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Abstract 

Myocardial diseases are on the rise all over the world and due to lack of sufficient donors, heart 

transplants are not the perfect solutions to treat all patients with heart failure. Therefore, in recent 

years, blood pumps have received a worldwide admissibility and have become the unrivalled tools for 

replacing a failed heart. In addition to biological needs such as sufficient head and flow rate, an assist 

blood pump should be in an acceptable margin of safety in terms of blood injuries such as hemolysis 

and thrombosis. Reducing blood damages, minimizing dimensions, reducing exposure time and 

simulating blood flow of natural heart are amongst the greatest challenges in designing assist blood 

pumps. One of the most important factors in determining the amount of blood injuries inside the 

pump is the blades’ shape of different parts of the pump. Studies have been conducted about heart 

pumps show that it is feasible to increase the efficiency of the pump and reduce the stagnation points 

that lead tothrombus formation by changing the type of blades of the impeller. The purpose of this 

study is to compare the performance of several airfoils for the blades of the impeller of an assist heart 

pump in order to optimize the performance and efficiency of the pump and reduce blood damages. 
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 چکیده

درمان  یبرا یراه حل مناسب ،ینبود اهداکنندگان کاف لیبه دل یقلب وندیو پ است شیدر سراسر جهان رو به افزا یحاد قلب یهایماریب

 یهادر درمان یحت یقلب یوندهایپ یبرا یمناسب نیگزیجا تواندیم یکمک قلب یهااز پمپاستفاده  بنابراین ست؛ین یقلب مارانیب یتمام

 یهابیاز لحاظ آس دیو هد مناسب، با یمانند دب یکیولوژیب یازهایعلاوه بر برآورده کردن ن یپمپ کمک قلب کی .اشدمدت ب یطولان

 یهابیآس اهشکبه  توانیم یکمک قلب یهاپمپ یطراح ینهیها در زمچالش نیتر. از مهمردیقرار بگ منیا هیدر ناح زین یخون

 یهابیآس زانیم نییکه در تع یعوامل نیتراز مهم یکی اشاره کرد. یعیقلب طب انیجر یسازهیشببه و  یدگارزمان مان و ابعاد ،یخون

اند، انجام شده یقلب یهاپمپ ینهیکه در زم یمطالعات. استمختلف پمپ  یهاقسمت یهاگذار است، نوع پره ریدر پمپ تأث یخون

داده و نقاط  شیپمپ را افزا یتر، بازدهمناسب لیرفویا نمودن نیگزیپمپ و جا مپلریا یهانوع پره رییبا تغ توانیکه م دهندینشان م

 لیرفویا نیعملکرد چند یسهیهش، مقاپژو نیرا کاهش داد. هدف از انجام ا گرددیم زیدرون پمپ که منجر به ترومبوس الیسکون س

 .است یخون یهابیکاهش آس نیپمپ و همچن یعملکرد و بازده یسازنهیبه منظور به یپمپ کمک قلب کیمپلریا یهاپره یبرا

 بازده همولیز، محاسباتی، سیالات دینامیک ایمپلر، خون، پمپ :هاهواژکلید

  

 مجله مهندسی پزشکی زیستی 

 611-632، 6193، تابستان 2، شماره 9دوره 
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 مقدمه -1
حال در  در سراسر دنیای ایسکمیک قلب هایماریبشیوع 

قلبی  یهای پیشرفتهساز نارسائیکه خود زمینه ،افزایش است

ی صورت گرفته درجهت کاهش هاتلاش با وجود است.

 امای قلبی، هایماریباحتمال و عوامل خطر ناشی از 

در کشورهای ی قلبی اولین عامل مرگ و میر هایماریب

درمان اصلی اکثر دارو قدرتمند اقتصادی هستند. اگرچه 

ی هادرمانبیماران قلبی است، بسیاری نیز پاسخ کافی به 

. این گردندیم یکاندید پیوند قلبدرنتیجه داروئی نداده و 

و تا زمانی که اهدای  رندیگیمانتظار قرار  فهرستبیماران در 

 توانندیم ،قلب صورت گیرد یا نوبت پیوند قلب به آنان برسد

 .[6]گردند  مندهای خون بهرهاز قلب مصنوعی و پمپ

از جمله های خونی ایجاد شده درون پمپ آسیب

-بههای خون و در طراحی پمپ موجود هایترین چالشمهم

. سرعت دورانی بسیار زیاد است انواع دورانی خصوص

منجر های برشی نسبتاً زیادی تنش بهها در این پمپ 6ایمپلر

های قرمز است که که خود عامل پارگی غشای گلبول ،شودمی

شود. از سوی دیگر، چنانچه سرعت گفته می 2به آن همولیز

زیادی کاهش یابد، خون درون پمپ  دورانی ایمپلر به مقدار

شود که این امر خود به تشکیل لخته درون پمپ میساکن 

و همچنین ها تعیین میزان دقیق این آسیب بنابراین. انجامدمی

ای از اهمیت ویژهها تلاش برای به حداقل رساندن آن

این است که موضوع غیر قابل اغماض دیگر  برخوردار است.

از طرفی پمپ به لحاظ عملکرد هیدرولیکی و میزان بازده باید 

یابی به دارای حالتی بهینه باشد و از طرف دیگر برای دست

های مربوط به ابعاد محدودیت بایدابزاری قابل کاشت در بدن 

د. اما ابعاد پمپ با میزان دبی نپمپ نیز در نظر گرفته شو

سرعت باید کاهش ابعاد با  نابراینبتولیدی نسبت مستقیم دارد؛

تا کاهش دبی ناشی از کوچک  ،پمپ افزایش یابددورانی 

کردن پمپ جبران شود. این در حالی است که افزیش سرعت 

های برشی زیاد در محل تماس سیال دورانی باعث ایجاد تنش

ترین عامل در نابودی که خود اصلی ،گرددهای پمپ میبا پره

. استهای قرمز ویژه پارگی گلبول بههای خونی و سلول

                                                           
6Impeller 
2Hemolysis 

، که استعملکرد پمپ  موثر درموارد  دیگراز ها ی پرههندسه

، ضخامت 3و شرود 1شامل نوع ایرفویل، مقدار لقی بین هاب

 .[5-2]ست ا هاتعداد آن نیزو 

 های قلبیی پمپهدر زمین متعددی تاکنون تحقیقات

 هاآن اصلی تمرکز که، است انجام حال در یا و گرفته صورت

 .است بازده و ابعاد لحاظ به بهینه هاییپمپ طراحی روی بر

 نمود طراحی محوری جریان پمپ 5آنتاریو ،2001 درسال

بود  lit/min 1 دبی تولید به قادر ثابت دورانی سرعت با که

توان به طول نسبتاً زیاد آن از جمله معایب این پمپ می. [1]

(mm 665.اشاره نمود ) 2009در سال  1فان و همکارانش 

های عددی پمپی دورانی طراحی سازی، با استفاده از شبیه[7]

دبی به  mmHg 690 ̴ 600ی فشارهای نمودند که در محدوده

. در این طراحی دست یافتند lit/min 0/9 ̴ 0/0تولیدی 

است. در سال نشدههای خونی گیری آسیبای به اندازهاشاره

های متفاوت را ی مختلف با ضخامتدو پره 7، هوآچان2066

آن بررسی عددی  بهو  نمودطراحی  ایمپلر یک و دوبرای 

ای که ضخامت در پره ،های وینتایج تحلیلطبق . پرداخت

های آسیب بنابراینهای برشی کمتر و بیشتری دارد، تنش

. در همین سال، تِراکمارتون و [9] استخونی کمتر 

یک ود جریان محوری با ابعاد کوچک )طول  9همکارانش

mm 10  و قطرmm 9 طراحی نمودند که داخل رگ آئورت )

گرفت. این پمپ برای بیمارانی که عمل جراحی قرار می

ست و تا مدتی که قلب اگرفتهبر روی آنان انجام  9فونتان

. دور ثابت این استقابل استفاده  ،کارآیی خود را باز یابد

. [9] بود lit/min 3و قادر به تولید دبی بوده  rpm 1000پمپ 

پمپی کوچک با نام  60، کارسوِل و همکارانش2062در سال 

 .[60]طراحی نمودند  66میکروود

سازی یک پمپ خون جریان بهینهدر این پژوهش، هدف 

( [66]گردید گروه طراحی این  مطالعات پیشینمحوری )که 

. بدین استی آن های خونی و بازدهمیزان آسیب از نظر

                                                           
3Hub 
4Shroud 
5Untaroiu 
6FAN et al. 
7Huachun 
8Throckmorton et al. 
9Fontan procedure 
10Carswellet al. 
11µVAD 
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 611  یخونی هابیآس وکاهش بازده بهبود منظور به متفاوتی سه نوع ایرفویل ی با مقایسهقلب کمک پمپ کی عملکردی عددی بررسنمکی، 

 

برای  6های ناکافویلی مختلف از سری ایرمنظور سه نوع پره

انتخاب شده و عملکرد پمپ تحت این  پمپ خونایمپلر یک 

افزارهای های عددی و به کمک نرمسازیشرایط توسط شبیه

مقایسه شده و در نهایت پروفیل با یکدیگر  1و متلب 2اَنسیس

 .گرددمیی بهینه انتخاب پره

 هامواد و روش -2

 پمپ یهندسه - 2-1

 ،رددگملاحظه می( 6شکل )کلی پمپ طراحی شده  نمای

 است.شده ایجاد 3افزار بلیدجنتوسط نرم

 

 
 نمای کلی پمپ طراحی شده -(1)شکل 

های مختلف این ی قسمتسایر مشخصات مربوط به هندسه

 .[66]است این گروه موجود  مطالعات پیشینپمپ در 

ای مختلف یک توربوماشین های قسمتهسطح مقطع پره

. در این پروژه نیز در طراحی استمعمولاً به صورت ایرفویل 

ها موسوم به از نوع خاصی از ایرفویل ایمپلرهای پره

ها نسبت در این ایرفویل است.شدههای ناکا استفاده ایرفویل

( tyین ابتدا و انتهای ایرفویل )ی بضخامت ایرفویل به فاصله

 .رددگبه صورت زیر تعریف می
 

(6) 
2 3 4

0.1
(0.29690 0.12600

0.35160 0.28430 0.10150 )

t

t
y x x

x x x

  

 

 

 

                                                           
6NACA airfoils 
2ANSYS Incorporated 
1MATLAB 
3BladeGenTM 

 xضخامت ایرفویل به طول کورد و حداکثر نسبت  t که در آن

 5ابتدای ایرفویل تا هر نقطه بر روی خط کورد ینسبت فاصله

خط مستقیمی که از ابتدای ایرفویل به انتهای آن وصل )

 .[62] به طول کورد است( شودیم

 

 بندیشبکه -2-2

قابل مشاهده  2شکل بندی نواحی مختلف پمپ در شبکه

 .است

 
دیفیوزر (ایمپلر ج(ایندیوسر ب(بندی پمپ الفشبکه -(2)شکل 

 استریتنر(د

ها را بندی آنتوان مشها، نمیی پرهبه دلیل پیچیدگی هندسه

بنابراین افزار انسیس انجام داد. نرم توسطبه طور خودکار و 

ها بندی پرهماژول توربوگرید که مخصوص شبکه از باید

گیری از روش افزار توربوگرید با بهره. نرمبهره برد، است

بندی ، توانایی منحصر به فردی در شبکه1اِی.تی.اِم اُپتیمایز

ها و مرزهای نواحی مختلف توربوماشین نواحی اطراف پره

از  ،ی مهمی قابل تعیین هستندافزار پارامترها. در این نرمدارد

میزان لقی پره و اینکه این لقی از سمت هاب باشد و یا  جمله

 .شرود

جلوگیری از انجام  نیزیابی به دقت کافی و به منظور دست

بر، استقلال حل از تعداد شبکه نیز محاسبات زائد و زمان

 6جدول  است. در این بررسی که نتایج آن درگرفتهصورت 

ها در هر مرحله افزایش یافته و تأثیر ، تعداد شبکهارائه شدند

هایی که کمیت ،آن بر دو پارامتر دبی و حداکثر تنش برشی

                                                           
5Chord length 

1ATM optimize 
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است. شده، بررسی کننده در میزان کارایی پمپ هستندتعیین

ی سوم( برای مدل المان )شبکه 2،501،690نهایت تعداد در 

شده تولیدلازم به ذکر است که المان  است.شدهنهایی انتخاب 

 .است 6شش وجهیاز نوع افزار توسط نرم
 

 شبکه تعداد از حل استقلال نتایج -(1)جدول 

 درصد خطا
 دبی تولیدی
[lit/min] 

حداکثر 

 تنش برشی
[Pa] 

 مرحله تعداد شبکه
 دبی

تنش 

 برشی

- - //88 58804 1،161،565 
 -شبکه  

 اول

5581 0/84 /185 48451 /،///،10/ 
 -شبکه 

 دوم

588 5180 5185 584/1 /،504،150 
 -شبکه 

 سوم

580 4480 5685 /84/6 /،/11،550 
 -شبکه 

 چهارم

 

 شرایط مرزی -3-2

به طور کلی در طراحی سازی و با توجه به اینکه در این شبیه

فشار ورودی و خروجی پمپ معلوم بوده و  ،های خونپمپ

ترین ، مناسباستهدف تعیین میزان دبی تولیدی توسط پمپ 

 استفشار خروجی  -شرط مرزی، شرط مرزی فشار ورودی 

گردد. هنگامیکه شرط مرزی که در آن دبی پمپ تعریف نمی

دارای اختلاف فشار ورودی و خروجی  ،شودفشار انتخاب می

ای گونه؛ بدین معنا که فشار ورودی و خروجی بهاهمیت است

تا اختلاف فشار مورد نظر حاصل گردد. در  شوندمیتعریف 

( mmHg 70 ̴ 20ی فشار وروردی )محدوده ی حاضر،مطالعه

ای تنظیم گونه( بهmmHg 650 ̴ 615و  فشار خروجی )

ی فشار ورودی و خروجی در محدودهاند تا اختلاف شده

mmHg 610 ̴ 70 .قرار گیرد 
 

 معادلات حاکم -4-2

 2استوکس-افزار سی.اف.ایکس  معادلات پیوستگی و ناویرنرم

)که بیانگر جریان سیال بر اساس قانون دوم حرکت نیوتن 

حل گیری از روش عددی حجم محدود با بهره( را است

 .[61]کند می

                                                           
6Hexahedron 

2Navier-Stokes Equations 

رژیم  ،در یک پمپ جریان محوری، با توجه به منابع علمی

مغشوش  ،شود 360تر از زمانی که عدد رینولدز بزرگجریان 

ازی با توجه سدر این شبیههمچنین . [1]شودیدر نظر گرفته م

ر از تبه قطر ایمپلر و سرعت دورانی پمپ، عدد رینولدز بیش

. در این استجریان مغشوش  بنابراینمقدار بحرانی بوده و 

های تجربهبه دلیل  سازی جریان مغشوشبرای مدل ،پروژه

از مدل  سب نتایج قابل قبول در کارهای پیشینموفق و ک

، پس k-ε. در مدل [61-63]است شدهاستفاده  k-εاغتشاشی 

غیر جملات استوکس، -گیری از معادلات ناویراز متوسط

 جنبشی انرژی kها شوند که در آنخطی در معادلات ظاهر می

 نیمه روابط توسط واست  انرژی اتلاف نرخ εو  اغتشاش

 .آیندمی بدست زیر تجربی
 

(2)    
k
Г

j

k

j j j

U kk k
P

t x x x

  
   

   

 
 
 


 

(1) 

   

 

ε

1 2

Г
j

j j j

k

U

t x x x

c P c
k

  
 

   

 

 
 
 

 

  


 

 

 

باشند که مقادیر ضرایب ثابت می  2εc  و 1εcدر این روابط 

ضرایب نیز  kΓ و kΓ. اندنشان داده شده 2جدول ها در آن

 .شوندمینفوذ هستند که به صورت زیر تعریف 
 

(3) 
k
Г t

t

k

 





 

(5) 
ε
Г t

t
 







 

 

ها باشند که مقادیر آنضرایب ثابت می εσو  kσدر این روابط 

 است.نشان داده شده  2جدول در

، برای kP ، نرخ تولید انرژی جنبشی،(1)و  (2)معادلات ر د

 .استسیال غیر قابل تراکم به صورت زیر 
 

(1) ji i

k t

j i j

UU U
P

x x x

 
 

  

 
 
 

 

 

به صورت زیر  tμ، لزجت اغتشاش (1)تا  (3)در معادلات

 .شودمیتعریف 
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(7) 2

t

k
c


 


 

 

 .[61] اندذکر گردیده 2جدول در μcضریب ثابت  مقادیر
 

 اغتشاش  k-εثوابت مدل  -(2)جدول 

cμ σε σk cε2 cε1 
09/0  10/6  00/6  92/6  33/6  

 نتایج -3
از سری  ع پرهسه نوی در این قسمت نتایج حاصل از مقایسه

 نیزای استاندارد ناکا برای ایمپلر یک پمپ خون و هایرفویل

ها بر روی عملکرد هیدرولیکی بررسی تأثیر هر یک از آن

است. شدهای خونی ایجاد شده، ارائه هپمپ و میزان آسیب

 هستند،ای متفاوت هسه ایرفویل انتخاب شده دارای ضخامت

( در tmaxyبه طوریکه نسبت ضخامت حداکثر به طول کورد )

. شایان ذکر 65/0و  62/0، 09/0ا به ترتیب برابر است با: هآن

با ور ثابت و برابر دتعداد ها است که در تمامی این بررسی

rpm 1250  سه ایمپلر انتخاب  ،1شکل است. درشدهانتخاب

 ود.شا ملاحظه میهشده به همراه سطح مقطع آن
 

 
 =62/0(ب  tmaxy=09/0(ایمپلرهای انتخاب شده الف -(3)شکل 

tmaxy )65/0ج=tmaxy  

 ی کیدرولیعملکرد ه -1-3

برای ایرفویل  پمپتوزیع خطوط جریان درون  3شکل در 

توزیع فشار در طول  5شکل در و  ( tmaxy=62/0) 2ی شماره

 .اندمشخص شدهپمپ 

 

 

 

 

 

 
 برای ایرفویل پمپبررسی خطوط جریان درون  -(4)شکل 

 ( tmaxy=62/0) 2ی شماره

 

 
 2ی برای ایرفویل شمارهتوزیع فشار در طول پمپ  -(5)شکل 

(62/0=tmaxy ) 

ای مختلف همیزان دبی پمپ با به کارگیری پره، 1 شکلدر 

در اختلاف فشارهای ورودی و خروجی متفاوت با یکدیگر 

ذکر دو نکته  ،با توجه به این نمودار است.شدهمقایسه 

که  است،با افزایش فشار  کاهش دبی. نخست استضروری 

ها و روابط موجود بین افت با توجه به تئوری توربوماشین

از  ،. علاوه بر آن[62] استای قابل انتظار فشار و دبی نتیجه

ردد که هرچه پره گمی روی این نمودار به خوبی ملاحظه

گردد، در یک افت فشار ثابت دبی پمپ کاهش ر میتضخیم

ابد و این کاهش دبی در اختلاف فشارهای کمتر، یمی

 تر است.محسوس
 

 
 مختلف ایهایرفویل برای فشار -دبی نمودار -(6)شکل
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ی هیدرولیکی پمپ با چهار بازده یبیانگر مقایسه 7 شکل

زیر ی ی هیدرولیکی از رابطه. بازدهاستایمپلر مختلف 

 شود.محاسبه می
 

(9)  2 1
m P P

M





 
 

 

گشتاور اعمال  M(، kg/secدبی جرمی جریان ) mکه در آن 

اختلاف فشار خروجی و  1P-2P( و N.mشده به ایمپلر)

 .[1] است( 3N/mورودی پمپ )
 

 
 مختلف ایهایرفویل برای بازده -نمودارفشار -(7)شکل 

پمپ ایمپلر  یکه بازده مشخص استبا توجه به این نمودار 

Koochaki et al.[11]  ،به طور در اختلاف فشارهای کم

دبی بیشتر  اول به دلیل  است.ا هبیشتر از سایر پرهچشمگیری 

کمتر ی گشتاور وارده دومها و این پره نسبت به سایر ایرفویل

ی . اما در اختلاف فشارهای بیشتر بازدهاستبه ایمپلر آن 

 گردد.هیدرولیکی هر چهار پره تقریباً برابر می

 

 های خونیآسیب بررسی -2-3

همولیز تابع تنش برشی و زمان تر ذکر شد، همانطور که پیش

چرخشی  یها. در پمپاستماندگاری تحت این برش 

ریک بین امحوری، به دلیل سرعت دورانی زیاد و لقی ب

چرخشی پمپ، مقادیر  یهاقسمت وساکن  یهاقسمت

 یها. پارگی گلبولدنگردیبرشی زیادی ایجاد م یهاتنش

مز معمولاً با غلظت هموگلوبین آزاد در جریان خون قر

 .شودیشناخته م

مدلی توانی که بیانگر ارتباط تنش  6، هوسر6990در سال 

های قرمز تحت آن تنش برشی برشی و زمان ماندگاری گلبول

 .[67]صورت زیر ارائه نمود به با همولیز بود، 
 

(9) 6 1.991 0.765

1.8 10
Hb

BDI t
Hb




      

 2شاخص آسیب خون BDIزمان ماندگاری و  ∆tدر این رابطه 

برای  1تنش برشی اسکالر است که بلادژووایتنیز  τ. است

ی زیر های خونی، مقدار آن را به کمک رابطهی آسیبمحاسبه

 .[69]، محاسبه نمود استمایسس های وانکه بر اساس تنش

(60)      

 

1

22 2 2

2 2 2

1

6
xx yy yy zz zz xx

ss
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    


  

  
  

  
 

     


  

 

 

 .هستندهای تانسور تنش درایه ijτو  iiσتنش اسکالر،  ssσ در

ی افزار انسیس هنگام محاسبهلازم به ذکر است که نرم

های رینولدز، تنها بدون در نظر گرفتن تنش ،های برشیتنش

کند که مقدار آن با تنش های ویسکوز را محاسبه میتنش

ها در بلادژووایت اختلاف دارد. اما نتایج بررسی اسکالربرشی 

( توسط γاست که چنانچه نرخ برش )دادهگذشته نشان 

افزار محاسبه شود، با ضرب آن در ویسکوزیته مقادیری نرم

د که بسیار نزدیک به تنش برشی بلادژووایت نآیبدست می

 .[69]هستند 

افزار محاسبه ی زیر توسط نرمنرخ برش توسط رابطه

 .گرددمی

(66) 

1

22 2 2

2 22

2
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      
      
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 
               

 

 های سرعت هستند.مؤلفه zuو  xu ،yuدر این رابطه 

ی خونی از روش هایری همولیز در پمپگبرای اندازه

 گیری آنیبدین صورت که با اندازه .شودلاگرانژی استفاده می

از نرخ همولیز  ،( و زمان ماندگاری9شکل تنش ) اییا لحظه

                                                           
6Heuser 

2Blood damage index 

1Bludszuweit 
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گیری شده و از طریق آن انتگرالدر امتداد یک خط مسیر 

 .گرددیممقدار همولیز محاسبه 
 

(62) 
0

6 1.991 0.765
1.8 10

t

t

BDI dt


   

 
  2ی شماره ایرفویلتوزیع تنش برشی برای  -(8)شکل 

(62/0=tmaxy ) 

 وجود امکان این مسیر، خطوط زیادی تعداد از گیریمتوسط با

 خونی پمپ یک در هموگلوبین شدن آزاد مقدار تا دارد

این روش توسط افراد مختلفی به کار برده . گردد محاسبه

و  [22]1، یانو[26]2چان ،[20]6اپل ، ازجمله:استشده

 .[21]3آرورا

مقدار شاخص همولیز در هر چهار نوع  ،9 شکلدر 

ر ذکر گردید، تور که پیشطود. همانشایرفویل مشاهده می

ای آزاد موجود هشاخص همولیز به معنای درصد هموگلوبین

. در این نمودار استای خون هدر پلاسما به کل هموگلوبین

،  ضخامت ایرفویل کاهش با کاهشردد که گملاحظه می

یابد. تفاوت میزان همولیز در شاخص همولیز افزایش می

به طوریکه  ،اختلاف فشارهای بالا بیشتر قابل مشاهده است

ی ایمپلر اولیهدر  mmHg 610میزان همولیز در اختلاف فشار 

 .استا هپمپ تقریباً بیش از دو برابر سایر ایرفویل

توزیع شاخص همولیز در طول پمپ تحت استفاده از   در

. لازم به ذکر شودمشاهده می 60شکل در  2ی شماره ایرفویل

و  استخط جریان  250است که این بررسی مربوط به 

ود، شاخص همولیز در شه که از نمودار معلوم میهمانگون

                                                           
6Apel 

2Chan 

1Yano 

3Arora 

وچکی بین ایمپلر و ی کتمامی طول پمپ جز در ناحیه

 دیفیوزر بسیار ناچیز و در حد است.
 

 
 ای مختلفهشاخص همولیز برای ایرفویل -نمودار فشار -(9)شکل

 

 
توزیع شاخص همولیز در طول پمپ برای ایرفویل  -(11)شکل 

 ( tmaxy=62/0) 2ی شماره

 گیرینتیجه -4
سه ایرفویل مختلف برای ایمپلر یک پمپ خونی  ،در این مقاله

گردید و عملکرد پمپ در حالات مختلف مورد انتخاب 

بررسی قرار گرفت. از بین سه ایمپلر بررسی شده، ایمپلر 

در فشارهای پایین دارای بیشترین مقدار دبی و  6ی شماره

هر سه ی بازده یدوده، اما محهستندبازدهی هیدرولیکی 

است )تنها در اختلاف  %65 ̴ 25ایمپلر بررسی شده بین 

افت  %7این مقدار تا حدود  mmHg 620فشارهای بالاتر از 

 استهای خونی مقداری قابل قبول ( که برای پمپیابدمی

هد که دای مقدار شاخص همولیز نشان میه. اما بررسی[23]

پمپ به طور  6ی مقدار این شاخص در ایمپلر شماره

ی قابل اکه نکته است،ها ر از سایر ایرفویلتمحسوسی بیش

ها ضخامت ایرفویلی بسیار مهم دیگر نکتهتأمل است. 
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پمپ  6ی اشد؛ بدین صورت که ایرفویل ایمپلر شمارهبمی

که همین موضوع امکان  استل دیگر ر از دو ایرفویتنازک

ی هااز بین ایرفویل بنابراینند. کساخت آن را دشوار می

حالتی بهینه دارد، زیرا در این  2ی شده ایرفویل شمارهبررسی

ای خونی درون های وارد شده به سلولهتنها آسیبحالت نه

ر است. تابد، بلکه امکان ساخت آن نیز آسانیپمپ کاهش می

بازده و دبی تولیدی توسط پمپ  ،اینکه در این حالتضمن 

نیز کاهش چشمگیری نخواهد داشت. همچنین بررسی 

که اثری از  دهدخطوط جریان درون این پمپ نشان می

جریانات برگشتی و نقاط سکون درون پمپ ملاحظه نشده و 

امکان تشکیل ترومبوسیز درون این پمپ بسیار کم  بنابراین

 (.3شکل ) است

نشان   (5شکل )توزیع فشار در طول پمپ  ،علاوه بر این

دهد که حداقل فشار درون پمپ بسیار بیشتر از فشار بخار می

پمپ از این  بنابراینخون برای ایجاد کاویتاسیون بوده و 

لازم به ذکر است که طبق  .ی امن قرار داردلحاظ در ناحیه

بخار خون در شرایط فیزیولوژیکی  منابع موجود، فشار مطلق

 .[25] است mmHg37 (Pa 1211)با  برابر
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