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红细胞非惯性升力对血液流动的影响
张　 艳，　 解海卫
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摘要：目的　 为准确模拟血流，研究红细胞变形性对血液流动的影响。方法　 基于血液流变特性和红细胞力学特
性分析，对现有血液两相流流动模型进行改进，改进模型中考虑了易变形红细胞受剪切流场或血管壁面作用而产
生的非惯性升力的影响。利用改进模型对多个不同直径血管内的血液流动进行模拟。结果　 由红细胞所受非惯
性升力导致的径向运动对血管内红细胞体积分数、运动速度分布有明显影响；当血管直径为０． １ ～ ３． ０ ｍｍ时，用改
进模型得到的血液相对黏度的模拟值与测量值接近。结论　 非惯性升力是血流呈现ＦａｈｒａｅｕｓＬｉｎｄｑｖｉｓｔ效应的主
要原因之一。考虑非惯性升力的改进模型可以准确模拟血液流动，为循环系统诊疗机制和细胞分选等过程的模拟
提供更为准确的方法。
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　 　 血液流动在生物体内部生理和传热传质过程中
具有重要作用，故血流动力学分析成为许多循环系
统疾病诊断、治疗和人工器官、细胞分选等相关机制
和技术研究过程的基础。研究表明，动脉粥样硬化
与血液流动分离和回流等复杂流动现象以及血管壁

面的交变剪切应力有明显联系［１］，脑动脉瘤的形成
和破裂与血流动力学因素显著相关［２］。因此，血液
流动的模拟已成为许多相关研究的主要方法或重要
组成部分。

建立血流模拟模型的难点在于对模型中流体血
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液的准确描述。血液由红细胞、白细胞、血小板和血
浆组成。其中，血浆为牛顿流体，体积约占血液总体
积的５５％；红细胞约占血液总体积的４５％，静止时
为双凹圆盘状颗粒，细胞膜为很薄的脂质双层膜，膜
内为血红蛋白的水溶液，属于高度可变形的充液弹
性薄壳体；白细胞、血小板占血液总体积不到１％，
一般忽略不计。因此，关于血液的较准确描述是易
变形红细胞颗粒在血浆内一定浓度的悬浮液。但由
于红细胞数量很多，除毛细血管研究［３］外，在血液
流动模拟中一般不会给出每个红细胞形状和力学特
性的准确描写，而是将血液简化为单相流体［４］；或
者是将红细胞视为颗粒相拟流体，用液固两相流计
算求解［５］。血液中的颗粒相对局部流动细节有显
著影响，红细胞对肿瘤细胞在内皮细胞上的黏附起
到促进作用［６］，故将血液视为单相流体的模拟方法
误差较大，主要用于粗略估计流场。而采用液固两
相流模拟血液的方法，考虑了颗粒相存在对流动的
影响，更符合血流的实际情况。但在模型的具体细
节中，仍存在明显缺陷，即现有模型中均是将红细胞
视为刚性球形颗粒。研究表明，小管血流会表现出
一些异常现象［７］，如边缘血浆层、ＦａｈｒａｅｕｓＬｉｎｄｑｖｉｓｔ
（ＦＬ）效应、塞子流，这些现象与红细胞的径向移动
有直接关系。但刚性颗粒与可变形颗粒径向迁移的
机制不同［８］，相应其迁移速度、径向颗粒浓度也不
同，进而呈现不同的宏观现象、壁面剪切应力、纵向
速度分布、流变特性。因此，将易变形红细胞假设为
刚性球形颗粒的现有液固两相流模型，也无法准确
模拟血液的实际流动。

为了更准确模拟血液流动，本文根据国内外学
者对红细胞或可变形胶囊动力学特征的研究成果，
总结给出了红细胞受剪切流场或血管壁面作用而产
生的非惯性升力［８］随红细胞径向位置的分段表达
式，以期准确模拟易变形红细胞的径向迁移过程。
同时，将该非惯性升力作为血液流动动量方程的源
项，建立了改进的血液两相流模型。为验证该模型
的准确性，利用该模型对不同直径血管内的血液流
动进行模拟，将模拟得到的血液黏度与文献中血液
黏度的测量值进行对比。
１　 模拟方法
１． １　 两相流模型控制方程
　 　 将血液视为由主要相牛顿流体血浆和次要相拟

流体红细胞组成的两相流体，用欧拉多相流模拟方
法，即引入相体积分数，每一相均由各自质量和动量
守恒方程描述。建立血液的两相流动力学模型，控
制方程为：

质量守恒方程
（αｎρｎ）
ｔ

＋ ·（αｎρｎｖｎ）＝ ０ （１）
　 　 液相动量守恒方程
（αｆρｆｖｆ）
ｔ

＋ ·（αｆρｆｖｆｖｆ）＝
　 　 　 － αｆｐ ＋ αｆρｆｇ ＋ ·τ＝ ｆ ＋ ｋｓｆ（ｖｓ － ｖｆ）＋
　 　 　 Ｆｖｍ，ｆ ＋ Ｆｌｉｆｔ，ｆ （２）
　 　 固相动量守恒方程：
（αｓρｓｖｓ）
ｔ

＋ ·（αｓρｓｖｓｖｓ）＝
　 　 　 － αｓｐ － ｐｓ ＋ αｓρｓｇ ＋ ·τ＝ ｓ ＋
　 　 　 ｋｆｓ（ｖｆ － ｖｓ）＋ Ｆｖｍ，ｓ ＋ Ｆｌｉｆｔ，ｓ （３）
式中：ｓ表示固相；ｆ表示液相；ρ为密度；α为体积分
数；ｖ为流速；ｐｓ为由于颗粒运动和碰撞产生的固相
压力；τ＝为切应力；ｋ为相间交换系数；Ｆｖｍ为虚质量
力；Ｆｌｉｆｔ为升力。
１． ２　 升力方程
　 　 受限剪切流场中，在壁面和径向速度梯度的作
用下，红细胞发生非对称变形，导致红细胞受到指向
轴心的非惯性升力，引起红细胞的径向运动，进而影
响血液宏观流场、红细胞分布及壁面切应力。因此，
准确的升力方程是提高血液两相流模型准确性的必
要基础。

红细胞所受升力与其在血管内的运动形式有直
接关系。红细胞或与红细胞类似的可变形人造椭球
胶囊（红细胞在高剪切流场中变形为长椭球［９］）在
剪切流场内的微观运动是国内外学者研究的热点问
题之一。研究表明，随着内外流体黏度、切应变等参
数的变化，红细胞或胶囊在流场中可能出现３种运
动状态：①当内、外部流体黏度比λ较小时，呈坦克
履带（ｔａｎｋｔｒｅａｄｉｎｇ，ＴＴ）运动；② λ较大时，呈翻转
（ｔｕｍｂｌｉｎｇ，ＴＢ）运动；③摇摆（ｓｗｉｎｇｉｎｇ，ＳＷ）运动，
为ＴＴ和ＴＢ运动之间的过渡形式［１０］。不同运动状
态下红细胞的动力学特征有显著差异。红细胞呈
ＴＴ运动时，细胞膜绕内部流体血红蛋白做履带式运
动，红细胞主轴与流动方向成固定角度，流体对红细
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胞产生指向轴心的升力，颗粒出现径向移动。
Ｏｌｌａ［１１］通过研究剪切流场中可变形椭球胶囊获得做
ＴＴ运动的胶囊的升速公式为：

ｖｌ ＝ Ｕ（λ，ｒ２，ｒ３）γＲ３ ／ ｈ２ （４）
式中：γ为剪切速率；Ｒ ＝（ａ１ａ２ａ３）１ ／ ３为胶囊的有效
半径，ａ１、ａ２、ａ３为胶囊的半轴长，ａ２≤ａ１≤ａ３；ｈ为胶
囊中心到壁面的距离；Ｕ为无量纲漂移速度，Ｕ与胶
囊内、外部流体黏度比λ ＝ ηｉｎ ／ ηｏｕｔ和轴长比ｒ２ ＝
ａ２ ／ ａ１、ｒ３ ＝ ａ３ ／ ａ１ 有关。Ｃａｌｌｅｎｓ［１２］用数字全息显微
镜对微重力环境下剪切流中悬浮胶囊的运动进行测
量，结果表明胶囊速度与Ｏｌｌａ［１１］的理论分析一致。

但对于血液流动而言，红细胞内血红蛋白黏度
ηｉｎ ＝ ６ ｍＰａ·ｓ，血浆黏度ηｏｕｔ ＝ １． ２ ｍＰａ·ｓ，内、外流
体黏度比λ较大，红细胞颗粒类似刚性球体，按运
动相图，红细胞应为ＴＢ运动［１０］。此时，红细胞颗粒
运动基本对称，颗粒所受非惯性升力应为０［１３］。但
实际上，由于红细胞变形的非对称性，处于ＴＢ运动
的红细胞也会受到非惯性升力的影响，出现指向轴
心的径向运动［１４］。Ｇｒａｎｄｃｈａｍｐ等［１５］实验测量得
出，ＴＢ运动的红细胞速度可采用公式（４）描述，但
Ｕ值要小于ＴＴ运动状态。当流固间曳力使用
Ｓｔｏｋｅｓ模型时，根据红细胞径向升速公式（４），此时
升力服从以下关系［８］：

Ｆ ｌｉｆｔ ～ ηｏｕｔ γ
Ｒ４

ｈ２
（５）

　 　 由于红细胞径向速度很小，可假设红细胞处于
准静态过程，进而得出红细胞升力为：

Ｆ ｌｉｆｔ ＝ ６πＵηｏｕｔ γ
Ｒ４

ｈ２
（６）

　 　 当红细胞或胶囊颗粒处于壁面附近时，颗粒受
流场和壁面的双重影响，运动和受力均与远场不同。
首先，由于壁面的约束作用，红细胞的ＴＢ运动受到
限制，其运动类似ＴＴ运动；其次，细胞一侧与壁面
接触，出现明显不对称变形，产生较大升力。
Ａｂｋａｒｉａｎ等［１６１７］对剪切流场中壁面附近的胶囊进行
实验研究，通过力平衡分析得到壁面附近胶囊升力
方程：

Ｆ ｌｉｆｔ ＝ ηｏｕｔ γ
Ｒ３
ｈ ｆ（ｖ） （７）

式中：ｆ（ｖ）是以ｖ为自变量的无量纲函数；ｖ为胶囊
缩小体积，即与具有相同表面积的球体相比胶囊体

积的减少量。
综上所述，确定两相流模型中单个红细胞所受

非惯性升力方程，即：红细胞中心距离壁面ｈ ＜ ５ μｍ
时，升力由壁面作用决定；ｈ ＞ ５ μｍ时，升力为剪切
流场引起的非对称形变导致。

Ｆ ｌｉｆｔ ＝ ６πＵηｏｕｔ γ
Ｒ４

ｈ２
，　 ｈ≥ ５ μｍ

Ｆ ｌｉｆｔ ＝ ηｏｕｔ γ
Ｒ３
ｈ ｆ（ｖ），　 ５ μｍ ＞ ｈ≥

}０ （８）

式中：Ｕ ＝ ０． ０３［１２，１５］；ｈ ＝ ０处，ｆ（ｖ）＝ ２［１７］；ｈ ＝ ５ μｍ
处，ｆ（ｖ）＝ ０。因为随着红细胞远离壁面，ｖ不断变
化，假定ｈ ＝ ５ μｍ处，红细胞不再和壁面接触，此时
由壁面引起升力为０，ｆ（ｖ）＝ ０，并假设ｆ（ｖ）随ｈ呈
线性变化。
１． ３　 红细胞黏度
　 　 血液流动的特殊性源于血液的非牛顿行为，而
导致血液非牛顿性的原因包括：红细胞的布朗运动、
碰撞、聚集和变形的影响［７，１８］。由于血管内为低速
层流，红细胞体积远大于分子体积，红细胞的布朗运
动可以忽略。红细胞在血管内顺序流过，细胞之间
碰撞很少［１４］，其影响可以忽略。红细胞与壁面的碰
撞接触用升力方程体现。因此，红细胞的聚集和变
形的描述成为流动模拟中的难点。由于血流中红细
胞数量多，难以在两相流宏观控制方程中反映每个
红细胞微观的聚集和变形作用。但从宏观分析，红
细胞的聚集是血液在低切变率出现剪切稀化的主要
原因，红细胞的变形是较高切变率下出现血液剪切
稀化的决定因素［７］。反之，一个以切变率为自变量
的剪切稀化黏度方程可以反映红细胞的聚集和变形
对血液流动的宏观影响。因此，用剪切稀化黏度方
程计算红细胞黏度成为血液两相流模拟中的一种简
化方法［５，１９］。本文中红细胞黏度用下列公式计算：

ηｒｅｌ ＝
αＲＢＣηＲＢＣ ＋ αｐｌａｓｍａηｐｌａｓｍａ

ηｐｌａｓｍａ
＝

ｍ［１ ＋ （λ γ）２］（ｎ－１）／ ２ （９）
式中：αＲＢＣ为红细胞体积分数；αｐｌａｓｍａ为血浆体积分
数；ηｒｅｌ为血液相对血浆的相对黏度；ηＲＢＣ为红细胞
黏度；ηｐｌａｓｍａ为血浆黏度；λ为时间常数，λ ＝ ０． １１０ ｓ；
ｍ、ｎ为常数，
ｎ ＝ ０． ８０９ ２α３ＲＢＣ － ０． ８２４ ６α

２
ＲＢＣ － ０． ３５０ ３αＲＢＣ ＋ １

ｍ ＝ １２２． ２８α３ＲＢＣ － ５１． ２１３α
２
ＲＢＣ ＋ １６． ３０５αＲＢＣ ＋ １

０６５
医用生物力学　 第３０卷　 第６期　 ２０１５年１２月

Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｍｅｄｉｃａｌ Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃｓ，Ｖｏｌ． ３０　 Ｎｏ． ６，Ｄｅｃ． ２０１５ 　 　 　



１． ４　 模型参数和边界条件
　 　 流体参数如下：ρｐｌａｓｍａ ＝ １． ０２４ × １０３ ｋｇ ／ ｍ３，
ηｐｌａｓｍａ ＝ １． ２ ｍＰａ·ｓ，ρＲＢＣ ＝ １． ０９８ × １０３ ｋｇ ／ ｍ３，
ｄＲＢＣ ＝ ８ μｍ。

边界条件为：血浆和红细胞入口速度相同，沿截
面为均匀常数（血液两相流模型可用于稳态和非稳
态情况，为简化计算，本文以稳态为例）；αＲＢＣ，ｉｎ ＝
０． ４５；Ｐｏｕｔ ＝ ０；壁面处Ｕｐｌａｓｍａ ＝ ０。
１． ５　 血管模型和网格划分
　 　 由于上述血液流动两相流数学模型较复杂，为
降低模拟求解过程对计算机的要求，以单个直血管
为模拟对象，模型采用血管的二维轴对称结构（见
图１）。模型采用四边形网格划分。由于模型中壁
面处升力随径向坐标变化剧烈，故径向网格节点必
须足够密集，第１个节点到壁面处距离小于５ μｍ，
根据网格纵横比尽量接近１的原则，由血管长度和
径向节点间距确定血管长度方向节点的数量。

图１　 血管模型示意图
Ｆｉｇ． １　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｏｆ ｔｈｅ ｖｅｓｓｅｌ ｍｏｄｅｌ

２　 模拟结果
２． １　 管内体积分数和速度分布
　 　 根据上述两相流模型，分别模拟两种情况时血
管内的流动。①情况１：Ｕｉｎ ＝ １４０ ｍｍ ／ ｓ，ｄｖｅｓｓｅｌ ＝
３ ｍｍ，Ｌｖｅｓｓｅｌ ＝ １５０ ｍｍ。②情况２：Ｕｉｎ ＝ １２ ｍｍ ／ ｓ，
ｄｖｅｓｓｅｌ ＝ ０． １ ｍｍ，Ｌｖｅｓｓｅｌ ＝ ５ ｍｍ。

图２所示为两个血管不同截面处红细胞体积分
数随径向位置的分布曲线。为避免血管流动入口段
和出口边界条件可能带来的影响，选取截面１位于
距离血管入口２倍流动入口段长度（假设血液为牛
顿流体，η ＝ ３． ６ ｍＰａ·ｓ计算得到）处，截面２位于
距离血管出口１倍入口长度处。为便于比较，图中
横坐标ｒ ／ ｒ０为无量纲半径，ｒ０ 为血管半径。无论是
大血管（情况１）还是小血管（情况２），在壁面处红
细胞体积分数均较低，紧邻壁面处体积分数高，在轴
心附近体积分数等于入口体积分数０． ４５。在大血管

中，截面１、２的红细胞体积分数变化很小，只有壁面
附近的红细胞体积分数略有变化，轴心大部分位置
红细胞体积分数未受影响。在小血管中，截面１、２
的红细胞体积分数有明显差异，且壁面处体积分数
更低，接近０，出现贫细胞区（边缘血浆层）。

图２　 红细胞体积分数随径向位置的分布
Ｆｉｇ． ２　 Ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ＲＢＣ ｖｏｌｕｍｅ ｆｒａｃｔｉｏｎ

　 　 图３所为两个血管内血液的无量纲速度随径向
位置的分布。与红细胞体积分数相比，入口边界条
件对血液流场的影响距离较短，模拟得到的截面１、２
处流速基本相同，图中只绘出截面２处速度。将两
个血管无量纲速度Ｕ ／ Ｕｉｎ和单相层流牛顿流体的抛
物线速度分布进行对比。由于颗粒相的存在，血流
出现明显的非牛顿性，速度分布与抛物线分布有明
显差异，且血管直径越小，颗粒相的影响越大，差异
越明显。对于大血管，血浆和红细胞的速度基本相
等，这是因为红细胞颗粒直径小，血浆与红细胞密
度接近，故流固相间曳力和动量交换系数大，两相速

图３　 血液流速随径向位置的分布
Ｆｉｇ． ３　 Ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｂｌｏｏｄ ｖｅｌｏｃｉｔｙ
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度差趋于０。即使颗粒相和血浆相入口速度设定为
不同值，在曳力作用下，两相速度差也会在较短的距
离内迅速降低。而对于小直径血管，血浆和红细胞
速度有一定差异，血管壁面处红细胞速度出现明显
滑移。小血管轴心附近的红细胞宏观速度略小于血
浆的速度，这是由于此处血液径向速率梯度很小，红
细胞黏度增加导致。两个血管相比，小血管内速度
径向分布曲线更平缓，流型接近塞子流。
２． ２　 血液黏度分析
　 　 ＦＬ效应是指在直径超过１ ｍｍ的大血管中，流
动血液的有效黏度为常数，而当直径为０． ０１ ～ １ ｍｍ
时，血液有效黏度随血管直径减小而减小的现象。
红细胞径向运动是形成该现象的主要原因之一，因
为径向运动将导致血管壁面附近出现红细胞较少的
贫细胞区或边缘血浆层，又由于血浆的黏度低于血
液表观黏度，故血液的总黏度会降低。且对于直径
越小的血管，壁面处贫细胞区的红细胞体积分数越
小或边缘血浆层占血管横截面的比例越大，血液总
黏度越低。为测试本文提出的血液两相流修正模型
的准确性和对不同直径血管的适用性，对７种直径
的血管进行模拟。参考生物体内循环系统的真实情
况，７种血管的直径、长度和流速设定见表１。
表１　 血管参数设定值
Ｔａｂ． １　 Ｖａｌｕｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｖｅｓｓｅｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ

血管 直径／ ｍｍ 长度／ ｍｍ 入口速度／（ｍｍ·ｓ － １）
１ ０． ０４ ２ １． ８７

２ ０． １０ ５ ４． ７０

３ ０． ４０ １０ １９． ００

４ ０． ６０ ２０ ２８． ００

５ ０． ８０ ５０ ３７． ００

６ １． ００ １００ ４７． ００

７ ３． ００ １５０ １４０． ００

　 　 根据模拟得到的血管内压降△ｐ，利用Ｐｏｉｓｅｕｉｌｌｅ
公式，计算血液的表观黏度ηａ，然后根据血浆黏度
ηｐｌａｓｍａ，得到血液的相对黏度，ηｒｅｌ ＝ ηａ ／ ηｐｌａｓｍ。图４
所示为根据血液黏度测量值［２０］绘制的血液相对黏
度与管径的关系曲线。从图４可以看出，血管直径
在０． １ ～ ３ ｍｍ范围，模拟得到的黏度与黏度实验值
接近；而在直径小于０． １ ｍｍ血管内，模拟结果明显
小于实验值。

图４　 血液相对黏度与管径的关系
Ｆｉｇ． ４　 Ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｒｅｌａｔｉｖｅ ｖｉｓｃｏｓｉｔｙ ｏｆ ｂｌｏｏｄ ａｎｄ ｔｈｅ

ｄｉａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｖｅｓｓｅｌｓ

３　 讨论
　 　 本文在对血液的流变特性及其原因进行详细分
析的基础上，提出了改进的血液两相流模型。根据
现有红细胞运动特性的相关研究，总结确定了壁面
和剪切流场对易变形红细胞作用的非惯性升力的分
段方程，作为两相流模型中动量方程的源项；用红细
胞剪切稀化黏度模型反映红细胞聚集和变形的影
响。

利用该改进模型对血管内流动进行模拟。从体
积分数来看，在壁面处，红细胞受壁面作用产生非对
称变形，升力较大，壁面处红细胞向轴心移动，体积
分数减小。在远离壁面处，升力随与壁面距离的增
加而急剧减小，离开壁面作径向运动的红细胞在相
间作用力和红细胞碰撞的影响下，移动速度迅速减
小，体积分数出现一个极大值。和大血管相比，在小
血管中，虽然升力方程相同，但壁面到轴心距离很
小，整个流场内壁面距离较小，截面平均升力大，壁
面或近壁面处在升力作用下进行径向移动的红细胞
容易到达血管内部，故壁面处体积分数更低，相应截
面上红细胞体积分数的最大值较大。从速度分布来
看，血管直径越小，截面平均升力越大，红细胞的径
向运动越强，相应径向方向动量交换越剧烈，因而小
血管内的速度径向分布曲线更平缓。

通过对不同直径血管的模拟可知，当血管直径
在０． １ ～ ３． ０ ｍｍ范围时，该模型可以反映血液表观
黏度随管径逐渐降低的现象，即ＦＬ效应；当血管直
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径小于０． １ ｍｍ时，本模型不再适用。这是由于当
血管直径越小时，红细胞径向移动越明显，最终导致
血管轴心附近的红细胞体积分数明显增加，细胞之
间的碰撞和摩擦加剧，相应颗粒的碰撞黏度和摩擦
黏度增加，而这一过程在模型中没有考虑。另一方
面，在直径很小的血管内，流体连续性假设不再成
立，上述两相流控制方程不再适用。

综上所述，本文提出的改进血液两相流模型考
虑了红细胞变形导致的非惯性升力，能够更准确地
模拟红细胞的径向迁移和血液流动过程，其模拟结
果可以体现实际血流中出现的边缘血浆层、ＦＬ效
应以及塞子流现象。该改进血液两相流模型为研究
循环系统诊疗机制和细胞分选等过程中模拟计算血
液壁面剪切应力、流变特性、红细胞浓度提供了更为
准确的方法。
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