حجم غشاء  ،βsvکند. میوکاردیوم را کنترل می بازقطبش

در  ي غشاء سلول بر واحد سطح آن است.ریپذ تیظرف ،Cmو  سلول

که  شد، به نحوي در نظر گرفته σالکتریکی  رسانایی، تانسور )1(رابطه 

، به ترتیب در جهت 4:2:1 صورت  بهمیوکاردیوم  ناهمسانگردينرخ 

ائز نکته ح. ]27[، باشد �N صفحات، و عمود بر �S صفحات، �F الیاف

میوکاردیوم،  رأساین است که در  رساناییاهمیت در ارتباط با تانسور 

در  ،σf الیافدر جهت  رساناییو برابر با ضریب  همسانگرد صورت  به

شرایط مرزي حالت شار صفر  عنوان  به. در نهایت، ]27[ شدنظر گرفته 

سایر پارامترهاي . ]22[ شدندبراي مرزهاي میوکاردیوم در نظر گرفته 

قادیر پارامترهاي اتخاذ شده ممدل داراي تفسیر فیزیولوژیکی نیستند و 

  .باشد می ]21[باکر  تحقیق براي مدل الکتروفیزیولوژي بر اساس

  

  انقباض- کوپل تحریک -3- 2

انقباض، از مدل پدیدارشناختی بکار - سازي کوپل تحریکبراي مدل

دل مذکور، شود. در ماستفاده می ]22[برده شده توسط باکر و همکاران 

)، 6انقباض توسط معادله دیفرانسیل معمولی رابطه (-کوپل تحریک

  باشد:) می7شود که شامل تابع نرم رابطه (سازي میمدل

)6(  ∂Sa

∂t
=ϵ(Vm) �kSa �

Vm-B

A
� -Sa� 

)7(  ϵ(Vm)=ϵ0+(ϵ∞-ϵ0) exp �-exp�-ξ(Vm-Vthreshold)�� 

، پارامتري است که بیشترین kSa، تنش فعال است و Sa )،6در رابطه (

، و ϵ0 ،ϵ∞ ،ξ)، 7کند. در رابطه (مقدار تنش فعال را کنترل می

Vthreshold، به نحوي در نظر  ]21[مطابق باکر و  پارامترهاي مدل هستند

- گرفته شدند که مقدار تنش فعال تولید شده در بافت منطبق بر داده

هاي انقباض ایزومتریک هاي تجربی میوکاردیوم قلب انسان از آزمایش

  باشد.

  

  مکانیک میوکاردیوم و کوپل الکترومکانیکی - 4- 2

، معادله تعادل COMSOL Multiphysicsافزار المان محدود  در نرم

) 8صورت رابطه (ی با صرفنظر از نیروهاي حجمی به کیشبه استات

  باشد: می

)8(  ∇X∙(FS)T=0 

)1(  βsv �Cm

∂Vm

∂t
+iion� =∇X∙(σ∇XVm) 

)2(  iion=k1k2(Vm-B) ��
Vm-B

A
� -a� ��

Vm-B

A
� -1� +k2R(Vm-B) 

)3(  ∂R

∂t
=ϑ×δ 

)4(  ϑ=ε0+
μ1R

�
Vm-B

A
� +μ2

 

)5(  δ=-R-k1 �
Vm-B

A
� ��

Vm-B

A
� -a-1�     
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، به ترتیب، تانسور گرادیان تغییر شکل و تانسور تنش S، و Fکه در آن، 

در این پژوهش، مکانیک  که یی آنجا ازباشند. دوم پیولاکیرشهف می

شود صورت هایپرالاستیک و ویسکوالاستیک در نظر گرفته میبافت به 

فعال براي کوپل الکتروفیزیولوژي و مکانیک - و همچنین رویکرد تنش

تا  )9(روابط  صورت  بهشود، تنش دوم پیولاکیرشهف اذ میقلب اتخ

  :شد تعریف )11(

)9(  S=Sp+Sa 

)10(  Sp=Sh+Sv 

)11(  Sh=Svol+Siso=
∂ψvol

∂E
+

∂ψiso
�����

∂E
  

به ترتیب بخش منفعل و فعال تنش دوم  ،Saو  ،Spکه در آن، 

تواند به دو بخش باشند و بخش منفعل آن میپیولاکیرشهف می

)، 11تقسیم شود. در رابطه ( ،Svو ویسکوالاستیک  ،Shهایپرالاستیک 

ψvol، ψiso
�����، E، Svol و ،Siso ،نامتغیر- حجمبخش حجمی و ، به ترتیب 

و  لاگرانژ، بخش حجمی- گرینتابع انرژي کرنش بافت، تانسور کرنش 

  .هستند تانسور تنش دوم پیولاکیرشهف نامتغیر - حجم

 همسانگرددر این پژوهش، براي خاصیت هایپرالاستیک، مدل 

. براي ]6[باشد ) می12عرضی بکار برده شده است که مطابق رابطه (

) براي 13ي بافت میوکاردیوم، رابطه (ریناپذ تراکم باًیتقراعمال رفتار 

  :]19[ شد استفاده، ψvolانرژي کرنش حجمی 

)12(  ψi̇so
�����=

ai

2bi

exp�bi(I1
�-3)�+

af

2bf

(exp(bf(I4f
���-1)2)-1) 

)13(  ψvol=
κ

2
�

J2-1

2
- ln(J)� -ai ln(J) 

I1)، 12در رابطه (
تانسور تغییر  نامتغیر - حجمبخش  ، اولین ناورداي�

I1باشد و به صورت  می، �Cگرین - شکل راست کوشی
�=trace(C�) تعریف ،

I4fشود.  می
I4fاست و به صورت  الیاف، نیز ناورداي چهارم ���

���=F�∙�C�F��، 

شود که شرط )، عبارت دوم زمانی لحاظ می12باشد. در رابطه (می

I4f
تحت فشار هستند، در رفتار  الیافبرقرار باشد زیرا زمانی که  ،1>���

، به κو ، J .]6[مکانیک منفعل میوکاردیوم تاثیرگذاري چندانی ندارند 

 و مدول حجمی هستند. دترمینان تانسور گرادیان تغییر شکل ترتیب

و  شددر نظر گرفته  همسانگرددر رأس مدل به صورت  )،12رابطه (

 همسانگرد، خاصیت bi، و ai .]27[ شدلحاظ آن  اولفقط عبارت 

کنند  بیان می الیاف، خاصیت میوکاردیوم را جهت bf، و afمیوکاردیوم و 

 ]6[گدن پژوهش هولزاپفل و اُباشند که مطابق  میپارامترهاي مدل  و

و  جان سیزمقدار پارامتر مدول حجمی نیز مطابق پژوهش  .اتخاذ شدند

  .در نظر گرفته شد ]19[ همکاران

استفاده شده توسط  همسانگردوالاستیک، مدل براي خاصیت ویسک

) 15) و (14که مطابق روابط ( شد، بکار گرفته ]10[پراپ و همکاران 

 ،σv باشد. براي مدل ویسکوالاستیک، تنش کوشی ویسکوالاستیک می

  :شود ) محاسبه می14توسط رابطه (

)14(  σv=αv exp�βvİ1�Ḃ 

 به صورت  گرین است و- ، نرخ تغییر شکل چپ کوشیḂکه در آن، 

Ḃ=LB+BLTشود که در آن  ، تعریف میL و ،B به ترتیب گرادیان ،

گرین - فضایی و تانسور تغییر شکل چپ کوشی مختصاتسرعت در 

-تغییر شکل راست کوشیاولین ناورداي تانسور نرخ نیز ، İ1. هستند

مقادیر  باشند وپارامترهاي مدل می ،βv، و αvدر نهایت،  .گرین است

 که یی آنجا ازاتخاذ شد.  ]10[اساس پژوهش پراپ و همکاران  بر ها آن

لاگرانژي بوده و تنش  کاملا COMSOL Multiphysicsبندي فرمول

. لازم ]22[باشد افزار، تانسور تنش دوم پیولاکیرشهف میاصلی نرم

در رابطه  شده  نییتعاست تا عملیات عقب کشیدن بر روي تنش کوشی 

)، تنش دوم پیولاکیرشهف 15) انجام گیرد تا مطابق رابطه (14(

  :ویسکوالاستیک تعیین شود

)15(  Sv=JF-1σvF
-T 

حال که خاصیت ویسکوالاستیک تعریف شد، لازم است تا نحوه اثر 

. براي کوپل فیزیک الکتروفیزولوژي و شود بیانقلب نیز تنش فعال 

در بخش کوپل  شده  محاسبهمکانیک قلب لازم است تا تنش فعال 

. تنش ]14[، به تنش دوم پیولاکیرشهف اضافه شود Saانقباض - تحریک

% تنش فعال 40به مقدار  صفحاتو عمود بر  صفحاتفعال در راستاي 

. به عنوان شرایط مرزي در مکانیک ]27[شد  اتخاذ الیافدر راستاي 

ها مقید گردید تا از جابجایی و ي جهتقلب، صفحه بالایی مدل در همه

و اثر ناشی از محفظه دهلیز چپ و شریان  چرخش آن جلوگیري شود

  .]22[ آئورتی در محدود کردن حرکت قلب لحاظ شود

  

  گردش خون -2-5

سازي فشار بطنی ابتدا لازم است تا جریانی که به بطن براي مدل

شود را محاسبه کنیم که براي این کار از چپ وارد و از آن خارج می

-براي ساده .شودبراي نرخ جریان خون استفاده می شده  ارائهروابط 

جیوه   مترمیلی 12ثابت و برابر با  طور  بهسازي مسئله، فشار دهلیز چپ 

. فشار سیستمی نیز با استفاده از یک ]19و  17[ شددر نظر گرفته 

هاي ورودي و  شود. نرخ جریان سازي میمدل سه المان ویندکسل مدل

  :]21[ شدندتعیین  )17(و  )16(خروجی از بطن چپ مطابق روابط 

)16(  Qm= �

PLA-PLV

Rmitral

0           

     

PLA>PLV

PLA≤PLV

 

)17(  Qa= �

PLV-PSystemic

Raorta               

0                   

 

PLV>PSystemic

PLV≤PSystemic

 

از دریچه میترال و  شده وارد، به ترتیب جریان خون Qa، و Qmکه 

، به ترتیب PLVو  ،PLAاز دریچه آئورتی بطن چپ هستند.  شده  خارج

، به Raorta، و Rmitralباشند و در نهایت، دهلیز و بطن چپ می فشارخون

در رابطه  ،PSystemicترتیب مقاومت دریچه میترال و آئورتی هستند. 

شود  ) تعیین می18سیستمی است و مطابق رابطه ( فشارخون) 17(

]29[:  

)18(  Qaorta=C
dPSystemic

dt
+

PSystemic

RSystemic

 

  باشد. ، مقاومت سیستمی میRSystemic، ظرفیت پذیري سیستمی و Cکه 

 متغیري، لازم است تا به کمک ،PLVبراي محاسبه فشار بطن چپ 

قلبی به حجم بطن دسترسی داشته باشیم. براي تعیین  چرخهدر خلال 

ر محاسبه متغیر مذکور، از قضیه دیورژانس استفاده و حجم مذکو

  :شد) تعیین 19مطابق رابطه ( شود. در این پژوهش، فشار بطن چپ می

)19(  PLV=V������ − V������� 

توسط قضیه  بطن چپ بوده وحجم خون فعلی ، �������Vدر آن که 

ي برابر با حجم خون مدنظر ،������Vو  دیورژانس محاسبه شده است

) و 16با توجه به جریان خون محاسبه شده توسط روابط ( است که

فشار بطنی کند که  ) بیان می19در واقع رابطه ( شود. تعیین می) 17(

برابر با  حجم آن که دهدبه میزانی تغییر  را حجم محفظه بطنیباید 

هاي ورودي و خروجی بطن باشد. در نتیجه،  حجم خون ناشی از جریان
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با رویکردي بسیار ساده و بدون استفاده از دستورات شرطی و روابط 

فشار  شود. سازي می قلبی شبیه چرخهفشار بطنی در خلال  ،پیچیده

ایط مرزي در مکانیک قلب به شر عنوان  بهاز این روش،  شده  محاسبه

در نتیجه بدون نیاز به کدنویسی  .شود مدل اعمال می سطح لایه داخلی

شود.  سازي می قلبی مدل چرخهافزار ثانویه، فشار  و یا استفاده از نرم

گرفته  ]30[مقادیر پارامترهاي مدل گردش خون از واتانابه و همکاران 

  شد.

  

  سازي و تنظیمات حل شبیه روند - 6- 2

تا  0در این پژوهش، ابتدا حجم اولیه بطن چپ با اعمال فشار از 

، به حجم لایه داخلیخطی بر سطح  صورت  به جیوه  مترمیلی 12

 ،فشار نیدر هنگام اعمال ا و شودانتهاي دیاستول آن تغییر داده می

و  یکیالکتر انیو معادلات مربوط به جر لحاظ شدهقلب  کیفقط مکان

کردن . پالس تحریک براي فعال ]30[ دا شدنداز مدل جگردش خون 

 صورت  بههرتز  1ثانیه و با فرکانس میلی 2بافت میوکاردیوم در زمان 

سطح لایه متر سانتی 2/0پایینی مدل و به عمق  دوسومیکنواخت به 

- میلی 1000قلبی نیز  چرخهزمان . مدت]21[شود  اعمال می داخلی

. هر دو مدل هایپرالاستیک و ]22[شود  ثانیه در نظر گرفته می

شوند تا به پایداري  قلبی حل می چرخهبراي سه  ویسکوالاستیک، ابتدا

حجم به کمترین میزان ممکن برسد. -لازم رسیده و تغییرات حلقه فشار

براي آن که تغییرات ناشی از بیماري تنگی دریچه آئورتی در قلب 

، Raortaدریچه آئورتی  شود، پارامتر مربوط به مقاومت سازي شبیهانسان 

ششم به صورت خطی افزایش  چرخهچهارم تا انتهاي  چرخهاز ابتداي 

برابر مقدار اولیه خود برسد  30ششم به  چرخهیابد تا در انتهاي  می

چهارم، پنجم و ششم مطابق با حالت  هاي چرخه. با این روش، ]31[

ملایم، متوسط و شدید بیماري تنگی دریچه آئورتی در نظر گرفته 

 شوند و بیماري در دو حالت هایپرالاستیک و ویسکوالاستیک می

گیرد. دلیل افزایش پارامتر مذکور  میوکاردیوم مورد بررسی قرار می

اثرات ناشی از بیماري تنگی دریچه آئورتی است زیرا مطابق مشاهدات 

بالینی، در این بیماري به دلیل تنگ شدن دریچه، مقاومت چشمگیري 

. ]4و  1[گیرد  توسط دریچه در برابر خروج خون از قلب صورت می

 چهار وجهیبراي حل مدل در این پژوهش از نوع  شده  استفادهالمان 

  نشان داده شده است. 2شکل  است و مش مدل در

 COMSOL Multiphysicsافزار از نرم شده  ارائهبراي حل مدل 

شود. توابع شکل مرتبه دو لاگرانژي براي حل  استفاده می 0/6نسخه 

FCPDLSاز  شوند. میروابط مکانیک و الکتروفیزولوژي استفاده 
به  1

شود.  استفاده میبراي حل معادلات  2همراه روش خودکار میرایی نیوتن

و با استفاده از یک  زمان همطور تمامی متغیرها در یک گام زمانی و به 

روز مرتبه دو با گام زمانی آزاد به 3بندي دیفرانسیلی رو به عقبفرمول

 2ها بر روي سازيایج شبیههاي گرفتن خروجی از نتشوند و زمانمی

  .]22[شود  ثانیه تنظیم میمیلی
  

                                                             
1 Fully-Coupled PARADISO Direct Linear Solver 
2 Damped Newton Method 
3 Backward Differentiation Formula 

  

  اعتبارسنجی -7- 2

، در الکتروفیزیولوژي بافت از مدل الکترومکانیکی براي اعتبارسنجی

در گردش خون از حجم محفظه بطن چپ استفاده  و بازیابیمتغیر 

سازي نرمال هایپرالاستیک بوده و شود. تمامی نتایج مربوط به شبیه می

شود که در  اي نشان داده میبراي نقطه در نمودار بازیابی رفتار متغیر

قرار  رأسو در وسط فاصله صفحه بالایی مدل تا  لایه خارجیسطح 

 و، R عضلانی قلب سلول بازیابی، نتایج مربوط به 3شکل  . در]21[دارد 

(ب) براي سه  و هاي (الف) تغییرات حجم بطن چپ به ترتیب در قسمت

طور که قابل مشاهده است،  است. همان شده  دادهقلبی نمایش  چرخه

، چرخهدهد زیرا در این  اول رخ می چرخهبیشترین میزان اختلاف در 

دوم و سوم میزان اختلاف  هاي چرخهمدل به پایداري لازم نرسیده و در 

   گیرد. میدر محدوده قابل قبول قرار  کاهش یافته و
  

  
  )الف(

  
  )ب(

  
  (پ)

حجم  راتییو تغ میوکاردیوم (الف) بازیابی جینتا یاعتبارسنج -3شکل 

کشش در جهت  اعتبارسنجی. ]31پژوهش با باکر [ نیدر ا (ب) یبطن

  ]10[ مدل ویسکوالاستیک با نتایج پراپ و همکاران براي (پ) الیاف

  

 سازي شبیه براي اعتبارسنجی مدل ویسکوالاستیک اتخاذ شده، از

ل در قسمت استفاده شد. نتیجه اعتبارسنجی مد ]10[پراپ و همکاران 

نمایش داده شده است. در شکل مذکور کشش الیاف براي  3شکل (پ) 

مطابق اطلاعات داده شده توسط پراپ و  لایه داخلیاي در سطح  نقطه

  
  مدل يمش استفاده شده برا -2شکل 
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هده است، نتایج هر طور که قابل مشا محاسبه شد. همان ]10[همکاران 

  دو پژوهش تقریبا مشابه بوده و میزان اختلاف قابل قبول است.

  

  نتایج - 3

لایه اي در سطح  پتانسیل غشاء و تنش فعال میوکاردیوم براي نقطه

چهارم تا ششم محاسبه شد و نتایج  هاي چرخهوسط مدل براي  خارجی

نشان داده شده است. در شکل  4شکل  ها در قسمت (الف) و (ب) آن

و  شده  شروع ولت یلیم -80پتانسیل غشاء از حالت استراحت  ،مذکور

- می ولت یلیم 20به مقدار تقریبی  سلول عضلانی قلبدر طی انقباض 

سلول شروع  بازقطبششود و در ادامه، فاز می واقطبش دچار رسد و

  . گرددازبشود تا در انتها به حالت استراحت خود می
  

  
  )الف(

  
  (ب)

در وسط  ومیوکاردیغشاء (الف) و تنش فعال (ب) م لیپتانس -4شکل 

  مدل

  

- میلی 290برابر با  سلول عضلانی قلبپتانسیل عمل  زمان مدت

ثانیه شد. همچنین، تنش فعال میوکاردیوم در ابتدا با سرعت نسبتا 

بافت، به آرامی به حالت اولیه  آسودگیو در هنگام  افتهی شیافزابالایی 

 191زمان رسیدن تنش فعال به مقدار بیشینه، گردد. مدتخود برمی

شده، ثانیه بود. باید این نکته مورد توجه قرار گیرد که نتایج ارائه میلی

براي مدل هایپرالاستیک بوده و تفاوتی با مدل ویسکوالاستیک ندارند 

و  دار است بندي الکتروفیزیولوژي مبتنی بر اتصالات روزنهزیرا فرمول

عدم  مادي تعریف شده است که منجر به مختصاتدر  رساناییتانسور 

 شود هاي هایپرالاستیک و ویسکوالاستیک می تغییر تنش فعال در حالت

  .]28و  22[

پمپ کردن  براي ،عضلانی  سلولبافت قلب در هنگام انقباض 

دهد.  رفتاري پیچشی از خود نشان میجریان خون به داخل بدن، 

چهارم در سه لایه خارجیاي در سطح  پیچش میوکاردیوم براي نقطه

نمایش داده  5شکل  محاسبه شد و در رأسفاصله صفحه بالایی مدل تا 

 رأسشده است. در ابتداي انقباض بافت، بطن چپ اگر از نماي پایین 

-، دیده شود، دچار یک حرکت چرخشی در جهت عقربهxyدر صفحه 

تر  شود (پیچش مثبت) و به دنبال آن یک چرخش بزرگهاي ساعت می

، 5شکل  کند. در هاي ساعت تجربه میلاف جهت عقربهرا در خ

چهارم، پنجم و ششم به ترتیب حالت ملایم، متوسط و  هاي چرخه

شدید تنگی دریچه هستند و با افزایش تنگی دریچه، مقدار پیچش 

یابد. نکته قابل توجه  یوم نیز تحت تاثیر قرار گرفته و کاهش میمیوکارد

آن است که در حالت ویسکوالاستیک نسبت به حالت هایپرالاستیک، 

  بافت پیچش کمتري را تجربه کرده است.
  

  

 يها بر حسب درجه در حالت ومیوکاردیم چشیپ -5شکل 

متوسط و  م،یملا یآئورت یدر تنگ کیسکوالاستیو و کیپرالاستیها

و  هیثان یلیم 5000-4000متوسط:  ه،یثان یلیم 4000-3000: می(ملا دیشد

  )هیثان یلیم 6000-5000: دیشد

  

شود و  به طرف صفحه بالایی مدل جابجا می رأس، قلبدر انقباض 

یابد. نتایج جابجایی مذکور براي حالت کاهش می ها آني بین فاصله

 است. شده  دادهنشان  6شکل  هایپرالاستیک و ویسکوالاستیک در

باشد.  جابجایی مثبت به منزله حرکت اپکس به طرف صفحه بالا می

را در  یمیرایبافت در حالت ویسکوالاستیک جابجایی کمتر و حالت 

. همانند نسبت به حالت هایپرالاستیک تجربه کرده است آسودگیخلال 

افزایش میزان تنگی دریچه  با رفتار پیچشی، مقدار جابجایی رأس

شود  زیرا فشار بطنی در خلال انقباض بیشتر مییابد  میآئورتی، کاهش 

و به دلیل افزایش مقاومت در برابر خروج خون در فاز تخلیه، بافت 

تر شده و پیچش و جابجایی کمتري  میوکاردیوم در هنگام انقباض سفت

افزایش سفتی بافت با بیشتر شایان ذکر است که کند.  را تجربه می

نطبق بر مشاهدات بالینی از شدن مقاومت در برابر خروج خون، م

م و ولازم به ذکر است که پیچش میوکاردی .]1[بیماري مذکور است 

، با روش ارائه 6شکل و  5شکل طن چپ به ترتیب در جابجایی رأس ب

  .]21[شده توسط باکر محاسبه گردید 
  

  

 کیسکوالاستیو و کیپرالاستیها هاي در مدل رأس ییجابجا -6شکل 

 4000-3000: می(ملا یآئورت یتنگ دیمتوسط و شد م،یملا يها در حالت

 6000-5000: دیو شد هیثان یلیم 5000-4000متوسط:  ه،یثان یلیم

  )هیثان یلیم
  

، تغییرات نرخ جریان خون آئورتی و میترالی را براي 7شکل 

چهارم، پنجم  هاي چرخهملایم، متوسط و شدید به ترتیب در  هاي حالت

 دهد.هایپرالاستیک و ویسکوالاستیک نشان می هاي حالتو ششم در 

در حالت ویسکوالاستیک با کاهش مواجه  نرخ جریان خون میترالی

شده است. با این حال، در نرخ جریان خون آئورتی  میراشده و اندکی 

که تنگی دریچه، آن را به طور قابل توجهی تحت تاثیر قرار داده است، 

و ویسکوالاستیک وجود  تفاوت چندانی بین دو حالت هایپرالاستیک

زایش تنگی دریچه در نرخ افزایش سفتی بافت متناسب با اف ندارد.
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، Raortaشود. از آنجایی که مقاومت دریچه  هاي خون نیز دیده می جریان

یابد، بیشترین میزان  هاي ملایم، متوسط و شدید افزایش می در حالت

  شود.  تاثیر بر نرخ جریان خون خروجی از دریچه آئورتی گذاشته می
  

  
و  کیپرالاستیها هاي مدلخون در  انیجر نرخ -7شکل 

 چهیدر یتنگ دیمتوسط و شد م،یملا يها در حالت کیسکوالاستیو

: دیو شد هیثان یلیم 5000-4000متوسط:  ه،یثان یلیم 4000-3000: می(ملا

  )هیثان یلیم 5000-6000

  

هاي ملایم، متوسط و  براي حالت را مدلحجم - حلقه فشار 8شکل 

هایپرالاستیک و هاي  سازي شبیه در یآئورت دریچه شدید تنگی

ها در  سازي تفاوت شبیه یزان. بیشترین مدهد میویسکوالاستیک نمایش 

باشد که دلیل آن کاهش تغییر  فشار بطنی می بیشینهکمتر بودن مقدار 

حجم هر -حلقه فشار است. در حالت ویسکوالاستیک حجم میوکاردیوم

برخی از رفتارهاي مشاهدات بالینی بیماري تنگی  ،سازي دو شبیه

. بر اساس مشاهدات بالینی، افرادي ردندسازي ک دریچه آئورتی را شبیه

 300ها تا نزدیک  بطنی آن اند فشار که دچار تنگی شدید دریچه شده

یابد زیرا  اي نیز کاهش می یابد و حجم ضربه جیوه افزایش می متر میلی

 .]4[تواند مقدار خون لازم را به داخل بدن پمپ کند  قلب نمی

قابل مشاهده هستند. همچنین، از آنجایی  8شکل رفتارهاي مذکور در 

، تمامی خون موجود در بطن شده استکه دریچه دچار تنگی شدید 

تواند در فاز تخلیه از آن خارج شود و در انتهاي دیاستول مقداري  نمی

-باعث جابجا شدن حلقه فشار ماند و همین امر خون در آن باقی می

شود که این رفتار  ملایم می  حجم به سمت راست نسبت به حالت

. رفتار مذکور فقط در نتایج ]1[باشد  منطبق بر مشاهدات بالینی می

 در نمودار سبزرنگ دریچه ویسکوالاستیک در تنگی شدید حالت

  .شود دیده می 8شکل  دار ستاره
  

  
متوسط و  م،یملا يها در حالت بطن چپ حجم-فشارحلقه  -8شکل 

) و H( کیپرالاستیها سازي هیدر شب یآئورت چهیدر یتنگ دیشد

  )V( کیسکوالاستیو

  

نتایج مربوط به حالت شدید تنگی دریچه آئورتی براي  ،9شکل  در

هاي هایپرالاستیک و ویسکوالاستیک نمایش داده شده  سازيشبیه

ثانیه به میلی 2ثانیه پالس تحریکی به مدت میلی 5002است. در زمان 

شد تا بافت تحریک شود. بعد از تحریک، به اعمال  سطح لایه داخلی

دلیل فشار پایین محفظه بطن چپ، خون از آن خارج نشده و حجم 

شود که ، جریان الکتریکی در بافت پخش میزمان همماند و ثابت می

شود و در نتیجه، دریچه آئورتی باز شده باعث افزایش فشار در بطن می

مصادف با شروع فاز تخلیه شود که این امر و خون از بطن خارج می

است. در ادامه، فاز تخلیه به پایان رسیده و فاز دیاستول قلبی با فاز 

یی که جا همانمیوکاردیوم از  بازیابیشود و آغاز می حجم ثابت آسودگی

شود تا به حالت انتهاي دیاستول خود بود، شروع می شده  کیتحر

هایپرالاستیک و هاي  سازي بازگردد. اولین تفاوت بین شبیه

ثانیه مشاهده نمود. در  میلی 5040توان در زمان  ویسکوالاستیک را می

حالت هایپرالاستیک، میوکاردیوم اندکی دچار پیچش شده است ولی در 

حالت ویسکوالاستیک، میوکاردیوم تغییر شکل و در نتیجه پیچش 

سازي در فاز  کمتري را تجربه کرده است. بیشترین تفاوت دو شبیه

شود که در حالت  ثانیه دیده می میلی 5650یاستول، در زمان د

هایپرالاستیک بافت به لبه بیرونی دیواره بطنی و در نتیجه حالت 

تر است و در حالت ویسکوالاستیک بافت  انتهاي دیاستول خود نزدیک

فاصله بیشتري با حالت انتهاي دیاستول خود دارد زیرا تغییر شکل آن 

براي نمایش بهتر  .گیرد ایپرالاستیک صورت میتر از حالت ه آهسته

فشار بطنی و بیشترین  ،9شکل سازي در  تفاوت دو حالت شبیه

ده شده هاي هر قسمت نمایش دا جابجایی میوکاردیوم متناسب با زمان

در حالت فشار بطنی  ،هیثان یلیم 5250تا  5006در زمان  است.

نسبتا  ومیوکاردیاست و م کیپرالاستیکمتر از ها کیسکوالاستیو

از خود نشان داده است.  کیسکوالاستیرا در حالت و يکمتر ییجابجا

رفتار مذکور همچنان قابل مشاهده  هیثان یلیم 6000تا  5350در زمان 

شده است و  میراشکل بطن  رییتغ ک،یسکوالاستیاست و در حالت و

در زمان  لیدل نیبه هم ابد،ی یآن کاهش م ییتر فشار و جابجا آهسته

از  شتریب کیسکوالاستیدر حالت و ییفشار و جابجا هیثان یلیم 5650

 ومیوکاردیم کیتپرالاسیحالت ها رد رایاست ز کیپرالاستیحالت ها

را  یبه حالت استراحت خود بازگردد و فشار بطن تر سریعتوانسته 

  کاهش دهد.

یکی از معایب مدل هایپرالاستیک نوسانات ناشی از تحریک 

، چرخهمیوکاردیوم بود. در هنگام اعمال پالس تحریک در ابتداي هر 

 شد و به بافت در حالت هایپرالاستیک دچار تغییر شکل ناگهانی می

هاي  همین دلیل براي جلوگیري از واگرایی مسئله، حلگر گام

کرد. در حالت  تري نسبت به حالت ویسکوالاستیک اتخاذ می کوچک

شده و  میراویسکوالاستیک تغییر شکل ناگهانی به طور قابل توجهی 

 تري را بکار گیرد. تغییر شکل ناگهانی در هاي مناسب توانست گام حلگر 

توان دید  می .قابل مشاهده است 6شکل و  5شکل  در چرخهابتداي هر 

تغییر ناگهانی پیچش میوکاردیوم در حالت هایپرالاستیک به مراتب  که

مدل  تیارجح ،مورد نیابیشتر از مدل ویسکوالاستیک است. 

. از طرفی، مدل دهد ینشان م کیپرالاستیرا بر مدل ها کیسکوالاستیو

هایپرالاستیک نتوانست افزایش حجم انتهاي دیاستول را در اثر تنگی 

مدل  8شکل سازي کند ولی با توجه به  شدید دریچه شبیه

سازي کند و همین رفتار،  پدیده را شبیه ویسکوالاستیک توانست این

دقت بیشتر مدل ویسکوالاستیک نسبت به حالت هایپرالاستیک را 

دهد. از طرفی، بکارگیري مدل ویسکوالاستیک ممکن است  نشان می

هایی  شود در مدل مقدار محاسبات را اندکی افزایش دهد و توصیه می

دهد، براي افزایش  یکه میوکاردیوم نوسانات شدیدي را از خود نشان م

  خاصیت ویسکوالاستیک گنجانده شود. ،پایداري مسئله
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  ثانیه میلی 5250(ت)   ثانیه میلی 5100(پ)   ثانیه میلی 5040(ب)   ثانیه میلی 5006(الف) 

        
  210فشار بطنی:   219فشار بطنی:   90فشار بطنی:   15فشار بطنی: 

  71/0بیشترین اندازه جابجایی:   54/0بیشترین اندازه جابجایی:   65/0اندازه جابجایی: بیشترین   51/0اندازه جابجایی:  بیشترین

  ثانیه میلی 5250(ح)   ثانیه میلی 5100(چ)   ثانیه میلی 5040(ج)   ثانیه میلی 5006(ث) 

        
  200فشار بطنی:   210فشار بطنی:   82فشار بطنی:   13فشار بطنی: 

  63/0بیشترین اندازه جابجایی:   51/0بیشترین اندازه جابجایی:   54/0بیشترین اندازه جابجایی:   45/0اندازه جابجایی: بیشترین 

  
  ثانیه میلی 6000 )ر(  ثانیه میلی 5650 )ذ(  ثانیه میلی 5500 )د(  ثانیه میلی 5350(خ) 

        
  12فشار بطنی:   5/8 فشار بطنی:  20فشار بطنی:   77فشار بطنی: 

  5/0بیشترین اندازه جابجایی:   3/0بیشترین اندازه جابجایی:   52/0بیشترین اندازه جابجایی:   68/0بیشترین اندازه جابجایی: 

  ثانیه میلی 6000 )ش(  ثانیه میلی 5650 )س(  ثانیه میلی 5500 )ژ(  ثانیه میلی 5350(ز) 

        
  11فشار بطنی:   10فشار بطنی:   17فشار بطنی:   73فشار بطنی: 

  47/0بیشترین اندازه جابجایی:   44/0بیشترین اندازه جابجایی:   5/0بیشترین اندازه جابجایی:   6/0بیشترین اندازه جابجایی: 

  
در  بیرونی در هر قسمتهاي هایپرالاستیک و ویسکوالاستیک (لبه  تنگی شدید دریچه آئورتی در حالت مربوط به رفتار بطن چپ در نتایج -9شکل 

در زیر هر  ولت است. بر حسب میلی ،Vm دهنده پتانسیل غشاء نشان ،دهد و نوار رنگ نشان می چرخهرا در ابتداي  لایه خارجی، سطح هاي مختلف زمان

متر در زمان مربوطه نشان داده  میوکاردیوم بر حسب سانتی تجربه شده توسط جابجایی اندازهمتر جیوه و بیشترین  قسمت فشار بطنی بر حسب میلی

  )شده است.
  

  گیري نتیجه - 4

-ایدهدر این پژوهش یک مدل الکترومکانیکی با بکارگیري هندسه 

هاي  سازي بیماري تنگی دریچه آئورتی در حالت چپ براي مدل بطن آل

 ویسکوالاستیک میوکاردیوم مورد استفاده قرار گرفت. و هایپرالاستیک

هاي پدیدارشناختی براي پتانسیل عمل و در رویکرد مربوطه از مدل

با استفاده از مدل، رفتار کلی  انقباض استفاده شد.-کوپل تحریک

هر دو حالت  .سازي شدندحجم شبیه-ه فشارحلق عملکرد بطن چپ و

هایپرالاستیک و ویسکوالاستیک توانستند افزایش فشار بطنی و کاهش 

 در سازي کنند. شبیه آئورتی  اي را در بیماري تنگی دریچه حجم ضربه

حالت ویسکوالاستیک، تغییر شکل میوکاردیوم نسبت به حالت 

مدل توانست  که  ییآنجا از هایپرالاستیک با اندکی کاهش مواجه شد.

سازي کند، با استفاده از رویکرد جدید عملکرد کلی بطن چپ را شبیه

 COMSOLافزار  سازي فشار بطنی در نرم ارائه شده براي مدل

Multiphysics افزار ثانویه ندارد که نیازي به کدنویسی یا استفاده از نرم ،

هاي ایجاد مدل اي برايتواند به عنوان پله می الکترومکانیکی مدل

قلبی در آینده مورد  مختلفهاي سازي بیماريتر یا شبیهپیچیده

ک
ستی

هایپرالا
 

ک
سکوالاستی

وی
 

ک
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وی
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