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Nowadays, patients crowd suffering from heart disease are increasing along with the 

development of technology and mechanized life. On the other hand, donor hearts ready 

for transplantation is limited in the world. Therefore, exploiting blood pumps is a 

suitable alternative for helping the patient during the waiting time and even until the end 

of life. The blood pumps should be able to satisfy the biological needs, including proper 

output pressure and flow rate, in an acceptable margin of safety in terms of blood 

injuries. Reduction of pump size, blood exposure time and blood damages such as 

hemolysis are mentioned as the important challenges in the design of blood pumps. 30% 

of the patients who are using a left ventricle blood pump, required right ventricle blood 

pump due to right ventricle failure. Fulfilling the physiological requirement of right 

ventricle a RVAD must generate pressure in the range of 15-25 mmHg and flow rate 

equal to 5 L/min. generation of pressure over 25 mmHg will lead to pulmonary 

hypertension and its consequent problems. In this research, a centrifugal blood pump is 

designed for the right ventricle with an emphasis on impeller geometry. This pump is 

simulated for rotational speeds of 1500, 2000 rpm and flow rates of 4-6 L/min by using 

the computational fluid dynamics. The designed pump produces a flow rate of 5 L/min 

at 1500 rpm and a pressure of 23 mmHg. The amount of the hemolysis index calculated 

by the Lagrangian method is 0.00413. 
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 مشخصات مقاله

 .IJBME.2019/107318.148010.22041 دیجیتال: یشناسه

 4556آذر  88 پذیرش: 89/5/4556-8/5/4556-41/8/4556-45/4/4556 بازنگری: 4556اردیبهشت  46 ثبت در سامانه:

 
 های کلیدیواژه چکیده

 از. است افزایش لحا در قلبی هایبیماری به یانمبتلا تعداد ماشینی، زندگی و تکنولوژی رفتپیش با امروزه

 کمک برای قلبی هایپمپ از استفاده بنابراین. باشدمی محدود دنیا در پیوند یآماده هایقلب تعداد طرفی

 قلب کمکی هایپمپ. رودبه شمار می مناسبی گزینجای عمر، آخر تا حتی و انتظار زمان طول در بیمار به

 زا چنینهم و باشند داشته را قلب مناسب دبی و فشار انندم بیولوژیکی هاینیاز کردن برآورده توانایی باید

می قلبی کمک هایپمپ طراحی در مهم هایچالش از. گیرند قرار امن یناحیه در خونی هایآسیب نظر

 خونی هایآسیب کاهش و پمپ داخل در خون ماندگاری زمان کاهش پمپ، ابعاد کردن کوچک به توان

 چپ بطن کمکی پمپ گذاریجای جراحی عمل تحت که از بیمارانی %50 رد .کرد اشاره کافتخون مانند

یدا راست نیاز ب بطن کمکی پمپ به و شده نارسایی ها نیز دچارآن راست بطن مدتی از پس اند،گرفته قرار

 9دبی  متر جیوه ومیلی 89-49فشار  تولید ریوی، جریان برای فیزولوژیکی هایمحدودیت جمله از. اندکرده

 خون فشار ایجاد به متر جیوه منجرمیلی 89از  بیش فشار تولید که است ذکر شایان باشد.تر بر دقیقه میلی

 تمرکز با گریز از مرکز قلبی پمپ یک پژوهش این در. شد خواهد آن از متاثر مشکلات و ریوی شریان در

 یمحاسبات سیالات ینامیکد از استفاده این پمپ با. شده است طراحی راست بطن برای پره یهندسه روی

. شده است سازیلیتر بر دقیقه شبیه 8-4های دبی دور در دقیقه و 8000و  4900دورانی  هایسرعت برای

 متر جیوه رامیلی 85فشار  دور در دقیقه و 4900دورانی  سرعت لیتر بر دقیقه در 9دبی  شده، طراحی پمپ

 است. 00445/0 برابر با لاگرانژی روش از با استفادهشده  محاسبه کافتخون شاخص میزان. کندتولید می

 قلب

 دستگاه کمکی بطن

 کافتخون

 پره

 پمپ گریز از مرکز
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 مقدمه -3

ی پیدا ترهای قلبی نسبت به گذشته شیوع بیشامروزه بیماری

های عضلانی قلب ناشی از کرده است. برخی از بیماری

 های قلبیکه نارساییزادی هستند های عروقی و یا مادربیماری

های مختلف در جهت کاهش را به دنبال دارند. با وجود تلاش

میلیون  85چنان حدود های قلبی، همخطرات ناشی از بیماری

و هر ساله به  های قلبی مبتلا هستندنفر در جهان به بیماری

های از مرگ و میر %50شود که حدود تعداد این افراد افزوده می

 [.5-4دهد ]د اختصاص میجهان را به خو

در صورت کارساز نبودن درمان دارویی،  درمانهای یکی از راه

های انجام عمل پیوند قلب است. به دلیل ناچیز بودن تعداد قلب

، لازم است تا از وسایل بیمارافراد  ی پیوند نسبت به تعدادآماده

که  8یا دستگاه کمک بطنی 4مکانیکی مانند قلب مصنوعی کامل

 [.4ی گردش خون را بر عهده دارند، استفاده شود ]ظیفهو

های خون ایجاد شده های خونی که در پمپترین آسیباز مهم

 5افتکتوان به خونگذارند میترین تاثیر را روی خون میو بیش

کافت معمولا به دلیل قرار خون اشاره کرد. خون 4و لخته شدن

سرعت بالای پره در گرفتن خون در تنش برشی بالا، ناشی از 

های قرمز مدت زمان طولانی ایجاد شده و باعث پارگی گلبول

تر بوده هایی از پمپ که سرعت کمشود. از طرفی در قسمتمی

های برگشتی ایجاد شود، لخته شدن خون اتفاق و یا جریان

های های خونی، از چالش[. کاهش این آسیب5-9افتد ]می

 باشد.می های خونیاصلی در طراحی پمپ

های طراحی شده باید قابلیت تولید فشار و دبی از طرفی پمپ

لازم برای سیستم گردش خون را داشته باشند. محدودیت اصلی 

های خونی، ابعاد پمپ است که باید دیگر در طراحی پمپ

اهش باشد. ک ی سینهن قرارگیری آن داخل قفسهمتناسب با مکا

انی آن برای تامین فشار ابعاد پمپ مستلزم افزایش سرعت دور

و دبی لازم برای سیستم گردش خون است که باعث افزایش 

های ذکر شود. محدودیتکافت میتنش برشی و افزایش خون

شده منجر به طراحی و استفاده از انواع مختلف پمپ در 

های خونی شده های کمک بطنی برای کاهش آسیبدستگاه

های توان به پمپا میهترین این پمپاست که از جمله رایج

 [.49-40رفت و برگشتی، محوری و گریز از مرکز اشاره کرد ]

-و برگشتی به دلیل بالا بودن میزان آسیب های رفتامروزه پمپ

 هایتر مورد استفاده قرار گرفته و عمدتا از پمپهای خونی کم

های محوری شود. از پمپمحوری و گریز از مرکز استفاده می

                                                           
4 Total Artificial Heart 
8 Ventricular Assist Device 

تر های گریز از مرکز بیشتولید دبی بالا و از پمپتر برای بیش

برای تولید فشار بالا استفاده شده که با توجه به دبی و فشار 

ها، پمپ گریز از مرکز نسبت به پمپ محوری لازم در بطن

باشد. از طرفی به دلیل پایین بودن سرعت دورانی تر میمناسب

 تنش برشیپمپ گریز از مرکز نسبت به پمپ محوری، میزان 

 [.88-48افتد ]تر اتفاق میکافت کمتر بوده و خونکم

( پژوهشی را در مورد اثر شیب پروفیل 8044کارانش )دمیر و هم

 شیب باای که پره گرفتند هیجهای پره انجام داده و نتتیغه

تری ایجاد کرده و ، تنش برشی کمزیاد در ورودیهای تیغه

ی حلزونی ا دو نوع محفظههتری دارد. آنخطوط جریان منظم

 ی حلزونیمورد بررسی قرار داده و نشان دادند که محفظهنیز را 

 [.85کند ]تری ایجاد میی خروجی گرد، تنش برشی کمزبانه با

ها در ایجاد ( تاثیر سطح مقطع پره8048کارانش )وان و هم

ی تنش برشی را مورد بررسی قرار دادند، این مطالعه روی دو پره

تر از ها با ایجاد برش کمه به هم که سطح مقطع یکی از آنشبی

دیگری بود صورت گرفت و نشان داد که میزان تنش برشی برای 

تر به دلیل سرعت دورانی بالا برای تامین پره با سطح مقطع کم

 [.84تر است ]ی دیگر بیشفشار لازم نسبت به پره

ی سه هندسه( تحقیقی را در مورد 8041کارانش )موندی و هم

رو و راست در قسمت خروجی پره انجام رو، پیشی پسنوع پره

رو میزان تنش برشی ی پسکه در پره گرفتندداده و نتیجه 

ن تر بوده و ایهای خونی نیز کمتر و به تبع آن میزان آسیبکم

 [.4تر است ]های خونی مناسبنوع پره برای استفاده در پمپ

ی هاهای مورد استفاده در پمپپرهدر تحقیقات پیشین، اکثر 

باز طراحی شده است. در این کمکی قلب به صورت باز یا نیمه

ها، مقدار تحقیقات به دلیل عدم وجود پوشش بالایی در پره

 افتد کم بوده و از اینها به دام میی پرهسیالی که در بین تیغه

برای جبران این  .ها ضعیف استکرد هیدرولیکی پمپرو عمل

این افزایش دور  که ضعف به ناچار دور پمپ افزایش داده شده

ده کافت شباعث افزایش تنش برشی و در نتیجه افزایش خون

های کمکی قلب برای بطن چنین تا کنون اکثر پمپاست. هم

دهد که چپ طراحی شده است در حالی که تحقیقات نشان می

مکی گذاری پمپ کاز افرادی که تحت عمل جراحی جای 50%

گذاری پمپ کمکی بطن چپ قرار گرفته پس از مدتی به جای

با این حال طراحی پمپ  [،89] کنندبطن راست نیاز پیدا می

ن قرار گرفته است. تر مورد توجه محققاکمکی بطن راست کم

های فیزولوژیکی مانند همچنین بطن راست دارای محدویت

5 Hemolysis 
4 Thrombosis 
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دقیقه بوده بر لیتر  9متر جیوه و دبی میلی 89-49 تولید فشار

متر جیوه منجر به میلی 89و لازم به ذکر است که فشار بالای 

شود. در این مقاله سعی شده است ایجاد فشار خون ریوی می

ی پره ، پمپی با تمرکز بر هندسه4که با ایده گرفتن از پمپ مرا

کافت و زمان های خونی مانند خونطراحی شود تا میزان آسیب

چنین این پمپ بتواند مپ کاهش یابد و همماندگاری در داخل پ

فشار و دبی لازم برای بطن راست را تامین کرده و به عنوان 

 پمپ کمکی بطن راست مورد استفاده قرار گیرد.

 

 هامواد و روش -3

 ی پمپطراحی پره -3-3
ی طراحی این هندسه از یک نوع پمپ خونی به نام مرا ایده

موجود در این پره تاثیر زیادی  8گرفته شده است. پوشش بالایی

ا هچنین پرهکرد هیدرولیکی پمپ داشته و همدر افزایش عمل

و کانالی که سیال در داخل آن جریان دارد به نحوی طراحی 

های برگشتی، هایی که احتمال ایجاد جریانشده که قسمت

حبس شدن سیال و سکون سیال در آن وجود دارد، به حداقل 

هندسی پمپ طراحی شده و پمپ مرا  رسیده است. مشخصات

که تمامی اطلاعات ( ارائه شده است. با توجه به این4در جدول )

های هندسی پمپ رس نبوده، بعضی از پارامترپمپ مرا در دست

 طراحی شده به صورت آزمون و خطا به دست آمده است.

 
 

 مشخصات هندسی پمپ طراحی شده و پمپ مرا  -(3جدول )

 مراپمپ  پارامتر
 پمپ

 طراحی شده

 mm 96 mm 96 [81قطر پره ]

 mm 40 mm 4/5 [88ی ورودی ]قطر لوله

 mm 40 mm 9/5 [88ی خروجی ]قطر لوله

 mm 4 mm 4 [81ارتفاع کانال پره ]

 4 4 [81های پره ]تعداد کانال

 mm 9 عدم وجود اطلاعات عرض کانال پره

 mm 80 عدم وجود اطلاعات مساحت کانال

 mm 8 عدم وجود اطلاعات بین محفظه و پره لقی

 mm 80 عدم وجود اطلاعات ارتفاع پره

 rpm 4900 عدم وجود اطلاعات سرعت دورانی ینقطه

 mmHg 84 عدم وجود اطلاعات هد 

  L/min 9 عدم وجود اطلاعات دبی طراحی
 

                                                           
4 MERA 
8 Shroud 
5 SOLIDWORKS Premium 2015 

طراحی شده در شکل  5افزار سالیدورکنمای کلی پره که در نرم

 داده شده است. ( نشان4)
 

 

 الف

 

 ب

 ج

 
ی طراحی شده، ب( مقطع برش الف( نمای کلی پره -(3شکل )

 ی پره، ج( پره بدون پوشش بالاییخورده
 

 

 معادلات حاکم -3-3
بوده که  4معادلات حاکم بر مساله، معادلات پیوستگی و مومنتم

 [.86اند ]( ارائه شده8( و )4به ترتیب در روابط )
 

 

(4) ∇. �⃗� = 0 
  

(8) �⃗� . ∇�⃗� = −∇
𝑃

𝜌
+ 𝜈∇. ∇�⃗�  

 

 

گر بردار سرعت، فشار و به ترتیب بیان νو  �⃗�  ،Pدر این روابط، 

 هستند. 9ی سینماتیکویسکوزیته

ها بالا بوده و جریان به که معمولا سرعت در پمپبا توجه به این

سازی برای جریان مغشوش صورت مغشوش است، باید شبیه

امگا -سازی جریان مغشوش از مدل کیجام شود. برای مدلان

استفاده شده که روابط مربوط به آن در ادامه ارائه  8تیاساس

[. لزجت سینماتیکی اغتشاش به صورت زیر 85شده است ]

 شود.تعریف می
 

 

(5) 𝜈𝑇 =
𝑎1𝑘

𝑚𝑎𝑥(𝑎1𝜔,Ω𝐹2)
 

 

 

 تی است. گر وریتسیبیان Ωدر این رابطه، 

4 Momentum 
9 Kinematic Viscosity 
8 K-𝜔 SST 
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(، نرخ اتلاف 4ی )ا رابطهبانرژی جنبشی اغتشاش چنین هم

 شوند.( تعریف می80-8ها با روابط )( و ثابت9ی )انرژی با رابطه
 

 

(4) 𝜕𝜌𝑘

𝜕𝑡
= 𝜏𝑖𝑗

𝜕𝑢𝑖

𝜕𝑥𝑗
− 𝛽∗𝑘𝜔 +

𝜕

𝜕𝑥𝑗
[(𝜈 + 𝜎𝑘𝜈𝑇)

𝜕𝑘

𝜕𝑥𝑗
] 

  

(9) 

𝐷𝜌𝜔

𝐷𝑡
=

𝛾

𝜈𝑡
𝜏𝑖𝑗

𝜕𝑢𝑖

𝜕𝑥𝑗
− 𝛽𝑘𝜔2

+
𝜕

𝜕𝑥𝑗
[(𝜈 + 𝜎𝜔𝜈𝑇)

𝜕𝜔

𝜕𝑥𝑗
]

+ 2(1 − 𝐹1)𝜌𝜎𝜔2

1

𝜔

𝜕𝑘

𝜕𝑥𝑗

𝜕𝜔

𝜕𝑥𝑗
 

  

(8) 𝐹2 = 𝑡𝑎𝑛ℎ [[𝑚𝑎𝑥 (
2√𝑘

𝛽∗𝜔𝑦
,
500𝜈

𝑦2𝜔
)]

2

] 

  

(1) 
𝐹1

= 𝑡𝑎𝑛ℎ {{𝑚𝑖𝑛 [𝑚𝑎𝑥 (
√𝑘

𝛽∗𝜔𝑦
,
500𝜈

𝑦2𝜔
) ,

4𝜎𝜔2𝑘

𝐶𝐷𝑘𝜔𝑦2]}

4

} 

  

(6) 𝐶𝐷𝑘𝜔 = max (2𝜌𝜎𝜔2

1

𝜔

𝜕𝑘

𝜕𝑥𝑖

𝜕𝜔

𝜕𝑥𝑖
, 10−20) 

  

(5) ϕ = 𝜙1𝐹1 + 𝜙2(1 − 𝐹1) 
  

(40) 𝛾1 =
𝛽1

𝛽∗ −
𝜎𝜔1𝑘

2

√𝛽∗
 

  

(44) 𝛼1 = 0.31 
  

(48) 𝛽∗ = 0.09 
  

(45) 𝛽1 =
3

40
 

  

(44) 𝛽2 = 0.0828 
  

(49) 𝛾2 =
𝛽2

𝛽∗ −
𝜎𝜔2𝑘

2

√𝛽∗
 

  

(48) 𝜎𝑘1 = 0.5 
  

(41) 𝜎𝑘2 = 1 
  

(46) 𝜎𝜔1 = 0.5 
  

(45) 𝜎𝜔2 = 0.856 
  

(80) 𝑘 = 0.41 
 

 

از این معادلات در کنار معادلات مومنتم برای استخراج 

 شود.های جریان توربولانس استفاده میویژگی
 

 سازی عددیشبیه -3-1

بر چنین زمانهای بالای ساخت و همامروزه با توجه به هزینه

ث حسازی عددی برای تحلیل مباها، از شبیهبودن انجام آزمایش

سازی از شود. در این پژوهش برای شبیهمهندسی استفاده می

                                                           
4 ANSYS CFX 17.0 
8 Particle Imaging Velocitimetry  

افزار استفاده شده است. از این نرم 4ایکسافافزار انسیس سینرم

ده ها، به طور گستربه دلیل توانایی آن در تحلیل جریان در پمپ

[. 58-50شود ]های کمکی قلب استفاده میی دستگاهدر زمینه

سازی معادلات محدود برای گسستهدر این مقاله از روش حجم

در سال و از روش ضمنی برای حل معادلات استفاده شده است. 

با توجه به عدم وجود روش  (FDA) سازمان غذا و دارو 8041

نی بطاعتبارسنجی استاندارد در مطالعات عددی تجهیزات کمک

های عددی جهت و نیز ترغیب محققان به استفاده از مدل

های کاوی در پمپای جریان و خونبینی الگوهپیش

سازی بیش از آوری نتایج حاصل از شبیهبطنی، به جمعکمک

 بطنیهای کمکی پمپگروه تحقیقاتی مستقل در زمینه 80

های اخیر ی گزارشی از یافته. در این مطالعه به ارائهاقدام نمود

سازی عددی که جزئیات شبیه پرداخته شده FDAسازمان 

مربوط به پمپی که از طرف این سازمان به عنوان پمپ معیار 

شود. نتایج حاصل از این پژوهش معرفی شده است را شامل می

دیر هد های عددی، مقاسازیاز شبیه %91دهد که در نشان می

ی یک انحراف معیار از متوسط تولیدی توسط پمپ در محدوده

های ترین اختلاف بین سرعتگیری شده قرار داشته و بیشاندازه

گیری شده به کمک و مقادیر اندازه CFDشده به روش  محاسبه

در نواحی جدایش جریان در  8سنجی تصویری ذراتسرعت

 استگزارش شدهدیفیوزری که در خروجی پمپ قرار گرفته، 

[55.] 

در  CFDاستفاده از  ISO-14705-8چنین طبق استاندارد هم

ی طراحی پمپ و به منظور سنجش تغییرات نسبی بین مرحله

 [.54ها توصیه شده است ]طراحی

 

 شرایط مرزی -3-1-3

های قلب، فرض نیوتنی با توجه به بالا بودن نرخ برش در پمپ

[. شرط مرزی به 58، 59]بودن خون، فرض قابل قبولی است 

سازی باشد. در این شبیهدبی خروجی می–صورت فشار ورودی

جا که فشار ورودی به پمپ از بطن راست است، فشار از آن

متر جیوه( میلی 9ورودی پمپ برابر با فشار داخل بطن راست )

لیتر بر دقیقه در  9و شرط مرزی خروجی برای پمپ به صورت 

زم به ذکر است که خون داخل پمپ به نظر گرفته شده است. لا

کیلوگرم بر  4090صورت یک سیال نیوتنی، چگالی آن برابر با 

 005/0آن برابر با  5ی دینامیکیمترمکعب و ویسکوزیته

 [. 81ثانیه در نظر گرفته شده است ]پاسکال

5 Dynamic Viscosity 
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 بندیشبکه -3-1-3

ی پره و بندی قلمرو سیال درون پمپ، دو ناحیهدر شبکه

ای این پمپ در نظر گرفته شده و هر کدام به صورت حلزونی بر

 یی پیچیدهبندی شده است. با توجه به هندسهجداگانه شبکه

ها، المان تولید شده از نوع ساختار نامنظم، خطی و پره

برای  ( نشان داده شده است.8بوده که در شکل ) 4چهاروجهی

ایجاد  چنینبر و اضافی و همجلوگیری از انجام محاسبات زمان

دقت کافی در محاسبات، استقلال حل از تعداد شبکه انجام شده 

ها در هر مرحله کاهش و تعداد است. به نحوی که ابعاد المان

ی پارامترهای شبکه افزایش داده شده و در نهایت با مقایسه

بندی مدل سوم انتخاب شده است. مهم در طراحی پمپ، شبکه

د شبکه تاثیر چندانی در حل ی سوم، افزایش تعداپس از مرحله

است.  %9/8تر از های مختلف کمنداشته و درصد خطای پارامتر

  ( ارائه شده است.8نتایج این مقایسه در جدول )
 

 

  
 ی حلزونیالف( پره، ب( محفظهبندی مربوط به قلمرو سیال، شبکه -(3شکل )

  

 نتایج استقلال حل از شبکه -(3جدول )

 مدل
تعداد 

 مانال

خروجی فشار متوسط 

(Pa) 

سرعت متوسط در خروجی 

(m/s) 

حداکثر تنش برشی 

(Pa) 

خطای 

 فشار

خطای 

 سرعت

خطای تنش 

 برشی

 44/0 005/0 04/0 9/808 858/4 4558 4984158 اول

 01/0 05/0 09/0 4/414 86/4 4585 4588594 دوم

 04/0 04/0 084/0 9/484 55/4 9809 8450068 سوم

     484 548/4 9588 8945464 چهارم
 

 

ی فشار برای جلوگیری از انجام محاسبات اضافی، با مشاهده

خروجی پمپ در طول حل، پس از رسیدن فشار خروجی به 

یک حالت پایا، اجرای محاسبات متوقف شده است. در این 

ادامه پیدا کرده که در این تکرار  4000پژوهش حل تا تکرار 

 (.5است )شکل فشار خروجی پمپ پایا شده 
 

 

 
 نتایج مربوط به فشار خروجی در هر تکرار -(1شکل )

                                                           
4 Tetrahedral 

 های خونیآسیب -3-4
 تر به آن اشارههای خونی که پیشترین آسیبیکی از اساسی

ری گیکافت است که تابعی از تنش برشی و زمان قرارشد، خون

ا ی مستقیمی بباشد. تنش برشی رابطهتحت تنش برشی می

پمپ دارد به طوری که با افزایش سرعت، تنش  سرعت دورانی

د ی پمپ نیز در ایجایابد. از طرفی هندسهبرشی نیز افزایش می

ایی ههایی با تنش برشی بالا موثر است به خصوص قسمتمکان

از پمپ که ضخامت سیال در آن نقطه کم بوده و یا سیال میان 

است دو مرز ساکن، در حال حرکت باشد که این شرایط ممکن 

 های قرمز شود.باعث پارگی گلبول

و  افتکروابط متعددی برای بیان ارتباط بین تنش برشی، خون

ه با توج بوده کهها مدل توانی ارائه شده که مشهورترین آن زمان

 .شده استارائه  آنضرایب متفاوتی برای  ،هابه نتایج آزمایش
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 4سازی از مدل توانی هوسرشبیه مقاله برای انجام در این

 دیمتعد به طور گسترده در مقالات است. این مدل استفاده شده

( تعریف 84ی )رابطهمطابق مورد استفاده قرار گرفته است و 

 [.59، 84شود ]می
 

 

(84) 𝐻𝐼(%) =
∆𝐻𝑏

𝐻𝑏
× 100 = 1.8 × 10−6 ∆𝑡0.765 

 

 

شاخص  (%)HIزمان ماندگاری،  Δtسازی در این شبیه

به کل  ΔHbشده گر درصد هموگلوبین آزاد کافت )بیانخون

تنش برشی اسکالر است  τ( و Hbهموگلوبین موجود در خون 

که شامل تنش برشی لزج و رینولدز بوده و به صورت زیر تعریف 

 [.59شود ]می
 

 

(88) 𝜏 = [
1

6
∑(𝜏𝑖𝑖 − 𝜏𝑗𝑗)

2
+ ∑𝜏𝑖𝑗

2]

1
2

 
 

 

گیری اندازه ه منظوربروش لاگرانژی  سازی ازدر این شبیه

گذاری کافت استفاده شده است. به طوری که با جایخون

( و 84ی )ای و زمان ماندگاری در رابطههای لحظهتنش

در مسیر یک خط جریان، مقدار شاخص  نآاز  گیریانتگرال

 شود.کافت محاسبه میخون

 نتایج -1
سازی پمپ خون از شبیه مدهآه دست بدر این بخش نتایج 

مورد ن با دو پمپ دیگر آ کردعملشنهادی ارائه شده و پی

 قرار گرفته است. قایسهم
 

 کرد هیدرولیکیعمل -1-3
نمودار هدر دبی در دورهای مختلف برای پمپ طراحی شده و 

مگ )نوعی پمپ خون گریز از مرکز برای های مرا و سنتریپمپ

مشاهده  ( نمایش داده شده است.4استفاده در بطن( در شکل )

دور بر  4900ر سرعت دورانی شود که پمپ طراحی شده دمی

لیتر بر دقیقه  9تواند دبی متر جیوه میمیلی 85دقیقه و فشار 

ی هد با مقایسه را تامین کند که برای بطن راست مناسب است.

 8000تولیدی پمپ طراحی شده و پمپ مرا در سرعت دورانی 

های مربوط به هد و دبی شود که دادهدور بر دقیقه مشاهده می

داشته و اختلاف دبی پمپ با هم خوانی خوبی همدو پمپ 

مشاهده  دیگر است. از طرف %9تر از پ مرا کمطراحی شده و پم

لیتر بر دقیقه  4شود که پمپ طراحی شده در دبی بالاتر از می

وجه است. با ت بهتری داشته کردعملمگ نسبت به پمپ سنتری

توان گفت که نتایج عددی به دست آمده به موارد ذکر شده می

  نجی شده است.اعتبارس
 

 

 
 های مختلفدبی برای دور-نمودار هد -(4شکل )

 

 

 خطوط جریان -1-3
( 9توزیع خطوط جریان برای پمپ طراحی شده در شکل )

شود که فقط در قسمت مشاهده میداده شده است.  مایشن

هایی در جریان وجود نظمیی رانش( بیخروجی پمپ )لوله

 در سایر نقاط در حالی که .دارد که با فلش نشان داده شده است

های چرخشی به ندرت خطوط جریان تقریبا منظم بوده و جریان

کرد تر باشند، عملشود. هر چه خطوط جریان منظمدیده می

های هیدورلیکی پمپ بهتر بوده و میزان افت ناشی از جریان

های کاهش جریان دیگر باشد. از طرفتر میچرخشی کم

را کاهش داده  چرخشی، زمان ماندگاری خون در داخل پمپ

های کمکی های مهم در طراحی پمپاز چالش این پدیده که

 رود. بطن به شمار می
 

                                                           
4 Heusre 

1.991
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 توزیع خطوط جریان در پمپ -(3شکل )

 

 های خونیآسیب -1-1
های دورانی مختلف کافت بر حسب سرعتنمودار شاخص خون

 گیری( نشان داده شده است. این نتایج با متوسط8در شکل )

خط  500و  800، 400جریان )شامل  روی تعداد خطوط

شود که در سرعت جریان( به دست آمده است. مشاهده می

برابر با  کافتخون دور بر دقیقه شاخص 4900دورانی 

 08/0تر از کافت کماست. برای مقادیر شاخص خون 00454/0

 ی امن قرارتوان گفت که پمپ از نظر آسیب خونی در ناحیهمی

کافت در این مقاله در مقایسه چنین شاخص خونهم[. 56] دارد

 [.55] تر استهای محوری طراحی شده کمبا پمپ
 

 

 
 کافت برای دورهای مختلفنمودار شاخص خون -(6شکل )

 

با توجه به تاثیر عوامل مختلف مانند تغییرات شیمیایی خون و 

تغییرات در ترکیبات خون بر ایجاد ترمبوسیز، تعیین نقاط دقیق 

های تجربی  است اما یجاد ترمبوسیز نیازمند انجام آزمایشا

[، نقاطی با تنش برشی 40ی ارائه شده در مرجع ]هباز بقط

پاسکال از نقاط محتمل برای ایجاد ترمبوسیز به شمار  4تر از کم

پاسکال، فاکتور  5های برشی بالاتر از چنین در تنشروند. هممی

 90های برشی بالاتر از در تنش ون ویلبراند شکسته شده و

ها و ایجاد ها فعال شده و منجر به تجمع پلاکپاسکال، پلاک

پاسکال  90شود. نقاط دارای تنش برشی بالاتر از ترمبوسیز می

که در این نقاط احتمال فعال  ( نشان داده شده1در شکل )

ی . تنش برشاستها بالا ها و به تبع آن تجمع پلاکشدن پلاک

خط جریان برابر  500برای  زمان ماندگاری میانگین و یانگینم

دست آمده است که با توجه به ثانیه به  6/0پاسکال و  51با 

شده در کتاب برنزینو، از نظر ایجاد ترمبوسیز  رائهای همحدود

 [.44ی امن قرار دارد ]در محدوده
 

 

 الف

 

 ب

 
 پاسکال، 90برشی بالای  نقاط دارای تنش -(7شکل )

 ی حلزونیالف(پره، ب( محفظه
 

 بردارهای سرعت -1-4
شده است که  رائها( 6بردارهای سرعت روی پره در شکل )

دهند. در قسمت خروجی می شانننواختی را جریان تقریبا یک

ها در قسمت برش رو به جلو )با فلش نمایش داده شده کانال

 .شودهای گردابی مشاهده میهایی از جریاناست( نشانه
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 بردارهای سرعت روی پره -(1شکل )

 

 توزیع فشار -1-3
( نشان 5ی حلزونی در شکل )توزیع فشار روی پره و محفظه

. مطابق انتظار، توزیع فشار در جهت شعاعی پره است داده شده

 باید.ی حلزونی پمپ افزایش میو محفظه
 

 

 

 
 ی حلزونیپره، ب( محفظهتوزیع فشار، الف(  -(3شکل )

 

 توزیع تنش برشی -1-6
ی حلزونی پمپ در شکل توزیع تنش برشی روی پره و محفظه

شود که تنش برشی در ( نشان داده شده است. مشاهده می40)

های پمپ پایین است. میانگین تنش برشی در پره اکثر قسمت

ال پاسک 45ی حلزونی برابر با پاسکال و در محفظه 51برابر با 

ها(، خروجی های ورودی پره )محل شروع کانالاست. در قسمت

ی ی رانش با محفظهی اتصال لولهی حلزونی )نقطهمحفظه

ی حلزونی، ی مکش با محفظهی اتصال لولهحلزونی( و نقطه

، های پمپ و مقادیر میانگینتنش برشی نسبت به سایر قسمت

برشی در شود که تنش چنین مشاهده میبالاتر است. هم

 تر است.های خروجی کانال نسبت به سایر نقاط کمبرش
 

 

 

 

 
ی حلزونی تنش برشی روی: الف( پره، ب( محفظه -(31شکل )

 روی حلزونی از نمای بالا و روبهاز نمای بالا، ج( خروجی محفظه

 

 و بحث گیرینتیجه -4
در این مقاله یک پمپ کمک بطنی گریز از مرکز برای بطن 

ی پره طراحی شده است. نتایج به با تمرکز روی هندسه راست

دور بر  4900دست آمده حاکی از آن است که پمپ در سرعت 

لیتر بر  9متر جیوه و دبی میلی 85دقیقه توانایی تولید فشار 

ی فیزیولوژیکی برای جریان ریوی دقیقه را داشته که در محدوده
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درولیکی این پمپ، در کرد هیقرار دارد. با توجه به نمودار عمل

متر میلی 89مقادیر فشار و دبی از  4900سرعت دورانی بالاتر از 

لیتر بر دقیقه بالاتر رفته که به ترتیب باعث ایجاد  9جیوه و 

ها شده و از فشار خون در شریان ریوی و پر شدن خون در ریه

 4900این رو استفاده از این پمپ در سرعت دورانی بالاتر از 

 شود. دقیقه برای بطن راست توصیه نمیدور بر 

ها های سرعت در پره، جریان در اکثر قسمتبا توجه به بردار

ها گردابی است )به منظم بوده و فقط در قسمت خروجی پره

ی خروجی پره( که این قسمت از جمله نقاط دلیل هندسه

باشد. با توجه به نمودار توزیع محتمل برای ایجاد ترمبوسیز می

برشی در پره و مقدار میانگین تنش برشی، در مواردی که تنش 

کافت به پاسکال باشد، خون 490تر از تنش برشی روی پره کم

ی توان گفت که هندسه[ و در نتیجه می48ندرت اتفاق افتاده ]

باشد. ی طراحی شده از نظر مقدار تنش برشی مناسب میپره

نظر آسیب  است که از 00445/0کافت برابر با شاخص خون

[ اما با توجه به مقدار 56ی ایمن قرار دارد ]خونی در محدوده

رفت که مقدار این میانگین تنش برشی روی پره، انتظار می

های سرعت تر باشد. با بررسی خطوط جریان و بردارشاخص کم

هایی در جریان نظمیی حلزونی و خروجی پمپ، بیدر محفظه

ان ماندگاری خون در پمپ مشاهده شده که باعث افزایش زم

ی چنین با بررسی توزیع تنش برشی در محفظهشده است. هم

حلزونی مشاهده شده که تنش برشی در قسمت خروجی پمپ 

نسبت به پره بالاتر است. با توجه به موارد ذکر شده، مقدار بالای 

ی خروجی پمپ باشد. تواند ناشی از هندسهکافت میخون

هایی در آن مشاهده شده و نظمیقسمت خروجی پمپ که بی

پاسکال است، از نواحی محتمل  90تنش برشی در آن بالاتر از 

باشد اما در مجموع تعداد این نواحی برای ایجاد ترمبوسیز می

توان گفت که پمپ از نظر ایجاد ترمبوسیز در کم بوده و می

 ی ایمن قرار دارد.محدوده

تواند باعث ایجاد میها وجود جریان پیوسته در این نوع پمپ

های داخلی ریزی در ارگانمشکلاتی مانند سفتی عروق و خون

توان با ایجاد جریان ضربانی در های آتی میشود. در پژوهش

ها از طریق تغییر الگوی سرعت دورانی پمپ )الگوی این پمپ

ای و سینوسی( عوارض ناشی از جریان مستطیلی، ذوزنقه

چنین برای کاهش تنش هم [.45، 84پیوسته را کاهش داد ]

ی های بعدی هندسهتوان در پژوهشکافت میبرشی و خون

ی حلزونی را تغییر داده و ی رانش به محفظهمحل اتصال لوله

 ایی این قسمت باید به گونهبهبود بخشید. طراحی هندسه

ی مورد نظر را طی باشد که خطوط جریان به راحتی هندسه

نظمی شوند، که این مورد باعث کاهش تر دچار بیکرده و کم

زمان ماندگاری خون در پمپ و به تبع آن کاهش احتمال ایجاد 

شود که تا حد امکان چنین پیشنهاد میشود. همترمبوسیز می

ی ی رانش به محفظهدار در محل اتصال لولههای زاویهقسمت

 حلزونی کاهش داده شود.
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