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动脉中血液脉动流的一种分析方法
X
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摘要:  动脉中的血液流动被分解为平衡状态(相当于平均压定常流状态)和叠加在平衡状态上的

周期脉动流,利用 Fung的血管应变能密度函数分析血管壁在平衡状态下的应力_应变关系,确定相

对于平衡状态血管作微小变形所对应的周向弹性模量和轴向弹性模量, 并建立在脉动压力作用下

相应的管壁运动方程,与线性化 Navier_Stokes方程联立,求得血液流动速度和血管壁位移的分析表

达式,详细讨论血管壁周向和轴向弹性性质差异对脉博波、血液脉动流特性以及血管壁运动的影

响# 
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引   言

动脉中血液的周期性脉动流将导致弹性动脉管壁的径向和轴向运动, 反之,动脉管壁的弹

性运动又将影响动脉中的血液流动# 对动脉中血液脉动流这样的流_固耦合问题, Womersley[ 1]

通过联立求解线性化 Navier_Stokes方程和薄壁弹性管方程, 成功地求得血液流动速度和血管

壁位移的分析表达式,从而为分析动脉系统的结构与功能之间的定量关系奠定了基础,成为定

量描述血液循环系统的重要工具# 

Fung 指出,与无生命材料不同的是有生命血管存在残余应力与残余应变, 血管的零应力

状态不是圆柱管,而是具有一定张开角的扇形体[ 2] ,而且表征血管零应力状态的张开角沿血管

轴向和周向的变化正体现了在一定载荷下血管壁生长的非均匀性[ 3] ,分析血管的变形必须从

血管的零应力状态出发[ 4]# 那么,如何在Womersley 理论中考虑有生命血管的这种特性, 以及

考虑这种特性将会给Womersley 理论的结果带来什么影响呢?

为了回答这个问题, 本文作如下处理# 首先, 将动脉中的血液流动分解为平衡状态(即平

均压所对应的定常流状态)和叠加在平衡状态上的周期性脉动流# 虽然血管壁从零应力状态

到在体平衡状态的变形必须考虑为非线性的有限变形, 但是叠加在平衡状态上的周期性振荡

相对于该平衡状态的变形可认为是小变形,依然服从线弹性的Hooke定律# 其次, 从血管的零

应力状态出发分析血管壁的应变(即 Green应变) , 并利用 Fung 提出的血管壁应变能密度函
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数[ 4] ,导得平衡状态血管的应力_应变关系以及在平均压作用下血管的变形特性# 接着, 将所

得平衡状态血管的应力_应变关系应用到相对于平衡状态作微小振荡的线性变形上,从而定义

出相应的弹性模量# 由于在一定载荷下有生命血管的周向和轴向生长可能是不同的, 因而可

定义出相应的周向和轴向弹性模量# 最后,将所得的血管壁在平衡状态下的周向和轴向弹性

模量应用到血管壁运动方程,并与线性化 Navier_Stokes方程联立,求得相应的流速和血管壁脉

动位移的分析表达式# 

文章以 Chuong和 Fung[ 5]给出的兔胸主动脉的实验数据和材料常数为例进行数值计算,详

细讨论了血管壁的周向和轴向弹性性质的差异对动脉中血液脉动流特性以及血管壁运动的影

响,并与Womersley 理论相应结果进行比较# 结果表明, 平衡状态血管壁周向和轴向弹性性质

的差异对脉博波、血流速度以及血管壁脉动位移将产生一定的影响# 由于Womersley 理论不考

虑平衡状态血管壁周向和轴向弹性性质的差异, 因而对脉博波波速比和每波长传输值的计算

结果偏低,对血流速度以及血管壁脉动位移的计算结果也有一定影响# 

1  基 本方 程

动脉中血液的周期性脉动,将导致弹性动脉管壁的周期性振荡, 动脉管壁的弹性运动又反

过来影响动脉中的血液流动# 因此,动脉中血液脉动流问题是一个轴对称的流_固耦合问题# 

现采用柱坐标系, 以 x 和r 分别表示平衡状态轴向和径向坐标, u和v分别表示血液流动的轴向

和径向速度分量, p 为压力, G和Q分别为血液的粘度和密度, t 表示时间# 利用Womersley理

论[ 1]的相同假定,血液流动满足线性化Navier_Stokes方程
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( 1)

动脉中血液的周期性运动将导致动脉管壁的周期性振荡# 若以 N和F分别表示动脉管壁

相对于平衡状态(相当于平均压所对应的定常状态) 的径向和轴向位移, 则在平衡状态动脉管

壁( r = rm) 上,位移 N和F与流速u 和v 之间满足耦合条件

  5F
5t = u | r= r

m
,
5N
5 t = v | r= r

m
# ( 2)

( a)载荷状态         ( b)无载荷状态       ( c)零应力状态

图 1  动脉管壁的 3种状态

为了导得弹性动脉壁位移 N和F所满足的方程 ,让我们考察有生命动脉壁的 3种受力状

态:载荷状态、无载荷状态和零应力状态# 当将载荷状态的血管(见图 1( a) ,以 r 表示其径向坐

标)在垂直轴向方向剪开,即成无载荷状态的血管环(图 1( b) , 以 m 表示其径向坐标) ; 当进一

步将血管环沿径向剪开, 即成零应力状态的张开角为 U的扇形圆弧(见图1( c) , 以 R 表示其径
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向坐标)# 与无生命材料不同的是血管的无载荷状态不是零应力状态[ 2]# 因此分析血管壁的

应变必须从零应力状态出发
[ 4]# 换言之,必须考察相对于零应力状态动脉管壁在平衡状态的

变形及其对动脉管壁脉动位移的可能影响# 

为了确定血管在平衡状态下的弹性性质,以便于建立管壁在平衡状态附近的脉动方程,首

先必须从零应力状态出发, 分析血管壁在平衡状态下的非线性应力_应变关系# 为此, 采用

Fung 提出的血管壁应变能密度函数[ 4, 8] :

  Q0W = 0. 5e
Q
+
H 0
2

(1+ 2eH) (1 + 2ex) (1+ 2er) - 1 , ( 3)

其中

  Q = a1 e
2
H+ a2 e

2
x + a3e

2
r + 2a4 eHex + 2a5 ex er + 2a6 er eH, ( 4)

Q0为血管壁的质量密度(一般认为 Q0 = Q) , c、a1 ~ a6为材料常数,H 0是 Lagrange因子(其数

值由边界条件确定) , eH、ex 和 er 分别为血管壁周向、轴向和径向的 Green应变, 且有

  ei = 0. 5( K
2
i - 1)   ( i = r , H, x ) , ( 5)

式中 KH、Kx、Kr 分别为血管壁相对于其零应力状态的周向、轴向和径向主伸长比# 由图 1的几

何关系,不难得平衡状态动脉管相对于其零应力状态的周向伸长比为

  KHm =
Pr m

(P- U) R
# ( 6)

平衡状态下的血管同时存在着较大的轴向伸长比, 设为 Kxm # 由于血管壁是不可压缩材

料,则平衡状态下血管的径向伸长比可表为

  Krm =
1

KHmKxm
, ( 7)

从而可得到血管壁周向、轴向和径向的 Cauchy应力表达式分别为

  

RH= c(1 + 2eH) ( a1eH+ a4 ex + a6 er) expQ + H 0,

Rx = c(1+ 2ex ) ( a4 eH+ a2ex + a5 er ) expQ + H 0,

Rr = c(1+ 2er) ( a6 eH+ a5 ex + a3 er) expQ + H0# 

( 8)

为了导得血管平衡状态下内压力 pm与内半径 rm之间的关系, 现将表达式( 8)代入平衡方

程

  
dRr
dr

+
Rr - RH
r

= 0, ( 9)

利用相应的边界条件

  
Rr = - pm   当 r = rm,

Rr = 0    当 r = rm + h
( 10)

可得压力 pm与内半径 r m之间的关系为

  pm = Q
r
m
+ h

r
m

(1+ 2eH) ( a1 eH+ a4ex + a6er ) -

      ( 1+ 2er ) ( a6 eH+ a5ex + a3er ) cexpQ dr
r

# ( 11)

再由血管壁的不可压缩条件得内半径 r m与血管壁厚度 h 的关系

  h =
P- U
PKxm

( R
2
e - R

2
i ) + r

2
m - r m, ( 12)

便可由平衡状态条件下的压力 pm 求得所对应的血管内半径 rm和厚度 h # 
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接着,考虑到相对于平衡状态,血管壁的变形是微小的,所对应的应力_应变关系可认为是

线性的# 因此可利用平衡状态的应力_应变关系定义出适合于平衡状态邻近微小振荡的周向

和轴向线性模量分别为

  EHm =
5RH

5( KHm- 1) = KHm
5RH
5 eH, Exm =

5Rx
5( Kxm- 1) = Kxm

5Rx
5ex# ( 13)

将关系式( 8)中的应力表达式代入上式,即可求得血管壁在平衡状态附近作线性变形所对应的

周向和轴向的线弹性模量分别为

  

EHm = 2cKHm ( a1 eH+ a4 ex + a6er ) + 0. 5a1(1+ 2eH) +

  (1 + 2eH) ( a1eH+ a4 ex + a6 er)
2
expQ,

Exm = 2cKxm ( a4eH+ a2 ex + a5 er) + 0. 5a2(1 + 2ex) +

  (1 + 2ex ) ( a4eH+ a2 ex + a5 er)
2
expQ# 

( 14)

这样, 当同时考虑血管内流动血液的压力 p 、血管壁上的周向和轴向脉动应力以及血液

的粘性摩擦力的作用,并考虑血管周围结缔组织对血管壁轴向和径向运动的惯性影响以及对

血管的轴向弹性约束,最后可得动脉管壁径向和轴向位移所满足的方程为

  Q0
52N
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=
p
H

-
EHmh

(1- R2)H
R
rm

# 5F
5x +

N
r
2
m
, ( 15)
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= -
Exmh
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2
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5x 2

+
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5x -

G
H
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m

-
K
H
F, ( 16)

式中   K = Q0H X
2
0, ( 17)

R表示泊松比, H 表示计及血管周围结缔组织惯性效应的血管壁等效厚度, X0表示计及血管周

围结缔组织弹性效应的血管微元固有频率# 

显然, 若令血管在平衡状态下周向和轴向弹性模量相同,即 EHm = EHx = E ,则上述动脉

管壁脉动位移所满足的方程将化为类似于Womersley 理论所对应的动脉管壁运动方程# 血管

壁运动方程( 15)和( 16)是考虑到有生命血管的特殊性质,即血管存在残余应变,血管的平衡状

态相对于零应力状态的非线性变形,以及对应于平衡状态微小变形的周向和轴向弹性模量可

能不同等因素得到的,因而是Womersley理论的拓广# 

2  方 程的 解

为了求解上述的血液运动方程( 1)和管壁运动方程( 15)和( 16) , 首先考虑到动脉管中血液

流动和管壁脉动是周期性的,由方程( 1)和( 15)、( 16)描述的动脉管中各脉动参量的谐波分量

将以脉动波速 c 沿血管轴向传播, 而且在传播过程中以衰减因子 B衰减# 因而当引进复波

速[ 6]

  c
*
=

1
c
-
jB
X

- 1

, ( 18)

各参量的谐波分量可表为

  p = A e
jX t- x / c

*

, u = u1( r ) e
jX t- x / c

*

, v = v 1( r ) e
jX t- x / c

*

, ( 19)

  F= F1e
jX t- x / c

*

, N= N1e
jX t- x / c

*

, ( 20)

式中 X为谐波圆频率, j = - 1, A、u1、v1、N1和 F1均为复数以体现上述各有关谐波分量的幅

值和相位的变化# 
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接着,将谐波关系式( 19)代入血液运动方程( 1) ,可得

  u = C1
J0( j

3/ 2
Ay )

J0( j
3/ 2A)

+
A

Qc*
e
jX t- x / c

*

, ( 21)

  v =
j Xrm
2c
* C1

2J1( j
3/ 2Ay )

j3/ 2AJ0( j
3/ 2A)

+
Ay

Qc*
e
jX t- x / c

*

, ( 22)

式中 J0、J1分别表示零阶和一阶Bessel函数, A= r m QX/ G为Womersley数, y = r / r m为无量

纲径向坐标, C1为待定系数# 

为了确定上述速度表达式中的待定系数 C1 和复波速 c
*
, 现将所得速度表达式( 21)和

( 22)代入血管壁耦合条件( 2)和壁管运动方程( 15)和( 16) ,可得

  C1+
1
Qc*

A - j XF1 = 0, ( 23)

  
jXrmF 10
2c*

C1+
j Xrm
2Qc* 2

A - j XN1 = 0, ( 24)

  A + QH X
2
-
BHh

r
2
m

N1+
j XBHhR
rm c

* F1 = 0, ( 25)

  
j3QXrmF 10
2

C1-
j XBxhR
rm c

* N1+ QH X
2
-

BxhX
2

c
* 2 - K F1 = 0, ( 26)

式中

  F10 =
2J1( j

3/ 2A)
j3/ 2AJ0( j

3/ 2A)
, BH =

EHm

1- R2
, Bx =

Exm

1- R2
# ( 27)

这是一组关于 A、C 1、N1 和 F1的齐次代数方程组, 对于任何一组有物理意义的解, A、C1、

N1、F1不能同时为零,因此方程组( 23) ~ ( 26)的系数行列式满足

  

1
1

Qc*
0 - j X

j Xr mF10
2c*

j Xrm
2Qc* 2

- j X 0

0 1 QH X2-
BHh

r
2
m

j XBHhR
rm c

*

j3QXr mF10
2 0

j XBxhR
r mc

* QH X
2
-

BxhX
2

c
* 2 - K

= 0# ( 28)

展开这个行列式并经适当整理,可得到关于复波速 c
*
的方程

  
BHh

Qrm c
* 2

2

(1- F10) (1- R2) -
BHh

Qr mc
* 2

D
2
- RD - R F10+

    2 + D
Qrm

(1 - F10) 8 + D
8
Qr m

+ F10 = 0, ( 29)

进而得复波速表达式为

  
c
2
0

c
* 2 = G ? G

2
- (1- R2) J , ( 30)

式中

  G =
D/ 2- RD - R F 10+ 2+ D(1 - F10) K

*

4(1- F10)
, ( 31)

209动脉中血液脉动流的一种分析方法



  J =
2K

*
+ F10

4( 1- F10)
D# ( 32)

  D =
EHm
Exm

, 8 = QH -
K
X2
, C0 =

EHmh

2Qrm
, K

*
=

8
Qr m

# ( 33)

由关系式( 23) ~ ( 26)消去待定系数 N1和 F1 ,从而得

  N =
C1

A/ Qc*
=
2R- 1
F10- 2R

+
1- R2

F10- 2R
# c

* 2

c
2
0

# ( 34)

将此关系式代入速度表达式( 21)和( 22) ,可进一步得到动脉中血液脉动流的速度表达式为

  u =
A

Qc*
1 + N

J0( j
3/ 2Ay )

J0( j
3/ 2
A)

e
jX t- x / c

*

, ( 35)

  v =
jAXrm
2Qc

* 2 y + N
2J1( j

3/ 2Ay )
j3/ 2AJ0( j

3/ 2A)
e
jX t- x / c

*

# ( 36)

考虑到动脉中可能存在反射波,通常压力可表为正、反向传播的压力谐波之和

  p = A 1e
jX t- x / c

*

+ A 2e
jX t+ x / c

*

, ( 37)

即得血流速度用考虑反射波存在时的压力和压力梯度表示为

  u =
1
jQX

1+ N
J0( j

3/ 2
Ay )

J0( j
3/ 2
A)

-
5p
5x , ( 38)

  v =
jXrm
2Qc

* 2 y + N
2J1( j

3/ 2Ay )
j3/ 2AJ0( j

3/ 2A)
p# ( 39)

注意到血管壁运动的耦合条件( 2) ,可进一步得血管壁径向和轴向的脉动位移 N和F与压

力p 和压力梯度5p /5x 之间的关系式分别为

  N=
rm(1+ NF10)

2Qc* 2
p , F= 1 + N

QX2
5p
5x# ( 40)

正如前面已指出的, 动脉壁受到周围结缔组织的约束, 表现为对血管壁的径向和轴向运动

有附加的惯性效应以及对血管壁存在轴向弹性约束# Womersley[ 1]为反映这两种效应的综合

作用,引进血管壁约束参数 K
* 为

  K
*
=

8
Qrm

=
H
r m
1 -

X20
X2

, ( 41)

通常 K
* 在1 ~ - ] 之间取值# 当K

* y- ] 表示血管壁受周围结缔组织轴向极限强约束,

这时,复波速(30) 简化为

  
c0

c
* =

1 - R2

1- F 10
# ( 42)

而且如关系式( 34)所表达的参数 N 将简化为

  N = - 1, ( 43)

这样血液脉动流的速度谐波分量简化为

  u =
1
jQX

1-
J0( j

3/ 2Ay )
J0( j

3/ 2A)
-

5p
5x , ( 44)

  v =
jXrm
2Qc* 2

y -
2J1( j

3/ 2Ay )

j
3/ 2
AJ0( j

3/ 2
A)

p , ( 45)

以及动脉管壁的径向和轴向脉动位移可简化为
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  N=
rm(1- R

2
)

2Qc
2
0

p , F= 0# ( 46)

3  数值结果与讨论

为了具体了解上述分析模型对 Womersley 理论结果的影响情况, 下面首先以 Chuong 和

Fung
[ 5]
给出的兔胸主动脉实验数据为例, 分析血管平衡状态的特性# 他们给出的血管零应力

状态参数和包含在应变能密度函数中的材料常数分别为,内半径 R i = 3. 92 mm, 外半径 R0 =

4. 51 mm,张开角 U= 108. 6b,材料常数 c = 22. 4 kPa, a1= 1. 067 2, a2 = 0.477 5, a3= 0. 049 9,

a4 = 0. 090 3, a5 = 0. 058 5, a6 = 0. 004 2# 

对于兔,平衡状态的主动脉长度一般为 lm = 250 mm,轴向伸长比为 Kxm = 1. 6,取平均血

压为 pm = 13. 5 kPa, 对应的平衡状态血管轴心( y = 0) 处血流速度取为 um = 45 cm/ s# 数值

求解方程(11) ,可求得对应的血管平衡状态的内半径 rm = 2. 58mm,厚度h = 0. 23mm,血管中

壁的周向伸长比 KHm = 1. 61;而从关系式(14) 求得的平衡状态血管壁周向和轴向弹性模量EHm

和 Exm、周向和轴向弹性模量比 D,进而求得Moens_Korteweg 波速 c0以及利用Womersley 理论

(相当于 D = 1, 即 EHm = EHx = E ) 进行计算时的相应数值见表1所列# 计算中取 R = 0. 5,

Q= 1. 05 @ 103 kg/ m3 及 G= 0. 004 N # s/ m2# 

  表 1 本文分析模型与 Womersley 理论所采用的血管平衡状态参量的比较

 E Hm/kPa Exm/ kPa D( = EHm/ Exm) c0/ (m/ s)

本文分析模型 936. 5 302. 1 3. 1 6. 34

Womersley理论 936. 5 936. 5 1. 0 6. 34

从表 1的计算结果可见,对于平衡状态血管壁,本文分析模型所得周向弹性性质和轴向弹

性性质有一定差异,周向弹性模量为轴向弹性模量的 3倍左右# 表中 Moens_Korteweg 波速 c0

是利用血管壁周向弹性模量计算得到的(关系式(33) ) , 所以本文分析模型 c0 值与Womersley

理论的相应值相同# 

下面讨论本文分析模型对脉博波以及血流速度和血管壁位移的影响,并比较与Womersley

理论相应结果的差异# 

脉博波传输特性

由关系式( 30)知波速比 c0/ c
* 是复数,可表示为如下形式

  
c0

c
* = X - jY, ( 47)

由此得脉博波波速比和每波长传输分别为[ 1, 6]

  c
c0
=
1
X
, e

- 2P( Y / X)# ( 48)

为确定起见,在下面的讨论中,将血管壁的轴向约束参数取为 K
*
= - 0. 5# 对于前面给

出的平衡状态(即 rm = 2. 58 mm, h = 0. 23mm和 EHm = 936. 5 kPa) , 利用关系式(48) 可算得波

速比 c/ c0和每波长传输 e
- 2P( Y/ X) 随 A数的变化(见图 2( a)、( b) )# 为了便于比较,图中同时给

出相应的Womersley理论所得的结果# 正如图中结果所表明的,本文分析模型 ( D X 1) 得到的
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波速比和每波长传输值将大于Womersley理论 (D = 1) 得到的相应值# 对通常 A= 5. 2的情

形, 两种分析模型得到的波速比差异约为 5% , 而每波长传输值差异约为 15%# 可见, Wom-

ersley有关各向同性血管壁模型在动脉管的分析中可能低估了脉博波的波速比和每波长传输

值# 

( a)波速比             ( b)每波长传输

图 2  本文分析模型所得脉博波特性与Womersley理论相应结果的比较 ( K * = - 0. 5)

  表 2 本文分析模型所得血管轴 ( y = 0) 处血流速度 u(0, t) ,血管壁径向位移 N

和轴向位移 F与Womersley理论相应结果的比较 ( A= 5. 2, K * = - 0. 5)

  
本文分析模型

( D X 1 )

Womersley 理论

( D = 1 )

本文模型与Womersley

理论的结果差异( % )

u( 0, t ) $/ um 18. 2 18. 1 1. 2

 相位差 W/ (b) - 7. 29 - 8. 06 9. 5

N $/ r m/ ( % ) 6. 68 7. 57 11.8

 相位差 W/ (b) + 7. 76 - 2. 40 223. 3

F $/ lm/ ( % ) 0. 22 0. 27 18.5

 相位差W/ (b) - 18. 27 - 70. 06 73. 9

  注:表中相位差是相对于压力 p 的相位差, / + 0 表示相位超前, / - 0 表示相位滞后, $表示幅值; 差异值均

取绝对值# 

血流速度和血管壁位移

为了讨论本文分析模型对血液流速的影响, 下面不妨仅考虑血管轴 ( y = 0) 处的血流速

度,由关系式( 38)和( 39)知

  u(0, t ) =
1
jQX

1 +
N

J0( j
3/ 2A)

-
5p
5x , ( 49)

  v(0, t ) = 0# ( 50)

利用关系式( 49)可算得血管轴 ( y = 0) 上的轴向流速谐波 u(0, t ) 在一个心动周期中的变

化情况# 在计算中取心动周期T = 0. 4 s( X= 5Ps- 1) , 脉动压力 p = 3. 5ej5Pt kPa以及脉动压

力梯度幅值1. 2 kPa/ m# 正如图3和表2所显示的,本文分析模型( D X 1) 所得血管轴( y = 0)

处血流速度 u (0, t ) 幅值与Womersley理论( D = 1) 的相应结果差异很小,但是相位改变较明
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显,相对于压力谐波的相位滞后减小了 9. 5%# 

图 3 本文分析模型所得血管轴

( y = 0) 处血流速度 u(0, t )

与 Womersley 理论相应结果的

比较 (A = 5. 2, K * = - 0. 5)

当将相应结果代入关系式( 40) , 可算得血管

壁径向和轴向脉动位移 N和F, 表 2和图 4( a)、

( b)给出了所算结果# 为了便于比较,表 2和图 4

中同时给出用Womersley 理论(即 D = 1 )所算得

的相应结果# 正如结果所表明的, 本文分析模型

所预示的血管壁径向和轴向脉动位移幅值将较明

显地小于Womersley 理论所预示的相应结果# 与

Womersley 理论结果相比, 本文分析模型预示的血

管壁径向位移幅值减小 11. 8%, 而超前于压力谐

波的相位却增大 2倍以上, 预示的血管壁轴向位

移幅值减小 18. 5% ,而滞后于压力谐波的相位减

小73. 9%# 

上面对本文分析模型计算结果与Womersley

理论所得相应结果进行比较, 可见,平衡状态血管

壁周向和轴向弹性性质的差异对脉博波、血流速

度以及血管壁脉动位移将产生一定的影响# 由于

  ( a)径向位移N           ( b)轴向位移 F

图 4 本文分析模型所得血管壁位移与 Womersley 理论相应结果的比较

      ( A= 5. 2, K
*= - 0. 5)

Womersley 理论不考虑平衡状态血管壁周向和轴向弹性性质的差异, 因而对脉博波波速比和每

波长传输值的计算结果偏低, 对血流速度以及血管壁脉动位移的的计算结果也有一定影响# 
最后指出,前面是对平均压为 pm = 13. 5 kPa情况下进行讨论的# 事实上, 由于血管在不同平

均压作用下将对应不同的平衡状态,也即具有相同零应力状态和材料常数的血管,在不同平衡

状态时所对应的血管内半径、厚度、周向弹性模量和轴向弹性模量等参数都将发生改变, 从而

进一步对脉动压力作用下的脉博波传播、血流速度以及血管壁位移等产生影响,利用前面方法

可进行同样的分析和讨论# 

213动脉中血液脉动流的一种分析方法



[参  考  文  献]

[1]  Womersley J R. An elastic tube theory of pulse transmission and oscillatory flow in mammalian arter-

ies[R] . Wright Air Development Center of Ohio, Technical Report, TR 56_614, 1957.

[2]  Fung Y C. Bi odynamics : Cir culation [M] . New York: Springer_Verlag, 1984, 56) 60.

[3]  Liu S Q, Fung Y C. Zero_stress state of arteries[ J] . J Biom ech Engng , 1988, 110: 82 ) 84.

[4]  冯元桢. 生物力学 ) ) ) 运动、流动、应力和生长[M] .成都: 四川教育出版社, 1993, 674) 681.

[5]  Chuong C J, Fung Y C. On residual stress in arteries[ J] . J Biomech Engng , 1986, 108: 189 ) 192.

[6]  柳兆荣, 李惜惜.血液动力学原理和方法[ M] . 上海:复旦大学出版社, 1997, 76 ) 93.

[7]  冯元桢. 生物力学 ) ) ) 活组织的力学特性[M] .长沙: 湖南科学技术出版社, 1986, 314 ) 318.

[8]  柳兆荣. 心血管流体力学[M] .上海: 复旦大学出版社, 1986, 213) 239.

An Analysis Model of Pulsatile Blood

Flow in Arteries

LIU Zhao_rong,  XU Gang,  CHEN Yong,
TENG Zhong_zhao,  QIN Kai_rong

( Biom echanics Labor ator y , Fudan Univer sity , Shangha i 200433, P . R . Chin a )

Abstract: Blood flow in artery was treated as the flow under equilibrium state (the steady flow under

mean pressure) combined with the periodically small pulsatile flow. Using vascular strain energy func-

tion advanced by Fung, the vascular stress_strain relationship under equilibrium state was analyzed and

the circumferential and axial elastic moduli were deduced that are expressed while the arterial strains

around the equilibrium state are relatively small, so that the equations of vessel wall motion under the

pulsatile pressure could be established here. Through solving both the vessel equations and the linear

Navier_Stokes equations, the analytic expressions of the blood flow velocities and the vascular dis-

placements were obtained. The influence of the difference between vascular circumferential and axial

elasticities on pulsatile blood flow and vascular motion was discussed in details.

Key words: pulse wave; pulsatile blood flow; strain energy function; zero stress state
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