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摘　 要:血液在高转速下可能出现溶血的现象ꎬ利用章动原理设计了一款新型的心室辅助泵ꎬ
有效地降低了设计转速ꎮ 首先对微型章动心室辅助泵进行三维建模ꎬ之后对泵体内部流场开

展实时仿真ꎬ获得心室辅助泵内部的流动特性ꎬ最后对微型章动心室辅助泵进行实物加工ꎬ开
展水介质的性能实验ꎬ验证了微型心室辅助泵的可行性ꎮ
关键词:微型心室辅助泵ꎻ章动运动ꎻ 数值分析

中图分类号:ＴＨ６９ꎻ ＴＰ３９１.９　 　 文献标志码:Ａ　 　 文章编号:１６７１￣５２７６(２０１９)０６￣００８２￣０４

Ｆｌｕｉｄ Ｄｙｎａｍｉｃ Ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ａｎｄ Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ｏｆ Ｍｉｎｉａｔｕｒｅ Ｎｕｔａｔｉｏｎ Ｈｅａｒｔ Ｐｕｍｐ
ＺＨＥＮＧ Ｒｏｎｇｙｅａꎬ ＺＨＡＮＧ Ｌｏｎｇａꎬ ＹＡＯ Ｌｉｇａｎｇａꎬ ＣＨＥＮ Ｇａｎｇｂ

(１. Ｓｃｈｏｏｌ ｏｆ Ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎꎬ Ｆｕｚｈｏｕ Ｕｎｉｖｅｒｓｉｔｙꎬ Ｆｕｚｈｏｕ ３５０１１６ꎬ Ｃｈｉｎａꎻ
２. Ｓｃｈｏｏｌ ｏｆ Ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ａｎｄ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇꎬ Ｓａｎｍｉｎｇ Ｕｎｉｖｅｒｓｉｔｙꎬ Ｓａｎｍｉｎｇ ３６５００４ꎬ Ｃｈｉｎａ)

Ａｂｓｔｒａｃｔ:Ｄｕｅ ｔｏ ｔｈｅ ｈｅｍｏｌｙｓｉｓ ｏｆ ｂｌｏｏｄ ａｔ ｈｉｇｈ ｒｏｔａｔｉｏｎａｌ ｓｐｅｅｄꎬ ａ ｎｅｗ ｔｙｐｅ ｏｆ ｖｅｎｔｒｉｃｕｌａｒ ａｓｓｉｓｔ ｐｕｍｐ ｉｓ ｄｅｓｉｇｎｅｄ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｎｕ￣
ｔａｔｉｏｎ ｐｒｉｎｃｉｐｌｅ. Ｉｔ ｃａｎ ｂｅ ｕｓｅｄ ｔｏ ｇｒｅａｔｌｙ ｒｅｄｕｃｅ ｔｈｅ ｄｅｓｉｇｎ ｓｐｅｅｄ. ３Ｄ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｏｆ ｔｈｅ ｍｉｎｉａｔｕｒｅ ｎｕｔａｔｉｏｎ ｖｅｎｔｒｉｃｕｌａｒ ａｓｓｉｓｔ ｐｕｍｐ ｉｓ
ｉｍｐｌｅｍｅｎｔｅｄ ｆｉｒｓｔｌｙꎬ ｔｈｅｎꎬ ｔｈｅ ｄｙｎａｍｉｃ ｒｅａｌ－ ｔｉｍｅ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｏｆ ｆｌｏｗ ｆｉｅｌｄ ｉｎｓｉｄｅ ｔｈｅ ｐｕｍｐ ｂｏｄｙ ｉｓ ｄｏｎｅꎬ ｉｎ ｏｒｄｅｒ ｔｏ ｏｂｔａｉｎ ｔｈｅ ｆｌｏｗ
ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓｔｉｃｓ. Ａｎｄ ｔｈｅｎꎬ ｔｈｉｓ ａｓｓｉｓｔ ｐｕｍｐ ｉｓ ｍａｄｅ ａｎｄ ｔｈｅ ｗａｔｅｒ－ｍｅｄｉｕｍ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ｉｓ ｃｏｎｄｕｃｔｅｄ ｔｏ ｖｅｒｉｆｙ ｉｔｓ ｆｅａｓｉｂｉｌｉｔｙ.
Ｋｅｙｗｏｒｄｓ:ｍｉｃｒｏ ｈｅａｒｔ ａｓｓｉｓｔ ｐｕｍｐꎻ ｎｕｔａｔｉｏｎ ｍｏｔｉｏｎꎻ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ａｎａｌｙｓｉｓ

０　 引言

心力衰竭是 ２１ 世纪引发死亡最严重的病症之一ꎬ也
是心血管科治疗最具挑战的病症ꎮ 目前对于重度心力衰

竭患者的主要治疗方法为心脏移植ꎬ即利用捐献者的心脏

对患者做心脏器官更换ꎮ 心脏移植一直存在两个无法解

决的难题ꎬ一个是由于人体组织免疫排斥反应的存在ꎬ对
移植的器官起排斥反应ꎬꎻ另一个是心脏供体太少ꎮ 由于

社会道德观念和奉献意识的缺乏ꎬ使捐献器官出现严重的

供不应求ꎮ 于是ꎬ研究者从 ２０ 世纪 ５０ 年代开始研究人工

心脏以代替自然心脏用于移植和过渡期治疗ꎮ
人工心脏发展初期ꎬ采用搏动式血泵ꎬ推送血液是以

搏动流输送的形式ꎬ其容积可变的腔室是由弹性材料制

成ꎮ 推送腔体运动有电动或气动的方式ꎬ模拟心脏收缩舒

张等动作ꎮ 第一代人工心脏即是搏动式血泵ꎬ可直接植入

心尖ꎮ 可用于长期心室辅助的第二代连续流式泵在 ２０ 世

纪 ９０ 年代开始发展起来[１－２] ꎮ 第二代心室辅助泵普遍由

高速旋转的叶轮驱动血液流动ꎬ从而为人体提供辅助循

环ꎮ 由于植入型连续流式泵具有体积小、携带方便、性能

稳定等优点ꎬ在市场上占据了一定优势[３－４] ꎬ代表性产品

有 ＨｅａｒｔＭａｔｅＩＩ[５] ꎬＪａｒｖｉｋ２０００[６] 以及国内朱晓东[７] 、钱坤

喜[８] 、藺嫦燕[９] 等团队研发的辅助泵ꎮ 目前磁悬浮支承

是心室辅助泵的一个研究方向ꎮ 非接触式轴承设计应用

于第三代悬浮式心室辅助装置中ꎬ血泵中的叶轮同其他部

件无机械接触ꎮ 叶轮悬浮并旋转驱动血液流动ꎬ为人体提

供辅助循环ꎬ具有噪声小、能耗低、发热少和寿命长等优

点[１０] ꎬ但其长期稳定性尚不确定ꎮ
连续流式心室辅助泵虽然发展很快ꎬ但是它在临床应

用中仍然存在着致命的问题:当血液流经血泵时ꎬ血液中

的红细胞将受到不同程度的破坏ꎬ释放出血红蛋白而发生

溶血ꎮ 血细胞的破裂既和切应力有关ꎬ也和高速叶片对其

的拍打有关ꎬ且转速越高ꎬ叶片对血细胞的破坏就越严

重[１１] ꎮ 因此ꎬ从减小或消除溶血现象的角度出发ꎬ应该适

当降低血泵的工作转速ꎮ 然而ꎬ连续流式泵在尺寸不变和

低转速下ꎬ输出流量无法满足设计要求ꎮ 本文提出了一种

基于章动原理的心室辅助泵ꎬ外径为 ２４ｍｍꎬ可以在较低

转速下(４ ０００ ｒ / ｍｉｎ)达到输出流量的要求ꎬ并对该泵内部

流场进行仿真以获得流动细节ꎬ最后开展了水介质性能实

验以对其性能进行初步验证ꎮ

１　 章动原理及心室辅助泵的结构与

驱动

１.１　 章动运动

如图 １ａ)所示ꎬ在桌面上竖直旋转一枚半径为 Ｒ 的硬

币ꎬ硬币自身轴线同桌面的法线成９０° 的夹角ꎻ紧接着ꎬ硬

２８
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币逐渐开始出现摇晃现象ꎬ硬币不仅在做旋转运动ꎬ还伴

随着摆动运动ꎮ 这是由于运动过程中的阻力和偏心距的

作用ꎬ此时硬币自身轴线同桌面的法线成<９０°的夹角ꎬ如
图 １ｂ)所示ꎻ随着时间的推移ꎬ硬币继续运动直至停止在

桌面上ꎬ如图 １ｃ)所示ꎮ 由硬币开始时候的旋转运动到中

间的摆动现象ꎬ再到最后硬币停止的整个过程即是一个章

动运动过程ꎬ硬币自身轴线同桌面法线之间不断变化的夹

角称为章动角 θꎮ
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图 １　 章动运动原理

１.２　 心室辅助泵结构

通过与章动运动原理的结合ꎬ微型章动心室辅助泵的

整体结构可分为泵体和驱动电机两部分ꎬ用连接螺钉将两

部分进行连接(图 ２ａ))ꎮ 泵体的具体结构可分为 ８ 个部

分(图 ２ｂ))ꎬ其中上盖 １ 与下盖 ５ 是两个相互对称的部

分ꎮ 两者结构的特点是带有与水平面夹 １５°的圆锥面ꎮ
章动盘 ３ 通过斜套 ２ 与上、下盖进行连接ꎬ章动盘与上、下
盖的圆锥面相切ꎬ形成人为的章动运动轨迹ꎬ用平隔板 ７、
滑槽板 ８ 以及金锁螺钉 ６、９ 对泵体内部流道循环回路进

行阻隔同时限制章动盘的自转运动ꎬ通过泵体圈壳 ４ 形成

封闭的定向圆周流道ꎮ 为了限制回流ꎬ章动盘的盘缘半径

与泵体圈壳的内径仅有 ０.１ｍｍ 的间隙ꎮ
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图 ２　 整体结构及泵体爆炸图

１.３　 心室辅助泵的斜套驱动

泵体的驱动方式是采用电机直接驱动ꎮ 电机轴与斜

套固连ꎬ在球副里开一个斜套孔ꎬ且斜套的倾角与章动角

相同ꎮ 电机带动斜套转动的同时斜套带动章动盘沿着上、
下锥面进行摆动运动ꎬ如图 ３ａ)所示ꎮ 完成整个装配后ꎬ
泵体内的章动盘会始终保持倾斜状态ꎬ与上、下盖的锥面

相切ꎬ在两个相切的接触线位置将泵体内的容腔分成上、
下两个部分ꎬ其内部剖视图如图 ３ｂ)所示ꎮ
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图 ３　 斜套驱动图及内部剖视图

２　 心室辅助泵的 ＣＦＤ 仿真

２.１　 网格划分及动网格建立

由于心室辅助泵内部结构较复杂ꎬ本文采用非结构化

网格对泵体内部流道进行网格划分ꎬ使用的划分工具为

ＡＮＳＹＳ－ＩＣＥＭꎮ 在结构上ꎬ章动盘与上、下盖圆锥面相切形

成两个封闭的楔形区域ꎬ使得在划分过程中这一楔形所在

区域的网格质量低下ꎬ无法进行仿真ꎮ 因此在章动盘与上、
下盖圆锥面之间留一个 ０.１ｍｍ 的间隙ꎬ以提升整体的网格

质量ꎮ 最终生成的网格数量为 ２３４１６７ 个ꎬ其中面网格

１５８８８１ 个ꎬ体网格 ７５２８６ 个ꎬ如图 ４ａ)所示ꎮ
流道的边界随着章动盘的转动而改变ꎬ在仿真中将章

动盘设置为刚体ꎬ通过推导得到 ３ 个坐标轴方向上的角速

度[１２] :

ωｘ０ ＝ －ωｃｏｓωｔｓｉｎθｃｏｓθ
Ｐ２

ωｙ０ ＝ －ωｃｏｓθｓｉｎθｓｉｎωｔ
Ｐ２

ωｚ０ ＝
ωｃｏｓ２ωｔｓｉｎ２θ

Ｐ２

Ｐ＝ １－ｓｉｎ２ωｔｓｉｎ２θ

ì

î

í

ï
ï
ï
ï
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ï
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(１)

图 ４ｂ)给出了流道的外边界ꎬ其中 ｚｄｐ 为章动盘表

面ꎬｂｘ１ 和 ｂｘ２ 分别为与章动盘接触的球副外侧面和泵壳

内侧面ꎬ这 ３ 个边界面随着章动盘运动而改变ꎮ 首先定义

ＵＤＦ 函数来描述章动盘表面的运动ꎬ随后进行动网格参

数设置ꎮ 常用的动网格的划分模型包括 Ｓｍｏｔｈｉｎｇ(弹簧光

顺模型)、Ｌａｙｅｒｉｎｇ(动态分层模型)和 Ｒｅｍｅｓｈｉｎｇ(局部网

格重划模型)ꎮ 本文选择弹簧光顺模型和局部网格重划

模型相结合的划分方法ꎮ 设置弹簧弹性系数( ｓｐｒｉｎｇ ｃｏｎ￣
ｓｔａｎｔ ｆａｃｔｏｒ)为 ０ꎬ迭代次数(ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｉｔｅｒａｔｉｏｎｓ)为 １ꎮ

３８
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图 ４　 流道网络及边界定义图

２.２　 仿真参数的设定

心室辅助泵的 ＣＦＤ 仿真为瞬态仿真ꎬ所选用的湍流模型

为 ＲＮＧ ｋ－ε 模型ꎮ 流道内部的流体介质为人体血液ꎬ粘度随

剪切率的变化用 Ｃａｓｓｏｎ 模型描述ꎮ 选择 ＳＩＭＰＬＥ 算法用于

压力－速度的耦合求解ꎬ对流插值(动量方程)方法采用一阶

迎风格式ꎬ湍动能和湍流耗散率的差分格式均为一阶迎风格

式ꎮ 在心室辅助泵流道进出口设置流量监视器来检测其流

量大小的情况ꎬ同时设置时间步长为 ｓꎬ每步最大迭代次数为

１００ꎮ 人体心脏的进出口压差为 ８０~１２０ｍｍＨｇꎮ 在仿真时ꎬ选
取 １００ｍｍＨｇ 作为参考标准ꎬ即为 １３３３３Ｐａꎮ 设置心室辅助泵

流道的进口为压力进口ꎬ设置值为 １０１３２５Ｐａꎬ流道出口为压

力出口ꎬ设置值为 １１４６５８Ｐａꎬ使其进出口压差满足要求ꎬ同时

将操作压力设置为 ０ꎮ

２.３　 仿真结果分析

在仿真过程中ꎬ在进口压差为 １３ ３３３ Ｐａ 的条件下ꎬ以
转速 为 单 一 变 量ꎬ 分 别 设 置 ２ ０００ ｒ / ｍｉｎ、 ３ ０００ ｒ / ｍｉｎ、
４ ０００ ｒ / ｍｉｎ、５ ０００ ｒ / ｍｉｎ、６ ０００ ｒ / ｍｉｎ ５ 个组别进行仿真ꎬ流
量曲线图如图 ５ 所示ꎮ 在不同的转速下ꎬ曲线的整体轨迹

趋于带若干下凹的直线ꎬ分析下凹的原因是章动盘运动到

输出流量半周期的时刻时ꎬ与上、下锥面短暂的相离ꎬ使得

泵体流道上、下腔的暂时性连通ꎬ降低了流量ꎬ但下降程度

不超过 ９ ｃｍ３ / ｓꎮ
除了对输出流量的监测之外ꎬ心室辅助泵内部的切应

力分布也是关注的重点之一ꎮ ＮＩＩＭＩＨ[１３]通过实验分析得

到以下结论:血细胞在切应力>１ ０００ Ｐａ 时都会发生破坏ꎬ
在切应力<１５０ Ｐａ 时都不会发生破坏ꎬ与其暴露时间的长

短无关ꎻ当切应力在 １５０ Ｐａ 和 １ ０００ Ｐａ 之间ꎬ红细胞暴露

时间越长对血液破坏越大ꎮ 通过在心室辅助泵内部流道

建立一个 Ｚ＝ ０ 的截面ꎬ观察其切应力分布情况ꎬ具体如图

６ 所示ꎮ

120

100

80

60

40

20

0

0.000 0.005 0.010 0.015 0.020 0.025 0.030
time/s

flo
w

 ra
te

/(c
m

3 /s
)

6 000 r/min

5 000 r/min

4 000 r/min

3 000 r/min

2 000 r/min

图 ５　 流量监测曲线
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图 ６　 泵体内部切应力分布

心室辅助泵内部流道的整体切应力为 ７０ Ｐａꎬ低于发

生溶血的临界值ꎮ 在章动盘与圆锥面相切的区域ꎬ切应力

有所增大ꎬ其大小为 ３００ Ｐａ 左右ꎬ但由于这一相切接触的

现象变化快ꎬ使得红细胞暴露的时间短ꎬ根据仿真判断辅

助泵正常工作时内部发生溶血的概率很低ꎮ

３　 水介质实验

３.１　 章动泵加工及实验系统设计

整个心室辅助泵实验系统见图 ７ꎮ 其中ꎬ电源选用 ＰＳ
系列的 ＰＳ－３５０Ｄ－ＩＩ 高精度直流稳压电源ꎬ输出电压范围

是 ０~３０ Ｖꎬ输出电流范围是 ０~５Ａꎬ采用 ＬＥＤ 数码管显示

电流电压值ꎮ 电源在恒压状态下ꎬ电压稳定度≤０.０１％＋
２ｍＶꎬ负载稳定度≤０.０１％＋２ｍＶꎬ波纹和噪声≤１ｍＶｒｍｓꎮ
流量计选用 ＥＣＬＷＧＹ６ＢＬＣ１ＳＳＮ 型智能涡流流量计ꎬ量程

为 １００ Ｌ / Ｈ~６００ Ｌ / Ｈꎬ即 １.６７ Ｌ / ｍｉｎ~１０ Ｌ / ｍｉｎꎬ精度范围±
０.５％ꎮ 流量计配备有基于力矩平衡原理的 ＬＷＧＹ 系列涡

轮流量传感器ꎬ显示流体的瞬时流量或总流量ꎮ
为验证辅助泵的动力学性能ꎬ本次实验用水作为流体

介质开展实验ꎮ 直流电机的转速通过分析转速的声音波

形得到ꎮ 进出口的压差则是通过进出口的高度差来进行

控制ꎮ 在电机运转平稳后ꎬ保持章动泵进口高度 ｈ１ 不变ꎬ
调节泵出口高度 ｈ２ꎬ则进出口高度差 Δｈ＝ｈ２－ｈ１ꎬ由公式 Ｐ
＝ ρｇΔｈ(ρ 为水的密度)计算进出口压差ꎮ

４８
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图 ７　 心室辅助泵实验系统

３.２　 结果分析

本次实验分别将电机转速以及进出口压差设为实验

变量ꎮ １)以转速为变量ꎬ分析在相同压差值下ꎬ转速对流

量值的影响以及同理论流量的对比ꎬ如图 ８ａ)所示ꎮ 理论

曲线是一条正比例的直线ꎬ实际流量的曲线也趋近于正比

例直线ꎬ但均小于理论流量曲线ꎮ 电机转速在 ２ ７５０ ｒ / ｍｉｎ
时ꎬ实际流量曲线出现明显下降ꎬ这是电机转速增加导致

泵体内泄漏量加大导致ꎮ 为达到设计流量ꎬ需通过增加转

速或增大结构尺寸的办法以弥补内泄漏造成的流量减小ꎮ
２)以进出口压差值为变量ꎬ分析其在相同转速下ꎬ进出口

压差的不同对于流量值大小的影响(图 ８ｂ))ꎮ 以进出口

压差为变量的实验情况下ꎬ实际流量曲线图基本趋近于一

条正比例直线ꎬ出口压力由 ２ ０００ Ｐａ 提升到 ７ ０００ Ｐａꎬ压差

每提升 １ ０００ Ｐａꎬ章动泵的输出流量只降低了 ０.０４ Ｌ / ｍｉｎꎮ
在进出口压差增大的时候ꎬ流量没有明显的波动ꎬ保持稳

定ꎮ 这证明了章动微型泵的输出流量对进出口压差的变

化不敏感ꎬ输出流量稳定ꎮ
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图 ８　 不同的输出流量

４　 结语

本文利用章动原理设计了的微型章动心室辅助泵的

整体结构ꎬ通过 Ｓｏｉｌｄｗｏｒｋｓ 进行三维建模ꎬ导入到 ＩＣＥＭ 中

进行网格划分ꎬ获得泵体内部流道的网格模型ꎬ在 Ｆｌｕｅｎｔ
中开展了流场分析ꎬ获得心室辅助泵内部的流动特性ꎮ 同

时通过实物加工ꎬ仿真心室辅助泵相应的工作环境ꎬ开展

了水介质性能实验ꎮ 不同转速下的流量实验值与理论值

均有一定的差距ꎬ分析认为是泵体内泄漏导致ꎮ 实验分析

证实微型章动心室辅助泵的流量基本不随进出口压差变

化而改变ꎬ具有体积小、转速低、流量稳定的优点ꎮ 实验过

程中的泄露问题以及对于心室辅助泵的溶血实验研究还

有待进一步实施ꎮ
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