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基于计算流体动力学的新型电磁驱动搏动式
灌注血泵泵头优化分析
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摘要：目的　 应用计算流体动力学（ｃｏｍｐｕｔａｔｉｏｎａｌ ｆｌｕｉｄ ｄｙｎａｍｉｃｓ，ＣＦＤ）方法对电磁驱动搏动式灌注血泵流场进行仿

真分析，通过改进泵头结构改善血液在血泵的流动状态，提升其抗溶血性能。 方法　 应用 Ｆｌｕｅｎｔ １７􀆰 ０ 分析泵头结

构变化对泵内流场的影响，通过血液流入和流出的 ４ 次仿真实验，分析内部液体的流线分布、中轴面上的湍流动能

分布、血液流经泵头的压力损失和模型表面受到的切应力。 结果　 在 ４ 次实验中，泵头入口与出口管路对称且与

对称轴的夹角 α＝ ３０°时，液体流线无明显紊乱，湍流程度较低；实验 １ 中压力损失最小，为 ３７６􀆰 ８ Ｐａ；实验 １、２ 中的

最大切应力分别为 ２５８􀆰 ６、３０２􀆰 ８ Ｐａ，符合压力损失和溶血程度等血泵生物力学性能要求。 选择 α＝ ３０°模型为该电

磁驱动搏动式灌注血泵的泵头结构，并通过 ３Ｄ 打印技术进行制作。 结论　 经过对泵头的优化分析，血泵溶血性能

得到改善。 研究结果可以运用到新型电磁驱动搏动式灌注血泵的设计与实验中。
关键词：搏动式血泵； 机械灌注； 泵头； 计算流体动力学； 数值模拟
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图 １　 灌注系统及血泵结构示意图
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　 　 随着生物医学工程技术的快速发展，血泵作为

一种部分或者整体代替心脏功能的医疗设备被广

泛应用在离体器官灌注等领域［１］。 按照循环系统

中血液的输送形式，血泵分为搏动式和非搏动式两

大类［２］。 搏动式血泵可以模仿心脏的自然节律跳

动，在器官灌注过程中能够保护血管收缩功能，有
利于脏器的血液微循环并保护器官［３］。 从最初的

滚压式血泵到现在的离心式、轴流式血泵，血泵经

历了 ３ 个阶段的发展。 滚压泵虽然能产生搏动性

血流，但是其输出压力较高， 容易造成较高的溶血

性［４］；离心泵叶轮在高速转动的情况下产生剪切

力，也会造成血液破坏［５］；而轴流泵内部流场的非

生理性流动会对血细胞产生剪切应力［６］。 随着电

磁学技术的发展，电磁驱动技术被越来越多地应用

到搏动式血泵的研究中，电磁驱动搏动式血泵可以

提供搏动性血流，避免高速旋转叶轮以及其他机械

磨损对血细胞的损伤，降低溶血性［７⁃８］。
本文优化分析基于一种新型电磁驱动搏动式

灌注血泵［９］，该灌注血泵为机械灌注系统中的核心

装置，主要应用于离体器官的保存和养护。 以降低

血泵工作时内部血液的溶血程度和血液流动的压

力损失为优化目标，通过 Ｆｌｕｅｎｔ 软件仿真计算分析

内部液体的流线分布、中轴面上的湍流动能分布、
血液流经泵头的压力损失和模型表面受到的切应

力等，比较不同条件下的仿真结果，选取最优方案

使用 ３Ｄ 打印技术制作泵头，并应用到灌注血泵的

研究中。

１　 材料与方法

１􀆰 １　 电磁驱动搏动式灌注血泵结构及工作原理

电磁驱动搏动式灌注血泵采用梯度线圈⁃永磁

体结构，通过梯度线圈产生磁场使永磁体实现直

线往复运动，永磁体挤压泵腔中的血液产生搏动

性血流。 电磁驱动搏动式灌注血泵的结构如图 １
所示。 泵壳是内表面光滑的医用硬质塑料圆管；
圆管内部装有轴向均匀磁化的圆柱形永磁体，材
质为钕铁硼，永磁体可以在圆管内部沿轴向运动，
同时，永磁体将泵的内部分隔为 Ａ 和 Ｂ 两个腔室；
泵壳的两端分别连接 １ 个泵头，每个泵头的出入

口连接入口管路和出口管路；泵壳的外层是驱动

线圈。 由于成年人心脏每次泵血约 ７０ ｍＬ，该泵的

容积应大于７０ ｍＬ，泵体长度为 １５０ ｍｍ，泵壳内径
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为 ４０ ｍｍ。 灌注泵具体的工作过程如下：① 初始

状态时，血液通过单向阀流入泵内充满灌注泵内

部，永磁体位于泵体的最右端；② 驱动线圈 １ 和 ２
通入直流电，永磁体向左移动，Ａ 腔中的灌注液被

挤出，同时 Ｂ 腔内被充满；③ 当永磁体到达泵体

最左端时，驱动线圈 １、３ 通入直流电，永磁体向右

移动，此时 Ｂ 腔中的灌注液被挤出，同时 Ａ 腔内被

充满，重复②和③步骤，永磁体往复运动，灌注泵

持续泵血。
１􀆰 ２　 血泵泵头优化目标

离体肝脏和肾脏的保存和养护是机械灌注技

术研究的重点［１０］。 本文中主要考虑成年人的心脏

泵血功能以及肝脏和肾脏的血流量。 成年人心率

为 ７５ 次 ／ ｍｉｎ，每个心动周期为 ０􀆰 ８ ｓ，每搏输出量约

７０ ｍＬ，心脏泵血量为 ５ Ｌ ／ ｍｉｎ。 肝脏是人体供血最

丰富的器官之一， 成年人肝脏血流量为 １􀆰 ５ ～
２􀆰 ０ Ｌ ／ ｍｉｎ。 成年人肾脏血流量约为 １􀆰 ２ Ｌ ／ ｍｉｎ，在
体外循环期间维持 ５０ ～ ７０ ｍｍＨｇ （ １ ｍｍＨｇ ＝
０􀆰 １３３ ｋＰａ）灌注压较为合适［１１］。

近年来随着计算流体动力学 （ ｃｏｍｐｕｔａｔｉｏｎａｌ
ｆｌｕｉｄ ｄｙｎａｍｉｃｓ， ＣＦＤ）的广泛应用，大大缩短了血泵

的研制周期，为开发效率高、溶血值低、体积小的血

泵提供了强有力保证。 目前，几乎所有血泵在设计

之初都要先经过 ＣＦＤ 设计，再进行全面的测试。 在

运用 ＣＦＤ 技术的设计阶段，可以通过数值模拟对血

泵的溶血性能进行评估，缩短血泵的设计时间，并
降低实验损耗［１２］。 本文使用有限元软件仿真分析

泵头对血泵系统中血液的影响，并根据仿真结果对

泵头结构进行优化。
１􀆰 ２􀆰 １　 降低血液的溶血程度　 溶血是指血液中红

细胞破裂，血红蛋白逸出。 在血泵中红细胞在管路

内循环时因受到过多的机械性损伤而损坏；管路的

不规则形状引发的湍流也会造成溶血；另外，血液

流动时受到的剪切应力也会引起溶血［１３］。
国外很多学者对溶血进行研究并建立相关预

测模型，其中 Ｇｉｅｒｓｉｅｐｅｎ 等［１４］ 提出的溶血预测模型

应用最为广泛。 根据 Ｇｉｅｒｓｉｅｐｅｎ 等［１４］ 提出的溶血

估算的经验公式，红细胞在流动过程中所受剪切应

力大小和暴露时间长短与溶血有很大的关系：

Ｄ ＝ ｄＨｂ
Ｈｂ

＝ ３􀆰 ６２ × １０ －７·τ２􀆰 ４１６·ｔ０􀆰 ７８５ （１）

式中：Ｈｂ 为血红蛋白总量；ｄＨｂ 为溶血导致的游离

血红蛋白量；ｔ 为红细胞暴露时间；τ 为红细胞所受

的剪切应力。
根据 Ｇｉｅｒｓｉｅｐｅｎ 等［１４］ 提出的溶血预测模型，

Ｇａｒｏｎ 等［１５］基于双曲线型运输方程提出了一种针对

三维数值仿真的快速溶血预估的方法。 双曲线型

运输方程：

（∂ ／ ∂ｔ ＋ Ｖ
→
∇）ＤＩ ＝ σ （２）

式中： Ｖ
→
为速度矢量； ＤＩ 为线性溶血指数；σ 为单位

时间溶血破坏率。
ＤＩ ＝ Ｄ１ ／ ０􀆰 ７８５ （３）

σ ＝ （３􀆰 ６２ × １０ －７） １ ／ ０􀆰 ７８５τ２􀆰 ４１６ ／ ０􀆰 ７８５ （４）
则血泵整体稳定流场中线性平均溶血指数为：

ＤＩ ＝
１
Ｑ ∫ＶσｄＶ （５）

式中：Ｑ 为流量。 通过指数换算得到血泵溶血值：

Ｄ ＝ ＤＩ
０􀆰 ７８５ （６）

将溶血值转化为标准溶血指数：
ＮＩＨ ＝ Ｈｂ × Ｄ × １００ （７）

ＮＩＨ 的最大允许值为 １ ｍｇ ／ Ｌ［１６］。
根据 Ｗｅｒｎｉｃｋｅ 等［１７］ 的研究，当红细胞受到的

切应力大于 １５０ Ｐａ 时，很少有血细胞发生破坏；而
Ａｒｖａｎｄ 等［１８］研究表明，当红细胞受到的切应力大于

２００ Ｐａ 时，红细胞开始受到明显破坏，红细胞膜达

到其区域应变极限，膜上的微孔会打开并允许血红

蛋白通过进而释放到血浆中。 同时，王坤等［１９］研究

认为，血泵表面剪切力超过 ２００ Ｐａ 区域一般不要大

于 １％ ；而 Ｐａｕｌ 等［２０］ 研究认为，血泵表面剪切力最

大不应超过 ４５０ Ｐａ。
１􀆰 ２􀆰 ２　 降低血液流动的压力损失　 压力损失可以

表示装置能量耗散的大小，以进口处与出口处流体

的全压差表示，反映流体经过装置消耗机械能［２１］。
对离体器官进行灌注时，降低灌注液流动过程中的

压力损失，可以减小灌注液的机械能损失，减轻血

细胞的碰撞，还能减小血泵的额定驱动力。 血液流

经泵头的压力损失等于入口处的压力减去出口处

压力：
Δｐ ＝ ｐｉｎ － ｐｏｕｔ （８）

式中： Δｐ 表示血液的压力损失；ｐｉｎ、ｐｏｕｔ 分别为泵进

口、出口处血液压力。
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１􀆰 ３　 初始泵头流场分析

在前期的体外溶血实验中，使用的改进前的两

种泵头模型如图 ２ 中（ａ）所示，模型中蓝色端面表

示泵的入口，红色表示泵的出口，两种模型中入口

和出口管路的内径均为 １０ ｍｍ，泵头左端接口的直

径为 ４０ ｍｍ。 两种结构的区别在于：１ 号泵头的出

口管路和入口管路不对称，２ 号泵头是对称结构。
将以上模型导入 ＩＣＥＭ 软件进行网格划分和边界设

定，网格类型为四面体网格，最小网格尺寸 １ ｍｍ，另
外对模型表面处的网格进行加密处理，模型的入口

设定为 ｉｎｌｅｔ，出口设置为 ｏｕｔｌｅｔ，泵头左端接口设置

为 ｉｎ＿ｐｕｍｐ，１ 号泵头的网格节点数和单元数分别

为 １３７ ３４７ 和 ７０１ ６５１，平均网格质量为 ０􀆰 ８３４ ２；
２ 号泵头的网格节点数和单元数分别为 １３８ ９７９ 和

７１９ ０４４，平均网格质量为 ０􀆰 ８２８ ９。
本文中电磁驱动搏动式灌注血泵工作介质是

血液，假定血液为不可压缩的牛顿流体。 利用流体

仿真软件 Ｆｌｕｅｎｔ 对血泵泵头进行数值模拟，计算域

为泵头内表面和内部液体，湍流模型选择标准 ｋ⁃ε
模型，采用定常三维不可压缩流动 Ｎ⁃Ｓ 方程，速度⁃
压力耦合采用 ＳＩＭＰＬＥＣ 算法，进行两次分别模拟血

液流入和流出血泵的实验。 根据该机械灌注系统

的工作原理，血液流入血泵的原因是灌注液收集箱

和血泵之间存在压力差；血液流出血泵的原因是泵

内永磁体移动挤压血液运动。 因此，实验 １ 中入口

边界设置为压力入口，参考肾脏的合理灌注压，设
置压力入口的压力为 ７􀆰 ９８ ｋＰａ；实验 ２ 中入口边界

设置为速度入口，参考永磁体运动过程中的速

度［９］，设置速度入口的速度为 ０􀆰 ５ ｍ ／ ｓ。 两次实验

的设置参数如表 １ 所示，其中参考血液的密度和黏

度设置自定义材料作为实验中的介质，密度为

１􀆰 ０６×１０３ ｋｇ ／ ｍ３，黏度为 ３􀆰 ５ ｍＰａ·ｓ，两次仿真实验

均基于 Ｐｒｅｓｓｕｒｅ⁃Ｂａｓｅｄ 求解器进行稳态运算，迭代

次数均为 １０３ 次。

表 １　 第 １、２ 次实验参数

Ｔａｂ．１　 Ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ １ ａｎｄ ２

仿真实验 模拟状态 入口边界 出口边界

１ 血液流入血泵 ｉｎｌｅｔ 为压力入口，压力为 ８ ｋＰａ ｉｎ＿ｐｕｍｐ 为压力出口，压力为 ０ Ｐａ
２ 血液流出血泵 ｉｎ＿ｐｕｍｐ 为速度入口，速度为 ０􀆰 ５ ｍ ／ ｓ ｏｕｔｌｅｔ 为压力出口，压力为 ０ Ｐａ

　 　 在实验 １ 中，两种泵头模型内血液的流动曲线

都发生明显的紊乱，２ 号泵头模型中血液的流动速

度较小，１、２ 号泵头模型中轴面上的最大湍流动能

分别为 １􀆰 ５３５、 １􀆰 １９３ ｍ２ ／ ｓ２，数值较大；在实验 ２

中，两种泵头模型内血液的流动曲线分布均匀，两
种泵头模型中轴面上的湍流动能分布都集中在出

口管路处，且数值过大，故两种结构均不理想（见
图 ２）。

图 ２　 初始泵头结构及仿真实验结果

Ｆｉｇ．２ 　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ｉｎｉｔｉａｌ ｐｕｍｐ ｈｅａｄ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ａｎｄ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ 　 （ ａ） Ｐｕｍｐ ｈｅａｄ ｍｏｄｅｌ， （ ｂ） Ｌｉｑｕｉｄ
ｓｔｒｅａｍｌｉｎｅ ｎｅｐｈｏｇｒａｍ， （ｃ） Ｔｕｒｂｕｌｅｎｔ ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｎｅｐｈｏｇｒａｍ

１􀆰 ４　 泵头优化分析

分析表明，两种泵头结构不合理易造成较高

溶血性。 因此，本文主要通过 ＣＦＤ 方法对灌注泵

结构进行仿真分析，优化泵头内部结构和血液出

９９２
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口与入口之间夹角，得到溶血值较低的泵头结构。
结合上文中的仿真结果，对初始的泵头结构进行

改进，改进后的泵头模型为流线型，入口和出口管

图 ３　 不同泵头结构及仿真实验结果

Ｆｉｇ．３　 Ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ａｎｄ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｐｕｍｐ ｈｅａｄ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ　 （ａ） Ｐｕｍｐ ｈｅａｄ
ｍｏｄｅｌ， （ｂ） Ｌｉｑｕｉｄ ｓｔｒｅａｍｌｉｎｅ ｎｅｐｈｏｇｒａｍ， （ｃ） Ｔｕｒｂｕｌｅｎｔ ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｎｅｐｈｏｇｒａｍ

路呈对称分布。 由于泵头入口、出口直径和左侧

接口直径等均为固定值，而泵头入口或出口管路

与对称轴的夹角 α 会影响内部液体的流场分布，
α ＝ ０° ～ ９０°，本文中选择 α ＝ ０°、３０°、４５°、６０°和
９０°的模型进行仿真分析，得到仿真结果后，又补

充了 α＝ ２５°和 ３５°的模型进行分析。 上述 ７ 种模

型的结构如图 ３（ａ）所示。 利用 ＩＣＥＭ 软件进行网

格划分和边界设定，网格类型为四面体网格，对模

型表面处的网格进行加密处理，模型入口设置为

ｉｎｌｅｔ，出口设置为 ｏｕｔｌｅｔ，泵头左端接口设置为 ｉｎ＿
ｐｕｍｐ，不同模型的网格参数如表 ２ 所示，所有模型

的平均网格质量都超过 ０􀆰 ８，满足实验要求。 将网

格模型导入 Ｆｌｕｅｎｔ 软件，并按上文中设置的两种

００３
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　 　 　表 ２　 不同模型的网格参数

Ｔａｂ．２　 Ｍｅｓｈ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｍｏｄｅｌｓ

α ／ （°） 网格节点 网格单元 平均网格质量

０ ２７３ １８７ １ ４５８ ９１２ ０􀆰 ８２８ ９
２５ ２７１ ２２３ １ ４５０ ０５７ ０􀆰 ８２７ ８
３０ ２７１ ０７３ １ ４４８ ４０６ ０􀆰 ８２９ １
３５ ２７０ １５２ １ ４４３ ７１７ ０􀆰 ８２７ ９
４５ ２７１ ２３６ １ ４５０ ５０７ ０􀆰 ８２７ ３
６０ ２７０ １８３ １ ４４０ １２９ ０􀆰 ８２８ １
９０ ２９４ ８０８ １ ５７１ ８８９ ０􀆰 ８２７ ３

实验分别对模型进行仿真分析。 实验参数按表 １
进行设置，仿真实验结果见图 ３（ｂ）、（ｃ）。

由于流体在泵头内速度越大，泵头表面切应力越

大，溶血值越高，为了得到溶血值较低流体的最大临

界速度，增加两次模拟血液流出血泵的实验，第 ２、３、
４ 次实验均为血液流出血泵，ｉｎ＿ｐｕｍｐ为速度入口，速
度分别设置为 ０􀆰 ５、０􀆰 ８、１􀆰 ０ ｍ ／ ｓ，实验 ３、４ 的主要参

数设置如表 ３ 所示，其余参数与实验 ２ 相同。

表 ３　 第 ３、４ 次仿真实验参数

Ｔａｂ．３　 Ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ３ ａｎｄ ４

仿真实验 模拟状态 入口边界 出口边界

３ 血液流出血泵 ｉｎ＿ｐｕｍｐ 为速度入口，速度为 ０􀆰 ８ ｍ ／ ｓ ｏｕｔｌｅｔ 为压力出口，压力为 ０ Ｐａ
４ 血液流出血泵 ｉｎ＿ｐｕｍｐ 为速度入口，速度为 １ ｍ ／ ｓ ｏｕｔｌｅｔ 为压力出口，压力为 ０ Ｐａ

２　 结果分析

２􀆰 １　 流体流线分布

实验 １ 中，α＜４５°的４ 种模型内流体的流线分布

均匀，无明显紊乱，α ＝ ４５°、６０°和 ９０°的 ３ 种模型内

液体的流线发生紊乱；其余实验中，７ 种模型内液体

的流动曲线均分布均匀，无明显紊乱（见图 ３）。
２􀆰 ２　 最大湍流动能

将 ７ 种模型分别进行 ４ 次仿真实验后，得到模

型中轴面上最大湍流动能结果（见表 ４），并将实验

２、３、４ 结果制作成折线图（见图 ４）。

表 ４　 模型中轴面上最大湍流动能

Ｔａｂ． ４ 　 Ｍａｘｉｍｕｍ ｔｕｒｂｕｌｅｎｔ ｆｌｏｗ ｅｎｅｒｇｙ ｏｎ ｔｈｅ ａｘｉｓ ｏｆ ｔｈｅ
ｍｏｄｅｌｓ

α ／ （°）
湍流动能 ／ （ｍ２·ｓ－２）

实验 １ 实验 ２ 实验 ３ 实验 ４

０ ０􀆰 ４６６ ２􀆰 ６４０ ６􀆰 ６１０ ９􀆰 ９８７

２５ ０􀆰 ４５４ ０􀆰 ８６２ １􀆰 ３１９ １􀆰 ６４３

３０ ０􀆰 ４７９ ０􀆰 ８５４ １􀆰 １８２ １􀆰 ４４３

３５ ０􀆰 ６７９ ０􀆰 ８８１ １􀆰 ２６１ １􀆰 ４８０

４５ ０􀆰 ７３３ ０􀆰 ９９６ １􀆰 ５９２ １􀆰 ９３８

６０ ０􀆰 ７８１ １􀆰 １８５ ２􀆰 ０９１ ２􀆰 ６３９

９０ ０􀆰 ６８６ １􀆰 ５３６ ３􀆰 ０４２ ４􀆰 ０４３

图 ４　 实验 ２、３、４ 结果

Ｆｉｇ．４　 Ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ２， ３ ａｎｄ ４　 （ａ） Ｍａｘｉｍｕｍ ｔｕｒｂｕｌｅｎｔ ｆｌｏｗ ｅｎｅｒｇｙ ｏｎ ｔｈｅ ａｘｉｓ ｏｆ ｔｈｅ ｍｏｄｅｌｓ， （ｂ） Ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｌｏｓｓ ｏｆ ｂｌｏｏｄ
ｆｌｏｗ ｔｈｒｏｕｇｈ ｐｕｍｐ ｈｅａｄ， （ｃ） Ｍａｘｉｍｕｍ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｏｎ ｍｏｄｅｌ ｓｕｒｆａｃｅ

　 　 模拟血液流入血泵时，模型中轴面上的最大湍

流动能较小；模拟血液流出血泵时，入口速度越大，
液体的湍流动能越大，在实验 ２、３、４ 中，α ＝ ２５°、３０°
和 ３５°的 ３ 种模型，其中轴面上的最大湍流动能基

本相等，并且小于其他 ４ 种模型，表明血液流入

这 ３ 种模型时，湍流程度低，对血液溶血产生的影

响小。 其中，α＝ ３０°模型是根据湍流动能分析得到

的最优结构。
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２􀆰 ３　 压力损失

血液流入血泵的压力损失远小于血液流出血

泵的压力损失；模拟血液流出血泵时，模型入口的

速度越大，液体流经泵头的压力损失越大；实验 ２、

３、４ 中，α ＝ ２５°、３０°和 ３５°时，液体流经泵头的压力

损失基本相等，并且小于其他 ４ 种模型。 其中，α ＝

３０°模型是根据压力损失分析得到的最优结构（见

表 ５、图 ４）。

２􀆰 ４　 最大切应力

血液流入血泵时受到的切应力小于流出时的

切应力；模拟血液流出血泵时，入口速度越大，血液

受到的切应力越大；实验 ２ 中，７ 种模型表面受到的

切应力分布基本相同，都集中在泵头的出口管道底

部；所有实验的最大切应力均超过 ２００ Ｐａ，而 α ＝
３０°时，模型表面受到的最大切应力最小，溶血程度

最低。 α＝ ３０°模型是根据切应力分析得到的最优结

构（见表 ５、图 ４）。

表 ５　 实验结果

Ｔａｂ．５　 Ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔｓ

α ／ （°）
血液流经泵头压力损失 ／ Ｐａ 表面最大切应力 ／ Ｐａ

实验 １ 实验 ２ 实验 ３ 实验 ４ 实验 １ 实验 ２ 实验 ３ 实验 ４
０ ５４７􀆰 １ １ ５７９８􀆰 １ ３ ８８４１􀆰 ５ ６ ０５１７􀆰 １ ２３８􀆰 ５ ３２２􀆰 ７ ５５９􀆰 ０ ７４３􀆰 ２
２５ ４９２􀆰 ５ １ ４０８１􀆰 ７ ３ ４０８５􀆰 ２ ５ ２１１７􀆰 ３ ２８６􀆰 ８ ４４１􀆰 ７ ７７０􀆰 ７ ９９６􀆰 ７
３０ ３７６􀆰 ８ １ ４０８２􀆰 ６ ３ ４０６９􀆰 １ ５ ２０９１􀆰 ８ ２５８􀆰 ６ ３０２􀆰 ８ ５２２􀆰 ７ ６６９􀆰 ７
３５ ４６９􀆰 ６ １ ４０７２􀆰 ６ ３ ４０７１􀆰 ３ ５ ２０７８􀆰 ４ ３０７􀆰 ３ ３５８􀆰 ８ ６１７􀆰 ７ ７９３􀆰 ０
４５ ６３４􀆰 ７ １ ４１７４􀆰 ８ ３ ４２７７􀆰 １ ５ ２３７２􀆰 ９ ３０１􀆰 ８ ３３３􀆰 ６ ５６３􀆰 ５ ７２０􀆰 ３
６０ ５８４􀆰 ５ １ ４２４５􀆰 ８ ３ ４４３８􀆰 ９ ５ ２６３２􀆰 １ ３００􀆰 ９ ３７２􀆰 １ ６３１􀆰 ８ ８１５􀆰 １
９０ ４００􀆰 ４ １ ４６２７􀆰 １ ３ ５２６５􀆰 １ ５ ３７８１􀆰 ４ ３２１􀆰 ６ ３７４􀆰 １ ６９２􀆰 ９ ９０１􀆰 ６

　 　 图 ５ 所示为 α ＝ ３０°模型在实验 ２、３、４ 中表面

受到的切应力分布。 图 ５ 中红色区域表示切应力

超过 ４５０ Ｐａ，血细胞通过该区域时会发生严重溶

血。 实验 ２ 中，模型表面没有严重溶血区域；实验 ３
中，模型的出口管路底部出现较小面积的严重溶血区

域；实验 ４ 中，模型的出口管路为严重溶血区域。 因

此，为了减小血液的溶血程度，该灌注泵在工作时，泵
头左侧接口处的血液流动速度应小于０􀆰 ８ ｍ ／ ｓ。

图 ５　 α＝３０°模型表面切应力分布

Ｆｉｇ．５　 Ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｎ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｍｏｄｌｅ ｗｉｔｈ α＝

３０°　 （ ａ） Ｅｎｔｒａｎｃｅ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ０􀆰 ５ ｍ ／ ｓ， （ ｂ） Ｅｎｔｒａｎｃｅ ｖｅ⁃
ｌｏｃｉｔｙ ０􀆰 ８ ｍ ／ ｓ， （ｃ） Ｅｎｔｒａｎｃｅ ｖｅｌｏｃｉｔｙ １􀆰 ０ ｍ ／ ｓ

２􀆰 ５　 总结

本文对 ７ 种模型进行 ４ 次仿真实验，分析内部

液体的流线分布、中轴面上的湍流动能分布、血液

流经泵头的压力损失和模型表面受到的切应力。

结果表明，α＝ ３０°泵头结构的压力损失较小，同时溶

血程度较低。 因此，选择 α ＝ ３０°模型为该电磁驱动

搏动式灌注血泵的泵头结构，最终通过 ３Ｄ 打印技

术制作泵头模型（见图 ６）。

图 ６　 电磁驱动搏动式灌注血泵的泵头 ３Ｄ 打印模型

Ｆｉｇ．６ 　 Ｐｕｍｐ ｈｅａｄ ３Ｄ ｐｒｉｎｔｉｎｇ ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｐｕｌｓａｔｉｎｇ
ｂｌｏｏｄ ｐｕｍｐ ｄｒｉｖｅｎ ｂｙ ｅｌｅｃｔｒｏｍａｇｎｅｔｉｃ ｆｏｒｃｅ

３　 讨论与结论

研究表明，标准溶血指数（ ｎｏｒｍａｌｉｚｅｄ ｉｎｄｅｘ ｏｆ
ｈａｅｍａｔｏｌｙｓｉｓ， ＮＩＨ）在 ０􀆰 ０４ ～ ０􀆰 ２０ ｍｇ ／ ｄＬ 之间的血

泵具有临床应用的可能性［２２］。 通过体外溶血实

验［９］对溶血性对 α＝ ３０°模型进行验证，测量血浆中
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游离血红蛋白含量（ＦＨｂ）和红细胞压积（Ｈｃｔ），计
算泵头体外实验标准溶血指数，实验得到的标准

ＮＩＨ＝（０􀆰 ０４９ １５±０􀆰 ００３ ７５） ｍｇ ／ ｄＬ，满足血液相容

性要求，相比较已有的 Ｉ⁃ＣＰ９５ 型离心泵 ［ ＮＩＨ ＝
（０􀆰 １１２ ５±０􀆰 ０１５ ７） ｍｇ ／ ｄＬ］以及 ＩＩ⁃ＡＰ９７ 型轴流泵

［ＮＩＨ＝（０􀆰 ０９３ １±０􀆰 ０１３ ７） ｍｇ ／ ｄＬ］ ［２３］而言，该血泵

在溶血性能方面有较大的改善。
本文利用 ＣＦＤ 方法对自主研发的新型电磁驱

动搏动式灌注血泵泵头进行数值模拟研究，从降低

该血泵工作时内部血液的溶血程度和压力损失两

方面考虑，对 ９ 种泵头模型进行模拟血液流入和流

出的 ４ 次仿真实验，并分析内部液体的流线分布、
中轴面上的湍流动能分布、血液流经泵头的压力损

失和模型表面受到的切应力。 模拟结果表明：
① α＝ ６０°、９０°时，两种模型实验 １ 中液体的流线发

生紊乱；② α＝ ２５°、３０°、３５°时，３ 种模型中轴面上的

最大湍流动能基本相等，并且小于其他 ４ 种模型，
表面血液流入这 ３ 种模型时，湍流程度低，对血液

溶血产生的影响小；③ α ＝ ２５°、３０°、３５°时，液体流

经泵头的压力损失基本相等，并且小于其他 ４ 种模

型；④ α＝ ３０°时，模型表面受到的最大切应力最小，
溶血程度最低。 因此，本文优化分析得到的 α ＝ ３０°
泵头结构符合压力损失和溶血程度等血泵生物力

学性能要求，体外溶血实验结果也表明它能够改善

灌注泵的溶血性能。
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赵圣功，等． 基于计算流体动力学的新型电磁驱动搏动式灌注血泵泵头优化分析
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