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ABSTRACT: Studying the behavior of the heart muscle is important to increase the knowledge and 
understanding of this tissue. Modeling cardiac function is effective in improving treatment methods and 
can be utilized to evaluate invasive medical devices. In this study, an electromechanical model for the 
biventricular structure of the heart has been developed, which includes electrophysiology, mechanics, 
and ventricular pressure. The microstructure of the heart including fiber, sheet, and normal-to-sheet has 
been defined to take into account the anisotropic properties of the cardiac muscle. Gap junction-based 
method is used for the electrophysiology of the heart and myocardial activation is simulated through 
the inclusion of Purkinje fibers. Myocardial mechanics is considered viscoelastic, and the modeling of 
ventricular pressure has been expanded in order to include closed-loop circulation. Three consecutive 
cardiac cycles have been simulated and evaluated. The results showed that the activation of the heart 
starts from the endocardial wall and the excitation wave moves towards the epicardial wall. Furthermore, 
changes in blood flow and deformation of both ventricles occur simultaneously. The presented model 
reproduced the electrical response, activation time, left and right ventricular pressure-volume loops, and 
isovolumetric contraction, ejection, isovolumetric relaxation, and filling phases for the healthy human 
heart. The results of the model can be used in the future as a criterion to evaluate the behavior of a 
healthy heart. 
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1- Introduction
The heart is an organ that encompasses electrophysiological, 

mechanical, and circulatory processes, and the combination 
of these components ensures its proper function in pumping 
blood throughout the body. Various heart models have 
considered the properties of this tissue to be hyperelastic [1, 
2]. Recent models of the heart have attempted to implement 
viscoelastic properties using different approaches in 
multiphysics models [3]. Namashiri et al. [4] developed an 
electromechanical model with viscoelastic incorporation and 
described ventricular pressure as dependent on blood flow. 
Results showed that the mechanical response and ventricular 
pressure of the viscoelastic model compared to the hyperelastic 
case are more in agreement with the clinical observations. 
Zhang et al. [5] presented an electromechanical model for 
the left ventricle considering fractional viscoelasticity. They 
confirmed the influence of viscoelasticity on the damping 
of cardiac motion. However, the model was dependent 
on a significant number of parameters. Furthermore, the 
implementation of fractional viscoelasticity is considerably 
complex.

Previous studies presented complex models for the heart 
that are remarkably difficult to implement and solve, limiting 

the usability by other researchers [1, 5]. Therefore, providing 
an electromechanical model that, despite being easy to 
implement, can simulate the overall function of the heart, will 
have a high potential for use in diagnostic and therapeutic 
methods. In the present study, an electromechanical model 
for the biventricular structure of the heart is presented. 
The microstructure of the heart, including fiber, sheet, and 
normal-to-sheet, is defined in the model to account for 
the anisotropy of the cardiac muscle. Gap junction-based 
electrophysiology is utilized, and Purkinje fibers have been 
incorporated to stimulate the biventricular structure. The 
approach for modeling ventricular pressure was adopted by 
Namashiri et al. [4] and modified in order to be applicable 
to biventricular closed-loop circulation. The electrical 
response and mechanical characteristics of the heart have 
been evaluated, and using the approach adopted for modeling 
ventricular pressure, phases of the cardiac cycle have been 
simulated for the left and right ventricles.

Methodology
Cardiac microstructure including fiber, sheet, and 

normal-to-sheet, are defined in COMSOL using two wall 
distance interfaces and a curvilinear coordinate system for 
the biventricular geometry. Myocardial fiber orientation is 
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shown in Figure 1. Fiber angle changes linearly from -60 to 
60 degrees at the epicardium to the endocardium [4].

To describe the electrical response of the heart, a gap 
junction-based approach is used, and the conductivity tensor 
is defined in the material frame [1]:
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Fig. 1. Fiber orientation in the biventricular geometry 
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variable r  is the radius of the Purkinje fibers and i  is 
the intracellular resistivity of the Purkinje fibers. 

In the present model, the stress of the tissue is 
dependent on the active part resulting from contraction 
and the passive part resulting from elastin and 
extracellular fluid within the tissue as: 

(3) iso vol
visco active

 
      

S S S
E E

 

where E  is the Green-Lagrange strain tensor. viscoS  and 

activeS  determines the viscoelastic stress and active 
tension of the myocardium. 

In this study, modifications are made to the closed-
loop circulation model of Bakir et al. [1] to describe the 
left and right ventricular circulation. The flow rate of 
each compartment of the heart is calculated as: 

(4) 

, , ,

, ,

, ,

lv as as vs vs ra
ao as vs

ao as vs

rv ap ap vpra rv
tri pu ap

tri pu ap

vp la la lv
vp mi

vp mi

P P P P P PQ Q Q
R R R

P P P PP PQ Q Q
R R R

P P P PQ Q
R R

  
  

 
  

 
 

 

and the left and right ventricular pressures are calculated 
using Equations (5) and (6), respectively: 

(5)  lv lf lvP V V   

(6)  rv rf rvP V V   

where lvV  and rvV  are the volumes of the left and right 
ventricular chambers, which are calculated by the 
divergence theorem. lfV  and rfV  expresses blood volume 
which is calculated based on the blood flows of the left 
and right ventricles. The value of   is 1000 mmHg per 
ml, so that lf lvV V  and rf rvV V [2]. 

3. Results and Discussion  

The activation time of the ventricles is shown in Figure 
2. The activation of both ventricles corresponds to the 
duration of QRS wave, indicates ventricular 
depolarization. Based on clinical observations, this time 
is between 80 and 120 ms [6]. In this study, both 
ventricles are fully activated in 95 ms. The last activated 
region was the base of the right ventricular free wall, 
which is qualitatively consistent with previous studies 
[1]. 
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and the left and right ventricular pressures are calculated 
using Equations (5) and (6), respectively: 
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and the left and right ventricular pressures are calculated 
using Equations (5) and (6), respectively: 
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ventricular chambers, which are calculated by the 
divergence theorem. lfV  and rfV  expresses blood volume 
which is calculated based on the blood flows of the left 
and right ventricles. The value of   is 1000 mmHg per 
ml, so that lf lvV V  and rf rvV V [2]. 

3. Results and Discussion  

The activation time of the ventricles is shown in Figure 
2. The activation of both ventricles corresponds to the 
duration of QRS wave, indicates ventricular 
depolarization. Based on clinical observations, this time 
is between 80 and 120 ms [6]. In this study, both 
ventricles are fully activated in 95 ms. The last activated 
region was the base of the right ventricular free wall, 
which is qualitatively consistent with previous studies 
[1]. 
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Fig. 2. Activation time in the ventricles (color bar 

indicates activation time in ms)   

Figure 3 shows the pressure-volume loop of three 
consecutive cardiac cycles, with the model reaching 
stability in the third cycle. The model was able to 
simulate the main characteristics of the pressure-volume 
loop and recreate all four phases of the cardiac cycle for 
both ventricles, including the isovolumetric contraction, 
ejection, isovolumetric relaxation, and filling. 

 
Fig. 3. Left (LV) and right (RV) ventricular pressure-

volume loops in three consecutive cardiac cycles (C1: First 
cycle, C2: Second cycle, and C3: Third cycle)   

Figure 4 demonstrates transmembrane potential and 
displacement of the myocardium at 2250 ms of the third 
cardiac cycle, which corresponds to the end of the 
ejection phase. Due to the contraction, the apex moves 
toward the base. Furthermore, the recovery of the model 
is in the opposite direction of activation and starts from 
the epicardial surface. 

4. Conclusion 

In this study, an electromechanical model for the 
biventricular structure of the heart was developed, which 
used closed-loop blood circulation to reproduce cardiac 
cycles, and the myocardial mechanics were described 
using a viscoelastic material model. The modeling of 
ventricular pressure was extended from previous studies 
to incorporate closed-loop circulation. The electrical 
response of the cardiac simulated the activation time of 
the ventricles, and both ventricles experienced systole 
and diastole phases simultaneously. Radial and tangential 
activation patterns were observed in left and right 
ventricles, respectively. The presented model simulated 
the overall cardiac response including electrophysiology, 
activation time, and left and right ventricular pressure-
volume loops. In the future, the results of this study can 
be used as a criterion to assess healthy heart behavior. 
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Fig. 3. Snapshots of the third cardiac cycle at 2250 ms. 
The gray edge is the epicardial surface of the heart at 
the time of 2000 ms. (a) Transmembrane potential. (b) 

Magnitude of displacement. 
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cardiac cycle, which corresponds to the end of the ejection 
phase. Due to the contraction, the apex moves toward the 
base. Furthermore, the recovery of the model is in the opposite 
direction of activation and starts from the epicardial surface.

Conclusion
In this study, an electromechanical model for the 

biventricular structure of the heart was developed, which 
used closed-loop blood circulation to reproduce cardiac 
cycles, and the myocardial mechanics were described using 
a viscoelastic material model. The modeling of ventricular 
pressure was extended from previous studies to incorporate 
closed-loop circulation. The electrical response of the 
cardiac simulated the activation time of the ventricles, and 
both ventricles experienced systole and diastole phases 
simultaneously. Radial and tangential activation patterns 
were observed in left and right ventricles, respectively. The 
presented model simulated the overall cardiac response 
including electrophysiology, activation time, and left and 
right ventricular pressure-volume loops. In the future, the 
results of this study can be used as a criterion to assess healthy 
heart behavior.
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شبیه سازی عملکرد قلب با استفاده از مدل دوبطنی چندفیزیکی ویسکوالاستیک
، اکبر اللهوردی زاده* پژمان نمه شیری 

دانشکده مهندسی مکانیک، دانشگاه تبریز، تبریز، ایران. 

خلاصه: مطالعه رفتار ماهیچه قلب به منظور افزایش شناخت و درک این بافت دارای اهمیت است. مدل سازی عملکرد قلب در بهبود 
روش های درمانی اثربخش است و می تواند برای ارزیابی تجهیزات پزشکی تهاجمی مورد استفاده قرار گیرد.  در پژوهش حاضر یک 
مدل الکترومکانیکی برای ساختار دوبطنی قلب توسعه داده شده است که شامل الکترفیزیولوژی، مکانیک و فشار بطنی است. ریزساختار 
قلب شامل فیبر، شیت و عمود بر شیت برای لحاظ کردن خاصیت ناهمسانگرد ماهیچه قلبی تعریف شده است. الکترفیزیولوژی قلب 
مبتنی بر روش اتصالات روزنه دار است و فعال سازی ماهیچه قلبی از طریق گنجاندن فیبرهای پورکینژی شبیه سازی شده است. 
مکانیک ماهیچه قلبی به صورت ویسکوالاستیک در نظر گرفته شده است و مدل سازی فشار بطنی به منظور گنجاندن گردش 
خون حلقه - بسته بسط داده شده است. سه چرخه متوالی قلب شبیه سازی شده و مورد ارزیابی قرار گرفته است. نتایج نشان داده که 
فعال سازی قلب از دیواره درونی آغاز شده و موج تحریک به سمت دیواره بیرونی حرکت می کند. علاوه بر این، جریان های خون و 
تغییر شکل هر دو بطن به طور همزمان رخ می دهند. مدل ارائه شده پاسخ الکتریکی، زمان فعال سازی، حلقه فشار - حجم بطن چپ 
و راست و فازهای انقباض حجم - ثابت، تخلیه، آسودگی حجم - ثابت و پرشدن را برای قلب سالم انسان بازتولید کرد. نتایج مدل 

می تواند در آینده به عنوان معیاری برای ارزیابی رفتار قلب سالم مورد استفاده قرار گیرد.
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مقدمه-  
قلب انسان ساختار پیچیده ای دارد و بررسی عملکرد آن به منظور افزایش 
قلب  شود.  درمانی  رویکردهای  بهبود  موجب  می تواند  متخصصان  شناخت 
ارگانی است که دربردارنده ی فرایندهای الکترفیزیولوژی، مکانیک و گردش 
خون است و ترکیب این اجزاء عملکرد مناسب آن را برای پمپ خون به داخل 
بدن فراهم می کند. امروزه مدل های محاسباتی دقیقی برای بررسی عملکرد 
بافت های بیولوژیکی بکار گرفته می شوند و این رویکرد جایگاه ویژه ای برای 
پیدا کرده  بیماری  پدیده های مختلف قلب و عروق در حالت سالم و  درک 

است ]3-1[.
در  هایپرالاستیک  عمدتا  را  بافت  این  خاصیت  قلب  مختلف  مدل های 
الکترمکانیکی  مدل های  اولین  از  یکی   ]4[ کوهل  و  گوکتپه  گرفتند.  نظر 
قلب را ارائه دادند که در آن از فشار بطنی صرفنظر کرده بودند و خاصیت 
بافت را هایپرالاستیک در نظر گرفتند. پژوهش آن ها نشان داد که مدل های 
محاسباتی قابلیت توصیف ساختار پیچیده قلب را دارند و می توانند به عنوان 

ابزاری قدرتمند مورد استفاده قرار گیرند.  باکر و همکاران ]5[ با گنجاندن 
فیبرهای پورکینژی و برهمکنش جامد - سیال، به مدل سازی بیماری نارسایی 
قلبی پرداختند و نشان دادند که برای تحریک واقع گرایانه ی قلب، در نظر 
گرفتن اثر فیبرهای پورکینژی تاثیر بسزایی دارد. الهاربی ]6[ با در نظر گرفتن 
ماهیچه قلبی به صورت هایپرالاستیک همسانگرد عرضی به بررسی عملکرد 
پره های دریچه میترال بطن چپ پرداخت و برای ساده سازی، الکترفیزیولوژی 
قلب را لحاظ نکرده بود. این پژوهش نشان داد که استفاده از یک گردش 
خون حلقه - بسته می تواند مشخصه های قلب را در بیماری دریچه میترال 
بازسای کند. اخیرا شبانی و همکاران ]7[ یک مدل یکپارچه الکترومکانیک - 
رشد را برای بیماری افزایش فشارخون ارائه دادند که خاصیت ماهیچه قلبی، 
هایپرالاستیک در نظر گرفته شده بود و فشار بطنی با استفاده از یک گردش 
خون حلقه - باز به صورت جداگانه برای بطن راست و چپ تعریف شده بود. 
رویکرد پیاده سازی فشار بطنی در پژوهش آن ها توانست حلقه فشار - حجم 
بازتولید کند و پیشنهاد  افزایش فشارخون  قلب را در حالت سالم و بیماری 
دادند در آینده از این رویکرد در یک گردش خون حلقه - بسته استفاده شود.

https://dx.doi.org/10.22060/mej.2025.23809.7815
https://orcid.org/0009-0005-3421-0270
https://www.creativecommons.org/licenses/by-nc/4.0/legalcode
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مدل های اخیر قلب تلاش کردند خاصیت ویسکوالاستیک را با استفاده از 
رویکردهای متفاوتی در مدل های چندفیزیکی پیاده سازی کنند زیرا مشاهدات 
آن  رفتار  و  است  ویسکوالاستیک  قلب  بافت  که  است  داده   نشان  تجربی 
وابسته به نرخ تغییر شکل می باشد ]8[. پراپ و همکاران ]9[ برای بررسی اثر 
تنش بر روی هدایت الکتریکی قلب، یک مدل ویسکوالاستیک همسانگرد را 
استفاده کردند و از فشار بطنی صرفنظر نمودند. آن ها نشان دادند که خاصیت 
با  نتایج آن ها  و  قرار می دهد  تاثیر  را تحت  بافت  ویسکوالاستیک آسودگی 
ویسکوالاستیک  مدل  داشت.  تطابق   ]10[ همکاران  و  گولتکن  مشاهدات 
پراپ و همکاران ]9[ توسط نمه شیری و همکاران ]11[ با لحاظ کردن تنش 
ارتوتروپیک  هایپرالاستیک  مدل  با  واقع گرایانه  بطنی  فشار  اعمال  و  فعال 
مورد مقایسه قرار گرفت. پژوهش آن ها نشان داد که مدل ویسکوالاستیک 
و  کند  شبیه سازی  می تواند  را  قلب  هیسترزیس  پدیده  و  میرایی  خاصیت 
نمه شیری و همکاران ]12[  اخیرا  مواجه می کند.  تاخیر  با  را  قلب  جابجایی 
الکترومکانیکی کامل  مدل ویسکوالاستیک را برای گنجاندن در یک مدل 
نتایج  به جریان خون توصیف کردند.  وابسته  را  دادند و فشار بطنی  توسعه 
در  بطنی مدل ویسکوالاستیک  فشار  و  پاسخ مکانیکی  داد که  نشان  آن ها 
بالینی  مشاهدات  به  نسبت  نزدیکتری  رفتار  هایپرالاستیک  مدل  با  مقایسه 
بافت  رفتار  که  شبیه سازی هایی  در  خاصیت  این  گنجاندن  و  می دهد  ارائه 
تحت تاثیر برهمکنش های متفاوتی قرار دارد دارای اهمیت است. فرولیچ و 
همکاران ]13[ به بررسی اثر ویسکوالاستیسیته بر روی نوسانات قلب تحت 
بارگذاری استاتیکی و دینامیکی پرداختند. آن ها نشان دادند که گنجاندن این 
خاصیت تاثیر قابل توجهی در همگرایی مدل و تغییر شکل های ناگهانی قلب 

می گذارد و حلگر می تواند گام های حل بزرگی را بکار گیرد.
کسری،  ویسکوالاستیک  گرفتن  نظر  در  با   ]14[ همکاران  و  ژانگ 
خاصیت  تاثیر  آن ها  دادند.  ارائه  چپ  بطن  برای  الکترومکانیکی  مدل  یک 
ویسکوالاستیسیته را بر روی میرایی حرکات قلب تایید کردند. با این حال، 
این،  بر  و علاوه  بود  پارامترها  از  توجهی  قابل  تعداد  به  وابسته  آن ها  مدل 
پیاده سازی و فرمول بندی ویسکوالاستیک کسری از پیچیدگی قابل توجهی 
شکل  تغییر  گرادیان   ]17 و   16[ همکاران  و  جانسیز   .]15[ است  برخوردار 
را به صورت ضربی تجزیه کردند و بخشی از آن را برای توصیف خاصیت 
داد که خاصیت  نمودند. پژوهش آن ها نشان  استفاده  ویسکوالاستیک قلب 
بیماری هایی  در  و  است  تاثیرگذار  محاسباتی  مدل های  در  ویسکوالاستیک 
مانند فیبریلاسیون بطنی روش درمان را به طور قابل توجهی نسبت به حالت 
هایپرالاستیک تحت تاثیر قرار می دهد. برخی پژوهش ها نیز نشان دادند که 

خاصیت ویسکوالاستیسیته در بیماری تنگی دریچه آئورتی نسبت به حالت 
می شود  قلب  ماهیچه  حرکات  و  تغییر شکل  میرایی  موجب  هایپرالاستیک 
و فشار - حجم قلب را تحت تاثیر قرار می دهد ]18[. شایان ذکر است که 
پیاده سازی  بودن  راست  بر روی سر  قلب  اخیر مدل سازی  تحقیقات  تمرکز 
مدل است ]19 و 20[. دلیل این امر پیچیدگی عملکرد این ارگان است. از 
آن جایی که چندین فیزیک الکتریکی، مکانیکی و خون در رفتار قلب نقش 
اساسی بازی می کنند، ارائه  مدل هایی با پیاده سازی راحت می تواند به محققان 

دیگر در توسعه سریعتر مدل کمک کند.
قلب  برای  را  پیچیده  مدل هایی  پیشین  تحقیقات  از  بسیاری   
و  است  دشوار  چشمگیری  طور  به  آن ها  حل  و  پیاده سازی  که  دادند  ارائه 
قابلیت استفاده از آن ها را توسط سایر محققان محدود می کند ]13 و 14 و 
21[. بنابراین ارائه یک مدل الکترومکانیکی که با وجود پیاده سازی راحت، 
بتواند عملکرد سرتاسری قلب را شبیه سازی کند، قابلیت بالایی در استفاده 
یک  حاضر  پژوهش  در  داشت.  خواهد  درمانی  تشخیصی  روش های  برای 
ارائه شده است. ریزساختار  الکترومکانیکی برای ساختار دوبطنی قلب  مدل 
قلب شامل جهت گیری های فیبر، شیت و عمود بر شیت برای لحاظ کردن 
الکتروفیزیولوژی  است.  شده  تعریف  مدل  در  قلبی  ماهیچه  ناهمسانگردی 
قلب مبتنی بر اتصالات روزنه دار است و از فیبرهای پورکینژی برای تحریک 
ساختار دوبطنی استفاده شده است. رویکرد فشار بطنی از پژوهش های پیشین 
نمه شیری و همکاران ]12 و 18[ اتخاذ شده است و در این پژوهش برای 
گردش خون حلقه - بسته دوبطنی توسعه داده شده است. پاسخ الکتریکی 
و مشخصه های مکانیکی قلب مورد ارزیابی قرار گرفته است و با استفاده از 
اتخاذ شده برای مدل سازی فشار بطنی، فازهای متفاوت در خلال  رویکرد 

چرخه قلبی برای بطن چپ و راست شبیه سازی شده است.  

مواد و روش ها-  
مدل هندسی و ریزساختار ماهیچه قلبی- 1- 2

استفاده  قلب  هندسی  ساختار  توصیف  برای  دوبطنی  هندسی  مدل  از 
شده است که ابعاد آن از پژوهش های پیشین و بر اساس مشاهدات بالینی 
استخراج شده است ]5 و 22[. ریزساختار قلب شامل جهت گیری فیبر، شیت 
و عمود بر شیت می باشد که با استفاده از دو عدد رابط فاصله دیوار و سیستم 
مختصات منحنی  الخط در کامسول تعریف شده اند ]22[. به دلیل عدم وجود 
داده های تجربی دقیق از ناحیه رأس قلب، یک استوانه با شعاع 0/5 سانتی متر 
نظر  در  همسانگرد  ناحیه  آن  در  قلب  تا  است  طراحی  شده  رأس  ناحیه  در 
گرفته شود ]6 و 23[. جهت گیری های ریزساختار قلب در شکل 1 قرار داده 



نشریه مهندسی مکانیک امیرکبیر، دوره 57، شماره 1، سال 1404، صفحه 69 تا 88

74

شده است. زاویه فیبرهای ماهیچه قلبی به صورتی تعریف شده است که از 
دیواره بیرونی به سمت دیواره داخلی از 60- تا 60 درجه تغییر کند ]24[. 
جهت گیری شیت ها متعامد بر دیواره های بیرونی و درونی قلب تعریف شده 
است ]25[. جهت گیری بردار عمود بر شیت ها نیز از ضرب خارجی بردار فیبر 

و شیت تعیین گردیده است ]18[.
در یک مدل الکترومکانیکی نحوه تحریک بافت قلب از اهمیت ویژه ای 
تاثیر بسزایی در زمان فعال شدن قلب می گذارد ]26[.  زیرا  برخوردار است 
ایده آل  باشد، یک ساختار  واقع گرایانه  به  صورت  بافت  اینکه تحریک  برای 
]5[ طراحی شده  باکر و همکاران  رویکرد  با  پورکینژی مطابق  فیبرهای  از 
نزدیک سطح  در  پورکینژی  فیبرهای  که  است  داده  نشان  تحقیقات  است. 
باریک  می شوند  با حرکت به سمت رأس قلب  بالایی قلب قطور هستند و 
]27[. بر همین اساس شعاع این فیبرها به نحوی تعریف شده است که در 
سطح بالایی دارای مقدار 500 میکرومتر باشند و تا رسیدن به رأس قلب به 
صورت خطی کاهش یافته و به 50 میکرومتر برسند ]5[. ساختار فیبرهای 
پورکینژی در شکل 2 نشان داده  شده است. این فیبرها از صفحه بالایی مدل 
در قسمت جداره بین بطنی شروع  می شوند و در ادامه به دو قسمت شاخه های 
باندل چپ و راست تقسیم می شوند که به ترتیب برای تحریک بطن چپ 
باندل چپ و راست هر 1 سانتی متر در عرض  و راست هستند. شاخه های 
گسترش  یافته و تا زمانی که به رأس برسند شاخه های بیشتری از آن ها جدا 
می شود که تحت عنوان اتصالات پورکینژی - میوسیت شناخته می شوند و 
همانند خطوط منبع جریان عمل می کنند و موجب فعال سازی ماهیچه قلبی 

می شوند ]28[.

فعال سازی الکتریکی و تنش فعال- 2- 2
برای توصیف پاسخ الکتریکی قلب از رویکرد مبتنی بر اتصالات روزنه دار 

استفاده شده است و تانسور هدایتی در فریم مادی تعریف می شود ]5[:
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Fig. 1. Orientations of (a) Fiber, (b) Sheet, and (c) Normal-to-Sheet in the biventricular structure of the heart (the color bar in 
(a) indicates the angle of the fibers) 
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Fig. 1. Orientations of (a) Fiber, (b) Sheet, and (c) Normal-to-Sheet in the biventricular structure of the heart 
(the color bar in (a) indicates the angle of the fibers)
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Fig. 2. Linear change in the radius of Purkinje fibers from 500 μm at the base to 50 μm at the apex of the heart 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 2. تغییر خطی شعاع فیبرهای پورکینژی از 500 میکرومتر در سطح 
بالایی مدل تا 50 میکرومتر در رأس قلب

Fig. 2. Linear change in the radius of Purkinje fibers 
from 500 μm at the base to 50 μm at the apex of the heart
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mC به ترتیب نرخ سطح به حجم و ظرفیت پذیری  svβ و  در این روابط 
pV بیانگر پتانسیل های غشاء  mV و  غشاء سلول قلبی هستند. متغیرهای
eló تانسور هدایت الکتریکی  ماهیچه قلب و فیبرهای پورکینژی هستند و 
جریان الکتریکی را در سلول های ماهیچه  pri و  ioni ماهیچه قلب می باشد. 
قلبی و  بازقطبش ماهیچه  reR تعیین می کنند.  قلب و فیبرهای پورکینژی 
پورکینژی  فیبرهای  r شعاع  متغیر توصیف می کند.  را  پورکینژی  فیبرهای 
می باشد  پورکینژی  فیبرهای  سلولی  داخل  مقاومت   iρ پارامتر  و  است 
مناسب  توصیف  برای  است.  میوسیت   - پورکینژی  مقاومت   pmjR و 
تعریف  نحوی  به  قلبی  ماهیچه  برای   a پارامتر مقدار  قلب،  رفتارالکتریکی 
دیواره  تا   0/07 مقدار  به  داخلی  دیواره  از  خطی  صورت  به  که  است  شده 
با  برابر  پورکینژی  فیبرهای  برای  و  کند  پیدا  تغییر   0/12 مقدار  به  خارجی 
0/095 باشد ]5[. سایر پارامترهای مدل الکتریکی از تفسیر تجربی برخوردار 
نیستند و به منظور بازتولید رفتار واقعی قلب در مدل گنجانده شده اند ]5 و 
18[. تانسور هدایت الکتریکی ناهمسانگرد بوده و مطابق رابطه )6( به نحوی 
تعریف شده است که سرعت هدایت جریان در فیبر، شیت و عمود بر شیت 

برابر با نرخ 1:2:4 باشد ]29[:
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بر شیت هستند. فیبر، شیت و عمود  بردارهای   n s و ، f که در آن
از  کدام  هر  راستای  در  الکتریکی  هدایت  ضریب های   nd و  sd ، fd

الکتریکی در  ریزساختارهای فیبر، شیت و عمود بر شیت می باشند. هدایت 
fd تعریف شده است ]7 و 18[. برای  استوانه رأس قلب همسانگرد و برابر با 
تحریک اولیه قلب یک پالس الکتریکی مربعی شکل به مدت 2 میلی ثانیه 
بطنی  بین  جداره  در  مدل  بالایی  نزدیکی سطح  در  پورکینژی  فیبرهای  به 
اعمال می گردد و شبیه سازی برای سه چرخه متوالی انجام می شود تا مدل 

به پایداری برسد.
تنش فعال قلب وابسته به پتانسیل غشاء ماهیچه قلبی و به صورت روابط 

)7( و )8( محاسبه می گردد ]18[:
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aS تنش فعال  Sak بیشینه تنش فعال را کنترل می کند و  که در آن
ترتیب  به   υ∞ و  0υ ،ξ ، thresholdV پارامترهای سایر  است.  قلبی  ماهیچه 
آستانه تحریک، زمان رسیدن به بیشینه تنش، نرخ آسودگی و نرخ انقباض 
خاصیت  کردن  لحاظ  با   )9( رابطه  مطابق  فعال  تنش  می کنند.  توصیف  را 

ناهمسانگرد ماهیچه قلبی تعریف می شود ]11[:
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که بر مبنای آن مقدار تنش فعال در جهت شیت ها و عمود بر شیت ها 
40% جهت فیبرها است زیرا بر اساس داده های تجربی شدت انقباض قلب 
در جهت فیبرها بیشتر از سایر جهت ها می باشد ]30[. تمامی پارامترهای مدل 
جریان الکتریکی و تنش فعال بر اساس پژوهش باکر و همکاران ]5[ تنظیم 

شده است.

مکانیک ماهیچه قلب- 3- 2
مکانیک منفعل قلب توسط یک مدل ویسکوالاستیک توصیف می شود. 
تراکم ناپذیری توصیف می گردد.  تقریبا  با فرض  بخش هایپرالاستیک مدل 
آگدن  و  از مدل همسانگرد عرضی هولزاپفل  استفاده  با  ایزوکوریک  بخش 
تعیین   )11( رابطه  از  استفاده  با  حجمی  بخش  و   )10( رابطه  مطابق   ]31[



نشریه مهندسی مکانیک امیرکبیر، دوره 57، شماره 1، سال 1404، صفحه 69 تا 88

76

می گردد ]17 و 22[:
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انرژی  تابع  ایزوکوریک و حجمی  volψ بخش های  isoψ و که در آن
κمدول  و است  شکل  تغییر  گرادیان  تانسور  دترمینان   J هستند. کرنش 
حجمی می باشد. برای رأس قلب فرض همسانگردی در نظر گرفته می شود و 
fI به ترتیب  4 I و 1 فقط عبارت اول رابطه )10( تعریف می گردد ]7 و 12[.

ناوردای اول و چهارم هستند که به صورت زیر تعریف می شوند:
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است.  کوشی-گرین  راست  تانسور  ایزوکوریک  بخش   C آن  در  که 
پارامترهای مدل هایپرالاستیک از هولزاپفل و آگدن ]31[ گرفته شده است 
و پارامتر مدول حجمی بر اساس پژوهش نمه شیری و همکاران ]22[ اتخاذ 

می شود.
خاصیت ویسکوالاستیک ماهیچه قلبی نیز از پژوهش های پیشین اتخاذ 

شده و با توجه به رابطه )14( تعریف می شود ]9 و 11[:
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 T= +B LB BL F تانسور گرادیان تغییر شکل است و که در آن
نرخ تغییر شکل چپ کوشی-گرین می باشد که وابسته به گرادیان سرعت 
بر  و  هستند  مدل  پارامترهای  نیز   β و  α است.  1−= L FF فضایی
I1 وابسته  اساس پژوهش نمه شیری و همکاران ]11[ در نظر گرفته می شوند.

C است و به صورت رابطه  به تانسور نرخ تغییر شکل راست کوشی-گرین
)15( تعریف می شود ]11[:
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مدل ویسکوالاستیک در پژوهش های پیشین نیز استفاده شده است که 
ساختار هندسی تک بطنی را برای شبیه سازی اتخاذ کردند ]9 و 12[. با این 
قلب  دوبطنی  ساختار  برای  ویسکوالاستیک  خاصیت  پژوهش  این  در  حال 
توسعه داده شده. به عنوان شرایط مرزی مکانیک قلب، صفحه بالایی مدل در 
تمامی جهت های سیستم مختصات مقید شده است تا اثر ناشی از دهلیزهای 
چپ و راست به همراه شریان های آئورتی و ریوی را تقلید کند ]5 و 7 و 22[. 
در مدل حاضر تنش بافت وابسته به بخش فعال ناشی از انقباض و بخش 
منفعل ناشی از الاستین و مایع خارجی سلولی موجود در بافت است. به منظور 
کوپل الکترومکانیکی، تانسور تنش پیولاکیرشهف دوم به صورت رابطه )17( 

تعریف می گردد ]18[:
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تانسور کرنش گرین-لاگرانژ است. E که در آن

گردش خون مدل دوبطنی- 4- 2
از دیدگاه فیزیولوژیکی ساختار گردش خون انسان از نوع حلقه - بسته 
است ]28[. بسیاری از مدل های الکترومکانیکی برای کاهش حجم محاسبات 
باز استفاده می کنند که در آن  از گردش خون حلقه -  پیاده سازی ساده،  و 
اثر فشاری ناشی از خون بطن چپ به بطن راست برگردانده نمی شود ]13 
و 32-34[. در این پژوهش برای توصیف گردش خون بطن چپ و راست 
اصلاحاتی در مدل گردش خون حلقه - بسته باکر و همکاران ]5[ صورت 
می گیرد. در مدل مذکور از برهمکنش جامد - سیال برای توصیف اثر خون 
استفاده نمودند که در یک مدل الکترومکانیکی از این فرایند صرفنظر می شود 
بطن ها  درونی  دیواره  به  عنوان شرایط مرزی  به  از خون  ناشی  فشار  اثر  و 
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اعمال می شود ]26[. استفاده از گردش خون حلقه - بسته از آن جایی اهمیت 
دارد که اثر حجم خون و فشار محفظه های مختلف ارگان قلب را در مدل 
لحاظ می کند. مقدار خون تامین  شده توسط بطن چپ، 5 لیتر بر دقیقه در 
نظر گرفته می شود ]5[. نرخ تغییرات حجم هر محفظه از گردش خون توسط 

رابطه )18( تعیین  می گردد ]5[:
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Q به ترتیب حجم و نرخ جریان خون هر محفظه از  V و که در آن
گردش خون قلب هستند. این رابطه بیان می کند که نرخ جریان وارد شده به 
هر محظه برابر با نرخ جریانی است که از آن خارج شده است. زیرنویس های 
ap ،vs ،as و vp به ترتیب شریان سیستمی، ونوس سیستمی، شریان 

 lv ،mi ،tri ،pu ،ao ،ra ،la .ریوی و ونوس ریوی را نشان می دهند
و rv نیز به ترتیب دهلیز چپ، دهلیز راست، دریچه آئورتی، دریچه ریوی، 

دریچه سه لتی، دریچه میترال، بطن چپ و بطن راست هستند.
نرخ جریان خون هر جزء از مدل توسط رابطه )19( محاسبه می شود ]5[:
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از  کدام  هر  برای  مقاومت  و  فشارخون  ترتیب  به   R و  P آن در  که 
رابطه  از  فشارهای هر جزء،  تعیین  برای  قلب هستند.  اجزای گردش خون 

C استفاده می شود ]5[: خطی فشار با ظرفیت پذیری
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برای  پایه  فشارهای  ترتیب  به   ,ra baselineP و  ,la baselineP آن در  که 
دهلیز چپ و راست هستند و برابر با 5 میلی مترجیوه در نظر گرفته می شوند 
و  ,vp unstressV ، ,ap unstressV ، ,ra minimumV ، ,vs unstressV ، ,as unstressV .]5[

la, پارامترهای مدل می باشند و بیانگر حجم های بدون تنش و  minimumV

کمینه قلب هستند. سایر پارامترهای مدل شامل مقاومت و ظرفیت پذیری هر 
کدام از اجزای مدل می باشد. مقادیر پارامترهای مدل گردش خون بر اساس 
پژوهش باکر و همکاران ]5[ تنظیم شده است و فشار بطن چپ و راست به 

ترتیب با استفاده از روابط )21( و )22( محاسبه می شود ]7 و 18[:
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rvV حجم محفظه های بطن چپ و راست می باشند  lvV و که در آن ها
rfV نیز حجم خونی را  lfV و که توسط قضیه دیورژانس محاسبه می گردند.
بیان می کنند که بر اساس جریان های خون بطن چپ و راست محاسبه شده 
ω مقدار 1000 میلی مترجیوه بر میلی لیتر در نظر گرفته شده  است. پارامتر
است تا فشار هر بطن بر اساس جریان های ورودی و خروجی تنظیم شود؛ به 

rf مهیا شود ]7 و 12[. rvV V= lf و lvV V= نحوی که 
شایان ذکر است که این پژوهش از چندین جهت متفاوت با پژوهش های 
پیشین نمه شیری و همکاران ]11 و 12 و 18 و 22[ می باشد. در مرجع ]11[ 
الکتریکی  پاسخ  به  فعال  تنش  وابستگی  و  الکتریکی  خاصیت  گنجاندن  از 
مدل سازی  را  بطنی  فشار  ساده سازی،  برای  و  بودند  کرده  صرفنظر  قلب 
در  آئورتی  دریچه  تنگی  بیماری  بررسی  به  نیز  پژوهشی  در  آن ها  نکردند. 
هنگام استفاده از مدل های هایپرالاستیک و ویسکوالاستیک قلب پرداختند 
که برخلاف پژوهش حاضر، ساختار هندسی تک بطنی را مورد استفاده قرار 
دادند و فشار بطنی را به صورت حلقه - باز در نظر گرفتند ]18[. در مرجع 
فشار  برای  باز   - فرمول بندی حلقه  و  بکارگیری هندسه تک بطنی  با   ]12[
بطنی، به مقایسه پاسخ نرمال قلب در هنگام استفاده از مدل های مکانیک 
پاسخ  که  دادند  نشان  و  پرداختند  ویسکوالاستیک  و  هایپرالاستیک  منفعل 
آن ها  است.  نزدیکتر  انسان  قلب  تجربی  داده های  به  ویسکوالاستیک  مدل 
برای تحریک ماهیچه قلبی در پژوهش مذکور یک پالس تحریک به دیواره 
درونی بطن چپ اعمال نمودند و از گنجاندن فیبرهای پورکینژی صرفنظر 
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کردند. در مدلی متفاوت آن ها به شبیه سازی پدیده رشد در بیماری نارسایی 
شبیه سازی  در  را  قلب  ماهیچه  مکانیکی  خاصیت  فقط  و  پرداختند  قلبی 
گنجانده بودند ]22[. در پژوهش شبانی و همکاران ]7[ نیز با یکپارچه سازی 
روابط رشد و الکترومکانیک برای یک مدل دوبطنی، به شبیه سازی بیماری 
افزایش فشارخون ریوی پرداختند که فشار بطنی توسط مدل گردش خون 
حلقه - باز توصیف شده بود و خاصیت ویسکوالاستیک قلب را در شبیه سازی 
الکترومکانیکی  مدل  یک  حاضر  پژوهش  که  آن جایی  از  نکردند.  لحاظ 
ویسکوالاستیک را با گنجاندن فیبرهای پورکینژی و فشار بطنی حلقه - بسته 
شبیه سازی می کند، متفاوت از پژوهش های پیشین بوده و مدلی توسعه یافته تر 

می باشد.

تنظیمات حل و اعتبارسنجی- 5- 2
برای حل مدل از نسخه 6/0 نرم افزار کامسول و حلگر خطی پاردیسو به 
همراه روش خودکار نیوتن استفاده شده است. این نرم افزار به دلیل مناسب 
بودن برای مسائل چندفیزیکی در تحقیقات بیومکانیکی مختلف مورد استفاده 
قرار گرفته است ]35[. در روش حل استفاده شده، تمامی متغیرهای مدل در 
یک ماتریس سرهم بندی و حل می شوند ]12[. چرخه قلبی 1000 میلی ثانیه در 
نظر گرفته می شود و گام زمانی بر روی 2 میلی ثانیه تنظیم گردیده است ]7 و 
18[. شایان ذکر است که بخش های مختلف مدل الکترومکانیکی در پژوهش 
پیشین اعتبارسنجی شده است ]12 و 18[. پیاده سازی مدل ویسکوالاستیک 
نیز در پژوهش نمه شیری و همکاران ]11 و 12[ صحت سنجی شده است. به 
عنوان یک گام دیگر برای اعتبارسنجی مدل، پتانسیل غشاء ماهیچه قلبی در 
چرخه سوم پژوهش حاضر در شکل 3 نمایش داده شده و با پژوهش باکر و 
همکاران ]5[ مقایسه شده است. این نمودار مربوط به نقطه ای در فاصله دو  

سوم از صفحه بالایی مدل در دیواره آزاد بطن چپ می باشد. نتایج با پژوهش 
باکر و همکاران ]5[ تطابق مناسبی دارد و درستی روند شبیه سازی را نشان 

می دهد.

نتایج و بحث- 3
فیبرهای  و  قلب  بیرونی  و  درونی  پتانسیل غشاء لایه های   4 در شکل 
قلب  متوالی  چرخه  سه  خلال  در  فعال  تنش  تغییرات  همراه  به  پورکینژی 
قرار داده شده است. نمودارهای قسمت )الف( و )پ( از نقطه ای در فاصله دو 
از صفحه بالایی در لایه های بیرونی و درونی قلب استخراج شده اند.   سوم 
نمودار قسمت )ب( مربوط به ناحیه انتهایی باندل چپ در بخش قدامی قلب، 
 mV در نزدیک صفحه بالایی می باشد. پتانسیل غشاء ماهیچه قلبی، متغیر
 pV را نمایش می دهد و پتانسیل غشاء فیبرهای پورکینژی مربوط به متغیر

است. به دلیل آن که 
a در لایه های بیرونی و درونی متفاوت انتخاب شده بود، پتانسیل  پارامتر
قلب  داد. تحریک در لایه درونی  نشان  از خود  تفاوت هایی  بافت  در  غشاء 
این رفتار منطبق  بیشترین و در لایه بیرونی کوتاه ترین زمان را داشت که 
بر مشاهدات تجربی می باشد ]36[. با توجه به روابط )7( و )8( به دلیل تاثیر 
مستقیم پتانسیل غشاء بر روی تنش فعال، تنش تولید شده در لایه درونی 
بیشتر از لایه بیرونی شده است. این فرایند از دیدگاه فیزیولوژیکی نیز قابل 
توجیه است. زمانی که موج تحریک به سلول قلبی می رسد، در اثر فرایندهای 
عضلانی  سلول  و  می شود  آزاد  سلولی  داخل  کلیسم  از  مقادیری  شیمیایی 
شروع به انقباض می کند ]37[. بنابراین زمانی که یک سلول عضلانی دارای 
مدت زمان تحریک بیشتری است، قدرت انقباض شدیدتری را از خود نشان 

 

  [0]در پژوهش حاضر با پژوهش باکر و همکاران  یچرخه سوم قلب یبرا یقلب چهیغشاء ماه لیپتانس ی: اعتبارسنج3 شکل

Fig. 3. Validation of myocardial transmembrane potential for the third cardiac cycle of the present study with the study of 
Bakir et al. [5]  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 3. اعتبارسنجی پتانسیل غشاء ماهیچه قلبی برای چرخه سوم قلبی در پژوهش حاضر با پژوهش باکر و همکاران ]5[ 

Fig. 3. Validation of myocardial transmembrane potential for the third cardiac cycle of the present study with 
the study of Bakir et al. [5]
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دیواره  در  قلبی  برای چرخه سوم  پتانسیل غشاء  زمان  ]26[. مدت  می دهد 
درونی و بیرونی به ترتیب 334 و 283 میلی ثانیه طول کشیده است که در 
بازه ی مشاهدات بالینی 200 تا 400 میلی ثانیه برای سلول های بطنی قلب 
قرار دارد ]37[. تفاوت مدت زمان پتانسیل عمل لایه بیرونی و درونی در اثر 
a می باشد که همین امر باعث شد تا فرایند بازقطبش  متفاوت بودن پارامتر
در خلاف جهت فعال سازی صورت گیرد. فیبرهای پورکینژی در باندل چپ 
قسمت قدامی زودتر از بافت قلب تحریک شدند و انتهای پتانسیل غشاء آن 
با قلب به صورت همزمان رخ داد. تحقیقات نشان داده است که باندل های 
اصلی فیبرهای پورکینژی که در این پژوهش برای بطن چپ سه عدد هستند 
و برای بطن راست دو عدد می باشند، توسط فاسیکل هایی از بافت قلب ایزوله 
شده اند ]38 و 39[. به همین دلیل جریان الکتریکی از آن ها عبور می کند و 
انتقال نمی دهند و تحریک اصلی  به قلب  را  اما تحریک  تحریک می شوند 
قلب توسط اتصالات پورکینژی - میوسیت صورت می گیرد. در نتیجه، موج 
تحریک ابتدا از فیبرهای پورکینژی عبور کرده است و سپس توسط اتصالات 

پورکینژی - میوسیت به قلب انتقال داده شده است.
مدت زمان فعال شدن مدل دوبطنی در شکل 5 نمایش داده شده است 

که یکی از مولفه های تشخیصی جهت بررسی عملکرد قلب سالم می باشد. 
مدت زمان فعال شدن سرتاسر دو بطن مربوط به بازه ی زمانی واقطبش بطنی 
تا 120 میلی ثانیه قرار  این زمان بین 80  بالینی  بر اساس مشاهدات  است. 
دارد ]28[. در این پژوهش 95 میلی ثانیه طول کشید تا سرتاسر دو بطن فعال 
شود. آخرین ناحیه فعال شده مربوط به صفحه بالایی دیواره آزاد بطن راست 
بود که از منظر کیفی با تحقیقات پیشین مطابقت دارد ]5[. نحوه فعال سازی 
بطن چپ و راست تفاوت هایی از خود نشان داد. در بطن چپ موج تحریک 
به صورت شعاعی در داخل بطن انتقال یافته است و از سمت لایه درونی به 
بیرونی حرکت کرده است. برای بطن راست موج تحریک رفتاری مماسی از 
خود نشان داده است و لایه های درونی و بیرونی این محفظه را تقریبا به طور 
بر مشاهدات تجربی  رفتار مشاهده شده منطبق  فعال کرده است.  همزمان 
دورر و همکاران ]40[ است که نشان دادند فعال سازی الکتریکی بطن چپ 
بر  به صورت شعاعی و مماسی صورت می گیرد. علاوه  ترتیب  به  و راست 
این، آن ها بیان کردند که توالی فعال سازی جداره بین  بطنی به طور معمول 
از سمت بطن چپ به بطن راست صورت می گیرد که این رفتار نیز در شکل 

5 قابل مشاهده است.

  
 )ب( )الف(

 
 )پ(

( و Myocardium) یقلب چهیغشاء ماه لی(، ب( پتانسEndo) ی( و درونEpi) یرونیب هیدر لا یقلب چهیغشاء ماه لی: الف( پتانس4 شکل
 (Endo) ی( و درونEpi) یرونیب یهاهیپ( تنش فعال لا ،(Purkinje) ینژیپورک یبرهایف

Fig. 4. (a) Myocardial transmembrane potential in epicardial (Epi) and endocardial (Endo) surfaces, (b) Myocardial 
transmembrane potential (Myocardium) and Purkinje fibers (Purkinje), (c) Active stress of the epicardial (Epi) and 

endocardial (Endo) surfaces 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 4. الف( پتانسیل غشاء ماهیچه قلبی در لایه بیرونی )Epi( و درونی )Endo(، ب( پتانسیل غشاء ماهیچه قلبی )Myocardium( و فیبرهای 
)Endo( و درونی )Epi( تنش فعال لایه های بیرونی )پ ،)Purkinje( پورکینژی

Fig. 4. (a) Myocardial transmembrane potential in epicardial (Epi) and endocardial (Endo) surfaces, (b) Myo-
cardial transmembrane potential (Myocardium) and Purkinje fibers (Purkinje), (c) Active stress of the epicar-

dial (Epi) and endocardial (Endo) surfaces
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مبحث  در  جداگانه  پدیده  دو  عضلانی  سلول  فعال سازی  و  تحریک 
که  است  آن  منزله  به  تحریک   .]42 و   41[ می باشند  قلب  الکترفیزیولوژی 
تغییرات شدیدی در پتانسیل غشاء سلول به وجود می آید و سلول عضلانی 
از  غشاء  پتانسیل  آن  طی  در  که  می شود  عمل  پتانسیل  فرایند  وارد  قلب 
حالت استراحت به مقدار بیشینه بیشتر از صفر می رسد و سپس بعد از مدتی 
سلول  به  که  الکتریکی  جریان  اگر  باز می گردد.  استراحت  حالت  به  دوباره 
عضلانی می رسد، نتواند پتانسیل غشاء را تا آستانه معینی تغییر دهد، سلول 
تحریک نمی شود و بسیار سریعتر به حالت استراحت برمی گردد؛ در مقابل، 
اگر جریان الکتریکی به اندازه کافی قدرتمند باشد که بتواند پتانسیل غشاء 
را تا آستانه مشخص جابجا کند، سلول عضلانی فعال می شود ]43[. به طور 
کلی، تحریک سلول به مدت زمان کل فرایند پتانسیل عمل گفته می شود 
تا  پتانسیل غشاء سلول مربوطه  اولیه  افزایش  و فعال سازی سلول به معنی 
آستانه تحریک است. با توجه به این نکات و نتایج ارائه شده در شکل های 4 

و 5، مدت زمان تحریک 334 میلی ثانیه برای دیواره درونی قلب نشان دهنده 
زمانی است که پتانسیل غشاء سلول ابتدا از 80- میلی ولت به 20 میلی ولت 
در  است.  بازگشته  میلی ولت  استراحت 80-  مقدار  به  و سپس  است  رسیده 
مقابل، زمان 20 میلی ثانیه نشان داده شده برای قسمتی از لایه درونی قلب 
از  پتانسیل غشاء سلول عضلانی  بیانگر مدت زمانی است که  در شکل 5، 
لحظه اعمال پالس تحریک )زمان 2002 میلی ثانیه در چرخه سوم( به مقدار 

تقریبی 30- تا 20- میلی ولت رسیده است ]28 و 37[.
تغییرات جریان خون دریچه های آئورتی، میترال، ریوی و سه لتی برای 
شبیه سازی  ابتدای  در  است.  شده  داده  قرار   6 شکل  در  متوالی  چرخه  سه 
ترتیب وارد بطن چپ و  به  از دریچه میترال و سه لتی  جریان خون زیادی 
راست می شود تا حجم اولیه دو بطن را به حجم انتهای دیاستول تغییر دهد. 
قلبی،  انقباض ماهیچه  با شروع  انتهای دیاستول و  به حجم  از رسیدن  بعد 
بطن چپ وارد فاز انقباض حجم - ثابت می شود. در این فاز، جریانی از خون 
بطن ها را ترک نمی کند تا فشار داخل بطنی بتواند بیشتر از فشار آئورتی شود 
و پمپاژ خون به داخل بدن انجام شود که این رفتار منطبق بر مشاهدات بالینی 
است ]44[. بعد از بیشتر شدن فشار بطن چپ و راست، دریچه آئورتی و ریوی 
باز می شوند و خون از بطن ها خارج می شود که دلیل آن وابستگی جابجایی 
با مشاهدات تجربی  گردش خون به گرادیان فشار قلبی - عروقی است و 
مطابقت دارد ]28[. بعد از رسیدن فشار بطنی به بیشینه فشار سیستولیک، 
مقدار آن به آرامی کاهش  می یابد تا در بطن چپ و راست به ترتیب به فشار 
آئورتی و ریوی برسند و فاز تخلیه در هر دو بطن به پایان برسد ]45[. بعد از 
آن فاز آسودگی حجم - ثابت شروع می شود و فشار کاهش می یابد و جریان 
خون دریچه های آئورتی و ریوی با بسته شدن دریچه ها کاهش پیدا می کند 
تا نرخ جریان به صفر برسد و خونی جابجا نشود. زمانی که فشار بطن چپ 

 
 (دهدینشان م هیثانیلیرا بر حسب م یساز)نوار رنگ زمان فعال هابطن در یساز: مدت زمان فعال0 شکل

Fig. 5. Activation time in the ventricles (color bar indicates activation time in ms) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 5. مدت زمان فعال سازی در بطن ها )نوار رنگ زمان فعال سازی را 
بر حسب میلی ثانیه نشان می دهد(

Fig. 5. Activation time in the ventricles (color bar indi-
cates activation time in ms)

 
 یلتو سه یویر ترال،یم ،یآئورت یهاچهیخون در انیجر راتیی: تغ6 شکل

Fig. 6. Changes of flow rate in the aortic, mitral, pulmonic, and tricuspid valves 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 6. تغییرات جریان خون دریچه های آئورتی، میترال، ریوی و سه لتی

Fig. 6. Changes of flow rate in the aortic, mitral, pulmonic, and tricuspid valves
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و راست به ترتیب کمتر از فشار دهلیز چپ و راست شد، فاز پرشدن شروع 
وارد بطن چپ  ترتیب  به  از دریچه های میترال و سه لتی  می شود و جریان 
و راست می شود که رفتار مربوطه با مشاهدات بالینی هم خوانی دارد ]46[. 
این فرایند تا زمانی ادامه می یابد که بطن ها به حجم انتهای دیاستول خود 
برگردند. می توان مشاهده کرد که زمان شروع و پایان هر فاز قلبی به صورت 
همزمان در هر دو بطن انجام می گیرد که نشان دهنده تغییر شکل همزمان 
دو بطن می باشد که در اثر استفاده از یک مدل گردش خون حلقه - بسته 
این رفتار فیزیولوژیکی قلب شبیه سازی شده است و این پاسخ مدل انطباق 

قابل توجه نتایج را با مشاهدات تجربی نشان می دهد ]37[.
شکل 7 حلقه فشار - حجم سه چرخه متوالی قلب را نشان می دهد که 
مدل در چرخه سوم به پایداری رسیده است. تفاوت زیاد حلقه فشار - حجم در 
چرخه اول نسبت به چرخه دوم و سوم به دلیل آن است که در انتهای چرخه 
اول حجم به اندازه ای افزایش یافته است که مقدار حجم بطن ها متناسب با 
مقدار جریان خون ورودی به آن ها باشد و چون شبیه سازی از هندسه اولیه 
شروع شده است، در خلال فاز پرشدن چرخه ی اول، حجم بطن ها به اندازه ای 
خوبی  به  مدل  برسند.  مطلوب  دیاستول  انتهای  حجم  به  که  می یابد  تغییر 
توانست مشخصه های اصلی حلقه فشار - حجم که حالتی جعبه مانند را دارد 

شبیه سازی کند و هر چهار فاز چرخه قلبی، شامل 
فازهای انقباض حجم - ثابت، تخلیه، آسودگی حجم - ثابت و پرشدن 
را برای هر دو بطن بازسازی کند. مجموعه ای از پاسخ های فشار و حجم هر 
دو بطن برای چرخه سوم مدل در شکل 8 با مشاهدات بالینی مقایسه شده اند 
که نشان می دهد مدل، رفتار فیزیولوژیکی قلب را شبیه سازی کرده است و 
نتایج منطبق بر داده های تجربی هستند. شایان ذکر است که از مشخصه های 

مهم ارزیابی پاسخ قلب انسان کمیت کسر تخلیه می باشد. مقدار این کمیت 
برای بطن  چپ برابر با 51 درصد بود که منطبق بر داده های تجربی دیدوناتو 
و همکاران ]47[ است که محدوده این کمیت را با میانگین 57 و انحراف 
حاضر  پژوهش  در  راست  بطن  تخلیه  کسر  دادند.  گزارش  درصد   6 معیار 
51/08 درصد بدست آمد که این مقدار نیز با داده های بالینی هادسمیت و 
همکاران ]48[ که محدوده 47 تا 73 درصد را گزارش داده بودند مطابقت 
دارد و نشان می دهد که پاسخ بطن راست نیز منطبق بر رفتار فیزیولوژیکی 

این بافت است.
الکترومکانیک  اندازه جابجایی مدل  پتانسیل غشاء و  نتایج  در شکل 9 
و  سیستول  فاز  در  مختلف  زمان های  برای  قلبی  سوم  چرخه  در  دوبطنی 
دیاستول نشان داده شده است. در زمان 2002 میلی ثانیه پالس تحریکی به 
مدت 2 میلی ثانیه به فیبرهای پورکینژی در جداره ی بین  بطنی در نزدیک 
سطح بالایی مدل اعمال شده است تا بافت تحریک شود. در ادامه جریان 
الکتریکی در این فیبرها پخش می شود و 36 میلی ثانیه طول کشیده است تا 
شبکه فیبرهای پورکینژی کاملا فعال شود. جداره بین  بطنی اولین ناحیه ای 
الکتریکی  پورکینژی، جریان  فیبرهای  از تحریک  بعد  بود که تحریک شد. 
به  تقریبا  راست  و  بطن چپ  در  آن  و پخش  منتقل شده  قلبی  ماهیچه  به 
فعال سازی همزمان دو بطن  انجام می شود که نشان دهنده  متقارن  صورت 
است. فعال سازی بطن چپ در سه ناحیه شروع شد و در ادامه این سه ناحیه 
با هم ترکیب شده و به یک موج تبدیل شدند و ابتدا به صورت شعاعی از 
دیواره درونی به بیرونی پخش شد و در ادامه به طرف صفحه بالایی حرکت 
کرد. پخش جریان الکتریکی از دیواره درونی به سمت دیواره بیرونی اولین 
بار در بخش قدامی و خلفی شیارهای بین  بطنی اتفاق افتاد که در ادامه با 

 
 چرخه: C3دوم و  چرخه: C2اول،  چرخه: C1قلب ) ی( در سه چرخه متوالRV( و راست )LVحجم بطن چپ ) -فشار  یها: حلقه7 شکل

 سوم(

Fig. 7. Left (LV) and right (RV) ventricular pressure – volume loops in three consecutive cardiac cycles (C1: First cycle, C2: 
Second cycle and C3: Third cycle) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 7. حلقه های فشار - حجم بطن چپ )LV( و راست )RV( در سه چرخه متوالی قلب ) C: چرخه اول،  C: چرخه دوم و C3: چرخه سوم(

Fig. 7. Left (LV) and right (RV) ventricular pressure – volume loops in three consecutive cardiac cycles (C1: 
First cycle, C2: Second cycle and C3: Third cycle)
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همدیگر ادغام شدند و به سمت محل های فعال نشده از بطن راست حرکت 
کردند. زمانی که دو بطن فعال شدند، جریان خون از بطن ها خارج شده و 
فاز تخلیه شروع می شود و در طی آن ماهیچه قلبی منقبض شده و رأس 
مخالف  جهت  در  مدل  بازقطبش  می کند.  حرکت  بالایی  صفحه  طرف  به 
فعال سازی آن صورت گرفت و از دیواره بیرونی شروع شد و در زمان 2400 
میلی ثانیه پتانسیل غشاء سرتاسر بافت به حالت استراحت برگشت. در خلال 
قلب  تا حجم  وارد بطن ها می شود  از دهلیزها  آرامی  به  استراحت خون  فاز 

دوباره به حجم انتهای دیاستول خود بازگردد.
بافت قلب در ابتدای شروع چرخه قلبی تحت جابجایی قرار دارد که در 
و  بطن چپ  درونی  زمان لایه   این  در  است.  9 مشهود  )ث( شکل  قسمت 
راست تحت فشار انتهای دیاستول قرار دارند و همین امر موجب تغییر شکل 
بافت شده است. علاوه بر این، مقدار جابجایی نشان داده شده در این شکل 
نسبت به هندسه اولیه مدل و زمان صفر میلی ثانیه است. به دلیل شرط مرزی 
ناحیه در خلال شبیه سازی بدون جابجایی  این  بالایی،  مقید کردن صفحه 

 
 )الف(

 
 )ب(

. ب( [02-44]بطن چپ و راست  ی. الف( فشارهایتجرب یهاشده از گردش خون مدل با داده یریگاندازه یهاتیکم سهی: مقا8 شکل
 [48]بطن چپ و راست  یهاحجم

Fig. 8. Comparison of measured quantities from the blood circulation of the model with experimental data. (a) Left and right 
ventricular pressures [49-52]. (b) Left and right ventricular volumes [48] 
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بطن چپ و راست ]48[

Fig. 8. Comparison of measured quantities from the blood circulation of the model with experimental data. (a) 
Left and right ventricular pressures [49-52]. (b) Left and right ventricular volumes [48]
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زمان  بخش هرهستند.  یدر خلال چرخه سوم قلب ییدوم و چهارم( اندازه جابجا یهافیغشاء. رد لیاول و سوم( پتانس یهافی: رد4 شکل

 باشدیم هیثانیلیم 2555قلب در زمان  یرونیب هیلا ،یاست و لبه خاکستر هیثانیلیبر حسب م را یقلب چرخه

 

شکل 9. ردیف های اول و سوم( پتانسیل غشاء. ردیف های دوم و چهارم( اندازه جابجایی در خلال چرخه سوم قلبی هستند. هر بخش زمان چرخه 
قلبی را بر حسب میلی ثانیه است و لبه خاکستری، لایه بیرونی قلب در زمان 000  میلی ثانیه می باشد

Fig. 9. (First and third rows) Transmembrane potential. (Second and fourth rows) Magnitude of displacement 
during the third cardiac cycle. Each segment represents the time of cardiac cycle in ms, and the gray edge is the 

epicardial surface of the heart at the time of 2000 ms
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بوده است. در شکل 9 در مراحل ابتدایی فاز سیستول و مراحل انتهایی فاز 
دیاستول، جابجایی بطن راست بیشتر از بطن چپ نشان داده شده است. این 
پاسخ مدل از دو دیدگاه محاسباتی و فیزیولوژیکی قابل توجیه است. از منظر 
محاسباتی، فشار اعمال شده به دیواره ی درونی بطن ها مطابق روابط )21( 
و )22( وابسته به معادلات جریان خون و تغییر حجم محفظه داخلی بطن ها 
است. از آن جایی که از مدل گردش خون حلقه - بسته استفاده شده است، 
بطن  بنابراین  می گذارد.  تاثیر  راست  بطن  روی  بر  چپ  بطن  خون  جریان 
راست به دلیل ضخامت کمتر دیواره که منجر به کمتر بودن بافت عضلانی 
گیرد.  قرار  بزرگتری  جابجایی  تحت  است  انتقال خون لازم  برای  می شود، 
خروجی  خون  مقدار  که  است  داده  نشان  تجربی  مشاهدات  این،  بر  علاوه 
بطن  از  و  برمی گردد  راست  بطن  به  افزایش  یا  کاهش  بدون  بطن چپ  از 
راست به بطن چپ جابجا می شود ]28 و 37[. به دلیل آن که از گردش خون 
حلقه - بسته در این پژوهش استفاده شده است، این رفتار فیزیولوژیکی قلب 
آمده  بدست  با 51 درصد  برابر  بطن  دو  تخلیه هر  و کسر  شبیه سازی شده 
است و همین امر نشان می دهد که درصد خون خروجی از بطن چپ و راست 
با یکدیگر برابر هستند. اگر بطن راست در این شبیه سازی تحت جابجایی 
انتهای  به حجم های  وابسته  که  تخلیه  کسر  مقدار  می گرفت،  قرار  کمتری 
مدل  از  استفاده  مزیت  و  می کرد  پیدا  کاهش  است،  سیستول  و  دیاستول 

گردش خون حلقه - بسته از بین می رفت.
مدل  یک  ارائه  حاضر  پژوهش  اهداف  از  یکی  که  آن جایی  از 
الکترومکانیکی برای ساختار دوبطنی قلب بود که قابلیت پیاده سازی راحتی 
ارائه دهد، از مدل های مادی همسانگرد عرضی و همسانگرد به ترتیب برای 
بخش هایپرالاستیک و ویسکوزی بافت استفاده شد. دمر و یین ]53[ نشان 
پاسخ  می تواند  درستی  به  هایپرالاستیک همسانگرد عرضی  مدل  که  دادند 
مکانیکی قلب را در آزمایش های تک محوره و دو محوره بازتولید کند. خاصیت 
ویسکوالاستیسیته قلب ناشی از ماتریس خارج سلولی و سیال موجود در آن 
است که از جامد الاستیک عبور می کند ولی همچنان تحقیقات بیشتری لازم 
به طور دقیق  قلبی  تا خاصیت ویسکوالاستیک ماهیچه  است صورت گیرد 
مشخص شود ]8 و 54 و 55[. همچنین، برخی از مدل سازی های قلب نیز 
به منظور کاهش حجم محاسبات، مکانیک قلب را به صورت ترکیب مدل  
 .]56[ گرفتند  نظر  در  همسانگرد  ویسکوالاستیک  و  عرضی  هایپرالاستیک 
علاوه بر این، تحقیقات نشان داده  است که استفاده از یک مدل همسانگرد 
برای توصیف خاصیت ویسکوالاستیک ماهیچه قلبی به خوبی می تواند رفتار 
قلب را مطابق داده های تجربی هیسترزیس و آزمایش های دو محوره بازتولید 

جامعه  نیاز  در  حاضر  پژوهش  مدل سازی   انجام  ضرورت   .]58 و   57[ کند 
با قابلیت حل سریع نهفته است ]1 و 26 و 59[.  علمی به مدل های ساده 
در واقع با وجود آن که اخیرا مدل های دقیقی از قلب توسعه داده شده اند که 
جزئیات قابل توجهی را لحاظ کردند، استفاده از آن ها برای سایر محققان و 
بازتولید مدل به راحتی نبوده و پیچیدگی های چشمگیری را به دنبال خواهد 
داشت ]13 و 14 و 21[. علاوه بر این گردش خون قلب انسان به صورت 
فیزیولوژیکی از نوع حلقه - بسته است ]37[. اغلب مدل های الکترومکانیکی 
برای کاهش حجم محاسبات از گردش خون حلقه - باز استفاده نمودند ]13 
و 32-34[. به منظور واقع گرایانه نمودن مدل الکترومکانیکی پژوهش حاضر، 
مدل گردش خون حلقه - بسته باکر و همکاران ]5[ مطابق روابط )21( و 
از گردش خون بطن چپ به  ناشی  اثر  به نحوی توسعه داده شد که   )22(
بطن راست برگردانده شود تا فشار و حجم بطن ها وابسته به یکدیگر باشند. 
فرمول بندی  توسعه  و  مدل  در  شده  انجام  مختلف  ساد ه سازی های  ترکیب 
و  الکتریکی  پاسخ  نتایج  تا  شد  باعث  خون  گردش  و  ویسکوالاستیک 
بالینی باشند و در عین  کمیت های گردش خون مدل منطبق بر مشاهدات 

ساده بودن پیاده سازی مدل، دقت قابل قبولی را ارائه دهد.
یکی از محدودیت های پژوهش حاضر مربوط به نقش گره های سینوسی 
- دهلیزی و دهلیزی - بطنی در تحریک الکتریکی قلب است. نقطه شروع 
فعالیت قلب از گره سینوسی - دهلیزی بوده و سیگنال الکتریکی تولید شده 
این بخش موجب تحریک گره دهلیزی - بطنی می شود و خروجی گره  از 
دهلیزی - بطنی به فیبرهای پورکنیژی رسیده و موجب تحریک آنها می گردد. 
سیگنال الکتریکی تولید شده توسط فیبرهای پورکنیژی نیز به بطن ها ارسال 
شده و موجب انقباض بطن ها خواهد شد ]41[. در مدل استفاده شده در این 
پژوهش، از نقش گره های سینوسی - دهلیزی و دهلیزی - بطنی صرفنظر شده 
است و فعالیت فیبرهای پورکنیژی توسط پالس های مربعی تحریک شده است 
که البته این پالس ها در واقعیت مربعی نبوده و به صورت پالس های پتانسیل 
عمل هستند. یکی از راه های توسعه مدل اعمال تغییرات بنیادی در مدل سازی 
و  دهلیزی   - سینوسی  گره های  رفتار  بتوان  تا  است  مدل  الکتروفیزیولوژی 
دهلیزی - بطنی را در شبیه سازی گنجاند ]60[. با این حال، لازم است حجم 
محاسبات و درجه غیرخطی شدن مدل مورد ارزیابی قرار گیرد تا پیاده سازی 
آن را دشوار نکند. با این حال، رویکرد استفاده از پالس مربعی برای تحریک 
سلول های بطنی در تعداد قابل توجهی از پژوهش های پیشین مورد استفاده قرار 
گرفته است و از روش های مرسوم کاهش حجم محاسبات و تقریب نقش گره  

دهلیزی - بطنی می باشد ]5 و 9 و 33 و 61 و 62[.
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نتیجه4گیری-44
در پژوهش حاضر یک مدل الکترومکانیکی برای ساختار دوبطنی قلب 
توسعه داده شد که از گردش خون حلقه - بسته برای توصیف چرخه های 
ویسکوالاستیک  مادی  مدل  یک  توسط  قلب  مکانیک  و  شد  استفاده  قلبی 
گردش  برای  پژوهش  این  در  بطنی  فشار  مدل سازی  رویکرد  شد.  توصیف 
خون حلقه - بسته بسط داده شد. پاسخ الکتریکی قلب مدت زمان فعال سازی 
بطن ها را شبیه سازی نمود و هر دو بطن به طور همزمان فازهای سیستول 
حالتی  چپ  بطن  در  شده  فعال سازی  الگوی  کردند.  تجربه  را  دیاستول  و 
بالایی  صفحه  در  که  بود  مماسی  حالتی  راست  بطن  در  و  داشت  شعاعی 
خاتمه می یافت. مدل ارائه شده پاسخ سرتاسری قلب شامل الکترفیزولوژی، 
زمان فعال سازی، حلقه فشار - حجم بطن چپ و راست و فازهای انقباض 
حجم - ثابت، تخلیه، آسودگی حجم - ثابت و پرشدن را تقلید کرد. در آینده 
از نتایج این پژوهش می توان به عنوان معیاری برای ارزیابی رفتار قلب سالم 

استفاده نمود.
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