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 1693تیر  29ارائه در سایت: 

آل مهندسی بافت بازایجادگر های ایدههای گوناگون سلولی گزینههای بنیادی مزنشیمال به خاطر داشتن توانایی خودنوزایی و تمایز به ردهسلول 
هایی که در درون بدن بارگذاری های تناوبی به سمت تمایز یافتن به سلولها در پاسخ به تحریکات مکانیکی مانند کرنشهستند. این سلول

درصد با  10شوند. در این تحقیق هدف بررسی اثر کرنش تناوبی های استخوانی و غضروفی، هدایت میکنند، مانند سلولشابهی را تجربه میم
هرتز روی پاسخ مکانیکی یک سلول مزنشیمال کاشته شده درون یک بلوک فیبرینی، به روش اجزای محدود و با در نظر گرفتن  1فرکانس 

کارگیری مدل هایپرویسکوالاستیک سیمو برای اسکلت سلول است تا زمانی که این بارگذاری تک محوره، از طریق ها و بهنقش اینتگرین
های دهد که متوسط تنشر مسیر تمایز به یک سلول بالغ غضروف لیفی قرار دهد. نتایج مدل ارائه شده نشان میمدولاسیون مکانیکی، سلول را د

رسند که برای انگیزش پیکونیوتن می 15و  45، 24پاسکال و نیروهای متناظر تا  140و  260، 240محیطی، شعاعی و برشی به ترتیب تا 
تواند در راستای طراحی بهتر نتایج این پژوهش می در آن بارگذاری وجود ندارد، کافی است. سلول به پاسخی متفاوت نسبت به شرایطی که

 .های زیستی بسیار مؤثر باشدآزمایش
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 Stem cells due to their ability for self-renewal and the potential of differentiating to different cell 

lineages are the ideal choices in regenerative tissue engineering. Under cyclic loading, these cells could 

differentiate to those kinds of cells that experience similar conditions inside the body, like osteocytes 
and chondrocytes. In this research, the purpose is to investigate the effect of the 10 percent cyclic strain 

with the frequency of 1 Hertz on the mechanical response of a single mesenchymal stem cell cultured in 

a fibrin hydrogel block, using the finite element method and considering the role of integrins and 

implementing the Simo’s hyper-viscoelastic model for the cytoskeleton as long as the uniaxial loading 

leads the cell to differentiate toward Fibrochondrocytes. The results of presented model show that the 

averages of the circumferential, radial and shear stresses are 240, 260 and 140 Pascal, respectively and 
corresponding forces are 24, 45 and 15 Pico-Newton. The results imply that stresses and forces 

generated inside the cytoskeleton are large enough to elicit a different response from the cell. These 

research results can be very effective for better design of biological experiments. 
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 مقدمه 1-

ای نوین در مهندسی پزشکی است که بر زمینه 1مهندسی بافت باز ایجادگر

های زنده قصد دارد راهی برای تولید ی تحریک آزمایشگاهی سلولپایه

[. در این میان 1] های زنده در محیطی خارج از محیط بدن فراهم کندبافت

آلی برای تحقق این هدف هستند چرا که های ایدهگزینه 2های بنیادیسلول
                                                                                                                                  
1 Regenerative tissue engineering 
2 Stem cells 

نند بدون اینکه به سلولی دیگر تمایز یابند تکثیر شده که تواها میاین سلول

ها است و از طرفی توانایی تمایز این تکثیر متأثر از تحریکات اعمالی روی آن

[، 3[. تحریکات بیوشیمیایی ]2] های گوناگون سلولی را دارندبه رده

 ولیی سلمقید شده 3[، مورفولوژی5,4های در ابعاد میکرو و نانو ]توپوگرافی

 [ 10-8] [ و تحریکات نیرویی خارجی7[، سختی بستر قرارگیری سلول ]6]

                                                                                                                                  
3 Morphology 
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 و همکاران بهمن وحیدی های غضروف لیفیویسکوالاستیک برای سلول بنیادی تحت بارگذاری تناوبی به منظور مدولاسیون مکانیکی در جهت تمایز به سلولمدلی هایپرارائه 

 

 7شماره  17، دوره 1396 مهرمهندسی مکانیک مدرس،  802
 

ها با هم منجر به هر یک عواملی هستند که تغییر در میزان و ترکیب آن

لی برای های مختلف سلوگیریهای تکثیر و تمایز مختلف و جهتنرخ

 شود.های بنیادی میسلول

سعی در بررسی پاسخ  های مادی مختلفمحققان بسیاری به کمک مدل

اند. کارشر و های زنده تحت تحریکات مکانیکی گوناگون داشتهمکانیکی سلول

[ از یک مدل سه بعدی اجزای محدود برای بدست آوردن توزیع 11همکاران ]

سنجی مغناطیسی استفاده ها در آزمون سلولای از سلولتنش در تک لایه

کسول و وویت را برای این منظور به های ویسکوالاستیک مها مدلاند. آنکرده

اند و سازگاری بیشتر مدل مکسول با نتایج آزمایشگاهی را نسبت به هکار برد

 اعمال شامل تحقیق این نوین ملاحظاتاند. مدل وویت گزارش کرده

های سلول برای سلول فضایی یتوزیع شده مدل یک بر ویسکوالاستیسیته

 نظر در سلول، مکانیکی پاسخ بر ماده لفمخت هایمدل اثر بررسی و چسبیده

 مغناطیس سنجیسلول در قشر سلول و غشاء ترکیبی مکانیکی نقش گرفتن

 باشد.می تنش توزیع بر بارگذاری نرخ اثر گرفتن نظر در و سلولی پاسخ در

محدودی را برای بدست آوردن  اجزایمدل [ 12]بایجنز و همکاران 

ی آن با نتایج تحلیلی های کندروسایت و مقایسهخواص مکانیکی سلول

 1نئوهوکین هایپرالاستیک یماد هایمدل از هااند. آنموجود ایجاد کرده

 سلول، مدل غیرخطی الاستیک رفتار مدل کردن برای ناپذیرتراکم و پذیرتراکم

 و است نئوهوکین صورت به آن جامد فاز شتن تانسور که الاستیکی دوفازی

 تنش تانسور با آن جامد فاز تنش که تانسور ویسکوالاستیکی فازی دو مدل

 اند. نتایجکرده استفاده شود،می بیان مدی دو ویسکوالاستیک یماده یک

 دوفازی مدل یک که کندمی پیشنهاد گروه این یوسیله به آمده بدست

 در شده مشاهده آزمایشگاهی خزش پاسخ تواندمحض نمی الاستیک

مدل  یک که حالی در کند، ضبط کامل طور به را هاکندروسایت

 کند.می بینیپیش را سلول پاسخ تریدقیق صورت به دوفازی ویسکوالاستیک

 یعمده مکانیزم احتمالاا  دوفازی یپدیده که کندمی پیشنهاد یافته این

 نیست. سلولی یویسکوالاستیسیته مسئول

 سازیشبیه برای را محدود اجزای مدل یک[ 13] مفرد پورکاظم وزیری و

 مطالعه این از اند. هدفمایکروپیپت ایجاد کرده مکش در هسته مکانیکی پاسخ

 یهسته ومکانیکییب پاسخ در هسته مختلف اجزای متمایز هاینقش بررسی

این گروه  یاست. در مدل محاسباتی ارائه شده به وسیله شده ایزوله

 ی ویسکوالاستیک مکسول مدل شده است.به صورت یک ماده 2ناکلئوپلاسم

ناشی  3های موضعیها و چسبندگیاثر اینتگرین اخیراا برخی از محققان

ها در پاسخ مکانیکی سلول زنده به تحریک خارجی را مورد مطالعه قرار از آن

های را برای سلولمدل اجزای محدودی  [14ووگان و همکارانش ] اند.داده

تحت شرایط فیزیولوژیک و شرایط آزمایشگاهی  5و اُستئوسایت 4اَستئوبلست

ها اثر حسگرهای مکانیکی سلول یعنی ایجاد کردند. در این مدل آن

آن را بر توزیع و میزان تنش برای هر دو نوع سلول  6ها و سیلیوماینتگرین

، 7سیال-کنش جامدن برهماند. در این مدل که با در نظر گرفتبررسی کرده

گیرند، ها تحت اثر جریان پایای فیزیولوژیک و آزمایشگاهی قرار میسلول

ی کافی دهد که این حسگرهای مکانیکی به اندازهنتایج بدست آمده نشان می

شوند. برای انگیزش یک پاسخ از سلول تحت اثر جریان سیال تحریک می

 نقشی در واسطه بودن تفسیر تمالاا بنابراین این حسگرهای مکانیکی اح
 

                                                                                                                                  
1 Neo - Hookean 
2 Nucleoplasm 
3 Focal adhesions 
4 Osteoblast 
5 Osteocyte 
6 Cilium 
7 Fluid – structure interaction 

 کنند.سلول استخوان در شرایط آزمایشگاهی ایفا می 8مکانیکی

های مزنشیمال این ها، به طور خاص سلولبه طور کلی مورفولوژی سلول

کند تا تأثیر هندسه سلول در سرنوشت آن به خصوص امکان را فراهم می

آمیزی با روش رنگ [16]. واعظ قائمی و همکاران [15]تمایز بررسی شود 

های مزنشیمال، مدلی سه بعدی را توسعه دادند و پاسخ سلول 9فلورسنت

سلولی تحت تنش برشی سیال نوسانی عبوری را با استفاده از آنالیز بر 

مدل اجزای  [17]جامد بررسی نمودند. مولن و همکارانش -کنش سیالهم

اوت پهن شده و های مزنشیمال با دو مورفولوژی متفمحدودی از سلول

های موضعی را به صورت ها چسبندگیدار ایجاد کردند. در این مدل، آنشاخه

اند. هدف از این ی خود وارد کردهآزمایشگاهی مشاهده و در مدل ساده شده

ی اثر سختی بستر بر مکانیک داخل سلول است. نتایج بدست مطالعه مشاهده

های های موضعی، تنشدگیدهد که موقعیت و چگالی چسبنآمده نشان می

دهد. در این مدل داخل سلولی ناشی از سختی بستر را تحت تأثیر قرار می

 اند.ی الاستیک خطی مدل کردهها سلول را به صورت یک مادهآن

بر تمایز  10های  کششی تناوبیتحقیقات بسیاری حاکی از اثر بارگذاری

های تناوبی اثر بارگذاری[ 18های بنیادی بوده است. پارک و همکاران ]سلول

های بنیادی مزنشیمال بررسی تک محوره و دو محوره را بر تمایز سلول

های تناوبی فیزیولوژیک برای اعمال کرنش ی کرنشها از محدودهاند. آنکرده

های هرتز. سلول 1درصد با فرکانس  10های اند یعنی کرنشاستفاده کرده

پوشیده  1ای از کلاژن نوع که با لایه مورد آزمایش روی بسترهای سیلیکونی

های نشانگر عضلات صاف را در ها ابتدا بیان ژناند. آنشده بودند، کشت شده

آزمون کرنش دو محوره اندازه گرفتند. میزان بیان این دو ژن تحت 

گیری را نسبت به گروه کنترل های تناوبی دو محوره کاهش چشمکرنش

های که کرنش مکانیکی عمده در رگبه این بدون کرنش نشان داد. با توجه

های تناوبی تک اند که کرنشها نتیجه گرفتهخونی کرنش محیطی است، آن

اند. بر ی صاف ضروریهای عضلهمحوره برای افزایش بیان نشانگرهای سلول

های دو محوره، کرنش تک محوره باعث افزایش بیان نشانگرهای خلاف کرنش

تا دو برابر بعد از یک روز شد. اما بعد از دو روز میزان ی صاف های عضلهسلول

ها در گروه کنترل برابر شد. این مشاهدات ها با میزان بیان آنبیان این ژن

های تناوبی تک محوره به صورت گذرا باعث حاکی از این است که کرنش

 شود.ی صاف میهای عضلهاضی سلولافزایش بیان نشانگرهای انقب

های بنیادی مشتق شده از مغز [ سلول19مکاران ]گرینسون و ه

 5های ها را تحت کرنشاستخوان را روی یک بستر سیلیکونی کاشته و آن

دهد که ها نشان میی آنهرتز قرار دادند. مطالعه 1درصد با فرکانس 

 11ساعت باعث القای پایدار تمایز استئوژنیک 1های دارای زمان کوتاه تا کرنش

تر و یا تکراری برای شوند. بنابراین کرنش های طولانیهای بنیادی نمیسلول

 فظ یک تمایز پیوسته ضروری هستند.ح

های بنیادی مشتق شده از مغز استخوان را [ سلول20و همکاران ] کنلی

کاشته و در معرض جابجایی کششی تناوبی  12های فیبریندر درون هیدروژل

  24قرار دادند. اعمال این بارگذاری به مدت هرتز 1درصد با فرکانس  10

ای شد. اعمال یک هفته 13ساعت باعث سنتز هر دوی پروتئین و پروتئوگلیکن

های کششی قطع و وصل شونده، محتوای کلاژن و گگ سولفاته را کرنش

 14زاافزایش داد. در کل این مطالعه بیانگر این است که ترکیب عوامل غضروف
 

                                                                                                                                  
8 Mechanotransduction 
9 Fluorescent staining 
10 Cyclic tensile loading 
11 Osteogenic 
12 Fibrin hydrogel 
13 Proteogalycan 
14 Chondrogenic 
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 و همکاران بهمن وحیدی های غضروف لیفیویسکوالاستیک برای سلول بنیادی تحت بارگذاری تناوبی به منظور مدولاسیون مکانیکی در جهت تمایز به سلولهایپرمدلی ارائه 

 

 802 7شماره  17، دوره 1396 مهرمهندسی مکانیک مدرس، 
 

 را دارد. 1پتانسیل تولید آزمایشگاهی بافت غضروف لیفیبارگذاری تناوبی  و

 2های تناوبی را بر تمایز مایوژنیک[ اثر کرنش21حقیقی پور و همکاران ]

های بنیادی را روی ها سلولهای بنیادی مزنشیمال مطالعه کردند. آنسلول

های پوشیده شده با کلاژن کاشته و در معرض کرنش 3بستر سیلیکونی

هرتز قرار دادند. مشاهدات این گروه  1درصدی با فرکانس  10سیکلیک 

تواند آغازگر تمایز حاکی از این است که بارگذاری مکانیکی به تنهایی می

مایوژنیک باشد. علاوه بر این، ترکیب عوامل رشد و بارگذاری مکانیکی 

 ای شود.ر بیان نشانگرهای ماهیچهتتواند باعث افزایش بیشمی

سازی پاسخ مکانیکی مبنای این پژوهش برای شبیه اما آزمایشی که

های تناوبی قرار گرفته، آزمایشی است های بنیادی مزنشیمال به کرنشسلول

[ انجام شده است. در تحقیق انجام شده به 20که توسط کنلی و همکاران ]

ها کاشت در شرایط محیط کاشت، سلولروز پیش 7ی این گروه طی وسیله

 13.87درصد تا طول متوسط  30متری را به میزان میلی 20ماتریس فیبرین 

 7درصد طول روز  10متر جابجایی )میلی 1.4متر منقبض کردند. سپس میلی

ها در گروه درون محیط های تحت بارگذاری وارد شد. سلولاٌم( به گروه سازه

متر بعد از به میلی  8.75و 9.68های ژلی تا کاشت به منقبض کردن سازه

اثر این انقباض به صورت افزایش مدول یانگ  روز ادامه دادند. 21و  14یب ترت

 سازه لحاظ شده است.

با مبنا قرار دادن این آزمایش، هدف این تحقیق بررسی اثر بارگذاری 

تناوبی روی یک سلول مزنشیمال است که در درون یک بلوک فیبرینی کاشته 

بتواند سلول را به سمت تمایز به شده است تا آن که این بارگذاری تناوبی 

های بالغ غضروف لیفی سوق دهد. اهمیت بررسی این مسأله به پاسخی سلول

دهد و هم چنین فهم بهتر های تناوبی اعمالی میکه اسکلت سلولی به تنش

گردد. برای تحقق این های تنظیم مکانیکی وابسته به تنش  بر میمکانیزم

برای مدل کردن اسکلت  4یسکوالاستیکی هایپرواهداف،  یک مدل ماد

که نقش سلولی به روش اجزای محدود به کار برده شده است. ضمن آن

های ارتباطی سلول و ماتریس خارج سلولی در نظر ها به عنوان پل5اینتگرین

در تحقیق حاضر ابتدا میدان تنش درون بلوک فیبرینی گرفته شده است. 

سپس از تنش به دست آمده در مرکز آید درصد به دست می 10تحت کرنش 

بلوک به عنوان شرط مرزی در مدل ساخته شده برای سلول برای بررسی اثر 

 شود.بارگذاری بر آن استفاده می

ی مکانیک سلولی آنچه این تحقیق را از تحقیقات انجام شده در حوزه

ی رائهکند از دو جنبه قابل بیان است. اولین وجه تمایز این تحقیق امتمایز می

های بزرگ است. دومین مدلی هایپرویسکوالاستیک برای سلول در تغییر شکل

وجه تمایز این تحقیق به بررسی پاسخ مکانیکی سلول بنیادی تحت 

های ها در چسبندگیبا در نظر گرفتن نقش اینتگرین تناوبیهای کرنش

 شود.موضعی مربوط می

 هامواد و روش2- 

 معادلات حاکم1-2- 

سیمو و همکاران مدلی ساختاری برای ویسکوالاستیک غیرخطی بر مبنای 

شود که در متغیرهای حالت ایجاد کردند. این مدل موادی را شامل می

کنند. در مدل بارگذاری کوتاه مدت مانند یک ماده هایپرالاستیک رفتار می

ی یهبنابراین تجز[، 22]سیمو رفتار ویسکوالاستیک تنها به برش محدود است 

                                                                                                                                  
1 Fibrocartilage 
2 Myogenic 
3 Silicon 
4 Hyper - viscoelastic 
5 Integrins 

گرین، –برشی ماتریس گرادیان تغییر شکل، تانسور راستگرد کوشی –حجمی 

نماید. در کرکاف ضروری می–تابع انرژی کرنشی و تانسور تنش دوم پیولا

، تغییر حجم نسبی برای یک detF J =گرادیان تغییر شکل،  F (،1)ی معادله

بخش حافظ  �̅� جزء پیوسته و معادل بخش اتساعی گرادیان تغییر شکل و

 باشد.ماتریس می 6حجم

(1) �̅� =  𝐽−
1

3 𝐹 
برشی –ی حجمیو تجزیه( 2)ی گرین در معادله–تانسور راستگرد کوشی

 .[22]تعریف شده است ( 3)ی آن در معادله

(2) 𝐶 = 𝐹T𝐹 
(3) 𝐶̅ =  𝐽

2

3 𝐶 

 𝜓ها رفتار مواد هایپرالاستیک بر حسب تابع چگالی انرژی کرنشی آن

)عبارت اول( این تابع به دو بخش حجمی  (4)شود. در معادله ی توصیف می

 .[22] و حافظ حجم )عبارت دوم( تجزیه شده است

(4) 𝜓(𝐶) = 𝜓vol(𝐽) + 𝜓iso(𝐶̅) 

–ی هایپرالاستیک تانسور تنش مادی متقارن دوم پیولابرای یک ماده

 .[22]شود تعریف می (5)ی کرکاف طبق معادله

(5) 𝑆 = 2 
𝜕𝛹(𝐶)

𝜕𝐶
 

تقسیم شده   𝑆isoو برشی  𝑆volبه دو بخش حجمی  𝑆 (6)ی در معادله

بر حسب تغییرات بخش  (8)ی در معادله 𝑆isoو  (7) یدر معادله 𝑆volاست. 

 (8)ی در معادله devشوند. عملگر تعریف می 𝐶نسبت به  𝜓متناظر از تابع 

 .[22]کند اثر می (9)ی طبق معادله

(6) 𝑆 = 2 
𝜕𝛹(𝐶)

𝜕𝐶
= 𝑆vol + 𝑆iso 

(7) 𝑆vol = 2 
𝜕𝛹vol(𝐽)

𝜕𝐶
= 𝐽

𝜕𝛹vol(𝐽)

𝜕𝐽
 𝐶−1 

(8) 𝑆𝑖𝑠𝑜 = 2 
𝜕𝛹iso(𝐶̅)

𝜕𝐶
= 𝐽−

2

3 dev (𝑆̅) 

(9) dev (𝑆̅) = (𝐼 −
1

3
 𝐶⨂𝐶−1): 𝑆̅ 

بیانگر ضرب  ⨂ ی چهار و تانسور واحد مرتبه 𝐼 (،9)ی در معادله

کرکاف برای  –های دوم پیولا تانسوری است. طبق معادلات سیمو تنش

از  𝑆0آیند. در این معادلهبدست می (10)ی های محدود از معادلهکرنش

تابع انرژی کرنشی کل ذخیره  𝜓آید که در این حالت بدست می (6)ی معادله

𝜓0اولیه  یشده = 𝜓 vol
0 + 𝜓iso

.) devباشد. عملگر می 0 ی طبق معادله (

 تانسور تنش ساختگی جزء را 𝑄𝑖 (،10)ی شود. در معادلهتعریف می (11)

i- [22] نامنداُم می. 

(10) 𝑆(𝑡) = 𝑆0(𝑡) − 𝐽−
2

3 dev[∑ 𝑄𝑖

n

𝑖=1

(𝑡)] 

(11) dev (. ) = (𝐼 −
1

3
 𝐶⨂𝐶−1): . 

𝑄𝑖 ( هستند. در این 12ی اول )ی دیفرانسیل مرتبهها پاسخ معادله

نسبت ثابت الاستیک  𝛾𝑖و اُم -i ثابت زمانی جزء ویسکوالاستیک  𝑇𝑖معادله 

 .[22هاست ]به مجموع ثوابت الاستیک تمام شاخهاُم  -i جزء 

(12) �̇�𝑖(𝑡) +
1

𝑇𝑖
𝑄𝑖(𝑡) =

𝛾𝑖

𝑇𝑖
dev (2 

𝜕𝛹0
iso(𝐶̅)

𝜕𝐶
) 

 :[22] دارد (13ی )پاسخی به شکل معادله (12)ی معادله

(13) 𝑄𝑖(𝑡) =
𝛾𝑖

𝑇𝑖
∫ 𝑒

−
(𝑡−𝜏)

𝑇𝑖  dev
𝑡

−∞

 (2 
𝜕𝛹0

iso(𝐶̅)

𝜕𝐶
)  𝑑𝜏   

                                                                                                                                  
6 Isochoric 
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شود که تابع چگالی انرژی کرنشی اولیه ذخیره شده جا فرض میدر این

ی هایپرالاستیک نئوهوکین برابر با انرژی کرنشی ذخیره شده در یک ماده

 .[23] بیان شده است (14) یباشد که در معادله

(14) 𝜓0 = 𝜓neo−Hookean =
𝜇

2
 (𝐼c − 3) − 𝜇(ln 𝐽) +

𝜆

2
(ln𝐽)2 

ناوردای اول تانسور تغییر شکل  𝐼cثوابت مادی و  𝜆و  𝜇 در معادله فوق 

( به ترتیب 16( و )15گرین است. در این صورت معادلات )-راستگرد کوشی

 :دهندرا نمایش می 𝜓0های حجمی و حافظ حجم بخش

(15) 𝜓vol(𝐽) = −𝜇(ln 𝐽) +
𝜆

2
(ln 𝐽)2 

(16) 𝜓iso(𝐶̅) =
𝜇

2
 (𝐼c̅ − 3) 

( را به ازای 12ی )عبارت داخل پرانتز سمت راست معادله( 17ی )معادله

 𝜓0 = 𝜓iso
𝐼C̅ و  0 = 𝐶̅: 𝐼کند که منظور از عملگر ):( ضرب محاسبه می

را  dev (𝜇𝐼)حاصل عملگر  (18)ی ی دو تانسور است. در نهایت، معادلهدوبله

 .[24] دهداست را به دست می (12)ی دیفرانسیل ی حل معادلهکه لازمه

(17) 2 
𝜕𝛹iso

0 (𝐶̅)

𝜕𝐶̅
= 𝜇𝐼 

(18) 

dev (𝜇𝐼) = (𝐼 −
1

3
 𝐶⨂𝐶−1) : 𝜇𝐼 

                  = 𝜇 (𝐼 −
1

3
  trace(𝐶T𝐼)𝐶−1) 

نویسی کامسول نوشته ( به زبان برنامه18های اعوجاجی معادله )عبارت

، (13)معادله  𝑄𝑖شده و در نتیجه با به دست آمدن تانسور تنش ساختگی 

 شود.( حاصل می10دوم بر اساس معادله )کرکاف -تانسور تنش پیولا

در بسط مدل هایپرویسکوالاستیک استفاده شده برای مدل کردن اسکلت 

که دارای دو جزء ویسکوالاستیک و یک  1سلولی از مدل کلی مکسول شکل 

ویسکوالاستیک در واقع  اجزایجزء الاستیک خالص است، استفاده شده است. 

ت سلولی یعنی فیبرهای تنشی و ی اسکلی اجزای سازندهنماینده

شماتیک اسکلت سلولی به همراه اجزای  2باشند. در شکل ها میمیکروتوبول

 ی آن نمایش داده شده است. سازنده

ها شامل ، خواص مکانیکی فیبرهای تنشی و میکروتوبول1در جدول 

مدول یانگ و زمان تخفیف ارائه شده است. با توجه به این جدول و تعریف 

، E∞=1000 Paمدل سیمو، مقادیر ثوابت مکانیکی  مترهایپارا

E1=15000 Pa ،E2 = 0.7 GPa ،η
1
=6s  وη

2
=30s  1برای ثوابت شکل 

در واقع بیانگر مدول الاستیک سلول است که با  ∞Eمقدار  آید.بدست می

 گیری شده استروش میکروسکوپ نیروی اتمی برای سلول چسبیده اندازه

[25]. 

 

 

 مدل مکسول انتخاب شده برای مدل کردن اسکلت سلولی 1شكل 

 
Fig. 2 Cytoskeleton and its components [26] 

 [26]دهنده آن اسکلت سلولی و اجزای تشکیل 2شكل 

 هاخواص مکانیکی فیبرهای تنشی و میکروتوبول 1جدول 

Table 1 Mechanical properties of tensile fibers and microtubules 
 زمان تخفیف مدول یانگ اجزای سازنده

 [28]ثانیه  6 [27]پاسکال  15000 فیبرهای تنشی

 [30]ثانیه   30 [29]گیگاپاسکال  0.7 هامیکروتوبول

 سلول –ی خواص مؤثر کامپوزیت هیدروژل محاسبه 2-2-

 25هایی با قطر ی بنیادی مزنشیمال به صورت کرههاشود که سلولفرض می

اند. این ترکیب درون داربست هیدروژل فیبرین پخش شده [31]میکرومتر 

شود که برای تخمین تنش در آن باید خواص باعث تولید کامپوزیتی می

مکانیکی مؤثر آن را دانست. مدل تحلیلی که از آن برای این مقصود استفاده 

(. 3باشد )شکل ی کامپوزیت ارائه شده توسط هاشین میاست، مدل مادشده 

های هم ای از ذرات کروی قرار گرفته درون ورقشامل مجموعهاین مدل 

گونه کامپوزیتی با . سفتی مؤثر این[32]مرکز یک ماتریس خارجی است 

 .[32]شریکمن صدق کند  –فرض اتصالات همسانگرد باید در شرط هاشین 

(19) 
𝑛 + 1 + 𝑐(𝑛 − 1)

𝑛 + 1 − 𝑐(𝑛 − 1)
≤ 𝑒 ≤ 𝑛

2 + 𝑐(𝑛 − 1)

2𝑛 − 𝑐(𝑛 − 1)
 

اند: نسبت سفتی ( دارای این معانی19شده در معادله ) نمادهای استفاده

𝑛 =
𝐸P

𝐸S
𝑒، مدول یانگ نسبی کامپوزیت  =

𝐸

𝐸S
و  S ،P. مدول یانگ فازهای 

باشند. هر مدول سفتی از این می Eو  𝐸S ،𝐸Pکامپوزیت به ترتیب برابر با 

تواند مواد کامپوزیت ایزوتروپ با دانستن تنش در یکی از فازهای سازنده می

 [.32بینی شود ]پیش

(20) 𝑘 =
𝐾

𝐾S
= [1 + 𝑐

1 − 𝑛k

𝑛k
 
𝜎P

𝜎
]

−1

 

(21) 
𝜎P

𝜎
=

𝑛k(1 + 𝜅S)

𝑛k + 𝜅S[1 + (𝑛k − 1)𝑐]
 

(22) 𝑔 =
𝐺

𝐺S
= [1 + 𝑐

1 − 𝑛g

𝑛g
 
𝑠P

𝑠
]

−𝟏

 

𝑘( نمادهای مورد استفاده، 22( تا )20در معادلات ) =
𝐾

𝐾S
𝑔و   =

𝐺

𝐺S
، به 

ی باشند. معادلهترتیب بیانگر مدول حجمی نسبی و مدول برشی نسبی می

 دهد. نسبت سفتی حجمی( نسبت تنش حجمی را به دست می21)

𝑛k =
𝐾P

𝐾S
𝑛gو نسبت سفتی برشی   =

𝐺P

𝐺S
باشند. در نهایت برای نسبت می 

 [:32] توان نوشتتنش اعوجاجی می

(23) 
𝑠P

𝑠
=

𝑛g(1 + 𝛾S)

𝑛g + 𝛾S[1 + (𝑛g − 1)𝑐]
 

های حجمی و برشی (، مدول24مدول یانگ و ضریب پواسون در معادله )

( در 𝛾 و  𝜅های مربوط به ضریب پواسون )( و کمیت25ی )در معادله
Fig. 1 Chosen Maxwell model to model cytoskeleton 

Integrin Stress Fiber 

Microtubule 

η1 η2 

E2 E1 
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 [.32]اند ( تعریف شده26ی )معادله

(24) 𝐸 =
9𝐾𝐺

3𝐾 + 𝐺
;  𝜈 =

3𝐾 − 2𝐺

2(3𝐾 + 𝐺)
 

(25) 𝐺 =
𝐸

2(1 + 𝜈)
;  𝐾 =

𝐸

3(1 − 2𝜈)
 

(26) 𝜅 =
2(1 − 2𝜈)

1 + 𝜈
;  𝛾 =

7 − 5𝜈

2(4 − 5𝜈)
  

ی است که با رابطه Pدر معادلات فوق غلظت حجمی فاز  cمقصود از 

 :[32]شود ( تعیین می27)

(27) 𝑐 =
𝑉P

𝑉P + 𝑉S
 

توان برای تعیین مدول الاستیک مؤثر ( می29( و )28از روابط )

 [.32]کامپوزیت و ضریب پواسون آن استفاده کرد 

(28) 𝑒 =
3𝑘𝑔

2(1 + 𝜈S)𝑘 + (1 − 2𝜈S)𝑔
 

(29) 𝜈 =
(1 + 𝜈S)𝑘 − (1 − 2𝜈S)𝑔

2(1 + 𝜈S)𝑘 + (1 − 2𝜈S)𝑔
 

فیبرین نیاز به  –ی خواص مکانیکی کامپوزیت سلول برای محاسبه

سازنده است. برای سلول مدول یانگ برابر با  اجزایخواص مکانیکی هر یک از 

که غلظت است. هم چنین با توجه به اینشدهپاسکال در نظر گرفته  1000

لیتر بوده و گرم بر میلیمیلی 50فیبرینوژن استفاده شده در ساخت فیبرین 

توان دریافت می [33]لیتر، لذا با توجه به یونیت بر میلی 50غلظت ترومبین 

باشد. ضریب پاسکال می 5000ی فیبرینی برابر با که مدول یانگ سازه

تمام  2در نظر گرفته شده است. در جدول  0.45 پواسون سازه و سلول برابر با

ی مورد بررسی ( برای مسئله29( تا )19های تعریف شده در معادلات )کمیت

سلول  710در بلوک فیبرینی اند. چگالی سلول محاسبه شده و به دست آمده

 [.20] استلیتر در نظر گرفته شدهدر میلی

های سلول بر اثر انقباض سلول -[ کامپوزیت فیبرین20در آزمایش مبنا ]

متر در روز هفتم و میلی 14متر به طول میلی 20ی مزنشیمال از طول اولیه

رسد. بنابراین در درون متر در پایان روز بیست و یکم میمیلی 8.75به طول 

تنش ناشی از انقباض اسکلت سلولی به وجود ی کامپوزیتی یک پیشسازه

تنش و به کمک قانون آمده است. با فرض یکنواخت بودن توزیع این پیش

توان مقدار آن را به صورت زیر تخمین زد. کرنش در این حالت برابر هوک می

پاسکال. با افزودن این  2850×0.56=1600و تنش برابر است با  0.56ت با اس

 6083، در نهایت مقدار 2مقدار به مدول یانگ به دست آمده در جدول 

 آید.پاسکال برای مدول یانگ بلوک فیبرینی به دست می
 

 مقیاسی –مدل اجزای محدود چند  3-2-

 استفاده شده توسط کنلی دستگاه اعمال بارگذاری تناوبی کششی، 4در شکل 
 

 
Fig. 3 Schematic expression of the composite spheres assemblage [32] 

 [32] ها ارائه شده توسط هاشینی کرهبیان شماتیکی کامپوزیت مجموعه 3شكل 

 فیبرین -ثوابت مدل کامپوزیت هاشین برای کامپوزیت سلول   2جدول 
Table 2 Hashin’s composite model constants for cell-fibrin composite 

 مقدار ثابت

 3m( 15-8.18 ×10حجم سلول )

 9-600×10  [20]( ml)  حجم بلوک فیبرین
 3m( 14-4.9×10) هاکل حجم سلول

 0.083 هاغلظت حجمی سلول
 𝐾P(Pa) 3333.3 
𝐾S(Pa) 16666.7 
 𝐺P(Pa) 344.8 
𝐺S(Pa) 1724 

𝑛k 0.2 
𝑛g 0.2 
𝜅 0.138 
𝛾 1.35 
𝜎P

𝜎
 0.69 

sP

s
 0.32 

k 0.81 
g 0.9 

K(Pa) 13500 
G (Pa) 1551 

𝜈 0.44 
e 0.896 

E(Pa) 4483 

مدل ساخته شده در نرم افزار  5در شکل و همکاران نمایش داده شده است. 

اتیلنی انتهایی آن نشان ی پلیکامسول برای بلوک فیبرینی به همراه دو قطعه

ی تولیدی برای بلوک فیبرینی به منظور شبکهنیز  6داده شده است. شکل 

افزار کامسول را ارائه تحلیل اجزای محدود تحت بارگذاری کششی در نرم

 دهد.می

سازی مساله، معادل با خواص مکانیکی کل سادهخواص هسته به منظور 

ی الاستیک با ه صورت یک لایهها باینتگرینسلول در نظر گرفته شده است. 

اند )تعداد فرضی یکصد اینتگرین نیوتن بر متر مدل شده 0.001سختی کل 

 [.34نیوتن بر متر ] 0.0001هر یک با سختی 

 کردن مدل برای رومیک مقیاس در مدل متقارن محوری که 7در شکل 

 شده است. این داده شده، نمایش ساخته آن اطراف فیبرینی ماتریس و سلول

و  1مدل مساله حول خطوط  که چرا است کامل مدل چهارم یک واقع در مدل

 باشد.جاد شده برای مدل میکرو میی ای، بیانگر شبکه8شکل  .تقارن دارد 2

وارد  7بارگذاری کششی بر وجه سمت راست بخش فیبرینی شکل 

شود. همگرایی و دقت حل بسیار به گام زمانی وابسته است، لذا گام زمانی می

است. با توجه به این گام زمانی و کل بازه  ثانیه انتخاب شده 0.005برابر با 

 تکرار نیاز است. 4000ثانیه است،  20حل که 

لال از شبکه، میانگین زمانی نیروی برشی روی به منظور بررسی استق

سازد، معیار سنجش قرار گرفت. به دلیل درجه می 45خطی که با افق زاویه 

المانی(، با هدف کاهش  1400ساعت برای شبکه  82طولانی بودن زمان حل )

، تعداد 9ثانیه از بازه حل بررسی شد. مطابق با شکل  1هزینه محاسباتی، 

المان( دارد. بنابراین با 3000 ه مشابهی با ریزترین شبکه )المان نتیج 1400

سازی انتخاب شد. بر المانی برای مدل 1400توجه به هزینه محاسباتی، شبکه 

ثانیه تغییرات قابل  1ثانیه است و در این  1اساس اینکه دوره تناوب بارگذاری 

ین بررسی را توان نتایج اها مشاهده نشد، میتوجهی با افزایش تعداد المان

 ای نیز معتبر دانست.ثانیه 20برای بارگذاری 

با  𝑢𝑥  جابجایی تناوبیبه وجه داخلی سوراخ راست بلوک قیبرینی 

 شود:( وارد می30ی )متر طبق معادلهمیلی 1.4ی دامنه

P 
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Fig. 4 loading device on the fibrin block [35] 

 [35] دستگاه اعمال بارگذاری کششی بر بلوک فیبرینی  4شكل 

 
Fig. 5 Fibrin block model in Comsol (fibrin block size 20×10×3 mm, 

dimensions of each polyethylene piece 6.5×10×3 and diameter of each 
hole 4mm) 

 20×10×3بلوک فیبرینی مدل شده در کامسول )ابعاد بلوک فیبرینی  5 شكل

متر میلی 4متر و قطر هر سوراخ میلی 6.5×10×3اتیلنی ی پلیمتر، ابعاد هر قطعهمیلی

 است.

 
Fig.6 Created mesh on the fibrin block 

 شبکه ایجاد شده بر بلوک فیبرینی 6 شكل

 

(30)  𝑢𝑥 = 0.0014 (0.5 sin (2π𝑡 −
π

2
) + 0.5) 

وضعیت تنش در مقطع میانی بلوک فیبرینی به عنوان وضعیت تنش 

، به نحوی که مرکز سلول و مرکز بلوک بر حول یک سلول در مرکز بلوک

در راستای اعمال تنها تنش یکدیگر منطبق باشند، مدنظر است. همچنین 

جا که بلوک فیبرینی به صورت قابل توجه است. از آن ( 𝜎𝑥𝑥) بارگذاری

( را 30ی )همان فرم معادله  𝜎𝑥𝑥ای الاستیک مدل شده است، مقدارماده

 (.10(، شکل 31ی )پاسکال )معادله 680رابر ای بداراست با دامنه

(31) 𝜎𝑥𝑥 = 680 (0.5 sin (2π𝑡 −
π

2
) + 0.5) 

 

 تحلیل حساسیت 4-2-

 با هدف بررسی اثر تغییرات تنش اعمالی خارجی به مدل، در ابعاد میکرو، بر
 

 
Fig. 7 The model including the cytoplasm, integrins, cell nucleus and a 

small part of fibrin blocks (dimensions in micrometers). 

ی سلول و بخش کوچکی از بلوک ها، هستهمدل شامل سیتوپلاسم، اینتگرین 7شكل 

 فیبرینی )ابعاد به میکرومتر(

 
Fig. 8 Created mesh on cellular model in micro-scale 

 ی تولیدی روی مدل سلولی در ابعاد میکروشبکه 8 شكل

 
 

Fig. 9 Mesh independency analysis 

 از شبکهبررسی استقلال  9 شكل

که مقادیر ها و نیروهای ایجاد شده درون اسکلت سلولی و اطمینان از اینتنش

ها و نیروها با تغییر تنش اعمالی خارجی دچار تغییرات غیرمنطقی و این تنش

شود، تحلیل حساسیت انجام گرفته است. در این تحلیل مقادیر ناگهانی نمی

مقدار مختلف برای دامنه  5ها و نیروهای شعاعی و محیطی به ازای تنش

های پاسکال( در منحنی 880و  780، 680، 580، 480تنش اعمالی خارجی )

ها گونه که به روشنی از این منحنیاند. همانرسم شده 12و  11های شکل

 ها و نیروهایهانی در مقادیر تنشگونه تغییرات ناگمی توان دریافت هیچ
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Fig.10 Cyclic tensile stress at the midpoint of fibrin block as a function 
of time 

ی میانی بلوک فیبرینی به صورت تابعی از تنش کششی تناوبی در نقطه 10شكل 

 زمان

 
Fig. 11 The Maximum radial and circumferential stresses within the 

cytoskeleton for 5 different values of applied external stress amplitude 
مقدار  5های شعاعی و محیطی درون اسکلت سلولی به ازای حداکثر تنش 11شكل 

 مختلف برای تنش اعمالی خارجی

 
Fig. 12 The Maximum radial and circumferential forces on line 1 

within the cytoskeleton for 5 different values of applied external stress 

amplitude 
درون اسکلت  1حداکثر نیروهای شعاعی و محیطی بر واحد طول روی خط  12شكل 

 مقدار مختلف برای تنش اعمالی خارجی 5سلولی به ازای 

ی تنش خارجی اعمالی رخ ایجاد شده درون اسکلت سلولی با تغییر دامنه

 دهد.نمی

 سنجی مدل ارائه شدهصحت 5-2-

به منظور بررسی درستی مدل ارائه شده برای اسکلت سلولی، آزمایش انجام 

سازی شده است. در این آزمایش به کمک این مدل شبیه [36]شده در 

متر تحت میلی 6متر و طول میلی  15با قطر 1یوریتانیای پلیقطعات استوانه
                                                                                                                                  
1 Polyurethane 

بارگذاری فشاری قرار گرفته است و منحنی های تنش فشاری بر حسب 

ی مدل ساده 13اند. در شکل های مختلف بارگذاری رسم شدهکشش در نرخ

یوریتانی به همراه شرایط مرزی تعریف شده روی آن دوبعدی برای قطعات پلی

-سازی تست شبه نتایج حاصل از شبیه 14نمایش داده شده است. در شکل 

با مقادیر حاصل از آزمایش مقایسه  PU50استاتیک انجام شده روی قطعات 

های بزرگ را به مدل ها در کرنشتوان اختلاف بین این منحنیاند. میشده

 نکردن قطعات به صورت متقارن محوری نسبت داد.

 نتایج 3-

های محیطی، شعاعی و برشی به منظور داشتن معیاری از هر یک از تنش

تا  15های ربوطه در شکلهای مایجاد شده در داخل اسکلت سلولی منحنی

 260، 240های ها به ترتیب متوسط تنشاند. این منحنینمایش داده شده 17

بینی پاسکال را برای اسکلت سلولی در لحظات اوج بارگذاری پیش 140و 

های میزان نیروی ایجاد شده روی مولکول 20تا  18های کنند. شکلمی

مقدار  18دهند. در شکل می زیستی، بر حسب نیرو بر واحد طول را نشان

( به 7)مشخص شده در شکل  2نیروی محیطی بر واحد طول روی خط 

های زیستی که در رسد. با توجه به ابعاد مولکولنیوتن بر متر می 0.0024

بینی شده گیرند، لذا حداکثر نیروی پیشمتر قرار میی چند نانومحدوده

باشد. در شکل نیوتن روی هر مولکول میها چندین پیکوتوسط این منحنی

)مشخص شده  1منحنی یکسانی برای نیروی شعاعی بر واحد طول خط  19

 45نانومتر این نیرو به  10( رسم شده است. برای مولکولی در ابعاد 7شکل  در
 

 
Fig. 13 Polyurethane 2D model with boundary conditions to simulate in 
Comsol 

سازی در یوریتانی به همراه شرایط مرزی برای شبیهمدل دو بعدی پلی 13شكل 

 کامسول
 

Fig. 14 The comparison between experimental and simulation results 
for polyurethane components under quasi-static pressure test 

یوریتانی تحت سازی برای قطعات پلیمقایسه بین نتایج تجربی و شبیه 14شكل 

 استاتیک-تست فشاری شبه
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نیروهای برشی ایجاد شده روی خطی که  20رسد. در شکل پیکونیوتن می

سازد، رسم شده درجه می 45ی زاویه درون سیتوپلاسم است و با محور افق

چون دو نیروی محیطی و شعاعی، در ابعاد مولکولی است. این نیروها نیز، هم

 ی چندین پیکونیوتن را دارند.اندازه

 بحث 4-

با توجه به مطالعات انجام شده در تحقیقات گذشته مدلی که اثرات 

باشد، ارائه نشده است، ویسکوالاستیک و هایپرالاستیک را با هم به کار گرفته 

های مشابه گذشته مقایسه و توان نتایج تحقیق ارائه شده را با مدللذا نمی

ی توان صحت نتایج گرفته شده را با مقایسهاعتبارسنجی کرد. اما می

 های گزارش شده که سلول تحت شرایط بارگذاری مختلف تجربهتنش
 

 
Fig. 15 The average circumferential stress within the cytoskeleton in 

the first 20 seconds of loading- 

 ی ابتدایی بارگذاریثانیه 20متوسط تنش محیطی درون اسکلت سلولی در  15شكل 

 
Fig. 16 The average radial stress in the cytoskeleton in the first 20 

seconds of loading 

 ی ابتدایی بارگذاریثانیه 20متوسط تنش شعاعی درون اسکلت سلولی در  16شكل 

 
Fig. 17 The average shear stress within the cytoskeleton in the first 20 

seconds of loading 

 ی ابتدایی بارگذاریثانیه 20متوسط تنش برشی درون اسکلت سلولی در  17شكل 

 
Fig. 18 The circumferential force on line 2 within cytoskeleton in the 

first 20 seconds of loading 
ی ابتدایی ثانیه 20درون اسکلت سلولی در  2نیروی محیطی روی خط  18شكل 

 بارگذاری

 
Fig. 19 The radial force on line 1 within the cytoskeleton in the first 20 

seconds of loading 

ی ابتدایی ثانیه 20درون اسکلت سلولی در  1 نیروی شعاعی روی خط 19شكل 

 بارگذاری

 
Fig. 20 The shear force on the line which makes a 45 degree angle with 
the horizon within the cytoskeleton in the first 20 seconds of loading 

سازد درون اسکلت درجه می 45نیروی برشی روی خطی که با افق زاویه ی  20شكل 

 ی ابتدایی بارگذاریثانیه 20سلولی در 
 

گونه که در آزمایش انجام شده توسط کلنی و همان سنجید.کند، می

[ گزارش شد، افزودن بارگذاری تناوبی باعث انگیزش پاسخی 20] همکارانش

شود که تنها در محیط هایی میهای بنیادی نسبت به گروهمتفاوت از سلول

های ایجاد شده در سیتوپلاسم، که اند. لذا سطح تنشزا قرار داده شدهغضروف

ز یک سو به غشاء و از سوی دیگر به هسته متصل است، باید در محدوده ا

هایی باشد که باعث انگیزش پاسخی متفاوت از سلول نسبت به یک تنش

به ترتیب برای  17تا  15های جایی که در شکلشوند. از آنحالت مرجع می

های محیطی، شعاعی و برشی به روشنی مشخص است که متوسط تنش
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پاسکال را  140و  260و  240ها مقادیر حداکثر ک از این تنشمتوسط هر ی

ی چندین صد پاسکال بوده که برای انگیزش ها از مرتبهدارند، لذا این تنش

 [.37] پاسخ از سلول کافی هستند

گیر در نرخ اگر نیروی خارجی بخواهد قادر به ایجاد یک تغییر چشم

ثر نیرو روی ساختار پروتئین شیمیایی داخل سلولی شود، اهای بایوواکنش

باید از آنچه وابسته به نوسانات دمایی است، پیشی گیرد. برای مقدار انرژی 

پیکونیوتن در نانومتر و در نظر گرفتن تغییرات ساختاری با  4حرارتی برابر با 

نانومتر، سطوح نیروی متناظر در  10تا  1ای در مقیاس طول مشخصه

این مقدار نیرو در تطابق با مقدار  .ن خواهد افتادپیکونیوت 4تا  0.4ی محدوده

نیرویی است که یک مولکول مایوزین، در سازگاری با این نظریه که انقباض 

 [.37] باشددهی سلولی شود، میتواند منجر به القای سیگنالفعال سلولی می

 1های زیستی با ابعاد حاکی از این است که برای مولکول 18نتایج شکل 

 24تا  2.4نانومتر مقدار نیروی محیطی ایجاد شده روی مولکول  10تا 

های با ابعاد ذکر شده، برای مولکول 19پیکونیوتن است. با توجه به شکل 

باشد. پیکونیوتن می 45تا  4.5ی مقدار نیروی شعاعی ایجاد شده در بازه

 15تا  1.5ی نیروی برشی روی مولکول در بازه 20همچنین بر اساس شکل 

های محیطی، شعاعی و گیرد. بنابراین هر یک از تنشپیکونیوتن قرار می

های زیستی و تأثیرگذاری بر نرخ و میزان سازی مولکولبرشی مستعد فعال

باشند. به عنوان نمونه مولکول زیستی های شیمیایی درون سلول میواکنش

رضی بسیار های عکنندهیکی از متصل 1فیلامین را در نظر بگیرید. فیلامین

های اکتین است که از طریق تماس مستقیم و غیرمستقیم با مهم فیلامان

ها باعث لنگر انداختن اسکلت سلولی اکتین به غشاء لیپیدی سلول اینتگرین

ها در سراسر شود. پیشنهاد شده است که تحت نیروهای برشی، فیلامینمی

اومت مکانیکی سلول شوند که باعث افزایش پایداری و مقسلول انباشته می

های ساختاری مختلفی تحت اعمال تواند به شکلفیلامین می [.38]شوند می

ی نیرو در اسکلت دهندهنیرو و گشتاور درآید و به موجب این رفتار یک انتقال

سلولی است. با استفاده از مایکروسکوپ نیروی اتمی نشان داده شده است که 

تا  50ی نیرویی ها در محدودهفیلامین ینی شبیه ایمونوگلوببازکردن ناحیه

دهد. همچنین نشان داده شده است که این ناحیه از پیکونیوتن رخ می 220

پیکونیوتن( تغییرات ساختاری 25 های کوچک )، تحت بارگذاریمولکول

ی نقش این مولکول به عنوان یک دهندهکند که نشانگیری پیدا میچشم

 [.38] شودو فعال میحسگر مکانیکی است که با نیر

توان به مدل کردن دو بعدی سلول، های این تحقیق میاز محدودیت

های موضعی به صورت متمرکز و مدل کردن سلول به مدل نکردن چسبندگی

ای منفعل اشاره کرد. همچنین مدل هاشین که در این تحقیق عنوان ماده

هایی دارد که در محدودیتمورد استفاده قرار گرفت، در میکرومکانیک مواد 

توان به گیرد. در تحقیقات آینده میهای آتی مورد ملاحظه قرار میپژوهش

هایی که بازآرایی خاص اسکلت سلولی را تحت ی مدلسمت توسعه

ها با مدل پیشنهاد کنند و ترکیب کردن آنهای مختلف لحاظ میبارگذاری

 ر شده پیش رفت.های ذکچنین رفع محدودیتجا و همشده در این

 گیرینتیجه5- 

مطالعات صورت گرفته در مورد بنا نهادن مدلی برای اسکلت سلولی که هم 

ی اثرات ویسکوالاستیک و هم اثرات هایپرالاستیک باشد مسیر دربردارنده

های غیرخطی برای مواد های کلاسیک مدلتحقیق را به تئوری

( مطرح شد مدل 2-1ویسکوالاستیک رهنمون شد. مدلی که در بخش )
                                                                                                                                  
1 Filamin 

های دیریشله ی سریویسکوالاستیک غیرخطی سیمو است. این مدل بر پایه

ی پرونی در ریاضیات سعی در تقریب زدن پاسخ یک مجموعه –

ها دارد. اجزای های نمایی این سریویسکوالاستیک غیرخطی به کمک ترم

تنشی  ها لحاظ شده است، شامل فیبرهایسلولی که نقش ویسکوالاستیک آن

توانند نقش حد واسط نیز می اجزایباشند. گرچه ها میو میکرو توبول

ی گیری در پاسخ سلولی داشته باشند، اما تحقیقی که در بردارندهچشم

 خواص ویسکوالاستیک این جزء خاص باشد یافت نشد.

ی مدلی هایپرویسکوالاستیک برای ی نوآوری این تحقیق ارائهاولین جنبه

جنبه دوم به  باشد.تر پاسخ مکانیکی آن میه منظور بررسی دقیقسلول زنده ب

های مزنشیمال درون داربستی از جنس فیبرین بررسی پاسخ مکانیکی سلول

های اسکلت ها به عنوان ارتباط دهندهگردد که در آن اثر اینتگرینبر می

سلولی به ماتریس خارج سلولی در نظر گرفته شده است. این تحلیل 

تر شرایط مکانیکی )از یاسی بر آن بوده است که به صورت هر چه دقیقچندمق

جنس تنش( اطراف یک سلول بنیادی درون فیبرین را از شرایط ماکروی آن 

بدست آورده و به عنوان شرایط مرزی مدل میکروی سلول برای بررسی پاسخ 

 مدل هایپرویسکوالاستیک ارائه شده استفاده کند. 

دهد که مدل ارائه شده توانسته است سطحی ان مینتایج این تحقیق نش

بینی کند که برای تحریک سلول به از تنش را برای اسکلت سلولی پیش

پاسخی متفاوت نسبت به حالتی که در آن بارگذاری وجود ندارد، کافی 

باشد. این پاسخ متفاوت به صورت افزایش نشانگرهای سلول غضروف لیفی می

 های غضروف لیفی نمود یافته است.ه سلولو یا به عبارتی تمایز ب
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