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Computational Fluid Dynamics Analysis of Effects of Housing Expansion Angle, Stroke 
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ABSTRACT: An artificial lung can help patients waiting in line for a lung transplant or for heart 
bypass surgery as a respiratory aid. In this study, the incompressible and pulsatile Newtonian blood flow 
within a complete artificial lung model was investigated including inlet manifold, porous homogeneous 
medium, and outlet manifold. In this scale, the effect of variation of the expansion angle (15, 45, and 90 
degrees), the stroke volume, the path length of the fibers on the artificial lung impedance was studied 
using computational fluid dynamics. The governing equations are discretized for a numerical solution by 
the finite volume method. Also, the turbulence model was selected by measuring the system impedance. 
In addition to the impedance, the shear stress distribution on the housing walls was investigated. The 
results showed that reducing the expansion angle, reducing the stroke volume, and increasing the path 
length of the fibers will reduce the impedance of the system. The 45-degree model has been chosen as 
the appropriate model. Because not only its impedance is low, but also areas with low speed flow, which 
can lead to clot formation, are less than the 15-degree model. In order to have lower clot formation, it is 
better to have the artificial lung with the natural one in series..
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1- Introduction
More than 235 million people in the world suffer from 

lung diseases [1]. The mortality rate from Acute Respiratory 
Distress Syndrome (ARDS) is 64% [2]. Several research 
groups have been developing a Total Artificial Lung (TAL) 
to treat chronic respiratory failure [3]. The right ventricle can 
pump blood to a low-resistance TAL. In this case, the need 
for a mechanical pump is eliminated in TALs [4]. 

In the present study, after examining a microscopic 
model of the artificial lung [5] and to continue the research 
of Schewe [6], designs of an artificial lung system were 
done with a macroscopic view. In these designs, according 
to the Reynolds number at the inlet of the device, the flow 
is turbulent at the inlet and outlet of the chamber, which 
causes vortex and thus increases the system impedance. 
The innovation of this research in comparison with previous 
researches is presented as follows: In the present analysis, 
by measuring the impedance of the system, the turbulence 
model was selected. In addition to the system impedance, 
shear stress on the walls is also a criterion for evaluating 
geometry to ensure that blood cells are not damaged. In this 
analysis, the impedance change was studied with parameters 
such as the length of the fiber bundle path and the stroke 
volume.

2- Methodology 
The effect of the expansion angle on the blood flow 

through the TAL has been investigated for three values 
of Θ equal to 15, 45, and 90°. Three geometric models 
for the three angles were created as shown in Fig. 1 using 
SOLIDWORKS software and the numerical solution was 
performed by Ansys software. In these models, blood flows 
through the inlet, enters the inlet manifold, passes through 
the fiber bundle located in the middle of the device, then 
goes to the outlet manifold and exits the outlet of the device. 
Inlet/outlet diameter, height, and width of each TAL model 
are 0.016 m, 0.103 m, and 0.102 m, respectively. Fiber 
bundle length, path length (the distance that blood flow 
passes through the fiber bundle), frontal area (cross-section 
perpendicular to the bloodstream passing through the fiber 
bundle), and length of the inlet and outlet manifolds are 
0.127 m, 0.038, and 0.016 0 square meters and 0.051 meters, 
respectively, for all models. Since the inlet/outlet diameter 
and the geometry of the chamber are constant, the length of 
the expansion/contraction section increases with decreasing 
Θ [6].

Transient and incompressible blood flow passes through 
TAL models. In this study, according to a previous similar 
study [6], blood was assumed to be Newtonian fluid. Also, 
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for the inlet and outlet part, a turbulent flow with model k-ɷ 
is considered. The average Reynolds number for volumetric 
flow rates of 2, 4, and 6 l/min are 920, 1800, and 2760, 
respectively. The maximum Reynolds for these volumetric 
flow rates is 3000, 6100, and 9200, respectively. Blood 
viscosity and density in this section were considered 0.003 
Pa and 1040 kg/m3, respectively [6]. A homogeneous model 
has been used to model the environment occupied by the 
fibers. Thus, the whole area of the fiber bundles is modeled 
as a porous periphery, with porosity of 0.75, the permeability 
of 2.81 e-9 m2, and viscosity and fluid density of 0.003 Pa.s 
and 1040 kg/m3, respectively. The amount of permeability 
(k) was obtained using the Darcy relation and compatible 
artificial lung information [7] (Eq. (1)):
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where Q is the volumetric flow rate, μ is the viscosity of 
the fluid, L is the path length of the fibers, and ∆p is the 
pressure drop that occurs along the fibers. The motion 
of the flow outside the porous medium is governed by 
the equations of continuity and momentum. 

 

Fig. 1. TAL model. 

On all three-dimensional models of artificial lungs, 
the condition of symmetry is applied to reduce the 
computational cost. Therefore, on the plane of 
symmetry, the velocity perpendicular to it is zero. Since 
there is no second-order derivative in the momentum 
equations used to model the porous medium, the effects 
of viscosity are negligible and the slip condition can be 
considered for the walls of the porous medium. 
However, the non-slip condition was used on the 
entrance and exit walls of the models' compartments. 
Time-dependent velocity profiles are applied to the inlet 
and constant pressure of 10 mmHg is applied to the 
outlet to simulate the left artery pressure conditions [6]. 
For this analysis, the governing equations are 
discretized for the numerical solution by finite volume 
method. Mesh sensitivity analysis is also investigated 
based on the average value of inlet pressure. The fine 
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higher in the inlet section. At the beginning of the systole, 
in all three models, the highest shear rate is seen in the 
developed inlet area. Over time, for all three models, areas 
with maximum magnitudes of the shear rate move toward 
the end of the system at the inlet. For the 15-degree model, 
this happens more slowly. As at the end of diastole, this 
area is still at the proximal end of the inlet portion (Fig. 2). 
Also, the shear stress distribution on the chamber walls was 
investigated in all three models to ensure that the shear stress 
on the chamber walls did not exceed the extent that it could 
damage blood cells (150 Pa) [8]. The results showed that this 
does not happen in any of the models. 

4- Conclusions
In this study, three total artificial lung models were created 

with three expansion angles of 15, 45, and 90 degrees. In 
the present analysis, the porous medium was modeled as 
a homogeneous environment. Although the results of this 
analysis are highly consistent with the experimental results, 
the shear stress within the fibers may be such that it causes 
hemolysis of blood cells. Considering the homogeneity of the 
porous medium prevents the study of the flow between the 
fibers. But this requires high computational time and cost. 
In addition, accurate geometry of the artificial lung should 
be available for more realistic results. Also, according to 
the results (average mean shear rate, for different expansion 
angles at the beginning of systole, end, and end of diastole), 
the Newtonian fluid assumption is acceptable for both 15 and 
90-degree models. Suggestions can be made in relation to 

Fig. 1. TAL model. Fig. 2. Shear stress distribution for the 15° model (Left), 45° 
model (Right), and 90° model (Down) at the end of diastole.
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mesh with 370191 cells is selected for the 45-degree 
model. 

3. Results and Discussion 

The shear stress distributions for the three geometries 
with angles of 15, 45, and 90 degrees were analyzed for 
the three times of systole start, end, and diastole end. 
According to these results, as time passes, the stress 
areas of the models move towards the distal end of the 
inlet section. At the end of diastole, the maximum 
values of stress in the models defined with 45 and 90 
degrees, occurred at the distal end. However, the 15-
degree model still has the maximum magnitudes of 
stress at the proximal end. Shear rates in the three 
models were also analyzed at the three systolic start and 
end and diastolic end times. It can be reported that the 
shear rate is higher in the inlet section. At the beginning 
of the systole, in all three models, the highest shear rate 
is seen in the developed inlet area. Over time, for all 
three models, areas with maximum magnitudes of the 
shear rate move toward the end of the system at the 
inlet. For the 15-degree model, this happens more 
slowly. As at the end of diastole, this area is still at the 
proximal end of the inlet portion (Fig. 2). Also, the 
shear stress distribution on the chamber walls was 
investigated in all three models to ensure that the shear 
stress on the chamber walls did not exceed the extent 
that it could damage blood cells (150 Pa) [8]. The 
results showed that this does not happen in any of the 
models.  

 

 
Fig. 2. Shear stress distribution for the 15° model (Left), 
45° model (Right), and 90° model (Down) at the end of 

diastole. 

 

4. Conclusions 

In this study, three total artificial lung models were 
created with three expansion angles of 15, 45, and 90 
degrees. In the present analysis, the porous medium was 
modeled as a homogeneous environment. Although the 
results of this analysis are highly consistent with the 

experimental results, the shear stress within the fibers 
may be such that it causes hemolysis of blood cells. 
Considering the homogeneity of the porous medium 
prevents the study of the flow between the fibers. But 
this requires high computational time and cost. In 
addition, accurate geometry of the artificial lung should 
be available for more realistic results. Also, according 
to the results (average mean shear rate, for different 
expansion angles at the beginning of systole, end, and 
end of diastole), the Newtonian fluid assumption is 
acceptable for both 15 and 90-degree models. 
Suggestions can be made in relation to the restrictions. 
First, if there is an accurate geometry of the artificial 
lung with a certain number of fibers and specified 
distances between them and it is possible to model it, it 
is better to examine the pulsatile flow inside the fibers. 
Or the inlet and outlet conditions of the fiber bundles 
should be obtained over time, assuming a homogeneous 
model, and then they could be applied as the boundary 
conditions of the fiber bundles. Thus, the analysis will 
be multiscale. Also, for the 45° model and any model 
with a low shear rate, non-Newtonian blood flow should 
be tested. 
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the restrictions. First, if there is an accurate geometry of the 
artificial lung with a certain number of fibers and specified 
distances between them and it is possible to model it, it is 
better to examine the pulsatile flow inside the fibers. Or the 
inlet and outlet conditions of the fiber bundles should be 
obtained over time, assuming a homogeneous model, and 
then they could be applied as the boundary conditions of the 
fiber bundles. Thus, the analysis will be multiscale. Also, 
for the 45° model and any model with a low shear rate, non-
Newtonian blood flow should be tested.
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تحلیل دینامیک سیالات محاسباتی اثر زاویه انبساط محفظه، حجم ضربه و طول مسیر دسته فیبر 
بر عملکرد ریه مصنوعی  

زهرا ملاحسینی، بهمن وحیدی*

دانشکده علوم و فنون نوین، دانشگاه تهران، تهران، ایران.

خلاصه: ریه مصنوعی می‌تواند برای بیماران در صف انتظار پیوند ریه و یا برای جراحی‌های بای‌پس قلبی، به‌عنوان دستگاه کمک 
‌تنفسی به بیماران یاری رساند. در این مطالعه، جریان تراکم ‌ناپذیر و ضربانی خون نیوتنی درون مدل کامل ریه مصنوعی، شامل منیفولد 
ورودی، محیط همگن متخلخل و منیفولد خروجی بررسی شد. اثر تغییر زاویه انبساط )15، 45 و 90 درجه(، حجم ضربه و طول مسیر 
فیبرها بر روی امپدانس ریه مصنوعی با استفاده از تحلیل دینامیک سیالات محاسباتی مطالعه شد. معادلات حاکم برای حل عددی به 
روش حجم محدود گسسته‌سازی شدند. همچنین با معیار قرار دادن امپدانس سیستم، مدل اغتشاش انتخاب شد. علاوه بر امپدانس، 
توزیع تنش برشی روی جداره محفظه‌ی دستگاه بررسی شد. نتایج نشان داد که کاهش زاویه انبساط، کاهش حجم ضربه و افزایش 
طول مسیر فیبرها موجب کاهش امپدانس سیستم می‌شود. مدل 45 درجه به‌عنوان مدل مناسب انتخاب شد؛ چراکه علاوه بر امپدانس 
پایین، نواحی سکون و یا کم سرعت که می‌تواند موجب لخته ‌زایی شود، در این مدل کمتر از مدل 15 درجه است. برای کاهش احتمال 

لخته ‌زایی، بهتر است که ریه مصنوعی در توالی ریه طبیعی قرار گیرد.  
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مقدمه-1 
بیش از 235 میلیون نفر از مردم جهان، از بیماری‌های ریوی رنج می‌‌برند 
است  درصد   64 حاد1  تنفسی  زجر  سندرم  از  ناشی  میر  و  مرگ‌  نرخ   .]1[
در  تنفسی،  مزمن  نارسایی‌های  درمان  برای  تحقیقاتی،  گروه  چندین   .]2[
حال توسعه ریه مصنوعی کامل2 بوده‌اند ]8-3[. درحالی‌که توسعه ریه‌‌های 
مصنوعی کامل قابل ایمپلنت و قرارگیری آن‌‌ها در قفسه سینه و یا حفره‌‌های 
مصنوعی  ریه  ابتدایی  کاشت‌های  و  آزمایشات  است،  نهایی  هدف  شکمی 
کامل به‌صورت مجاور کالبدی است ]9[. بطن راست می‌تواند خون را به‌سمت 
ریه  در  این‌‌‌صورت  در  کند.  پمپاژ  کم  مقاومت  با  کامل  مصنوعی  ریه  یک 

مصنوعی کامل‌ نیاز به پمپ مکانیکی حذف می‌شود ]10[.
روی  بر  جریان  بودن  ضربانی  و  پایا  تأثیر  محققان  سال‌‌ها،  طول  در 
بررسی  گاز  تبادل  کیفیت  لحاظ  از  را  مصنوعی(  )ریه  اکسیژناتور  عملکرد 

1 Acute respiratory distress syndrome (ARDS) 1

2 Total artificial lung )TAL(2

در  را  گاز  تبادل  جریان،  بودن  ضربانی  که  فرض  این   .]11-15[ کرده‌‌‌اند 
اکسیژناتور غشائی بهبود می‌‌بخشد، زمینه اصلی این تحقیقات می‌باشد. لین و 
همکاران ]11[، جریان ضربانی حول یک سیلندر را به‌عنوان مدلی از جریان 
خون حول فیبرهای ریه مصنوعی، آزمایش کردند. در این آزمایش، به‌‌جای 
خون از آب استفاده شد و برای ایجاد جریان ضربانی از محرک‌های خطی 
پی‌آی‌وی3  روش  با  سیلندر  حول  سرعت  میدان  همچنین  شد.  گرفته  بهره 
اندازه‌گیری شد. در این آزمایش، الگوی جریان ضربانی حول استوانه درون 
تا 0/37  استوکس 0/18  بازه عدد  و    5 و   3  ،1 رینولدز  در عدد  آب  تونل 
استوانه گردابه‌هایی در شرایط عدد  نتایج نشان داد که پشت  سنجیده شد. 
استوکس بالا تشکیل شد. این در حالی است که در جریان پایا به‌ازای این 
مقادیر عدد رینولدز، گرداب‌های وجود نداشت. تشکیل این گردابه‌ها، جریان 
برای سطح پشتی استوانه را تأمین می‌کند که این موضوع موجب افزایش 
تبادل گاز  به‌‌صورت تجربی،  بوچتی و همکاران ]15[  انتقال جرم می‌گردد. 
را در یک اکسیژناتور تجاری، تحت شرایط برون تنی4 برای هر دو جریان 

3 Particle Image Velocimetry3

4  in vitro
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پایا و ضربانی مطالعه و کاهش انتقال متوسط اکسیژن )تقریباً %10( را برای 
جریان ضربانی نسبت به جریان پایا گزارش کردند. همچنین آنها ]15[ بازده 
این  به  و  کردند  بررسی  را  تجاری  توخالی  فیبر  اکسیژناتور  یک  گاز  تبادل 
نتیجه رسیدند که جریان ضربانی شرایط سازگارتری را فراهم می‌کند که این 
موجب بیشتر شدن بازده تبادل گاز این حالت نسبت به جریان پایا به‌میزان 
تقریبی % 6 می‌‌شود. تفاوت نتایج این دو گروه ممکن است به‌‌دلیل تفاوت 
اکسیژناتور مورد استفاده، شرایط عملیاتی/کنترلی متفاوت و یا سطوح خطای 
 ]13[ همکاران  و  زیرنبرگ  باشد.  گاز  تبادل  اندازه‌گیری  با  مرتبط  متفاوت 
تأثیر جریان گذرا را بر انتقال اکسیژن از فیبرهای توخالی به‌صورت تجربی و 
محاسباتی بررسی کردند. علاوه بر این، افت فشار متوسط جریان و کار مورد 
نیاز قلب برای هدایت جریان به‌‌سمت فیبرها با روش‌های محاسباتی مطالعه 
شد. مطالعات آزمایشگاهی ایشان انتقال اکسیژن عبوری از دسته فیبرها را 
برای جریان پایا، ضربانی میرا شده و نیز جریان بطن راست سنجید. آن‌‌ها 
برای بهینه‌‌سازی پارامترهای همودینامیکی پیشنهاد داد‌ند که جریان نزدیک 
شرایط پایا نگه داشته و تا حد کافی جریان خروجی بطن راست میرا شود. لین 
و همکاران ]10[ با روش عددی، جریان حول آرایه‌ای از استوانه‌ها را برای 
زمان  به  وابسته  پروفیل سرعت  با  نیوتنی  برای سیال  متفاوت،  دو چیدمان 
بررسی کردند. در آن مطالعه این نتیجه حاصل شد که ضربانی بودن جریان 
تبادل گاز را بهبود می‌بخشد؛ به‌خصوص زمانی که فرکانس بزرگ باشد، اثر 

آن بیشتر مشهود است.
بیشتر بودن امپدانس ریه‌‌های مصنوعی نسبت به ریه طبیعی منجر به 
همودینامیک ریوی غیر‌‌طبیعی می‌شود ]8[. کوک و همکاران ]16[ بر روی 
مطالعاتی  سازگار  مصنوعی  ریه  یک  در  گاز  تبادل  و  همودینامیکی  خواص 
انجام دادند .آن‌‌ها به این نتیجه رسیدند که بخش عمده امپدانس دستگاه از 
امپدانس مازاد ورودی/خروجی نشات می‌‌گیرد. بر این اساس این نظریه مطرح 
شد که انبساط و انقباض ناگهانی در نواحی ورودی و خروجی موجب چرخش 
جریان می‌شود که این به‌‌نوبه‌ خود امپدانس دستگاه را افزایش می‌‌دهد. اگر 
خروجی  و  ورودی  در  تدریجی  انقباض  و  انبساط  باشد،  مساله صحیح  این 
می‌تواند الگوی جریان را بهبود بخشد و امپدانس را کاهش دهد. در همین 
راستا، شیو ]8[ تأثیر هندسه متفاوت ورودی و خروجی بر امپدانس دستگاه و 
الگوی جریان را بررسی کرد. برای زاویه انبساط مشخص، الگوی جریان و 
امپدانس به‌ازای دبی حجمی خون و ضربان قلب متفاوت به‌‌‌دست آمده ‌است. 
در انتها نیز برای اعتبارسنجی نتایج محاسباتی، مدل‌های فیزیکی ساخته و در 

شرایط برون‌تنی تست شد. در پژوهش دیگری ]2[، در آزمایشات درون‌تنی1 
و برون تنی به‌‌مدت 14 روز عملکرد ریه مصنوعی ساخته شده با زاویه انبساط 
هیچ‌گونه  بدون  مصنوعی  ریه  شد.  آزمایش  گوسفند   5 روی  بر  درجه   45
پوشش‌دهی ضد لخته، حداقل تشکیل لخته را داشت. قمر و همکاران ]17[، 
با استفاده از روش عددی، جریان حول تک فیبر در حال نوسان را بررسی 
کردند. بنا بر فرضیه نویسندگان این پژوهش، فرآیند تبادل گاز توسط میدان 
گردابه‌‌ای پشت فیبر کنترل می‌شود. نتایج نشان می‌دهد که هر چه‌قدر دامنه 
سرعت نوسانات و فرکانس‌ها بالا باشد، تشکیل گردابه بیشتر می‌‌شود که این 
امر می‌تواند باعث افزایش تبادل گاز شود. همچنین، در پژوهش‌‌های اخیر، 

بر روی خون‌سازگاری ریه مصنوعی مطالعاتی انجام شده است ]18-21[.
در مطالعه حاضر، نویسندگان پس از بررسی مدلی میکروسکوپیک از ریه 
مصنوعی ]22[ و در ادامه پژوهش شیو ]8[ با نگاه ماکروسکوپیک به طراحی 
ورودی  در  طراحی‌ها  این  در  می‌شود.  پرداخته  مصنوعی  ریه  سیستم  یک 
جریان  دستگاه،  به  ورودی  جریان  رینولدز  به  توجه  با  محفظه،  خروجی  و 
مغشوش است که موجب ایجاد گردابه و درنتیجه افزایش امپدانس سیستم 
می‌شود. نوآوری این پژوهش در قیاس با پژوهش‌های پیشین به این صورت 
مطرح می‌شود: در تحلیل حاضر، با معیار قرار دادن امپدانس سیستم، مدل 
اغتشاش انتخاب شده ‌است. ضمن آن‌که علاوه بر امپدانس سیستم، تنش 
از عدم  تا  ارزیابی هندسه قرار گرفته است  نیز ملاک  برشی روی دیواره‌ها 
آسیب‌رسانی به سلول‌‌های خونی اطمینان حاصل شود. همچنین، تأثیر تغییر 
به‌عبارت  می‌‌شود.  بررسی  امپدانس سیستم  روی  بر  نیز  فیبرها  مسیر  طول 
دیگر، در این تحلیل، تغییر امپدانس با پارامترهایی چون طول مسیر دسته 

فیبر و حجم ضربه مطالعه می‌شود. 

مواد و روش‌‌ها-2 
هندسه-2 -1 

اثر زاویه انبساط بر روی جریان خون گذرنده از ریه مصنوعی کامل برای 
سه مقدار Θ معادل 15، 45 و 90 درجه بررسی شده است. سه مدل هندسی 
برای سه زاویه مطابق با شکل 1 با استفاده از نرم‌افزار طراحی سالیدورکس2 
ایجاد شد و حل عددی توسط نرم‌‌افزار انسیس3 انجام گرفته است. در این 
مدل‌ها، جریان خون از ورودی عبور می‌‌کند، وارد منیفولد ورودی می‌‌شود، از 
دسته‌ ‌فیبر که در وسط دستگاه جانمایی شده است، می‌گذرد. سپس به‌سمت 

1  in vivo
2 2 SOLIDWORKS
3  Ansys
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منیفولد خروجی رفته و از خروجی دستگاه خارج می‌شود. قطر ورودی/خروجی، 
ارتفاع و پهنای هر یک از مدل‌‌های ریه مصنوعی کامل، به‌‌ترتیب، 0/016 
متر، 0/103 متر و 0/102 متر است. طول دسته ‌فیبر، طول مسیر1 )فاصله‌‌ای 
که جریان خون از دسته فیبر می‌گذرد(، مساحت قدامی2 )سطح مقطع عمود 
بر جریان خون گذرنده از دسته فیبر( و طول منیفولدهای ورودی و خروجی، 
به‌‌ترتیب، 0/127 متر، 0/038 و 0/016 مترمربع و 0/051 متر برای تمامی 

1 1 Path length
2 2 Frontal area

مدل‌‌ها است. از آنجایی که قطر ورودی/خروجی و هندسه محفظه ثابت است، 
طول بخش انبساط/انقباض با کاهش Θ افزایش پیدا می‌‌کند ]8[.

معادلات حاکم و شرایط مرزی-2 -2 
کامل  مصنوعی  ریه  مدل‌‌های  از  خون  تراکم  غیر‌قابل  و  گذرا  جریان 
می‌گذرد. در این پژوهش با توجه به مطالعه مشابه پیشین ]8[ خون به‌‌عنوان 
جریان  خروجی،  و  ورودی  بخش  برای  همچنین،  شد.  فرض  نیوتنی  سیال 
مغشوش با مدل k-ɷ، در نظر گرفته شده است. رینولدز متوسط برای دبی 

 

 
شمانیک ریه مصنوعی نشان دهنده ورودی و خروجی -د ،درجه 09-درجه، ج 51-درجه، ب 11-الف ؛ریه مصنوعی کامل یهامدل :1 شكل

 فظه.جریان خون، محل قرار گرفتن دسته فیبر و زاویه انبساط مح
Fig. 1. TAL models; A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model, D) shamanics of the artificial lung 
representing the inlet and outlet of blood flow, the location of the fiber bundle and the angle of expansion of the chamber. 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 1. مدل‌های ریه مصنوعی کامل؛ الف-15 درجه، ب-45 درجه، ج-90 درجه، د-شمانیک ریه مصنوعی نشان دهنده ورودی و 
خروجی جریان خون، محل قرار گرفتن دسته فیبر و زاویه انبساط محفظه.

Fig. 1. TAL models; A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model, D) shamanics of the 
artificial lung representing the inlet and outlet of blood flow, the location of the fiber bundle and the 

angle of expansion of the chamber.
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حجمی جریان 2، 4 و 6 لیتر بر دقیقه، به‌‌ترتیب، 920، 1800 و 2760 است. 
و   6100  ،3000 به‌‌ترتیب،  حجمی،  دبی‌‌های  این  برای  نیز  رینولدز  بیشینه 
9200 است. لزجت و چگالی خون در این بخش، به‌‌ترتیب، Pa.s 0/003 و 
1040 در نظر گرفته شد ]8[. برای مدل‌‌سازی محیطی که فیبرها  kg/ m3

اشغال می‌‌کنند، از مدل همگن استفاده شده است. بدین ترتیب که کل ناحیه‌ 
m2 دسته ‌فیبرها به‌‌صورت محیطی متخلخل، با تخلخل 0/75، نفوذپذیری 

 kg/ m3 e-9 2/81 و با لزجت و چگالی سیال به‌‌ترتیب Pa.s 003/ و 1040
مدل شده است. مقدار نفوذپذیری )k(، با استفاده از رابطه دارسی و اطلاعات 

ریه مصنوعی سازگار ]23[ به‌‌دست آمد )رابطه )1((:

)1( (1)  Q Lk
p





 

 

(2)   i i iu u u   
 

(3)       
 

(4)   0i

i

u
x





 

 

2
3

i ji

j i

ji l
ij

j j i l

i j
j

u uu p
t x x

uu u
x x x x

u u
x



 

 
   

  

   
           

   


 
 

 )5(   

 
 

(6 )     G Y Si k k k k
i j j

k kku
t x x x




    
          

 

 و

  G Y Si w
i j j

u
t x x x   
  


    

          
    )7( 

(8 )        t
k

k

 


  

t




 


           )9( 

 

(11)       *
t

k 


 
 

�

طول مسیر  L µلزجت سیال، Q دبی حجمی جریان خون، که در آن،
افت فشاری است که در طول فیبرها رخ می‌دهد. بر حرکت  p∆ فیبرها و
جریان خارج از محیط متخلخل، معادلات پیوستگی و مومنتوم حاکم است. در 
میانگین‌گیری رینولدز، متغیرهای حل در معادلات ناویر-استوکس لحظه‌ای1 

به اجزای میانگین و نوسانی تجزیه می‌شوند. برای مولفّه‌‌های سرعت ]24[:
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و  متوسط  سرعت  مولفّه‌های  به‌‌ترتیب،  iu ′ و   iu رابطه، این  در  که 
اسکالر  مقادیر  دیگر  و  فشار  برای  همچنین  می‌باشند.   )i=13و2و( نوسانی 
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φ نشان دهنده یک کمّیت اسکالر مانند فشار، انرژی یا  که در این رابطه
غلظت گونه‌هاست. با جایگزینی عبارت‌ها به این فرم برای متغیرهای جریان 
زمانی  متوسط  با گرفتن  و  اندازه حرکت  و  پیوستگی  لحظه‌ای  معادلات  در 
به معادلات اندازه حرکت میانگین می‌رسیم. این معادلات در فرم تانسوری 

کارتزینی به‌صورت زیر نوشته می‌شود ]24[:
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معادلات )3( و )4( به معادلات ناویراستوکس رینولدز-میانگین2 موسوم 
ρ چگالی  ϑ لزجت سینماتیکی سیال، فشار، p می‌‌باشند. در معادلات فوق،

ijδ دلتای کرونکر می‌باشند. سیال و
در مدل استاندارد k-ɷ، انرژی جنبشی توربولانسk 3 و نرخ اتلاف ویژه، 

ω از معادلات انتقال زیر به‌دست می‌آیند ]24[:
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Gk نشان دهنده تولید انرژی جنبشی مغشوش در اثر  در این معادلات،
 kτ ω است. نشان دهنده تولید wG گرادیان‌های سرعت متوسط می‌باشد.
wY نشان  و kY ω می‌باشند. k و به‌ترتیب نشان دهنده نفوذ موثرّ wτ و 
ω در اثر اغتشاش است. شیوه محاسبه عبارات فوق در  k و دهنده اتلاف
کاربر4  توسط  تعریف شده  منبع  عبارت‌های   wS kS و اشاره می‌شود. زیر 

می‌باشند که این عبارات در این مطالعه منظور نشده است.
نفوذ مؤثر برای مدلk-ɷ  به‌صورت زیر می‌باشد ]24[:

2  Reynolds-averaged Navier-Stokes
3  turbulence kinetic energy
4  user-defined source terms
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k و ωσ به‌ترتیب اعداد پرانتل مغشوش برای و  kσ که در این رابطه،
ω به‌صورت زیر به‌دست  k و با ترکیب tµ ω می‌باشند. لزجت مغشوش

می‌آید ]24[:
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α* لزجت مغشوش را میرا می‌کند و باعث نوعی اصلاح برای  ضریب
عدد رینولدز پایین می‌شود. این ضریب به‌صورت زیر مطرح می‌شود ]24[:
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بر روی تمام مدل‌های سه‌بعدی ریه مصنوعی، شرط تقارن اعمال شده 
تقارن،  صفحه  روی  بنابراین،  کند.  پیدا  کاهش  محاسباتی  هزینه  تا  است 
سرعت عمود بر آن صفر است. از آن‌جا‌که در معادلات مومنتومی که برای 
دویی  مرتبه‌  مشتق  هیچ  است،  شده  استفاده  متخلخل  محیط  مدل‌سازی 
لغزش  و می‌توان شرط  قابل صرف‌‌نظر می‌‌باشند  لزجت  اثرات  ندارد،  وجود 
برای دیواره‌‌های محیط متخلخل در نظر گرفت. این در حالی است که روی 
استفاده  لغزش  عدم  شرط  مدل‌ها،  محفظه‌  خروجی  و  ورودی  دیواره‌‌های 
ثابت  فشار  و  ورودی  روی صفحه  بر  زمان  به  وابسته  پروفیل سرعت  شد. 
فشار  شرایط  تا  است  شده  اعمال  خروجی  صفحه  روی  بر   10  mmHg

شریان چپ را شبیه‌‌سازی کند ]8[. 

ضریب  با  راست،  بطن  خروجی  براساس   ، iQ ورودی، جریان  موج 
اختلاف  نسبت  اساس  بر  ضربان  ضریب  است.  شده  مدل   ،3/75 ضربان1 
بیشینه دبی حجمی و کمینه آن بر میانگین دبی حجمی تعریف می‌‌شود. دبی 

حجمی ورودی دستگاه، مطابق با رابطه )13( است ]8[:
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زمان   ، edt و سیتول  انتهایی  زمان   ، est ضربه، حجم   ، sV آن در  که 
تعریف   )16( و   )15(  ،)14( روابط  براساس  به‌‌ترتیب،  دیاستول،  انتهایی 

می‌‌شوند ]8[:
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همچنین،A  ضریب مقیاسی است که برای تطبیق جریان با برون ده 
شده  فرض  ثانیه   0/04 نیز  خون3  برگشت  زمان  است.  شده  تعریف  قلبی2 

است ]8[.

آنالیز داده‌ها برای ارزیابی امپدانس سیستم-2 -3 
یک  خروجی  و  ورودی  فشار  سیستم،  امپدانس  آوردن  به‌‌دست  برای 
سیکل، در هر گام زمانی استخراج شده است. می‌توان فشار و جریان ورودی 
را با استفاده از تبدیل فوریه، به‌‌صورت سری از سینوس‌ها در فرکانس‌های 
به‌صورت  فوریه  برای فشار و جریان ضربانی سری  تبدیل کرد.  هارمونیک 

روابط )17( و )18( خواهد بود ]8[:

1  Pulsatility
2 Cardiac output (CO) 
3 Regurgitation



نشریه مهندسی مکانیک امیرکبیر، دوره 53، شماره 11، سال 1400، صفحه 5389 تا 5408

5394

)17(

(11)     
*

* * 0 /
1 /

t k

t k

Re R
Re R

 

 
   

 

 
 

(12)      t
kRe 


 

*
06, / 3, 0.072k i iR       

 

 

(13)  
 
 

s
QV

HR
                                                                                   )14( 

(15)    3 6 20 / 43 1/ 8 10 4 / 44 10est HR HR       

 60
edt

HR
                                                             )16(  

  

 
 

   0
1

sin
N

n n n
n

P t P P t 


                                                            )17( 

 (18                      )   0
1

sin
N

n n n
n

Q t Q Q t 


   

 

(19)      
 i o n

n
n

P P
Z

Q


 

 

 

3 sin                                                0 0 / 02

0 / 021 0 / 02  1       0 / 02 0 / 04
0 / 02

0                                                     

t
s es

es

es
i i es es es

tAV e t t
t

t tQ Q t t t t t

  
   

 
            

                          0 / 02es edt t t

 
 
 
  
 
 
   
 
  

�

)18(

(11)     
*

* * 0 /
1 /

t k

t k

Re R
Re R

 

 
   

 

 
 

(12)      t
kRe 


 

*
06, / 3, 0.072k i iR       

 

 

(13)  
 
 

s
QV

HR
                                                                                   )14( 

(15)    3 6 20 / 43 1/ 8 10 4 / 44 10est HR HR       

 60
edt

HR
                                                             )16(  

  

 
 

   0
1

sin
N

n n n
n

P t P P t 


                                                            )17( 

 (18                      )   0
1

sin
N

n n n
n

Q t Q Q t 


   

 

(19)      
 i o n

n
n

P P
Z

Q


 

 

 

3 sin                                                0 0 / 02

0 / 021 0 / 02  1       0 / 02 0 / 04
0 / 02

0                                                     

t
s es

es

es
i i es es es

tAV e t t
t

t tQ Q t t t t t

  
   

 
            

                          0 / 02es edt t t

 
 
 
  
 
 
   
 
  

�

 nQ و nP Q0، به‌‌ترتیب، مقادیر میانگین فشار و جریان، و P0 که در آن
 nϕ t زمان، فرکانس هارمونی nام، nω مقادیر فشار و جریان هارمونی nام،
اختلاف فاز در nامین هارمونی هستند. مدول امپدانس، در nامین هارمونی،

، نسبت دامنه‌های فشار و جریان در یک هارمونی یکسان است )رابطه  nZ

:]8[ ))19(
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دستگاه  خروجی  و  ورودی  فشار  مقادیر  oP و  iP رابطه، این  در  که 
هارمونی صفرم  در  امپدانس  مقدار  دستگاه،  امپدانس  ارزیابی  برای  هستند. 

محاسبه شده است. 

روش حل محاسباتی-2 -4 
برای این تحلیل، معادلات حاکم برای حل عددی به روش حجم محدود 
گسسته‌سازی شده‌اند. الگوریتم حل سیمپل1 و تمامی گسسته‌سازی‌‌‌ها از دقت 
مرتبه دو است. همچنین معیار همگرایی معادلات و بیشینه تکرار، به‌‌ترتیب، 
e-5 1 و 1000 تعیین شده است. برای نمونه، شبکه‌بندی مدل 45 درجه در 

شکل 2 نشان داده شده است. 
مقدار  براساس   1 جدول  با  مطابق  نیز  شبکه  از  حل  استقلال  تحلیل 
متوسط فشار ورودی بررسی شده است. همان‌‌طور که مشهود است، تفاوت 
چندانی بین مقدار این پارامتر در حل با شبکه ریز )370191 سلول( و ریزتر 
)722193 سلول( وجود ندارد. به‌‌همین دلیل، شبکه ریز با 370191 سلول، 
1  SIMPLE

 
 درجه 51مدل  ایجاد شده در شبكه: 2 شكل

Fig. 2. Generated mesh in the 45-degree model.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 2. شبکه ایجاد شده در مدل 45 درجه

Fig. 2. Generated mesh in the 45-degree model.
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هزینه  بالا،  دقت  با  حل  تا ضمن  شده ‌است  انتخاب  درجه‌   45 مدل  برای 
محاسباتی نیز مناسب باشد.

نتایج و بحث-3 
انجام ‌گرفته  ثانیه   0/005 زمانی  گام  با  متوالی  سیکل  سه  برای  حل 
انتخاب شده است. پیش از  ارزیابی  نتایج سیکل سوم به‌‌عنوان معیار  است. 
بررسی نتایج نهایی، بین مدل اغتشاش مورد استفاده در پژوهش شیو ]8[، 
در  است.  گرفته  صورت  مقایسه  پژوهش،  این  استفاده‌  مورد  مدل  و   k-ε

جدول 2 میزان امپدانس، برای هندسه ریه مصنوعی با زاویه 45 درجه، در 
4 است، برای هر دو  l

min
شرایطی‌که میزان دبی حجمی متوسط ورودی 

مدل توربولانس k-ε تحقق پذیر1 و k-ɷ استاندارد2 و نتایج آزمایشگاهی 
]8[ نشان داده شده است.

1  realizable
2  Standard

توزیع سرعت درون سیستم با هندسه متفاوت-3 -1 
شکل‌‌های 4 تا 6 )الف: 15 درجه، ب: 45 درجه و ج: 90 درجه(، توزیع 
سرعت در سطح مقطع نشان داده ‌شده در شکل 3 )ورودی به دسته فیبر( را 
برای زمان اوج سیستول، انتهای سیستول و انتهای دیاستول نشان می‌دهند. 
به‌‌منظور امکان قیاس بین سه مدل هندسی در هر زمان، بازه یکسانی از 0 تا 

m  0/1 برای سرعت تعریف شده ‌است. 
s

انتهای  مشاهده می‌‌شود که در هر سه زمان، اوج سیستول )شکل 4(، 
سیستول )شکل 5( و انتهای دیاستول )شکل 6(، مدل 15 درجه توزیع سرعت 
یکنواخت‌‌تری در مقطع ورودی به دسته فیبرها دارد. نواحی کم سرعت و یا 
بیشتر در  برای مدل 15 درجه و 45 درجه  بدون جریان، در هر سه زمان، 
بخش انتهای دیستال است. در‌حالی‌‌که مدل 90 درجه بیشترین سرعت را در 

این بخش دارد. 
برای سه زمان اوج سیستول، انتهای سیستول و انتهای دیاستول، بردار 
سرعت برای سه هندسه با زاویه 15، 45 و 90 درجه، به‌‌ترتیب، در بخش‌های 

جدول 1. بررسی استقلال حل از شبکه محاسباتی.

Table 1. Analysis of independency of solution from the mesh size.

 محاسباتی. استقلال حل از شبکهبررسی  :1جدول 

Table 1. Analysis of independency of solution from the mesh size. 

 تعداد سلول محاسباتی
71117 185301 190860 097169 578161 700165 

 0/1131 5/1890 1/1800 (Paمتوسط فشار ورودی )
 

3/1800 7/1816 0/1817 

 89/8 87/8 1/8 1 1/0 - خطای نسبی )درصد(

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

جدول 2. مقایسه   ریه مصنوعی با زاویه 45 درجه و دبی حجمی ورودی l/min4 برای مدل‌های توربولانس k-ε تحقق پذیر و 
k-ɷ  استاندارد با نتایج آزمایشگاهی ]8[.

Table 2. Comparison of Z0 in the artificial lung with 45 degree angle and inlet volumetric flow of 
4 l/min for turbulence models of k-ε realizable and k-ω Standard with experimental results [8].

𝐥𝐥درجه و دبی حجمی ورودی  13ریه مصنوعی با زاویه Z0 : مقایسه 0جدول 
𝐦𝐦𝐦𝐦𝐦𝐦1 های توربولانسبرای مدل ε-k و تحقق پذیر ɷ-k   استاندارد

 .[0]با نتایج آزمایشگاهی 

Table 2. Comparison of Z0 in the artificial lung with 45 degree angle and inlet volumetric flow of 4 l/min for turbulence models of 
k-ε realizable and k-ω Standard with experimental results [8]. 

in-vitro [8] ,kتست  -Z 0 ,k -Z 0 
96/0 936/0 323/0 
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 09-درجه، ج 51-درجه، ب 11-الف ؛m/s  1/9تا 9توزیع سرعت در مقطع ورودی به دسته فیبرها در اوج سیستول، بازه سرعت از  :5شكل 

 درجه

Fig. 4. Velocity distribution at the inlet section to the fiber bundle at the peak of the systole, velocity range is from 0 to 0.1 m/s; 
A)15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model. 

 

 

 

 

 

 

شکل 4. توزیع سرعت در مقطع ورودی به دسته فیبرها در اوج سیستول، بازه سرعت از 0 تاm/s  0/1؛ الف-15 درجه، ب-45 درجه، ج-90 درجه

Fig. 4. Velocity distribution at the inlet section to the fiber bundle at the peak of the systole, velocity range is 
from 0 to 0.1 m/s; A)15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model.

 
 : ورودی دسته فیبر3 شكل

Fig. 3. Inlet of the fiber bundle.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 3. ورودی دسته فیبر

Fig. 3. Inlet of the fiber bundle.
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-درجه، ج 51-درجه، ب 11-الف ؛m/s  1/9تا 9بازه سرعت از  ستول،یس پایاندر  برهایبه دسته ف یسرعت در مقطع ورود عیتوز: 1 شكل

 درجه 09

Fig. 5. Velocity distribution at the inlet section to the fiber bundle at the end of the systole, velocity range is from 0 to 0.1 
m/s; A)15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model. 

 

 

 

شکل 5. توزیع سرعت در مقطع ورودی به دسته فیبرها در پایان سیستول، بازه سرعت از 0 تا m/s  0/1؛ الف-15 درجه، ب-45 
درجه، ج-90 درجه

Fig. 5. Velocity distribution at the inlet section to the fiber bundle at the end of the systole, velocity 
range is from 0 to 0.1 m/s; A)15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model.

 
-درجه، ج 51-درجه، ب 11-الف ؛m/s1/9  تا 9بازه سرعت از  ،دیاستول انیدر پا برهایبه دسته ف یسرعت در مقطع ورود عیوزت: 6 شكل

 درجه 09

Fig. 6. Velocity distribution at the inlet section to the fiber bundle at the end of the diastole, velocity range is from 0 to 0.1 
m/s; A)15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model. 

 

 

 

شکل 6. توزیع سرعت در مقطع ورودی به دسته فیبرها در پایان دیاستول، بازه سرعت از 0 تا m/s  0/1؛ الف-15 درجه، ب-45 درجه، ج-90 
درجه

Fig. 6. Velocity distribution at the inlet section to the fiber bundle at the end of the diastole, velocity range is 
from 0 to 0.1 m/s; A)15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model.
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الف تا ج در شکل 7 تا شکل 9 نمایش داده شده‌‌اند. در هر یک از اشکال، 
برای هر سه مدل، بخشی که بیشترین سرعت و گردابه را داشته، بزرگ‌‌نمایی 
و   15 مدل  دو   ،)7 )شکل  سیستول  آغاز  در  که  است  مشهود  است.  شده 
90 درجه، بیشترین چرخش را در انتهای پروگزیمال بخش ورودی دستگاه 
داشته‌‌اند و در مدل 45 درجه نزدیک به انتهای دیستال بیشترین چرخش رخ 
داده ‌است. در‌حالی‌‌که در دو زمان دیگر )شکل 8 و شکل 9(، مدل 90 درجه 
متفاوت است و محل بیشینه چرخش در انتهای دیستال آن است. همچنین، 
یافته است.  افزایش  اندازه گردابه‌‌ها  بازه سرعت و  انبساط،  افزایش زاویه  با 
علاوه بر این، مشهود است که مدل 15 درجه، بیشترین نواحی سکون را دارد. 

توزیع تنش برشی درون سیستم با هندسه متفاوت-3 -2 
توزیع تنش برشی برای سه هندسه با زاویه 15، 45 و 90 درجه، به‌‌‌ترتیب 
در بخش‌های الف تا ج در شکل 10 تا 12 برای سه زمان آغاز سیستول، 
انتهای آن و انتهای دیاستول نمایش داده شده‌‌‌اند. با توجه به این نتایج، هر 

بخش  دیستال  انتهای  به‌سمت  مدل‌ها  پرتنش  نواحی  می‌گذرد،  زمان  چه 
ورودی پیش می‌‌روند. در انتهای دیاستول، نواحی پرتنش مدل 45 و 90 درجه 
در انتهای دیستال است. در حالی‌‌که مدل 15 درجه هنوز بیشترین تنش‌ها را 

در انتهای پروگزیمال دارد. 
انتهای  و  آغاز  زمان  سه  در  مدل  سه  برش  نرخ   ،15 تا   13 شکل  در 
سیستول و انتهای دیاستول نشان داده شده است. بخش‌های الف تا ج در این 
شکل‌ها، به‌‌ترتیب، مربوط به مدل‌‌های 15، 45 و 90 درجه می‌‌‌باشند. مشاهده 
می‌شود که نرخ برش در بخش ورودی بیشتر است. در آغاز سیستول )شکل 
13(، در هر سه مدل، بیشترین نرخ برش در ناحیه توسعه یافته ورودی دیده 
با نرخ برش بالا به‌سمت  با گذر زمان، برای هر سه مدل، نواحی  می‌شود. 
این  درجه   15 مدل  برای  می‌روند.  پیش  ورودی  بخش  در  دستگاه  انتهای 
انتهای دیاستول )شکل 15(،  به‌‌‌نحوی که در  اتفاق می‌‌افتد.  آرام‌تر  موضوع 
 ،3 جدول  در  است.  ورودی  بخش  پروگزیمال  انتهای  در  ناحیه  این  هنوز 
میانگین سطحی نرخ برش برای هر سه زاویه انبساط 15، 45 و 90 درجه 

 
 درجه  09مدل  -درجه، ج 51مدل -درجه، ب 11مدل -بردار سرعت در آغاز سیستول برای الف :7شكل 

Fig. 7. Velocity vector at the beginning of the systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, c) 90-degree model. 
 
 
 
 
 
 
 
 
  
 

شکل 7. بردار سرعت در آغاز سیستول برای الف-مدل 15 درجه، ب-مدل 45 درجه، ج- مدل 90 درجه

Fig. 7. Velocity vector at the beginning of the systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, c) 
90-degree model.
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 درجه  09مدل  -درجه، ج 51مدل -درجه، ب 11مدل -فال یبرا انتهای سیستولبردار سرعت در  :8شكل 

Fig. 8. Velocity vector at the end of the systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model. 

 

 

 

شکل 8. ببردار سرعت در انتهای سیستول برای الف-مدل 15 درجه، ب-مدل 45 درجه، ج- مدل 90 درجه 

Fig. 8. Velocity vector at the end of the systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model.

 
 درجه  09مدل  -درجه، ج 51مدل -درجه، ب 11مدل -الف یبرا انتهای دیاستولبردار سرعت در  :0شكل 

Fig. 9. Velocity vector at the end of the diastole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model. 

 

 

 

 

 

شکل 9. بردار سرعت در انتهای دیاستول برای الف-مدل 15 درجه، ب-مدل 45 درجه، ج- مدل 90 درجه

Fig. 9. Velocity vector at the end of the diastole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model.
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جدول 3. میانگین سطحی نرخ برش، برای زوایای انبساط متفاوت در زمان‌‌های آغاز سیستول، انتهای آن و انتهای دیاستول

Table 3. Planar mean shear rate for different expansion angles at the beginning and at the end of systole and 
at the end of diastole.

.استولید یآن و انتها یاانته ستول،یآغاز س یهاانبساط متفاوت در زمان یایزوا ینرخ برش، برا سطحی نیانگیم: 5جدول   

Table 3. Planar mean shear rate for different expansion angles at the beginning and at the end of systole and at the end of diastole. 

میانگین سطحی نرخ  زاویه انبساط
 برش در آغاز سیستول

میانگین سطحی نرخ 
 برش در انتهای سیستول

ی نرخ میانگین سطح
 برش در انتهای دیاستول

 میانگین سه زمان

درجه 56  00/056  30/90  29/56  30/599  

درجه 06  00/552  38/50  93/3  22/03  

درجه 60  25/039  69/69  86/03  93/206  
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 درجه  09مدل  -درجه، ج 51مدل -درجه، ب 11مدل -الف یبرا ستولیدر آغاز س توزیع تنش برشی :19شكل 

Fig. 10. Shear stress distribution at the beginning of systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model. 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 10. توزیع تنش برشی در آغاز سیستول برای الف-مدل 15 درجه، ب-مدل 45 درجه، ج- مدل 90 درجه

Fig. 10. Shear stress distribution at the beginning of systole for A) 15-degree model, B) 45-degree 
model, C) 90-degree model.
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 درجه  09مدل  -درجه، ج 51مدل -درجه، ب 11مدل -الف یبرا ستولیس انتهایدر  توزیع تنش برشی: 11شكل 

Fig. 11. Shear stress distribution at the end of the systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model. 

 

 

 

 

 

 

شکل 11. توزیع تنش برشی در انتهای سیستول برای الف-مدل 15 درجه، ب-مدل 45 درجه، ج- مدل 90 درجه

Fig. 11. Shear stress distribution at the end of the systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, 
C) 90-degree model.

 
 درجه  09مدل  -درجه، ج 51مدل -درجه، ب 11مدل -الف یبرا انتهای دیاستولدر توزیع تنش برشی  :12شكل 

Fig. 12. Shear stress distribution at the end of the diastole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

شکل 12. توزیع تنش برشی در انتهای دیاستول برای الف-مدل 15 درجه، ب-مدل 45 درجه، ج- مدل 90 درجه

Fig. 12. Shear stress distribution at the end of the diastole for A) 15-degree model, B) 45-degree 
model, C) 90-degree model.
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  درجه 09 مدل -ج درجه، 51 مدل-ب درجه، 11 مدل-الف یبرا ستولیس آغاز در نرخ برش عیتوز: 13 شكل

Fig. 13. Shear rate distribution at the beginning of systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model. 

 

 

 

 

شکل 13. توزیع نرخ برش در آغاز سیستول برای الف-مدل 15 درجه، ب-مدل 45 درجه، ج- مدل 90 درجه

Fig. 13. Shear rate distribution at the beginning of systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 
90-degree model.

 
  درجه 09 مدل -ج درجه، 51 مدل-ب درجه، 11 مدل-الف یبرا ستولیس انتهای در نرخ برش عیتوز :15 شكل

Fig. 14. Shear rate distribution at the end of the systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model. 

 

 

 

 

 

شکل 14. توزیع نرخ برش در انتهای سیستول برای الف-مدل 15 درجه، ب-مدل 45 درجه، ج- مدل 90 درجه

Fig. 14. Shear rate distribution at the end of the systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 
90-degree model.
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در سه زمان آغاز سیستول، انتهای آن و انتهای دیاستول آمده است. مشاهده 
می‌‌شود که در هر سه زمان و میانگین آنها، مدل 45 درجه کمترین میانگین 
سطحی نرخ برش را داشته است. همچنین، با گذر زمان، میانگین سطحی 
نرخ برش برای هر سه زاویه انبساط کاهش می‌‌یابد. همچنین، توزیع تنش 
برشی روی محفظه نیز بر روی هر سه مدل بررسی شده است تا اطمینان 
حاصل شود که تنش برشی روی جداره‌‌های محفظه از حدی‌که می‌‌تواند به 
سلول‌‌های خونی آسیب برساند )Pa 150( ]25[، تجاوز نکند. نتایج نشان داد 

که این اتفاق در هیچ‌‌کدام از مدل‌ها نمی‌‌افتد. 

تغییرات امپدانس سیستم با حجم ضربه و طول مسیر دسته فیبر در -3 -3 
هندسه‌های مختلف

تغییرات  شده‌است.  محاسبه  مدل‌ها  امپدانس   ،10-8 روابط  با  مطابق 
و   45  ،15 مدل  سه  برای  ضربه1،  حجم  با   ، Z 0 دستگاه،  صفرم  امپدانس 
مقادیر  همچنین،  است.  شده  داده  نشان   4 جدول  در  به‌ترتیب،  درجه،   90
شده  مشخص  مدل  هر  برای  نیز   ]8[ شیو  عددی  بررسی  نتایج  و  تجربی 

1  Stroke volume (SV)

است. مشاهده می‌شود که با افزایش حجم ضربه، امپدانس برای هر سه مدل 
افزایش می‌یابد. همچنین، این افزایش برای دو مدل 15 و 45 درجه تقریباً 
با نرخ یکسانی اتفاق می‌افتد؛ در‌حالی‌‌که برای مدل 15 درجه، شیب تغییرات 

کمتر است. 
در جدول 5، اثر تغییر طول مسیر فیبرها بر امپدانس سیستم در مدل 45 
درجه نمایش داده شده است. مطابق با این نمودار، افزایش طول دسته ‌فیبرها 

موجب کاهش امپدانس سیستم می‌شود. 

اعتبارسنجی نتایج-3 -4 
در جدول 4 ضمن ارائه نتایج مطالعه حاضر، نتایج آزمایش برون‌تنی و 
بررسی عددی شیو ]8[ نیز نمایش داده شده ‌است. در بررسی شیو، جریان 
مغشوش و گذرا طبق رابطه )13( درون سه مدل هندسی با استفاده از مدل 
اغتشاش k-ε بررسی شد. در آن مطالعه ]8[ به‌‌دلیل محدودیت نرم‌‌افزار در 
به  بر مدلی که شامل محیط متخلخل است، مدل‌ها  اغتشاش  اعمال مدل 
سه بخش ورودی، دسته فیبر و خروجی تقسیم و نتایج خروجی یک‌ بخش 
به‌‌عنوان شرط مرزی ورودی بخش بعد در نظر گرفته شد. نرم‌افزار انسیس 

 
  درجه 09 مدل -ج درجه، 51 مدل-ب درجه، 11 مدل-الف یبرا ستولیس آغاز در نرخ برش عیتوز: 13 شكل

Fig. 13. Shear rate distribution at the beginning of systole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 90-degree model. 

 

 

 

 

شکل 15. توزیع نرخ برش در انتهای دیاستول برای الف-مدل 15 درجه، ب-مدل 45 درجه، ج- مدل 90 درجه

Fig. 15. Shear rate distribution at the end of the diastole for A) 15-degree model, B) 45-degree model, C) 
90-degree model.
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این محدودیت را ندارد و کل مدل یک‌باره بررسی شده ‌است. این موضوع 
 k-ε احتمال ایجاد خطا را کاهش می‌دهد. همچنین، مقایسه‌ی نتایج دو مدل
و k-ɷ )مدل مورد استفاده مطالعه حاضر(، بر تطابق بهتر نتایج مدل k-ɷ با 
نتایج آزمایشگاهی دلالت دارد )جدول 2(. همان‌‌طور که در جدول 4 مشخص 
است، نتایج مطالعه‌ی حاضر نه‌تنها شیب تغییرات صحیحی داشته است، بلکه 
از نظر عددی نیز بسیار نزدیک به نتایج تجربی است و خطای مدل‌سازی 

در این مطالعه نسبت به مطالعه شیو ]8[ کمتر است. میزان این خطاها در 
جدول 6 گزارش شده است. بر این اساس، نتایج مطالعه‌ی حاضر غالباً خطای 
کمتری نسبت به مدل‌سازی شیو ]8[ دارد. البته برای زاویه 90 درجه، خطای 
دو مطالعه نزدیک به‌هم است. اما، برای زاویه 45 درجه به‌‌صورت محسوسی 

مدل‌‌سازی این مطالعه دقیق‌تر است.

جدول 4. تغییرات Z0 با حجم ضربه در مدل‌های 15، 45 و 90 درجه برای مطالعه حاضر، نتایج تجربی و بررسی عددی شیو ]8[. 

Table 4. Z0 changes with Stroke Volume (SV) in 15, 45 and 90 degree models for the present study, experi-
mental results and numerical analysis of Schewe [8].
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Table 4. Z0 changes with Stroke Volume (SV) in 15, 45 and 90 degree models for the present study, experimental results and 
numerical analysis of Schewe [8]. 

 (𝜃𝜃) زاویه انبساط
 درجه

SV (l) Z 0  (mmHg)/(l/min) 
 مطالعه حاضر

(mmHg)/(l/min) Z 0 
 [0] بررسی عددی شیو

نتیجه تجربی شیو 
[0] 

56 02/0 03/0 06/0 11/8=Z 0  

803/8 SV= 00/0 09/0 03/0 

06 

 

 

02/0 638/0 656/0 639/0 

00/0 323/0 955/0 966/0 

09/0 866/0 382/0 883/0 

60 02/0 930/0 696/0 9/0 

00/0 338/0 366/0 36/0 

09/0 639/0 03/5 5 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Z  با طول مسیر دسته فیبر در مدل 45 درجه. 0 جدول 5. تغییرات 

Table 5 Z0 changes with fiber bundle path length in the 45-degree model.

 

 

 .درجه 13با طول مسیر دسته فیبر در مدل Z0 : تغییرات 3 جدول

Table 5. Z0 changes with fiber bundle path length in the 45-degree model. 

Z0 (cmطول مسیر دسته فیبر )  (mmHg)/(l/min) 

55 393/0 

3/52 323/0 

20 926/0 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 .[0]سازی مطالعه حاضر با مطالعه شیو مقایسه خطای مدل: 9 جدول
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نتیجه‌گیری-4 
انبساط 15،  زاویه  با سه  ریه مصنوعی کامل  این مطالعه، سه مدل  در 
45 و 90 درجه ایجاد شد. محیط متخلخل، به‌‌صورت یک محیط همگن با 
تخلخل 0/75 در نظر گرفته شد. سه مدل به‌صورت یک‌پارچه مورد تحلیل 
مغشوش  جریان  برای  گرفتند. همچنین،  قرار  محاسباتی  سیالات  دینامیک 
استفاده شد. همچنین، توزیع تنش برشی   k-ɷ از مدل  ورودی و خروجی 
نوآوری دیگر پژوهش، بررسی  نیز بررسی شد.  و نرخ برشی درون دستگاه 
و  پارامتر  این  میان  رابطه  ارائه  و  سیستم  امپدانس  بر  فیبر  مسیر  طول  اثر 
امپدانس جهت پیش‌بینی نتایج پیش از اعمال تغییرات است. در نهایت با در 
نظر گرفتن سه معیار امپدانس سیستم، زیست‌سازگاری و راحتی بیمار مدل 
سازگار 45 درجه در توالی ریه طبیعی پیشنهاد شد. با وجود آن‌که مدل 15 
درجه امپدانس کمتری داشته است، اما با در نظر گرفتن دو معیار دیگر، یعنی 
زیست ‌سازگاری و راحتی بیمار، این مدل نمی‌تواند انتخاب مناسبی باشد. چرا 
که نواحی سکون و یا با سرعت کم در این مدل بیشتر است که این موجب 
لخته‌‌زایی می‌شود. همچنین، طول بیشتر آن در قیاس با دو مدل 45 و 90 
درجه، ممکن است باعث ناراحتی بیمار از نظر حمل باشد. بنابراین، مدل 45 

درجه انتخاب شده است. 
افزایش  موجب  انبساط  زاویه  افزایش  که  داد  نشان  تحقیق  این  نتایج 

گردابه‌‌هایی است که در ناحیه ورودی و خروجی تشکیل می‌شود. بنابراین، 
هر چقدر این زاویه کمتر شود، قدرت گردابه‌‌ها نیز کم‌تر شده و در نتیجه ‌آن، 
مشاهده  می‌یابد. همچنین،  مقاومت سیستم، کاهش  به‌‌عبارتی  یا  امپدانس، 
شد که هر چقدر سرعت جریان ورودی به‌ ‌دستگاه بیشتر شود، امپدانس آن 
نیز به‌‌صورت تقریباً خطی، در هر سه مدل، افزایش خواهد داشت. بنابراین، 
در شرایطی که بیمار ورزش می‌کند، مساله امپدانس ریه مصنوعی در قیاس 
افزایش حجم ضربه و در  این  با ریه طبیعی پررنگ‌‌تر می‌شود. به‌‌نحوی‌که 
نتیجه آن افزایش امپدانس ریه مصنوعی در قیاس با ریه طبیعی، در صورتی 
که امپدانس آن از امپدانس ریه طبیعی بیشتر شود، بسته به نوع اتصال آن 
با ریه طبیعی، جوانبی دارد. در صورتی‌‌که چیدمان دو ریه طبیعی و مصنوعی 
هدایت  موجب  مصنوعی  ریه  امپدانس  بودن  بیشتر  باشد،  موازی  به‌‌صورت 
جریان خون بیشتر به‌‌سمت ریه طبیعی ناسالم می‌شود. بنابراین، حجم خون 
کمی اکسیژن‌دار می‌شود. در نتیجه، لازم است تا امپدانس ریه طبیعی تا حدی 
کم باشد که افزایش ناشی از افزایش حجم ضربه نتواند باعث کاهش جریان 
خون عبوری از دستگاه شود. در صورتی‌که نوع چیدمان سری باشد، هرچقدر 
امپدانس سیستم کمتر باشد، امپدانس معادل ریه مصنوعی و سیستم ریوی 
تمام حجم خون خروجی  این حالت  بر‌این، در  نیز کمتر خواهد شد. علاوه 
از بطن راست هم از طریق ریه مصنوعی اکسیژن‌‌دار می‌شود و نیز از خطر 

جدول 6. مقایسه خطای مدل‌سازی مطالعه حاضر با مطالعه شیو ]8[.

Table 6. Comparison of modeling error of the present study with the study of Schewe [8].Table 6. Comparison of modeling error of the present study with the study of Schewe [8]. 

 زاویه انبساط
(𝜃𝜃) 

حجم ضربه 
(SV) 

–( Z0امپدانس صفرم )
  [0]مطالعه شیو 

-(Z0امپدانس صفرم )
 مطالعه حاضر

 -(Z0امپدانس صفرم )
[0]in vitro 

 

طای مطالعه خ
 [0]شیو 

خطای مطالعه 
 حاضر

06 02/0 650/0 633/0 636/0 % 6/3- % 336/0 

06 00/0 95/0 323/0 960/0 % 00/52- % 50/0 

06 09/0 382/0 868/0 883/0 % 36/55- % 58/3- 

60 02/0 690/0 933/0 9/0 % 86/6- % 95/6 

60 00/0 366/0 333/0 36/0 % 93/0 % 68/5- 

60 09/0 033/5 639/0 5 % 30/3 % 33/2- 
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آمبولی با عبور از ریه طبیعی مصون می‌‌ماند. نتایج مطالعه حاضر نشان داد 
که امپدانس هر سه مدل بسیار کمتر از ریه‌های مصنوعی دیگر و ریه طبیعی 

است. 
از آن‌جا که امروزه، با هدف کاهش حجم اولیه، سعی می‌شود تا طول 
دسته فیبر و در نتیجه آن مساحت قدامی کاهش یابد، اثر این تغییر برروی 
نشان  نتایج  شد.  مطالعه  درجه   45 ثابت  انبساط  زاویه  با  سیستم  امپدانس 
 14 کاهش  موجب  تقریباً  فیبر،  دسته  مسیر  طول  کردن  برابر   1/5 که  داد 
درصدی حجم اولیه می‌شود. اما، مشابه با کاهش زاویه این موضوع هم از 
دید زیست‌سازگاری و راحتی بیمار می‌تواند مشکل ایجاد کند. به‌‌طور‌ کلی، 
یک رابطه درجه دو میان تغییرات طول مسیر فیبر و امپدانس سیستم مشاهده 
شده است که می‌تواند برای پیش‌بینی اثر تغییر این طول پیش از اعمال آن، 

استفاده شود.
در تحلیل حاضر، محیط متخلخل، به‌‌صورت محیطی همگن مدل شده 
‌است. علی‌‌رغم آن‌که نتایج این تحلیل با نتایج تجربی مطابقت بالایی دارد، 
اما ممکن است تنش برشی درون فیبرها به‌نحوی باشد که موجب همولیز 
سلول‌های خونی گردد. همگن در نظر گرفتن محیط متخلخل، مانع بررسی 
جریان مابین فیبرها می‌شود. اما این موضوع نیازمند زمان و هزینه محاسباتی 
بالا است. علاوه بر این، بهتر است که هندسه دقیق ریه مصنوعی در دسترس 
نرخ برش درون سه مدل 15، 45 و 90  توزیع  باشد. همچنین، در مطالعه 
درجه مشاهده شد که میانگین سه زمان آغاز سیستول، انتهای آن و انتهای 
دایاستول در مدل 45 درجه کمتر از s-1 100 است که نشان‌‌دهنده‌ آن است 
که فرض نیوتنی در این مدل ممکن است صحیح نباشد و برای مدل‌سازی 
با دقت بالا لازم است تا خون غیرنیوتنی مدل شود. لازم به توضیح است که 
فرض سیال نیوتنی در این پژوهش بر اساس فرضیات مطالعه شیو ]8[ با در 
نظر گرفتن همین هندسه‌ها در نظر گرفته شد؛ از آن‌جا‌که هدف این پژوهش 
ادامه آن مطالعه بوده است. همچنین با توجه به داده‌های جدول 3 )میانگین 
سطحی نرخ برش، برای زوایای انبساط متفاوت در زمان‌های آغاز سیستول، 
انتهای آن و انتهای دایاستول(، فرض سیال نیوتنی برای دو مدل 15 و 90 
درجه فرض قابل قبولی است. متناسب با محدودیت‌های مطرح شده می‌توان 
پیشنهاداتی ارائه داد. ابتدا اگر هندسه دقیقی از ریه مصنوعی با تعداد مشخص 
آنها وجود داشته و امکان مدل‌سازی آن میسر  فیبرها و فواصل معین بین 
آنکه شرایط  یا  بررسی شود؛  فیبرها  بهتر است جریان ضربانی درون  باشد، 
ورودی و خروجی دسته فیبرها در طول زمان، با فرض مدل همگن، به‌‌دست 
آید و به‌صورت شروط مرزی دسته فیبرها، اعمال شود. بدین ترتیب، تحلیل 

چند مقیاسی خواهد شد. همچنین، برای مدل 45 درجه و هر مدلی که نرخ 
برش پایین دارد، جریان خون غیرنیوتنی قابل بررسی خواهد بود.
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