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一、中文摘要

本計劃運用數值法來計算脈衝流(pulsatile 
flow)於彈性管(elastic tube)內之流場變化。將
血液視為一不可壓縮之 Newtonian 流體，描述
流場部份之統御方程式為不可壓縮形式之非
定常(unsteady) Navier-Stokes 方程組。在薄管
壁之假設下，運用彈性力學中應力及應變之
力平衡式可推導出管壁之運動方程式。管內
流體與管壁運動之交互作用 (fluid-structure 
interaction)乃經由流體施加於管壁上之壓力以
及管壁位移速度作動態之耦合 (dynamical 
coupling)。在數值方法上，我們採用雙時步
(dual time-step) 虛 擬 壓 縮 策 略 (pseudo-
compressibility)配合有限體積法(finite-volume 
formulation)來求得 Navier-Stokes 方程式之數
值解，而後將所求得之流場於管壁面之壓力
值代入管壁運動方程式以計算出管壁之位移
和速度，作為下一時刻計算流場速度與壓力
分布用。本計劃中我們將探討管截面變化及
管徑收縮對管內流場之影響，藉以瞭解血管
因狹窄(stenosis)等因素所造成之潛在危機。本
計劃之初期目標為培養及累積計算與結構動
力耦合之內流場之能力，並結合彈性力學和
血液動力學(Hemodynamics)方面的知識，作為
日後發展建立一套計算複雜血管內血液流動
情形之數值程式的基礎。
(關鍵詞：脈衝流、彈性管、血管流、數值計
算)

英文摘要

In this project, we apply a numerical scheme 
to calculate the motion of a pulsatile flow in an 

elastic tube (blood vessel) with variable cross-
section.  The blood is assumed to be an 
incompressible Newtonian fluid, and the flow is 
governed by a set of unsteady incompressible 
Navier-Stokes equations.  Under the assumption 
of a thin-wall tube, the transverse motion of the 
tube is obtained from a force-balance equation 
using an elastic stress-strain relation.  Dynamic 
coupling of the fluid flow and the tube-wall 
motion through the pressure at the tube wall is 
considered in the present formulation.  In the 
fluid part, the time-dependent incompressible 
Navier-Stokes equations are first written into a 
conservative form and then solved by using a 
dual time-step plus pseudo-compressibility 
strategy.  A finite-volume formulation is adopted, 
and an upwind difference combined with the 
TVD scheme is applied to evaluate the flux terms.  
Calculated flow pressure at tube wall is then fed 
into the equation governing the tube wall motion.  
The obtained tube-wall displacement and 
transverse velocity are then used in advancing the 
internal flow field to the next time level.  In this 
project, the effect of nonuniform cross section 
and constriction in tube diameter on the general 
features of the pulsatile flow will be studied.  The 
short-term aim of this study is to build up the 
knowledge and capability of calculating fluid-
structure interaction problems, and to set firm 
foundation for treating more complicated blood 
flow dynamics in the future.
(keywords: pulsatile flow, elastic tube, blood 
vessel, numerical calculation)

二、計劃緣由與目的
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由於電腦硬軟體在過去十幾年來快速的
發展大幅度的提昇了其計算的能力，計算流
力(computational fluid dynamics)之方法和技術
已被廣泛應用於許多領域中；運用數值計算
來模擬血管內血液之流動即為一例。近年來
之文獻中指出一般常見之心血疾病譬如狹心
症 (cardiac stenosis) 、 動 脈 硬 化
(atherosclerosis)、血栓(thrombosis)、主動脈塌
陷(artery collapse)等與血管彈性和血管內流場
速度及壓力之分布有著密切的關連，因而更
突顯了以計算流力來模擬研究血管內流場之
重要性與迫切性。

鑒於完整心血循環系統 (cardiovascular 
circulation system)的複雜性，一般在計算模擬
血管流時均作了一些簡化問題的假設而專注
於某特定現象之探討。例如最近的一些文獻
裡有將血管視為一剛體而針對分歧血管之流
場所作之計算([1-4])。另有文獻探討單一彈性
管管壁變形對管內流場及流體作用於管壁剪
應力之影響([5-8])，然而此類計算所使用之流
體與管壁交互作用模式為一靜態之耦合(static 
coupling)，且多半假設流場為一不隨時間變化
之穩態流 (steady flow)。亦有文獻探討Non-
Newtonian流體於剛性擴張管中之流動情形
[9]。文獻[10-11]則是模擬具滲透性管壁之管
流，然其亦假設管壁為一剛體。文獻[12-13]
藉由流場計算來探討血管因狹窄(stenosis)而形
成局部低壓所引發管壁塌陷(collapse)症狀之問
題，同樣的在這些研究裡亦僅考慮穩態流場
及靜態之流體與管壁應變耦合模式。

在初步的規劃裡，本研究亦針對所欲模
擬之血管流作如下之假設：
(1) 假設血液為一單相不可壓縮 Newtonian 流

體；
(2) 僅考慮單一管路，管壁具彈性但不具滲透

性；
(3) 假設流場為軸對稱(axisymmetric)形式；
(4) 假設薄管壁，忽略管壁沿徑向之應力變

化。
為模擬因心臟壓縮舒張所產生之脈衝血流
(pulsatile flow)，流場採用非定場(unsteady)之
Navier-Stokes 運動方程式。管壁運動與流場間
之交互作用亦採取較精確之動態耦合模式。
結合後之流場及管壁運動方程式則利用數值

計算法來求得其解。
本計劃中將針對漸縮、頸縮等不同管截

面變化對脈衝流振盪所造成之影響來探討。
同時，管壁應力與應變物理性質之改變效應
亦可經由流場計算而得知。各種不同狀況下
所計算出之流場分布將有助於醫學上對一些
常見心血疾病從血液流動學的觀點提出合理
之現象解釋和研究出對策。

三、研究方法

1.數學模式
流場部份

流場之統御方程為一組軸對稱座標(z,r)上
之非定場不可壓縮 Navier-Stokes 方程式(參見
圖一)
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而 ),,(),,,( trztrz ηηξξ == 為軸對稱座標 ),,( trz 與
計算座標 ),,( tηξ 間之轉換式。由於流場之壓力
項並未出現於不可壓縮 Navier-Stokes 方程組
中之連續方程式內，在數值處理上較為困
難 ； 因 此 引 介 一 虛 擬 壓 縮 因 子 (pseudo-
compressibility factor) β 將流場之壓力與連續方
程式結合而形成一虛擬可壓縮系統，流場之
運動方程式則可寫成傳統可壓縮流場之保守
形式(conservative form)：
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適當的選取 β 值及採取下一節中所述之雙時步
法可求得同時滿足不可壓縮連續方程式(1)與
動量方程式(2a,b)之流場解 ),,( vup 。
管壁運動部份

將管壁面上所受壓力 p和管壁本身因變形
所產生之應力代入力平衡式，在小變形之假
設下可推導出管壁徑向位移 ),( tzRw 之運動方
程式：
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其中 Y為管壁之楊氏係數， wρ 、h 為管壁之密
度與厚度， oR 、 op 為管半徑和壓力之參考
值。詳細之推導可參見文獻[14]。
邊界條件

藉由下述之座標轉換：

),(
,
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我們可將在物理座標 ),( rz 下隨時間移動之管
壁位置 ),( tzRr = 轉換成計算座標 ),( ηξ 中 1=η 之
固定邊界位置形式。在壁面上( 1=η )，結合管
壁與流場運動之動態邊界條件為：

0=u (6a)
tRv w ∂∂= (6b)

在管中心軸上( 0=r )，軸對稱之邊界條件為：
0=v (7a)

0=∂∂ ru (7b)
由於我們僅計算一段開放式之管路，因此需
給定管流入口和出口處之流動條件。在上游
處我們採用 Ling 和 Atabek[15]以局部脈衝流
近似理論所推導出之流速與壓力分布作為入
口處之條件。在下游出口處則假設流體不再

受拘束而滿足所謂之 traction free 條件。

2.數值方法

由於在流場方程組中之連續方程式(3a)裡
我們引入了一虛擬壓縮之時間微分項，而真
正不可壓縮流場之連續方程式中並無此項，
因此在求解過程中我們採用所謂之雙時步法
則(dual time-step)[16]。亦即，我們首先僅對
動量方程式(3b,c)作真實物理時步 t∆ 之差分，
然而此差分式所求得之流場 ),,( vup 並不滿足不
可壓縮流場之連續方程式。因此在此真實物
理時間步驟內另引介一虛擬時間步驟 τ∆ ，迭
代流場之 ),,( vup 值使其在虛擬時間 ∞→τ 時滿
足虛擬連續方程式(3a)之穩態解；亦即迭代
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式直至 )(
J
rp

τ∂
∂ 項趨近於 0，而後再步進至下一

個真實物理時刻。
在數值差分法方面，我們先以有限體積

法(finite-volume method)來離散流場方程式。
在空間差分上，我們採用 upwind difference 配
合 TVD 法則[17-18]來求取通量(flux)之差分，
在時間差分上則採兼具隱性穩定和節省計算
量之 LUSGS 法[19-20]。將每一物理時刻所計
算出之流場壓力代入管壁運動方程式(4)則可
算出管壁之位移量 wR 和位移速度 tRw ∂∂ 。整
個計算流程如下：
(1) 給定流場之初始和邊界條件；
(2) 求取流場方程式(3)之數值解；
(3) 將步驟 2 所解得之流場數據代入管壁運動

方程式(4)中計算出管壁位移和速度；
(4) 前進至下一時刻，以步驟 3 之結果作為新

的流場邊界條件，重複步驟 2-4 直至流場
循環數個週期為止。

四、研究結果

本計算範例中所使用有關血液及管壁物
理性質之參數值如下：

流場最大參考流速 sec100max cmu =

流場雷諾數 3000=Re

流場參考壓力 mmHgpo 100=

血管參考半徑 cmRo 6.0=
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血管管長 cmDL oo 1210 ==

管壁厚度 cmh 06.0=

管壁密度 33.1 cmgw =ρ

管壁楊氏係數 26108 cmdyneY ×=

收縮-舒張一週期時間 sec8.0=T

我們選用 17127 × 之網格(圖二)分別計算了等管
徑 、 漸 縮 管 徑 (taper o1= ) 、 頸 縮 管 徑
( oDD 7.0min = )三種情況下之流場，各個不同管
徑變化例子中管入口處之瞬時流速分布(如圖
三所示)皆是由積分 Ling 和 Atabek[15]所提出
之局部近似模式而得。圖四與圖五比較了位
於等管徑和頸縮管徑上、中、下游處管中央
軸上之壓力隨時間一週期之變化，由圖中可
知各處壓力差異不大。圖六則比較了等管徑
及漸縮管徑之瞬時軸向壓力分布，圖中顯示
了漸縮管徑需較大的壓力差來推動血流，因
此心臟所需承擔之負荷亦較大。頸縮管徑最
顯著之效應在於頸縮處管壁之彈性位移較等
管徑情形下小了許多(圖七)，此意味著血管頸
縮處管壁儲存和釋放流體動能之能力明顯下
降。圖八亦顯示了在管徑頸縮處管壁所受之
剪應力大增，造成血液流經此處時紅血球較
易產生破裂現象。同時，流經此處之血小板
亦較易活化而於頸縮處後方之迴流區形成血
栓(thrombosis)情形。

數值模擬最大的優點在於其不受現實技
術之限制而能任意變更流場之物理參數值，
使我們得以便利的了解與掌握各個參數對流
場之影響效應。在繁雜之心血疾病發生過程
中往往存在著許多與流體及流場息息相關之
現象。日後冀望藉由更精確與實際之數值模
擬來幫助我們探討心血疾病形成的原因和提
供醫學臨床診斷上的一個有利的工具。
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六、圖表
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圖二、127×17 網格配置圖。
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圖三、管入口瞬時流速分布圖。
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圖四、等管徑上、中、下游處於軸對稱位置
上壓力隨時間之變化情形。
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圖五、頸縮管徑上、中、下游處於軸對稱位
置上壓力隨時間之變化情形。
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圖六、 05.0=t 時等管徑與漸縮管徑軸向瞬時
壓力分佈圖。
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圖七、頸縮管上、中、下游處管徑位移量隨
時間之變化。
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圖八、頸縮管上、中、下游處管壁壁面上剪
應力隨時間之變化。
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