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ABSTRACT: Continuous drug infusion plays an important role in drug effectiveness. However, in 
most cases, the size, weight and power consumption of the conventional pumps are among the most 
important factors that cause a lot of problems for the patient comfort. The present work aims to design 
and optimize a Magneto hydrodynamic micro pump for continuous drug infusion. A mathematical model 
of Magneto hydrodynamic micro pump is proposed and solved analytically to investigate its feasibility 
for drug infusion. For the patient’s comfort, the micro pump is optimized using non-dominated sorting 
genetic algorithm II. The number of channel rows and columns, channel height and width, and driving 
voltage are chosen as decision variables for multi-objective optimization. The Pareto front of the 
optimization result is presented. Six possible cases that meet the desired specifications are selected 
using a fuzzy decision-making approach. A computational fluid dynamic model is adopted to predict 
bubble formation due to the electrolysis phenomena. With higher reliability without any mechanical 
part, the present design can deliver drug flow 48 times while its driving voltage is 3 times lower than a 
conventional micro pump. In addition, it provides potentially better reliability and a simple fabrication 
process without any mechanical part.
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1. INTRODUCTION
Drug delivery systems are pharmaceutical formulations or 

devices that are used for controlled delivery of a therapeutic 
substance to the human body. Over the last couple of decades, 
much attention has been devoted to controlling the drug 
delivery by using micropumps. The latter has been actuated 
with the use of piezoelectric materials, electromagnetic 
forces, thermal phase-change peristaltic and so on. For a 
given drug flow rate, a well-designed micropump should 
have characteristics such as a small size, light weight, low 
power consumption, high reliability, long lifetime and 
biocompatibility. Also driving voltage levels due to its 
contacts with the human body have to be limited (less than 
12v). 

The main objective of the present work is to achieve a 
micropump configuration which can deliver a continuous 
flow rate (< 3 cc/min) while its driving voltage, as well 
as its weight and size, is lower than the other available 
micropumps. Therefore, a micropump for pumping a drug 
(aqueous salt solution) is designed and then optimized. Three 
objective functions are chosen for the optimization procedure. 
Minimizing the power consumption and the micropump 
physical size and maximizing the flow rate to meet the 
required drug dosage. On the other hand, to avoid bubble 
generation, the maximum driving voltage must be limited. 

A case study is conducted to well address the continuous 
infusion of drug solution as a special application of the drug 
delivery system.

2. MATHEMATICAL MODELING
A DC-MHD micropump for the pumping of aqueous salt 

solution is designed for pumping less than 3 cc/min. The 
cross-section of the micropump is schematically illustrated 
in Fig. 1. It is composed of an array of nr × nc straight 
rectangular channels. Each channel has two electrodes 
located at the opposite side walls. They connect to a DC 
voltage source (V0). Neodymium permanent magnets with 
a flux density of 100 Gauss are considered for providing a 
magnetic field (B0). The aqueous salt solution is considered to 
be a single-phase incompressible Newtonian fluid. The flow 
regime assumes to be a fully developed, steady-state laminar 
flow. Uniform magnetic and electric fields are assumed. The 
aqueous solution of drugs often solves in normal saline; thus, 
salt water is considered as the operating fluid with constant 
properties.

The MHD flow is mathematically introduced by the 
governing equations including conservation of mass, 
momentum, energy, and species, and Ohm’s law, Maxwell’s 
equations and continuity of electric current.
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3. ANALYTICAL AND NUMERICAL SOLUTION
Following equations are solved by using both analytical 

and numerical methods. The analytical solution is used for 
the micropump optimization while the numerical solution 
is adopted to give detailed information on the bubbles 
generation throughout the micropump channels.

4. OPTIMIZATION 
In order to achieve a suitable design configuration, 

hydrodynamic performance of the designed MHD micropump 
must be studied and optimized. Three objective functions are 
chosen for the optimization procedure. Minimizing power 
consumption and micropump physical size for the patient 
comfort and maximizing flow rate to meet the required drug 
dosage. Thus the geometry and driving parameters of the 
micropump are optimized to meet the desired performance. 
Therefore, a multi-objective optimization with NSGAII 
algorithm is used to obtain the optimal design parameters.

5. RESULTS AND DISCUSSION
After obtaining of Pareto front for each pair of objective 

functions separately, based on the desired application, the 
optimum parameters and conditions should be selected 
among all optimal points. As a case study, a micropump for 
drug infusion is considered. To find the optimal points that can 
well address the desired micropump characteristics, a fuzzy 
decision-making approach is adopted. Six different designs 
with various desired levels for each objective function are 
obtained from the Pareto front.

In order to select the best design among these six cases for 
the mentioned application, the performance of the mentioned 

cases is studied. For a better comparison between pumping 
performances of these cases, two operating criteria are 
defined as follows:

· Pumping frequency:
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These two criteria are calculated for the selected optimum 
cases and represented in Fig. 2. As seen, cases I, II, IV and VI 
have a low pumping frequency while the other two cases are 
suitable for the higher pumping frequency applications. Thus 
for a given drug infusion rate, higher pumping frequency 
results in a smaller size. In view of thermodynamic efficiency, 
for a given infusion rate and pressure drop, lower power 
consumption micropump results higher thermodynamic 
efficiency.

The CFD results show that in the cases I, IV and VI, there 
is no sign of the electrolyze. However, in the other three cases 
(cases II, III, and V), the bubbles are formed by electrolyze. 
Therefore, cases I, IV and VI are suitable with no bubble 
formation throughout the micropump. However, considering 
the thermodynamic efficiency, case VI is the best choice 
among the other two optimum cases. Driving voltage for such 
an application should be below 12 volts while the maximum 
required injection flow rate is 1 cc/min. These desired 
operating conditions are marked by a gray color in Fig. 3. As 
seen, micropump case VI meets the required conditions for 

 
Figure 1. Micropump cross-section 

 

  

Fig. 1. Micropump cross-section
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the drug infusion. By the comparison between cases VI (the 
present design) and other micropumps (literature), it is seen 
that the present design needs much lower driving voltage 
(or lower power consumption) for operating while pumping 
higher drug flow rate.

This comparison shows that the driving voltage reduces 
3 times while the flow rate augments 48 times (compared 
to the lowest required voltage Kabata and Suzuki [1]). The 
comparison with the work of Guo and Fukuda [6] shows that 
the present optimal design delivers 33% higher drug solution 
while the driving voltage is 16 times lower. Thus with the 
present optimal design a micropump with higher performance 
and without any mechanical part is obtained. In addition, it 
provides potentially better reliability and simple fabrication 
process.

6. CONCLUSION
An MHD micropump for drug infusion is designed and 

optimized with NSGAII multi-objective genetic algorithm to 
maximize the drug flow rate while the physical volume and 
power consumption of the micropump are minimized. 

 It is shown that the present optimal design delivers 33% 
higher drug solution while the driving voltage is 16 times 
lower. The latter well addresses the following important 
concerns; bubble formation and energy consumption.
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Figure 2. Pumping frequency versus thermodynamic 

efficiency of selected optimum cases. 
 

  

Fig. 2. Pumping frequency versus thermodynamic efficiency of 
selected optimum cases

 
Figure 3.. Comparison between optimized cases and other 

micropumps for drug delivery systems 
 

Fig. 3. Comparison between optimized cases and other 
micropumps for drug delivery systems



This
 pa

ge
 in

ten
tio

na
lly

 le
ft b

lan
k



نشریه مهندسی مکانیک امیرکبیر

نشریه مهندسی مکانیک امیرکبیر، دوره 53 شماره 10، سال 1400، صفحات 5221 تا 5238
DOI: 10.22060/mej.2021.19678.7088

طراحی و بهینه‌سازی چندهدفه یک میکروپمپ هیدرودینامیک مغناطیسی تزریق دارو
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2 مرکز تحقیقات سلامت کودکان ونوجوانان، دانشگاه علوم پزشکی زاهدان، زاهدان، ایران

خلاصه: تزریق مداوم دارو نقش مهمی در تاثیرگذاری دارو ایفا می‌کند، با این حال در اغلب موارد، اندازه، وزن و توان 
مصرفی پمپ‌های تزریق متداول فاکتورهای مهمی هستند که مشکلات عمده‌ای برای راحتی بیمار در حین تزریق مداوم 
ایجاد می‌کند. هدف پژوهش حاضر طراحی و بهینه‌سازی یک میکروپمپ هیدرودینامیک مغناطیسی به منظور تزریق 
مداوم دارو است. به منظور بررسی امکان تزریق دارو توسط پمپ مذکور، یک مدل ریاضی برای میکروپمپ هیدرودینامیک 
مغناطیسی پیشنهاد و به صورت تحلیلی حل شده است. سپس به منظور راحتی بیمار حین تزریق، میکروپمپ با استفاده از 
الگوریتم ژنتیک مرتب‌سازی غیرمغلوب )NSGA II( بهینه گردید. پارامترهای تعداد سطر و ستون کانال‌ها، عرض و ارتفاع 
کانال و همچنین ولتاژ کارکرد به عنوان متغیرهای تصمیم‌گیری در بهینه‌سازی چند هدفه انتخاب شد و در ادامه، نتایج 
بهینه‌سازی به صورت نمایش جبهه پرتو گزارش داده شده است. شش حالت مختلف که خصوصیات موردنظر طراحی را 
دارا بود با استفاده از روش تصمیم گیری فازی انتخاب شد. در ادامه نیز مدل دینامیک سیالات محاسباتی برای پیش بینی 
شکل‌گیری حباب به دلیل الکترولیز سیال تهیه شد. طراحی حاضر علاوه بر قابلیت اطمینان بالاتر به دلیل نداشتن قسمت 
های مکانیکی، قابلیت تحویل جریان سیال تا 48 برابر بیشتر، در ولتاژ کارکردی سه برابر کمتر، در مقایسه با میکروپمپهای 
متداول را داراست. علاوه بر این، طراحی حاضر قابلیت اطمینان بالاتر و فرایند ساخت ساده‌تر بدون هیچگونه بخش مکانیکی 

را نیز داراست.
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1- مقدمه
سیستم‌های تحویل دارو فرمولاسیون‌های دارویی یا دستگاه‌هایی 
انسان  به بدن  برای تحویل کنترل‌شده یک ماده درمانی  هستند که 
کنترل  به  بیشتری  توجه  اخیر  دهه  دو  در   .]1[ می‌گردند  استفاده 
تحویل دارو با استفاده از میکروپمپ‌ها شده است ]2 و 3[. مکانیزم 
از مواد پیزوالکتریک ]4 و 5[،  با استفاده  این میکروپمپ‌ها  تحریک 
حرارتی  فاز  تغییر  پریستالتیک   ،]7 و   6[ الکترومغناطیسی  نیروهای 
دارو،  معین  جریان  نرخ  یک  برای  می‌شود.  انجام   ]9[ غیره  و   ]8[

اندازه  جمله  از  خصوصیاتی  دارای  بایست  مناسب  تزریق  پمپ  یک 
عمر  بالا،  اطمینان  قابلیت  پایین،  توان مصرفی  وزن سبک،  کوچک، 
طولانی و زیست سازگاری باشد. همچنین به دلیل تماس آن با بدن، 
سطح ولتاژ کارکرد می‌بایست محدود گردد )کمتر از 12 ولت ]10[(. 
نرخ  کنترل  قابلیت  و  وزن کم  اندازه کوچک،  دلیل  به  میکروپمپ‌ها 
دارو  تحویل  سیستم‌های  در  استفاده  برای  انتخاب  بهترین  جریان، 

می‌باشند ]2 و 11 و 12[. 
سیستمهای  در  میکروپمپ  کاربرد  زمینه  در  توسعه  و  تحقیق 
آغاز   ]13[ بسمان  و  توماس  بوسیله   1975 سال  از  دارو  تحویل 
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دادند  توسعه  را  کاشتی  قابل  پیزوالکتریک  میکروپمپ  ایشان  شد. 
یک   ]15 و   14[ اسمیت  داشت.  کاربرد  مصنوعی  لوزالمعده  در  که 
شده  کنترل  تحویل  سیستم  در  استفاده  برای  را  پریستالتیک  پمپ 
انسولین توسعه داد. پس از آن طراحی‌ها و کارهای مختلفی بر روی 
کوچک کردن سیستم‌های تحویل دارو با روش‌های مختلف تحریک 
اشاره  بدان  از مکانیزم‌های تحریکی که می‌توان  انجام گردید. برخی 
 ،]19-24[ پیزوالکتریک   ،]16-18[ الکترواستاتیک  از  عبارتند  نمود 
 ،]29[ الکترواسمز   ،]28[ حافظه‌دار  آلیاژ   ،]25-27[ ترموپنوماتیک 
الکتروشیمیایی ]30[، هیدرودینامیک مغناطیسی جریان متناوب ]31 

و 32[ و هیدرودینامیک مغناطیسی جریان مستقیم ]33-37[.
نوع  دو  هر  غیرمکانیکی،  تحریک  با  مذکور  سیستم‌های  بین  در 
جریان مستقیم ]38[ و جریان متناوب ]39[ پمپ‌های هیدرودینامیک 
دارا  را  بیوپزشکی  کاربردهای  در  استفاده  قابلیت  دارای  مغناطیسی 
دیگر  با  مقایسه  در  توجهی  قابل  مزایای  دارای  پمپ‌ها  این  هستند. 
پمپهای غیرمکانیکی و همچنین مکانیکی هستند که عبارتند از نیروی 
پایین،  کارکرد  ولتاژ  ساده‌تر،  فرایند ساخت  سیال،  به  مداوم  اعمالی 
هیدرودینامیک  میکروپمپ‌های  است.  زیاد  عمر  و  اطمینان  قابلیت 
مغناطیسی قابلیت پمپ کردن هر سیال رسانای الکتریکی در محدوده 
بالاتر از یک زیمنس بر متر مانند سرم نمکی و یا بیشتر محلول‌های 
 .]40[ داراست  را  پزشکی  کاربردهای  در  استفاده  مورد  نمکی  آبی 
پدیده هیدرودینامیک مغناطیسی در سال 1832 توسط ریچی ]41[ 
مشاهده گردید و از دهه 1960 اصول و مفاهیم آن توسعه داده شد 
]42 و 43[ و متعاقباً برای کنترل و پمپ کردن فلزات مایع استفاده 

گردید ]44 و 45[. 
یکی از اولین پمپ‌های هیدرودینامیک مغناطیسی که برای پمپ 
در سال 2000   ]33[ لی  و  یانگ  بوسیله  نمکی،  آبی  محلول  کردن 
توسعه داده شد. نتایج ایشان نشان داد که در حین کارکرد پمپ، به 
دلیل ولتاژ کارکرد بالا، حباب تولید می‌گردد بنابراین جریان خروجی 
 ]34[ همکاران  و  هوانگ   ،2000 سال  در  نمی‌گردد.  ایجاد  مداومی 
یک میکروپمپ هیدرودینامیک مغناطیسی جریان مستقیم را توسعه 
دادند که نرخ جریان خروجی‌ای در حدود 1100 میکرولیتر بر دقیقه 
نتایج تجربی نشان داد که تولید بیش از حد  تولید می‌کرد. هرچند 
حباب پس از چند صد ثانیه باعث ایجاد مشکل جدی در عملکرد پمپ 
می‌شود. هنگ و همکاران ]31[ و لمف و لی ]32[ پیشنهاد استفاده از 

یک منبع متناوب جریان را برای تولید میدان مغناطیسی ارائه نمودند 
که تولید حباب را در جریان سیال کاهش می‌داد. لیکن توان مصرفی 
بالای آن، نقطه ضعف طراحی ایشان قلمداد می‌شود. نگوین و کاسگن 
الکترودهایی  با  مغناطیسی  میکروپمپ هیدرودینامیک  پیشنهاد یک 
قرار داده شده در داخل مخزن را ارائه دادند. در این طراحی حباب‌ها 
داخل مخزن تولید می‌شد و نمی‌توانست وارد کانال اصلی گردد. سیال 
کارکرد محلول آبی نمکی بود و نرخ جریان تولید شده و ولتاژ کارکرد 

آن به ترتیب 325 میکرولیتر بر دقیقه و 5 ولت بود.
همانطور که بررسی گردید با وجود اینکه پمپ‌های هیدرودینامیک 
مغناطیسی در مقایسه با دیگر انواع پمپ‌ها مزایای قابل توجهی برای 
حباب  تولید  لیکن  داراست،  را  دارو  تحویل  سیستمهای  در  کاربرد 
بیش از حد ناشی از الکترولیز سیال کارکرد در ولتاژهای کارکرد بالا 

می‌تواند منجر به مشکلات جدی و اختلال در جریان سیال گردد.
مناسب  آوردن ساختاربندی  بدست  پژوهش حاضر،  اصلی  هدف 
برای میکروپمپی است که قابلیت تولید جریان مداوم سیال )کمتر از 
3 سی‌سی بر دقیقه( با ولتاژ کارکرد، وزن و اندازه کمتر نسبت به دیگر 
میکروپمپ‌ها را دارا باشد. بنابراین یک میکروپمپ برای پمپ کردن 
دارو )محلول آبی نمکی( طراحی و سپس بهینه گردید. سه تابع هدف 
برای فرایند بهینه‌سازی انتخاب گردید. حداقل کردن توان مصرفی و 
اندازه فیزیکی و همچنین حداکثر کردن نرخ جریان برای بدست آمدن 
از طرف دیگر برای  میزان دز داروی موردنیاز مورد نظر قرار گرفت. 
جلوگیری از تولید حباب، حداکثر ولتاژ کارکرد باید محدود باشد. در 
ادامه نیز یک مطالعه موردی انجام شده است تا به خوبی تزریق مداوم 
از سیستم تحویل دارو مورد  محلول دارو به عنوان یک کاربرد ویژه 

بررسی گیرد.

2- مدلسازی ریاضی
2-1- تعریف مسئله و هندسه

یک میکروپمپ هیدرودینامیک مغناطیسی جریان مستقیم برای 
بر  از 3 سی‌سی  نرخ جریان کمتر  با  نمکی  آبی  پمپ کردن محلول 
دقیقه طراحی و سطح مقطع آن در شکل 1 نمایش داده شده است. 
مقطع  سطح  با  مستقیم  کانال‌های  از  آرایه   nr ´ nc از  میکروپمپ 
مستطیل شکل تشکیل شده است. هر کانال دارای دو الکترود است 
که در دیواره‌های مقابل هم جای گرفته است. این الکترودها به یک 
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V( متصلند. آهنربای دائمی نئودیمیوم  0 منبع ولتاژ جریان مستقیم )
( در نظر  B0 با چگالی شار 100 گاوس برای ایجاد میدان مغناطیسی )

گرفته شده است.

2-2- معادلات حاکم و شرایط مرزی
محلول آبی نمکی به عنوان سیال کارکرد، غیرقابل تراکم، نیوتنی و 
تک فاز در نظر گرفته شده است. رژیم جریان توسعه یافته، حالت دائم 
و آرام فرض شده است. میدان مغناطیسی و الکتریکی نیز یکنواخت 
سالین1 حل  نرمال  در  اغلب  دارو  محلول  است.  گرفته شده  نظر  در 
سیال  عنوان  به  ثابت  خواص  با  نمک  آب  محلول  بنابراین  می‌گردد 
کارکرد مفروض است که خواص آن در جدول 1 ذکر شده است.  به 
دلیل اینکه کانال به طور کامل با سیال کارکرد پر شده است لذا تأثیر 

تنش سطحی ناچیز در نظر گرفته شده است.
معادلات  با  ریاضی  شکل  به  مغناطیسی  هیدرودینامیک  جریان 
حاکم شامل پایستاری جرم، مومنتوم، انرژی، انتقال گونه‌ها و قانون 
اهم، معادلات مکسول و پایستاری جریان الکتریکی معرفی می‌گردد:

معادله پایستاری جرم:

0u∇⋅ =
 �)1(

معادله پایستاری مومنتوم:

( ) 2ñ  ñg Lu u p u Fµ⋅∇ =−∇ + + ∇ +


   �)2(

 LF j B= ´
 



�)3(

1   Normal Saline

میکروپمپ  در  جریان  ایجاد  منبع  که  است  لورنتز  نیروی   FL  
دو  بین  برهمکنش  از  نیرو  این  می‌باشد.  مغناطیسی  هیدرودینامیک 

میدان عمود برهم مغناطیسی و الکتریکی ایجاد می‌گردد.
قانون اهم:

 

4 
 

ها و قانون اهم،  به شکل ریاضی با معادلات حاکم شامل پایستاری جرم، مومنتوم، انرژی، انتقال گونه جریان هیدرودینامیک مغناطیسی  
 گردد: معادلات مکسول و پایستاری جریان الکتریکی معرفی می

 معادله پایستاری جرم:

(1)  0u =  

 م:معادله پایستاری مومنتو

(2)  ( ) 2ρ   ρg Lu u p u F =− + +  +  

(3)   LF j B=   

 LF  باشد. این نیرو از برهمکنش بین دو میدان  لورنتز است که منبع ایجاد جریان در میکروپمپ هیدرودینامیک مغناطیسی می  نیروی
 گردد. عمود برهم مغناطیسی و الکتریکی ایجاد می

 قانون اهم: 

(4)  ( )σ    j E u B= +   

 معادله انرژی )با ناچیز فرض کردن اتلاف ویسکوز(:

(5)  
( ) 2   

p R
T j jC u T K T S
t




  +  =  + +  
 

 ها: معادله انتقال گونه

(6 )  ( ) ( )ρ
. .i

i i i

Y
uY J

t



+ = − +


 

 آورده شده است. 2های الکترولیزی که ممکن است اتفاق بیفتد در جدول واکنش
 

 [46]محلول آبی نمکی  الکترولیز واکنشهای: 2جدول  

Table 2. Aqueous salt solution electrolysis reactions  

Activation Energy Reaction Electrode  

- 0.83 V 2 22 2 ( ) 2H O e H g OH− −⎯⎯ +⎯→+ ⎯  Cathode 1 

- 1.36 V 22 ( ) 2Cl Cl g e− −⎯⎯→ +⎯⎯  Anode 2 

 
 معادلات مکسول:

(7)  
0      : eD where D E   = =  

(8)   0 B =  

�)4(

معادله انرژی )با ناچیز فرض کردن اتلاف ویسکوز(:

( ) 2   
p R

T j jC u T K T S
t

ρ
σ

∂ ⋅ + ⋅∇ = ∇ + + ∂ 

 

 �)5(

معادله انتقال گونه‌ها:

( ) ( )ñ
. .i

i i i

Y
uY J

t
ρ

∂
+∇ = −∇ +

∂



  �)6(

واکنش‌های الکترولیزی که ممکن است اتفاق بیفتد در جدول 2 
آورده شده است.

معادلات مکسول:

0      : eD where D Eρ ε∇ ⋅ = =
  

�)7(

 0 B∇⋅ =


�)8(

 
t
BE ∂

∇´ = −
∂





�)9(

0

       : jBDH j where H
t µ

∂
∇´ = + =

∂






 

�)10(

پایستاری جریان الکتریکی:

0j∇⋅ =


�)11(

این مجموعه معادلات دیفرانسیل پاره‌ای برای جریان سیال در هر 
کانال با کمک شرایط مرزی نمایش داده شده در جدول 3 حل خواهد 

 
Fig. 1. Micropump cross-section 

سطح مقطع میکروپمپ  :1شکل   
  

: خواص فیزیکی سیال کارکرد1جدول   
Table 1. Physical properties of working fluid 

 
3/1  S/m (σ)رسانایی الکتریکی 

001003/0  Pa.s (μ)لزجت دینامیکی 
998 kg/m3  (ρ) چگالی 
4182 J/kg K (Cp) ظرفیت گرمایی ویژه 

 

  

شکل 1. سطح مقطع میکروپمپ
Fig. 1. Micropump cross-section

جدول 1. خواص فیزیکی سیال کارکرد
Table 1. Physical properties of working fluid
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شد )تحلیلی و عددی(.

3- حل تحلیلی و عددی
عملکرد  پمپ،  مناسب  ساختاربندی  آوردن  بدست  برای 
هیدرودینامیکی میکروپمپ هیدرودینامیک مغناطیسی طراحی شده 
بایست مورد مطالعه قرار گیرد. سه تابع هدف برای فرایند بهینه‌سازی 
فیزیکی  اندازه  و  مصرفی  توان  کردن  حداقل  است.  شده  انتخاب 
میکروپمپ برای راحتی بیمار و حداکثر کردن نرخ جریان برای بدست 

آمدن دز موردنیاز دارو.
این معادلات با هر دو روش تحلیلی و عددی حل می‌شوند. حل 
بهینه‌سازی میکروپمپ مورد استفاده قرار می‌گیرد در  برای  تحلیلی 
داخل  در  تولید حباب  تفصیلی  اطلاعات  برای  حالی که حل عددی 

کانال‌های میکروپمپ موردنیاز می‌باشد.
حل تحلیلی

معادلات ذکر شده )بجز معادله انرژی و انتقال گونه‌ها( به صورت 
سطح  در  سرعت  پروفیل  بنابراین  شده‌اند.  حل  تحلیلی  و  همزمان 
مقطع کانال به شکل ذیل بدست آمده است: )جزئیات روش حل در 

ضمیمه آورده شده است(

( )

( )

*
1

1

* 2

‚ cosh  

1sin
2

n
n

n

u y z B y

z p z zh

λ

λ

∞

=

 =  

+ −

∑
�

)12(

( )
*

*
1

3

2 1 cos 
cosh

2

n

n n

pB h
wh

λ
λ λ

= −   
 
  �

)13(

     1‚2‚ .n
n n
h
πλ = = …∞

�
)14(

( ) ( )1 0 0 0*

 L
p

w p p B V L
x

w
σ

µ
− −

=
�
)15(

سرعت محوری متوسط:

( )2
0

2

2
0

2

‚  

 

w

w

w

w

h

m
h

u y z dy dz
u

dy dz

−

−

=
∫ ∫

∫ ∫
�

بنابراین:

( )( )

*
1

2
1

* 3

21 [ sinh
2

cos 1 ]
12

m n
n n

n

B wu
h

wp
w

hh

λ
λ

λ

∞

=

−  =  
 

− −

∑
�)16(

لذا نرخ تزریق دارو، توان مصرفی و حجم فیزیکی پمپ می‌تواند با 
روابط ذیل تعیین شوند:

نرخ جریان خروجی )نرخ تزریق دارو( میکروپمپ هیدرودینامیک 
مغناطیسی جریان مستقیم با در نظر گرفتن رابطه )16(:

 [46]محلول آبی نمکی  الکترولیز یهاواکنش: 2جدول  

Table 2. Aqueous salt solution electrolysis reactions 

  الکترود واکنش انرژی فعالسازی 

- 0.83 V 2 22 2 ( ) 2H O e H g OH− −⎯⎯ +⎯→+ ⎯  Cathode 1 

- 1.36 V 22 ( ) 2Cl Cl g e− −⎯⎯→ +⎯⎯  Anode 2 

 

  

جدول 2. واکنش‌های الکترولیز محلول آبی نمکی ]46[
Table 2. Aqueous salt solution electrolysis reactions

 

: شرایط مرزی 3جدول   
Table 3. Boundary conditions 

Inlet 
pin = patm 

Tin = Tamb 

𝒀𝒀𝑯𝑯𝟐𝟐𝑶𝑶𝒊𝒊𝒊𝒊 = 𝟏𝟏 

Outlet 

pout = patm 

(𝝏𝝏𝝏𝝏
𝝏𝝏𝝏𝝏)𝒐𝒐𝒐𝒐𝒐𝒐 = 𝟎𝟎 

(
𝝏𝝏𝒀𝒀𝒔𝒔𝒔𝒔𝒔𝒔𝒔𝒔𝒔𝒔𝒔𝒔𝒔𝒔

𝝏𝝏𝝏𝝏 )𝒐𝒐𝒐𝒐𝒐𝒐 = 𝟎𝟎 

walls 
𝒏⃗⃗𝒏 ∙ 𝛁𝛁𝑻𝑻 = 𝟎𝟎         (Adiabatic walls) 
𝒖⃗⃗𝒖 𝒘𝒘𝒘𝒘𝒘𝒘𝒘𝒘 = 𝟎𝟎          (No slip condition) 

 

  

جدول 3. شرایط مرزی
Table 3. Boundary conditions
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( )( )

*
1

2
1

* 3

2[ sinh
2 

cos 1 ]
12

n
n n

r c m r c

n

B w

Q
h p

n n u A n n
wh

λ
λ

λ

∞

=

 −  
  
  = =

 
− − 

 

∑
�)17(

( ) ( )1 0 0 0*

 L
p

w p p B V L
x

w
σ

µ
− −

=                         )18(�

جریان  مغناطیسی  هیدرودینامیک  میکروپمپ  مصرفی  توان 
مستقیم:

2
0

cons r c
f

VP n n
R

=
�)19(

f
wR
hLσ

=
�)20(

حجم فیزیکی میکروپمپ:

pump m mV H W L= �)21(

( )1m c D cH n H n w= + + �)22(

( )1m r D rW n V n h= + + �)23(

حل عددی
حجم  روش  از  استفاده  با  شده  ذکر  پیش‌تر  که  حاکم  معادلات 

ساختاریافته  شبکه‌بندی  است.  شده  حل  عددی  صورت  به  محدود 
)جایی  است  شده  ریزتر  دیواره  نزدیک  محدوده  در  که  چهارضلعی 
محدوده  گسسته‌سازی  برای  دارند(  اهمیت  پارامترها  گرادیان 
محاسباتی انتخاب شده است. شکل 2 توزیع شبکه‌بندی را در سطح 

مقطع کانال و در طول محور کانال نشان می‌دهد.
طرح تفاضل مرکزی برای گسسته‌سازی جمله‌های نفوذ و روش 
شده  استفاده  بقیه جملات  گسسته‌سازی  برای  دوم  مرتبه  بالادست 
است. الگوریتم سیمپل1 برای کوپل کردن میدان فشار و سرعت مورد 
استفاده قرار گرفته است. معیار همگرایی برای معادله انرژی 10-10 و 

برای بقیه معادلات 6-10 در نظر گرفته شده است. 
اعتبارسنجی نتایج تحلیلی و عددی

از شبکه‌بندی  استقلال  مناسب،  آوردن شبکه‌بندی  بدست  برای 
به منظور اطمینان از صحت نتایج حل عددی و عدم وابستگی نتایج 
به تعداد شبکه انجام گرفت. سپس مقایسه‌ی نتایج عددی و تجربی 
انجام شد. شکل 3 مقایسه بین نتایج تحلیلی و عددی مدل تهیه شده 
)یک  و همکاران ]47[  ایتو  تجربی  و  نتایج عددی  و  پژوهش حاضر 
نمایش  را  مستقیم(  جریان  مغناطیسی  هیدرودینامیک  میکروپمپ 
قابل  نتایج  بین  می‌دهد. همانطور که نشان داده شده، تطابق خوبی 
الکتریکی برابر 14/6 میلی آمپر،  مشاهده است. برای چگالی جریان 
حداکثر انحراف پروفیل سرعت محلی بدست آمده با مدل تحلیلی، %2 

1   Semi-Implicit Method for Pressure Linked Equations )
SIMPLE)

شکل 2. توزیع شبکه‌بندی )الف( در سطح مقطع کانال )ب( در طول کانال
Fig. 2. Grid distribution at the (a) channel cross-section and (b) along the channel length

 

7 
 

(22)  ( )1m c D cH n H n w= + +  

(23)  ( )1m r D rW n V n h= + +  

 حل عددی  -10-3

بندی ساختاریافته چهارضلعی  تر ذکر شده با استفاده از روش حجم محدود به صورت عددی حل شده است. شبکهپیشکه معادلات حاکم  -11-3
سازی محدوده محاسباتی انتخاب شده است.  امترها اهمیت دارند( برای گسستهکه در محدوده نزدیک دیواره ریزتر شده است )جایی گرادیان پار

 .دهدبندی را در سطح مقطع کانال و در طول محور کانال نشان میتوزیع شبکه 2شکل 

 

 

 

 

 )الف( 

 

 )ب( 

Fig. 2. Grid distribution at the (a) channel cross-section and (b) along the channel length. 

بندی )الف( در سطح مقطع کانال )ب( در طول کانال توزیع شبکه :2کل ش  

سازی بقیه جملات استفاده شده است.  و روش بالادست مرتبه دوم برای گسسته های نفوذسازی جمله طرح تفاضل مرکزی برای گسسته 
و   10-10معیار همگرایی برای معادله انرژی  برای کوپل کردن میدان فشار و سرعت مورد استفاده قرار گرفته است.    1الگوریتم سیمپل 

 در نظر گرفته شده است.   10-6برای بقیه معادلات 

 اعتبارسنجی نتایج تحلیلی و عددی  -12-3

ج  ی و عدم وابستگی نتایبندی به منظور اطمینان از صحت نتایج حل عددبندی مناسب، استقلال از شبکه شبکه     برای بدست آوردن
مقایسه بین نتایج تحلیلی و عددی مدل تهیه   3. شکل  انجام شد ی نتایج عددی و تجربی  مقایسهسپس  به تعداد شبکه انجام گرفت.  

همکاران  دش و  ایتو  تجربی  و  عددی  نتایج  و  حاضر  پژوهش  را   [47]ه  مستقیم(  جریان  مغناطیسی  هیدرودینامیک  میکروپمپ  )یک 
میلی   6/14تطابق خوبی بین نتایج قابل مشاهده است. برای چگالی جریان الکتریکی برابر    ،همانطور که نشان داده شده   دهد.نمایش می

 
1 SIMPLE 
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با کار عددی و 10% با کار تجربی ایتو و همکاران و حداکثر انحراف 
نرخ جریان بدست آمده با مدل عددی، 4% با نتایج عددی و 10% با 

نتایج تجربی کار ایتو و همکاران مشاهده شد.
به منظور اعتبارسنجی مدل الکترولیز، نتایج غلظت -OH در طول 
کانال، برای دو سرعت ورودی مختلف، با کار لو و همکارانش ]48[ 
 %6 حدود  در  کار  دو  بین  خطا  حداکثر   .)4 )شکل  گردید  مقایسه 
می‌باشد که به دلیل تفاوت در تقریب‌های استفاده شده برای خواص 

فیزیکی و شیمیایی گونه‌ها می‌باشد. 
بنابراین با توجه به بررسیهای انجام شده می‌توان گفت نتایج حل 

عددی و تحلیلی قابل اطمینان و صحیح می‌باشند.

4- بهینه سازی
مشکلات  حل  دنبال  به  حاضر  پژوهش  شد،  اشاره  که  همانطور 
پمپ‌های متداول مورد استفاده بیماران می‌باشد. مشکلاتی از جمله 
کارکرد  پارامترهای  و  هندسه  بنابراین  مصرفی.  توان  و  اندازه  وزن، 
میکروپمپ برای رسیدن به عملکرد موردنظر، بهینه گردید. لذا یک 
الگوریتم بهینه‌سازی چندهدفه برای بدست آوردن پارامترهای طراحی 
بهینه، مورد استفاده قرار گرفت که نرخ جریان خروجی را حداکثر و 
توان مصرفی و اندازه فیزیکی حداقل نماید. سه تابع هدف عبارتند از 
نرخ جریان خروجی، توان مصرفی و اندازه فیزیکی )روابط )17(، )19( 

و )21((. این توابع براساس قیود ذیل بهینه شده‌اند:

· حجم میکروپمپ کمتر از 2 سانتیمتر مکعب
· نرخ جریان خروجی کمتر از 3 سی‌سی بر دقیقه )حداکثر نرخ 

موردنیاز(
فهرست متغیرهای تصمیم‌گیری و محدوده تغییرات آنها در جدول 

4 نمایش داده شده است.
الگوریتم ژنتیک مرتب‌سازی غیرمغلوب (NSGAII) که بوسیله 
دب و همکاران ]49[ توسعه داده شده، برای بهینه‌سازی چندهدفه 
انتخاب شده 200 عدد، درصد  انتخاب شده است. جمعیت  پژوهش 
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ایتو و همکاران و حداکثر   کار تجربی   با  % 10و   با کار عددی %2 بدست آمده با مدل تحلیلی،  آمپر، حداکثر انحراف پروفیل سرعت محلی 
 با نتایج تجربی کار ایتو و همکاران مشاهده شد.  %10با نتایج عددی و   %4انحراف نرخ جریان بدست آمده با مدل عددی، 

   
 )ب(  )الف( 

Fig. 3. Validation of (a) analytical and (b) numerical model with Ito et al. [47] 
   [47]اعتبارسنجی )الف( مدل تحلیلی )ب( مدل عددی با کار ایتو و همکاران  :3شکل 

 
الکترو اعتبارسنجی مدل  غلظت  به منظور  نتایج  لو و همکارانش    ،برای دو سرعت ورودی مختلف  ،در طول کانال  OH-لیز،  با کار 

استفاده شده برای ای  هباشد که به دلیل تفاوت در تقریبمی  %6بین دو کار در حدود  خطا  . حداکثر  (4)شکل    مقایسه گردید   [48]
 باشد.  ها میخواص فیزیکی و شیمیایی گونه

 باشند. توان گفت نتایج حل عددی و تحلیلی قابل اطمینان و صحیح میبنابراین با توجه به بررسیهای انجام شده می

 
Fig. 4. Validation of electrolysis model by comparison between OH- concentration across the channel 

هیدروکسید در طول کانالاعتبارسنجی مدل الکترولیز با مقایسه غلظت  :4شکل   

 بهینه سازی  -4
باشد. مشکلاتی از جمله وزن، های متداول مورد استفاده بیماران میهمانطور که اشاره شد، پژوهش حاضر به دنبال حل مشکلات پمپ 

بهینه گردید. لذا یک الگوریتم    ،ترهای کارکرد میکروپمپ برای رسیدن به عملکرد موردنظراندازه و توان مصرفی. بنابراین هندسه و پارام

شکل 3. اعتبارسنجی )الف( مدل تحلیلی )ب( مدل عددی با کار ایتو و همکاران ]47[ 
Fig. 3. Validation of (a) analytical and (b) numerical model with Ito et al. [47]

 

 
Fig. 4. Validation of electrolysis model by comparison between OH- concentration across the channel 

هیدروکسید در طول کانالاعتبارسنجی مدل الکترولیز با مقایسه غلظت  :4شکل   

در  هیدروکسید  غلظت  مقایسه  با  الکترولیز  مدل  اعتبارسنجی   .4 شکل 
طول کانال

Fig. 4. Validation of electrolysis model by comparison be-
tween OH- concentration across the channel
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کراس اور1 0/7 و درصد جهش2 و نرخ آن به ترتیب 0/2 و 0/02 در 
نظر گرفته شده است. روش جهش و کراس اور، اریتمتیک3 است و 
نتایج پس از 150 تکرار بدست آمده است. فلوچارت فرایند محاسبات 

در شکل 5 نمایش داده شده است.

3- نتایج و بحث
شکل 6 جبهه پرتو هر جفت از توابع هدف را بطور جداگانه نمایش 
نقاط  از  پرتو مجموعه‌ای  است جبهه  می‌دهد. همانطور که مشخص 
بهینه را در فضای توابع هدف نشان می‌دهد. بنابراین بر اساس کاربرد 
موردنظر، پارامترها و شرایط بهینه از بین تمام نقاط بهینه می‌بایست 

انتخاب گردد.
دارو  تزریق  برای  میکروپمپ  موردی، یک  مطالعه  عنوان یک  به 
بتواند  که  بهینه  نقاط  کردن  پیدا  برای  است.  شده  گرفته  نظر  در 
خصوصیات موردنظر میکروپمپ را تأمین نماید، روش تصمیم‌گیری 
موردنظر  سطوح  با  مختلف  طراحی  شش  است.  شده  انتخاب  فازی 
مختلف، برای هر تابع هدف از جبهه پرتو انتخاب شد که در جدول 5 

آورده شده است.
انتخاب  مورد  شش  میان  از  طراحی  بهترین  انتخاب  منظور  به 
شده، برای کاربرد مورد نظر، عملکرد موارد مذکور مورد مطالعه قرار 
این موارد، دو  بین عملکرد پمپ کردن  بهتر  برای مقایسه  می‌گیرد. 

معیار عملکردی به شکل ذیل تعریف می‌گردد:
فرکانس پمپ کردن:

max
sp

pump

Qf
V

= �)24(

1   Cross over
2   Mutation
3   Arithmetic

و بازده ترمودینامیکی:

  
4

max max
t

cons cons

Q pQ p
P P

η ∆∆
= = �)25(

این دو معیار برای موارد بهینه )ذکر شده در جدول 5( محاسبه 
شده و در شکل 7 نمایش داده شده است. 

گیری و محدوده آنها: متغیرهای تصمیم4جدول   
Table 4. Decision variables and their bounds 

 گیریمتغیرهای تصمیم محدوده 
0 < w ≤ 2 mm   عرض کانال 
0 < h ≤ 2 mm  ارتفاع کانال 

0 < nr ≤ 10  تعداد ردیف کانال 
0 < nc  ≤ 10  ن کانالتعداد ستو 

0.1 < V0 ≤ 3 V  ولتاژ کارکرد 
 

 

  

 
Fig. 5. Flowchart calculation procedure 

فلوچارت روش محاسبات :5شکل   
 

جدول 4. متغیرهای تصمیم‌گیری و محدوده آنها
Table 4. Decision variables and their bounds

شکل 5. فلوچارت روش محاسبات
Fig. 5. Flowchart calculation procedure
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همانطور که مشاهده می‌شود مورد اول، دوم، چهارم و ششم دارای 
فرکانس پمپ کردن پایینی هستند در حالی که دو مورد دیگر برای 
می‌باشند.  مناسب  کردن،  پمپ  بالای  فرکانس  نیازمند  کاربردهای 
بنابراین برای یک نرخ معین تزریق دارو، فرکانس پمپ کردن بالاتر 

به اندازه کوچکتر پمپ منتج می‌شود. از طرف دیگر با در نظر گرفتن 
بازده ترمودینامیکی، برای یک نرخ معین تزریق و افت فشار مشخص، 
منتج  بالاتر  ترمودینامیکی  بازده  به  میکروپمپ  کمتر  مصرفی  توان 

خواهد شد.
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 نتایج و بحث  -5

ای از نقاط دهد. همانطور که مشخص است جبهه پرتو مجموعه جبهه پرتو هر جفت از توابع هدف را بطور جداگانه نمایش می  6شکل  
می نشان  هدف  توابع  فضای  در  را  پارامترها  بهینه  موردنظر،  کاربرد  اساس  بر  بنابراین  بهینه دهد.  نقاط  تمام  بین  از  بهینه  شرایط  و 

 بایست انتخاب گردد. می

 
 )الف( 

 
 )ب( 

 
 )ج( 

Fig. 6. Pareto optimal points for three objective functions 

: نقاط بهینه پرتو برای سه تابع هدف 6شکل   

د دارو  تزریق  برای  میکروپمپ  یک  موردی،  مطالعه  یک  عنوان  بتواند به  که  بهینه  نقاط  کردن  پیدا  برای  است.  شده  گرفته  نظر  ر 
گیری فازی انتخاب شده است. شش طراحی مختلف با سطوح موردنظر  نماید، روش تصمیم  تامینصیات موردنظر میکروپمپ را  وخص

 آورده شده است. 5مختلف، برای هر تابع هدف از جبهه پرتو انتخاب شد که در جدول  

شکل 6.  نقاط بهینه پرتو برای سه تابع هدف
Fig. 6. Pareto optimal points for three objective functions

 

Table 5. Optimum cases selected from Pareto front by fuzzy decision-making approach 
گیری فازیبهینه انتخاب شده از جبهه پرتو با استفاده از روش تصمیم یهایطراح  :5جدول   

 
 مورد

گیریمتغیرهای تصمیم سطوح موردنظر   تابع هدف بهینه شده  

نرخ  
 جریان 

حجم  
 پمپ

توان  
 مصرفی

 عرض 
(mm) 

 ارتفاع 
(mm) 

ولتاژ  
 کارکرد 
(V) 

تعداد  
 سطر 

تعداد  
 ستون 

Qmax 
(cc/min) 

Vpump 

( cm3

) 

Pcons 
(mWatt) 

1/0 اول  5/0  1 2 2 6/0  3 1 3935/0  08/1  9/37  
9/1 1 0 0 1 دوم  3 4 3 9700/2  764/1  2/5335  
4/1 0 1 0 سوم   9/1  3 1 1 3970/0  198/0  1/238  

9/1 2 1 0 0 چهارم   3/0  2 2 2365/0  999/0  3/9  
8/0 پنجم  8/0  8/0  2 2 3 2 2 6237/2  784/0  8/748  
8/0 ششم  4/0  6/0  2 7/1  5/0  2 6 9363/0  824/1  7/49  

   

جدول 5. طراحی‌های بهینه انتخاب شده از جبهه پرتو با استفاده از روش تصمیم‌گیری فازی
Table 5. Optimum cases selected from Pareto front by fuzzy decision-making approach
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ذکر این نکته ضروری است که احتمال تولید حباب معیار مهم 
دیگری است که در مدل تحلیلی در نظر گرفته نشده است. بنابراین به 
منظور پیش بینی غلظت حباب، نتایج عددی مدل دینامیک سیالات 
محاسباتی مورد استفاده قرار می‌گیرد. در صورتی که الکترولیز ایجاد 
شود )جدول 1(، گاز کلر و هیدروژن به صورت حباب تشکیل می‌شود 

که می‌تواند برای بیمار خطرناک باشد.
نتایج مدل دینامیک سیالات محاسباتی نشان می‌دهد که در مورد 
حالی  در  نمی‌افتد.  اتفاق  الکترولیزی  هیچگونه  ششم  و  چهارم  اول، 
که در سه مورد دیگر )دوم، سوم و پنجم( حباب‌ها به دلیل الکترولیز 
سیال شکل گرفته است. شکل 8 غلظت گاز کلر و هیدروژن را در این 

سه مورد )دوم، سوم و پنجم( در طول کانال نشان می‌دهد.
همانطور که انتظار می‌رود غلظت هیدروژن در نزدیک کاتد بیشتر 
است و غلظت کلر در نزدیکی آند میزان بیشتری را داراست. همانطور 
که مشاهده می‌شود در هر سه مورد غلظت گونه‌های گازی در بخش 
در  گونه‌ها  این  کمتر  چگالی  دلیل  به  که  است  بیشتر  کانال  بالایی 
مقایسه با سیال کارکرد ایجاد می‌شود. با وجود ولتاژ کارکرد مشابه، 
تفاوت‌های ایجاد شده به دلیل اندازه مختلف کانال در این سه مورد 

ایجاد می‌شود.
جدول 6 خصوصیات هر شش مورد را در خصوص تولید حباب 
جمع‌بندی کرده است. همانطور که دیده می‌شود مورد اول، چهارم و 
ششم به دلیل عدم شکل‌گیری حباب در سرتاسر میکروپمپ، موارد 
مناسبی هستند. هرچند با در نظر گرفتن بازده ترمودینامیکی مورد 

ششم بهترین انتخاب در میان دو مورد دیگر است.
به منظور نشان دادن بهبود خصوصیات میکروپمپ حاضر، مقایسه 
با دیگر میکروپمپهای در دسترس در  بهینه شده حاضر  میکروپمپ 
 9 شکل  در  و  انجام  دارو،  تزریق  کاربرد  برای  گذشته  پژوهش‌های 
نمایش داده شده است. همانطور که اشاره شد، ولتاژ کارکرد برای این 
کاربرد بایست کمتر از 12 ولت باشد در حالی که حداکثر نرخ تزریق 
مورد نیاز یک سی‌سی در نظر گرفته شده است. این شرایط کارکرد 
بیان شده، بوسیله منطقه خاکستری در شکل 9 مشخص شده است.

همانطور که قابل مشاهده است مورد ششم شرایط موردنیاز برای 
تزریق دارو را دارا می‌باشد. پس از مقایسه میان مورد ششم )طراحی 
حاضر( و دیگر میکروپمپ‌ها، مشاهده می‌شود که طراحی حاضر نیاز 
به ولتاژ کارکردی کمتر )یا توان مصرفی پایینتر( برای عملکرد دارد 

در حالی که نرخ جریان بالاتری را تأمین می‌نماید.
شده  سوم  یک  کارکرد  ولتاژ  که  می‌دهد  نشان  مذکور  مقایسه 
است در حالی که نرخ جریان سیال 48 برابر افزایش داشته است )در 
مقایسه با کمترین ولتاژ مورد نیاز در پژوهش‌های پیشین که کار کاباتا 
و همکارانش است ]30[( همچنین مقایسه با کار گو و فوکودا ]28[ 
نشان می‌دهد که طراحی بهینه حاضر 33% محلول داروی بیشتری 
کمتر  برابر  در حدود 16  کارکرد  ولتاژ  که  حالی  در  تحویل می‌دهد 
نیاز دارد. بنابراین با طراحی بهینه کنونی، یک میکروپمپ با کارایی 
بالاتر و بدون هیچگونه قسمت مکانیکی بدست آمده است. به علاوه 
این میکروپمپ دارای قابلیت اطمینان بالاتر و فرایند ساخت ساده‌تر 

نیز می‌باشد.

4- نتیجه گیری
 2 از  )کوچک‌تر  مغناطیسی  هیدرودینامیک  میکروپمپ  یک 
به  است.  شده  بهینه  و  طراحی  دارو،  تزریق  برای  مکعب(  سانتیمتر 
میکروپمپ  عملکرد  بر  طراحی  پارامترهای  تأثیر  مطالعه  منظور 
از  استفاده  با  و سپس  ایجاد شد  مربوط  ریاضی  مدل  شده،  طراحی 
مرتب‌سازی  ژنتیک  الگوریتم  با  ادامه  در  گردید.  حل  تحلیلی  روش 
جریان  نرخ  کردن  حداکثر  برای  هدفه  چند  بهینه‌سازی  غیرمغلوب، 
دارو در کنار حداقل کردن اندازه فیزیکی و توان مصرفی میکروپمپ 

انجام گردید.
به عنوان یک کاربرد خاص، یک میکروپمپ تزریق در نظر گرفته 

 

Fig. 7. Pumping frequency versus thermodynamic efficiency of selected optimum cases. 

فرکانس پمپ کردن در مقابل بازده ترمودینامیکی موارد بهینه انتخاب شده :7شکل   

 

  

بهینه  موارد  ترمودینامیکی  بازده  مقابل  در  کردن  پمپ  فرکانس   .7 شکل 
انتخاب شده

Fig. 7. Pumping frequency versus thermodynamic effi-
ciency of selected optimum cases
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برای  آمده  بدست  پرتو  جبهه  )براساس  بهینه  نقاط  میان  از  شد. 
توابع هدف مختلف(، شش مورد مختلف که خصوصیات میکروپمپ 

فازی  تصمیم‌گیری  روش  از  استفاده  با  بودند  دارا  را  موردنظر 
اعتبارسنجی  محاسباتی  سیالاتی  دینامیک  مدل  از  شدند.  انتخاب 
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ارم و ششم دارای فرکانس پمپ کردن پایینی هستند در حالی که دو مورد دیگر برای شود مورد اول، دوم، چههمانطور که مشاهده می
باشند. بنابراین برای یک نرخ معین تزریق دارو، فرکانس پمپ کردن بالاتر به  مناسب می  ،کاربردهای نیازمند فرکانس بالای پمپ کردن

زده ترمودینامیکی، برای یک نرخ معین تزریق و افت فشار مشخص،  شود. از طرف دیگر با در نظر گرفتن بااندازه کوچکتر پمپ منتج می
 توان مصرفی کمتر میکروپمپ به بازده ترمودینامیکی بالاتر منتج خواهد شد. 

ذکر این نکته ضروری است که احتمال تولید حباب معیار مهم دیگری است که در مدل تحلیلی در نظر گرفته نشده است. بنابراین به  
بین استفاده قرار میمنظور پیش  نتایج عددی مدل دینامیک سیالات محاسباتی مورد  الکترولیز ی غلظت حباب،  گیرد. در صورتی که 

 واند برای بیمار خطرناک باشد. تشود که میصورت حباب تشکیل می (، گاز کلر و هیدروژن به1ایجاد شود )جدول 
افتد. در حالی که د اول، چهارم و ششم هیچگونه الکترولیزی اتفاق نمیدهد که در مورنتایج مدل دینامیک سیالات محاسباتی نشان می

غلظت گاز کلر و هیدروژن را در این    8به دلیل الکترولیز سیال شکل گرفته است. شکل    حبابها در سه مورد دیگر )دوم، سوم و پنجم(  
 دهد. سه مورد )دوم، سوم و پنجم( در طول کانال نشان می

 

   )ب(  )الف(

  )د(   )ج(
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   )ی(   )ه(

Fig. 8. Mole fraction at cross-section of channel outlet (a) H2 case II (b) Cl2 case II   

(c) H2 case III (d) Cl2 case III (e) H2 case V (f) Cl2 case V 

ورد دوم )ج( هیدروژن مورد سوم )د( کلر مورد سوم  کسر مولی در سطح مقطع خروجی کانال )الف( هیدروژن مورد دوم )ب( کلر م: 8شکل 
وژن مورد پنجم )ی( کلر مورد پنجم )ه( هیدر  

 
داراست. همانطور را  رود غلظت هیدروژن در نزدیک کاتد بیشتر است و غلظت کلر در نزدیکی آند میزان بیشتری  همانطور که انتظار می

ها در در بخش بالایی کانال بیشتر است که به دلیل چگالی کمتر این گونه  های گازیشود در هر سه مورد غلظت گونهکه مشاهده می
ایجاد شده به دلیل اندازه مختلف کانال در این سه مورد    تفاوتهایشود. با وجود ولتاژ کارکرد مشابه،  مقایسه با سیال کارکرد ایجاد می

 شود. ایجاد می
شود مورد اول، چهارم و  بندی کرده است. همانطور که دیده میید حباب جمعخصوصیات هر شش مورد را در خصوص تول  6جدول  

گیری حباب در سرتاسر میکروپمپ، موارد مناسبی هستند. هرچند با در نظر گرفتن بازده ترمودینامیکی مورد ششم به دلیل عدم شکل
 ششم بهترین انتخاب در میان دو مورد دیگر است.

 
نه با در نظر گرفتن تولید حبابملکرد شش طراحی بهی: ع6جدول   

Table 6. Performance of the six optimum designs in view of bubble formation 
 تولید حباب  مورد
 خیر اول
 بله  دوم
 بله  سوم 

 خیر چهارم 
 بله  پنجم
 خیر ششم

شکل 8. کسر مولی در سطح مقطع خروجی کانال )الف( هیدروژن مورد دوم )ب( کلر مورد دوم )ج( هیدروژن مورد سوم )د( کلر مورد سوم )ه( هیدروژن 
مورد پنجم )ی( کلر مورد پنجم

Fig. 8. Mole fraction at cross-section of channel outlet (a) H2 case II (b) Cl2 case II  (c) H2 case III (d) Cl2 case III (e) H2 
case V (f) Cl2 case V
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دلیل  به  میکروپمپ  در  حباب  شکل‌گیری  پیش‌بینی  برای  شده 
الکترولیز محلول، استفاده گردید. از میان شش مورد، سه مورد آن 
مورد  میان سه  از  گذاشته شدند.  کنار  دلیل شکل‌گیری حباب  به 
باقیمانده که در حین عملکرد، حبابی تولید نمی‌کردند، موردی که 
عملکرد  و  گردید  انتخاب  بود  ترمودینامیکی  بازده  بالاترین  دارای 
در  گرفت.  قرار  مقایسه  مورد  دسترس  در  مشابه  پمپ‌های  با  آن 
داروی  33% محلول  میکروپمپ طراحی شده  داده شد  نشان  انتها 
مورد  این  می‌کند.  پمپ  کمتر  برابر   16 کارکردی  ولتاژ  در  بیشتر 
نیز  را  توان مصرفی  و  تولید حباب  نگرانی‌ها در خصوص  به خوبی 

می‌نماید. برطرف 
ضمیمه الف

فیزیکی  خواص  گرفتن  درنظر  با   ))1( )رابطه  پیوستگی  معادله 
) می‌تواند به شکل ذیل نوشته شود:  ,  z yu u = ثابت و جریان آرام (0

0xu
x

∂
=

∂ �
)الف1(

 معادلات مومنتوم )رابطه )2(( با در نظر گرفتن رابطه )الف1( و 
با فرض جریان حالت دائم و آرام می‌تواند به شکل ذیل نوشته شود:

2 2

0 02 2:   x xu upx E B
x y z

µ σ
 ∂ ∂∂

= + + ∂ ∂ ∂ 
 �)الف2(               

:   0py
y
∂

=
∂

�)الف3(                                                       

:   0pz
z
∂

=
∂

 �)الف4(                                                       

 𝓅 =𝓅 فشار استاتیک است. با توجه به اینکه  𝓅 (x) که در آن
(x) و ux = ux(y,z) بنابراین با استفاده از رابطه )الف2(:

2 2

2 2

0 0

1 x xu udp
dx y z
B E k constant

µ

σ
µ

∂ ∂
= + +
∂ ∂

 
= = 

 

)الف5(�

بنابراین برای میدان فشار:

1 dp k
dxµ

= )الف6(�

با شرایط مرزی:

00 :    x p p= = �)الف7(                                                

1:    x L p p= =

: /E V w=0 0 و برای میدان سرعت با در نظر گرفتن 

2 2
0 0

2 2
x x B Vu u k

y z w
σ
µ

 ∂ ∂
+ + = ∂ ∂  

)الف8(�

0 0 0B Vc
w

σ
µ

= >

بنابراین معادله )الف2( تبدیل به یک معادله دیفرانسیل مرتبه دوم 
همگن می‌گردد:

2 2
*

2 2

u u p
y z
∂ ∂

+ =
∂ ∂

�)الف9(                                               

نه با در نظر گرفتن تولید حبابملکرد شش طراحی بهی: ع6جدول   
Table 6. Performance of the six optimum designs in view of bubble formation 

 تولید حباب  مورد
 خیر اول
 بله  دوم
 بله  سوم 

 خیر چهارم 
 بله  پنجم
 خیر ششم

  

 
Fig. 9. Comparison between optimized cases and other micropumps for drug delivery systems 

تحویل دارو یهاستم یسروپمپهای میکمقایسه میان موارد بهینه شده و دیکر  :9شکل   

 

جدول 6. عملکرد شش طراحی بهینه با در نظر گرفتن تولید حباب
Table 6. Performance of the six optimum designs in view 

of bubble formation

شکل 9. مقایسه میان موارد بهینه شده و دیکر میکروپمپهای سیستم‌های 
تحویل دارو

Fig. 9. Comparison between optimized cases and other 
micropumps for drug delivery systems
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* 1 dp c
x

p
dµ

= −
                                               

)الف10( 
�

با اضافه کردن شرط عدم لغزش در دیواره‌ها:

:    0
2 x
py u= − =

:    0
2 x
py u= + = �)الف11(                                          

    0 :    0xz u= =

     :    0xz h u= =

میدان فشار با استفاده از انتگرال گیری رابطه )الف6( و با در نظر 
گرفتن شرایط مرزی )روابط )الف7(( بدست می‌آید:

( ) 1 0
0

p pp x x p
L
− = +  

�)الف12(                               

1 0

 
p pk

Lµ
−

= �)الف13(                                                    

با قراردادن رابطه )الف10(:

( ) ( )1 0 0 0*

 L
p

w p p B V L
x

w
σ

µ
− −

= )الف14(�

همچنین برای محاسبه میدان سرعت از رابطه )الف9(:

( ) ( ) ( )1 2‚ ‚u y z v y z v z= + )الف15(�

بنابراین:
2 2 2

*1 1 2
2 2 2

v v d v p
y z dz
∂ ∂

+ + =
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)الف16(�

و سپس با بازنویسی رابطه )الف16(:
2 2

1 1
2 2 0v v

y z
∂ ∂

+ =
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)الف17(�

2
*2

2

d v p
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بنابراین:
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�

( ) ( ) ( )1 2‚0 ‚0 0 0u y v y v= + =

( ) ( ) ( )1 2‚ ‚ 0u y h v y h v h= + =
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( )2 0v h =

)رابطه  همگن  دوم  مرتبه  پاره‌ای  دیفرانسیل  معادله  بنابراین 
)الف9(( تقسیم به دو معادله دیفرانسیل )الف17( و )الف18( با شرایط 

مرزی )الف19( و )الف20( می‌شود.
از آنجایی که معادله دیفرانسیل پاره‌ای )الف17( و شرایط مرزی 
و  ( ) ( ) ( ),  v y z F y G z=1 فرض   با  هستند  خطی  و  همگن  آن 

بدست می‌آید:  v 1 استفاده از جداسازی متغیرها  
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بنابراین:
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با توجه به اینکه رابطه یک سری فوریه است پس:
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بدست  سرعت  میدان  آمده  بدست  روابط  از  استفاده  با  سرانجام 
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سرانجام برای نرخ جریان خروجی بدست می‌آید:
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فهرست علائم انگلیسی
مساحت سطح مقطع )مترمربع(

شدت میدان مغناطیسی )تسلا(

)J/K kg( ظرفیت گرمایی ویژه

) C/m2 چگالی شار الکتریکی )

میدان الکتریکی

نیروی لورنتز )نیوتن(

)A/m(چگالی شار مغناطیسی

ارتفاع میکروپمپ )متر(

ارتفاع سطح مقطع )متر( h

) A/m2 چگالی جریان )

طول کانال )متر(

تعداد ردیف‌های کانال

تعداد ستون‌های کانال

توان مصرفی )وات(

) m /s3 نرخ جریان ) Q

مقوامت الکتریکی )اهم(

نرخ تولید گونه‌ها ℝ

مقاومت الکتریکی سیال )اهم(

منبع گرمایی به دلیل واکنش

دما )کلوین( T

زمان )ثانیه( t

)m/s( بردار سرعت

)m/s( سرعت میانگین

) m3 حجم فیزیکی میکروپمپ )
ولتاژ باتری )ولت(

عرض میکروپمپ )متر(

عرض سطح مقطع )متر( w

کسر جرمی گونه‌ها Y

اختلاف فشار )پاسکال(

فهرست علائم یونانی
گذردهی الکتریکی

)Pa.s( لزجت

نفوذپذیری مغناطیسی

) kg/m3 چگالی )
رسانایی الکتریکی )زیمنس(
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