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摘    要    可视化人体内血液流动特性对精准诊断心血管疾病、解析病理机制及优化治疗方案至关重要. 然而，传统医疗手段

难以直接观测血液流动状态，且对血液成分耦合效应的量化评估不足. 为此，本文提出一种基于多组分非牛顿流体模型的血

流特性模拟方法. 首先，基于 Walburn–Schneck模型描述非牛顿流体表观黏度；其次，通过引入体积分数，将 Walburn–Schneck

黏度模型拓展至多组分应用场景，准确模拟了不同组分间的交互作用机制，实现了多组分非牛顿流体延展和流动效果的准确

模拟；最后，构建血管壁处固–液作用力模型，采用改进的光滑粒子流体动力学方法对壁面剪应力和黏附力进行建模，修正了

壁面附近粒子截断对流固边界附近流体模拟的计算误差. 实验结果表明，本文方法可有效捕捉非牛顿流体剪切速率的依赖特

性及多组分流体的混合扩散行为，较传统模型能更真实地还原复杂血管结构中的血液流动状态. 研究成果为数智化诊疗提供

了新的技术路径，有望辅助深化理解血流动力学异常相关的病理机制.
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ABSTRACT    Visualizing characteristics of blood flow in the human body is essential for accurate diagnosis of cardiovascular diseases,

analysis  of  pathological  mechanisms,  and  optimization  of  personalized  treatment.  However,  traditional  medical  methods,  relying

primarily  on imaging observations and empirical  analysis,  face significant  limitations in  directly  observing blood flow states  and lack

sufficient  quantitative  assessment  of  the  coupled  effects  of  blood  components.  Therefore,  in  this  study,  we  propose  a  blood  flow

characteristics simulation method based on a multicomponent non-Newtonian fluid model, integrating rheological modeling, multiphase

coupling, and fluid–solid interaction mechanisms to address these problems. The proposed method takes three pivotal advancements into

consideration. First, the Walburn–Schneck model is employed to describe the shear-thinning behavior of non-Newtonian fluids, wherein 
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the viscosity is characterized as a function of shear rate. Second, the Walburn–Schneck model is extended to multicomponent application

scenarios  by  introducing  volume  fractions,  enabling  the  modeling  of  interaction  mechanisms  between  different  components  and  their

collective influence on bulk viscosity. This extension allows for accurate simulation of multicomponent non-Newtonian fluid dynamics,

including the complex deformation and flow patterns that traditional single-component models struggle to capture. Third, a solid–liquid

interaction  force  model  at  the  blood  vessel  wall  is  constructed  using  an  improved  smoothed  particle  hydrodynamics  framework.  The

model incorporates wall shear stress and adhesive forces, effectively mitigating computational inaccuracies near the fluid-solid boundary

caused  by  particle  truncation.  As  a  result,  the  model  achieves  robust  simulations  in  complex  vascular  geometries.  To  verify  the

effectiveness  of  the  proposed  method  for  blood  flow  simulation,  a  series  of  experiments  were  performed.  The  drop  and  deformation

experiments  of  non-Newtonian fluids  were  first  conducted.  The results  demonstrated that  the  Walburn–Schneck model  can accurately

capture the shear rate-dependent viscosity changes, outperforming the Carreau model in reproducing fluid extension and thinning effects.

To further assess the model’s adaptability to high-viscosity fluids, experiments on the coiling and folding phenomena exhibited by non-

Newtonian fluids with high-viscosity characteristics were also carried out. The extended Walburn–Schneck model effectively captured

and  maintained  the  complex  crease  effects  generated  by  fluid  curling  and  folding,  thereby  verifying  the  model’s  accuracy  and

applicability in high-viscosity scenarios. Then, simulations of multicomponent non-Newtonian fluids with varying volume fractions of

high-viscosity components were carried out,  and the stability of the multicomponent non-Newtonian fluid model was verified through

the three-phase dam break experiment. Finally, simulations across diverse vascular scenarios were conducted to verify the efficacy of the

solid-liquid  interaction  force  model  and  the  multicomponent  non-Newtonian  fluid  model  in  the  blood  flow  scenario.  The  model

effectively  reproduced  mixing-diffusion  behaviors  in  complex  vascular  structures,  including  straight,  bifurcated,  and  stenotic  vessels.

Stable fluid–solid coupling and no particle penetration were observed, highlighting the robustness and accuracy of the proposed method.

The research results provide a new technical pathway for digital and intelligent medical diagnosis, holding promise to assist in deepening

the  understanding  of  pathological  mechanisms  related  to  hemodynamic  abnormalities.  By  integrating  the  fluid  viscosity  of  the

multicomponent with non-Newtonian rheology, the method improves the accuracy of hemodynamic simulations. Future work will focus

on integrating microscale cellular interactions and dynamic vascular elasticity to further bridge the gap between simulation and clinical

reality.
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在医学领域，可视化人体内血液的流动特性，

能够更直观地理解心血管疾病的发生和发展机

制，并为疾病的诊断和治疗提供科学依据. 心血管

疾病作为全球范围内致死率最高的疾病类型之

一，其病理机制与血流动力学特性密切相关 [1]. 动
脉粥样硬化、血栓形成等疾病的发生和发展，常伴

随血液剪切应力分布异常、血细胞功能紊乱以及

血液成分病理性变化等现象[2]. 传统诊疗手段主要

依赖影像学观测与经验性分析，难以直接反映血

液复杂的流动状态，尤其是血流速度、表面张力及

黏度等关键血流动力学参数 . 尽管有临床检测方

法能够对血液样本进行宏观的流变特性测量，但

大多无法实时、动态地观察血液在真实血管环境

中的流动行为，难以满足深入探究心血管疾病发

生发展机制以及精准治疗的需求，严重制约了病

理机制的深度解析和治疗方案的个性化制定.
近年来，随着人工智能与医学学科的不断交

叉融合[3]，计算机辅助诊疗技术在医学图像分割[4]、

疾病评估监测 [5−6] 以及手术规划模拟 [7−8] 中取得了

显著成果，其中针对血流特性模拟场景，基于物理

的流体仿真技术通过物理建模和三维可视化，有

效弥补了传统医疗手段的不足，已成为协助医生

进行疾病诊断的关键工具，对于揭示复杂血流动

力学机制及优化治疗方案具有重要意义.

 1    基于物理的流体仿真相关工作

基于物理的流体仿真技术主要基于流体力学

基本方程，通过数值方法或物理建模实现对流体

流动的模拟. 为了求解这些流体方程，流体模拟领

域发展出了欧拉网格法和拉格朗日粒子法两种视

角 [9−10]，两者处理流体采用的离散化策略不同：前

者固定空间坐标系，观察流经每个空间点的流体

属性随时间的变化；后者则跟踪流体粒子的运动

轨迹，关注每个粒子的属性随时间的变化.
欧拉网格法通过结构化或非结构化网格对血

液进行离散化[11]，结合有限差分法（Finite difference
method,  FDM） 、有限元法 （Finite  element  method,
FEM）和有限体积法 （Finite  volume  method,  FVM）
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等手段求解流体动力学方程 . FDM通过规则网格

划分计算域，以差分值近似替代微分方程中的微

分项，具有理论简洁、易于实现的优势，适用于规

则几何区域的血流模拟. 例如，周庆华[12] 提出了一

种曲面网格构建算法，并利用 FDM对血流动力学

方程进行求解，同步将计算的流体物理信息映射

到网格上，以此完成血流模拟过程. FEM将计算域

划分为互不相交的网格单元，接着在各个单元中

选取基函数对位置函数构造近似解，最后用插值

替代方程对离散后的方程进行求解，能够实现不

规则计算域的模拟仿真，且边界条件可根据网格

节点自适应调整 . Kronborg等 [13] 将血液视为不可

压缩牛顿流体，利用 FEM处理变形网格下的Navier–
Stokes方程来构建速度和压力的模拟 .  FVM与

FDM的求解思路相类似，将定义域分割为互不相

交的控制体积，通过积分形式的守恒方程求解流

体参数，在求解过程中能够保证质量、动量和能量

守恒. 在脑血管内的复杂流动动力学研究中，Lampro-
poulos等 [14] 将血浆和红细胞表示为不同的相，通

过 FVM进行数值模拟，求解 Navier–Stokes方程 .
然而，欧拉网格法对边界极为敏感 [15]，不适用于对

模拟精度要求较高的场景 . 这是由于血管边界形

态复杂，基于网格的方法在网格生成与调整时计

算负担较重，难以适应高精度血流模拟的需求.
与欧拉网格法相比，拉格朗日粒子法采用一

系列任意分布的粒子而不是预定义的网格，对于

模拟具有复杂流变性的液体及其动态自由表面具

有一定的优势[9]，其中光滑粒子流体动力学（Smoo-
thed particle hydrodynamics, SPH）通过粒子积分近

似流体力学方程，以其在流固耦合 [16−17]、多相流交

互 [18] 等复杂场景中的几何边界高效处理、表面形

态自然追踪等显著优势 [19]，在血流模拟研究中展

现出巨大潜力 . Müller等 [20] 将血流简化为牛顿流

体，首次在血流模拟领域中引入 SPH，并简化了

Navier–Stokes方程的求解过程，大大减少了动力

学方程的计算量. Qin等 [21] 将 SPH方法与质点–弹
簧系统模型相结合，实现了对血流、血管壁以及二

者之间交互作用的模拟 . 李言等 [22] 提出了一种改

进的弱压缩 SPH算法求解粒子压强，基于单组分

假设通过密度自适应光滑长度和表面张力修正，

实现了伤口及血管出血的真实模拟.
除了以上两种视角以外，也有学者提出了网

络–粒子混合的方法，如格子玻尔兹曼法[23]. Gagniere
等 [24] 用网格–粒子混合的方法处理流体复杂的边

界条件 . 然而，由于网格和粒子的同时存在，导致

该方法计算成本很高，目前主要集中应用于二维

模拟中.
尽管上述方法在血流模拟中取得一定进展，

但现有模型多将血液简化为牛顿流体，忽略了其

非牛顿特性以及多组分间的交互作用，导致模拟

精度受限. 此外，在狭窄血管和固液边界区域等复

杂区域，非牛顿流体特性的动态响应尚未得到充

分刻画，影响了病变部位血流状态评估的准确性 .
针对以上问题，本文提出一种基于多组分非牛顿

流体模型的血流特性模拟方法，旨在为临床治疗

提供动态流场分析与参数优化支持 . 首先基于

Walburn–Schneck黏度模型建立血液非牛顿流变特

性模型；接着，引入体积分数，拓展该模型至多组

分混合的场景；最后，结合光滑粒子流体动力学方

法，构建血管壁处固–液作用力模型，实现对多组分

血液流动及其与血管壁动态耦合过程的精准模拟.

 2    面向复杂血管场景的血液流动特性模
拟方法

血流作为一种典型的生物流体，其高精度数

值模拟对揭示心血管疾病病理机制、优化介入治

疗方案具有重要科学意义与临床价值 . 鉴于血液

组分的高度复杂性及其微尺度特点，体系具有更

加明显的表面张力和非牛顿特性，亟需构建多维

度模型精确刻画其流体动力学 . 本文以物理仿真

技术为基础，结合双机制表面张力模型 [25]，从血液

流变特性与流固耦合机制两个关键层面展开深入

研究，通过构建多组分非牛顿流体黏度模型和血

管壁处固–液作用力模型，完善面向复杂血管场景

的血液流动模拟理论与方法体系，旨在为心血管

疾病的数智化诊疗提供理论依据与技术支撑.
 2.1    Walburn–Schneck黏度模型

τ

µ

γ̇

n > 1

n < 1

n = 1

非牛顿流体的本构方差描述了流体黏性应力

张量与应变率之间的关系，黏性应力张量 包含法

向分量与切向分量，在剪切流动条件下黏性应力

张量也可被称作剪应力或剪切应力，应变率也相

应简化为剪切速率. 与牛顿流体不同，非牛顿流体

的核心特征是其表观黏度 不再是常数，而是随剪

切速率 变化而变化，其可通过幂律模型进行描

述，如式 (1)所示 . 该模型通过幂律指数描述流体

的流动行为，能够表征假塑性和胀塑性流体，是非

牛顿流体本构方程的基本函数形式. 当 时，流

体表现为剪切变稠的胀塑性流体；当 时，流体

表现为剪切变稀的假塑性流体；当 时，流体退

化为牛顿流体 . 鉴于幂律模型在描述非线性流变
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特性、多组分混合效应等方面的优势，本文在幂律

模型的基础上，选用 Walburn–Schneck模型[26] 对非

牛顿流体建模.

µ = kγ̇n−1 （1）

n k式中， 为幂律指数， 为度量黏度大小的一致性系

数 . 为简化计算过程，对式 (1)取自然对数，得到

式 (2)：

lnµ = lnk+ (n−1) lnγ̇ （2）

利用最大 R2 技术改进回归分析方法 [26]，对每

个自变量分别计算相关 R2 统计量以衡量回归模型

对观测数据的拟合优度，将 R2 统计量最大的模型

作为“最佳”单变量模型 . 例如，假设有自变量 X1、

X2、X3，分别构建以它们为自变量的回归模型，计

算各自模型的 R2 统计量，若 X1 对应的模型 R2 统

计量最大，那么以 X1 为自变量的模型就是“最佳”

单变量模型，其形式如式 (3)所示.

lnµ = S 1+S 2X1 （3）

k n

为保证本构方程的实用性，本文采用双变量

模型描述非牛顿流体黏度，如式 (4)所示，通过将

剩余变量逐个添加到最佳的单变量模型之后再次

计算 R2 统计量，在进行了所有可能的比较后，分离

出两个变量的组合 . 若这两个变量比之前的两个

变量模型产生了最大的 R2 增长，则该程序继续循

环，直到 R2 没有进一步增加，此时的结果为最佳

的双变量模型 . 确定本模型对应自变量为剪切速

率和主成分浓度，基于如式 (5)所示的 和 形式，

确定双变量模型构建的非牛顿黏度模型如式 (6)
所示.

lnµ = S 1+S 2X1+S 3X2 （4）{
k = S 1eS 2

n = 1.0−S 3
（5）

µ = S 1eS 2 (γ̇)−S 3 （6）

µ

τ

根据式 (7)，基于表观黏度 计算非牛顿流体的

黏性应力张量 ，在更新所有粒子的黏性应力后，

黏滞力产生的加速度可通过式 (9)计算得到.

τ = ρµD （7）

D = ∇υ+ (∇υ)T （8）

1
ρi
∇ ·τi =

∑
j∈Ni

 τi

ρ2
i

+
τ j

ρ2
j

 · ∇W i j （9）

ρ D
υ ∇Wi j= ∇iW(|xi− x j|,h)

|xi− x j| i j

其中， 表示密度， 表示粒子的形变张量，其计算

式如式 (8)所示， 表示速度；

为三次样条核函数， 表示粒子 和粒子 之间

的距离，h 代表光滑长度，Ni 是粒子 i 的邻域粒子

集合.
 2.2    多组分非牛顿流体模型

由于血液的成分通常由多种物质混合而成，

构成复杂且组分浓度的变化和相互作用会间接影

响到流体混合物的总体黏度，对最终的非牛顿流体

流动形态产生影响. 因此，进一步将Walburn–Schneck
黏度模型拓展至多组分的应用场景 . 为达成这一

目标，已有多种基于拉格朗日观点的多相流相互

作用方法被提出，这些方法主要用于模拟不同相

之间的混合或分离效应 . 本文将基于体积分数的

相交换模型与非牛顿流体黏度模型进行集成，通

过在粒子内引入体积分数的概念，使得混合形态

下多组分的流体黏度计算更为简易，实现多组分

非牛顿流体黏度模拟.

αk

k

i k

在 Ren等 [27] 所提出的混合模型方法基础上，

本文利用一组体积分数 来描述多相流中不同相

或组分 的分布状况，这些体积分数代表了各自对

应的体积占比. 在每一个粒子内部，各组分的体积

分数均需遵循归一化原则 . 若将体积分数代入连

续性方程以及 Navier–Stokes方程，便能够得到针

对粒子 中某一特定相 的质量守恒与动量守恒的

描述，具体方程如下：

∂
(
αkiρki

)
∂t

+∇ ·
(
αkiρkivki

)
= 0 （10）

αkiρki

Dvki

Dt
= −αki∇pki +αkiρki g+αki∇·τki +Mki（11）

vki vki vki · ∇ vki αk

ρki k

vki k τki

pki

g Mki

i

其中 ，D /Dt=∂ /∂t+( ) 为物质导数 ， 为

粒子内相 k 的体积分数， 表示粒子内相 的密

度 ， 表示粒子内相 的速度 ， 表示粒子内相

k 的黏性应力张量， 表示粒子内相 k 的压强分

量， 表示重力加速度， 代表界面动量源项 . 以
各组分的体积分数作为权重因子，对不同相的密

度加权平均，计算粒子 的密度如下式所示：

ρi = αkiρki （12）

Mki式 (11)中 ，其产生源于不同流体组分间的相互

作用，这种相互作用主要涵盖了湍流应力、扩散应

力以及阻力（即拖拽力）等多种作用力的综合影

响，其与单相流情形存在差异. 拖拽力在动量源项

中占主导[28]，鉴于此，本文直接采用 Jiang等[29] 所提

出的阻力建模简化方法进行如下修正：

Mki = αki

(
ρki −ρi

) (
g− Dvi

Dt

)
（13）

基于式 (11)展开全相态求和运算，根据局部
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k

pki τki

pi τi

平衡假设 [29]（即粒子在较短的空间尺度上建立局

部平衡，近似要求粒子可快速加速到每个步长下

的终态速度），各相处于相同压力下，相 的压强分

量 和黏性应力张量 可以统一采用混合粒子体

系内的共性参数 和 进行替代，由此推导出多组

分混合粒子的动量守恒关系式如 (14)所示：

Dvi

Dt
= −

∑
k

αki

ρki

(∇pi−∇ ·τi)+ g+
∑

k

Mki

ρk
（14）

根据单相及混合相情形下的 Navier–Stokes方
程，可推导出漂移速度的计算式如下所示：

vd
ki
=Cm

ρk −ρi

ρi

(
g− Dvi

Dt

)
+

Dm

αki

∇αki （15）

vd
ki

k

Cm Dm

Cm

Dm

Cm/Dm

式中 表示漂移速度，用于描述流体组分 和含有

该组分的粒子之间的速度差异， 和 是两个关

联粒子内各组分体积分数更新的参数， 主要用

于表征体系中各组分分离的效果强度，而 则用

于反映组分间扩散的作用程度， 比值大小

意味着组分间相互作用效果的强弱 . 式（15）等号

右边第一项描述的是由于不同相之间存在相对运

动以及惯性差异所引发的相分离现象，第二项则

体现了由于湍流波动和布朗运动所导致的相间扩

散效应.

αk vk vd
ki

vi

vd
ki
= vki − vi

图 1中清晰地展示了混合模型中体积分数

、相速度 、漂移速度 以及混合速度 的概念

和关系 [27]，粒子内的三种不同组分分别由黄、绿、

蓝三种颜色表示. 如图 1（a）所示，灰色箭头表示各

相独自具备的相速度，而红色箭头则表示依托以

体积分数为权重，对各相速度求和得出的混合速

度，即以粒子整体形式对外表现出的速度；图 1（b）
中黑色箭头表示各相的漂移速度，由粒子混合速

度和相速度的矢量差来推导，即 ；图 1（c）

表示各组分最终计算得到的漂移速度.
 
 

(a) (b) (c)

Σα
k
=1

v
i
=Σα

k
v
ki

Σα
k
v
ki
=0d

v
ki
=v

ki
−v

i

d

α1

α3 α2

v3
v3

v2

v3
d

v3
d

v1
d

v1
d

v2
d v2

d

v1

v2

v1

k

k k

图 1    混合模型示意图[27]. (a) 体积分数、相速度和混合速度之间关系;

(b) 相速度、混合速度和漂移速度之间关系; (c) 漂移速度

Fig.1      Diagram  of  mixture  model[27]:  (a)  relationships  among  volume
fraction,  phase  velocity,  and  mixing  velocity;  (b)  relationships  among
phase velocity, mixing velocity, and drift velocity; (c) drift velocity
 

k αki在实际应用中，当某一组分 体积分数 为

k

vd
ki
= 0

dt

零，意味着该组分不存在时，扩散项会变得不起作

用，所以如果粒子中不包含 相，此扩散项则不再

起作用. 因此，为了使数学模型与物理实际相符合

并简化计算，可以直接设置 . 体积分数需要在

每个时间步长 内进行更新，计算方式遵循如下式：

αki = αki −∇ ·
(
αkiv

d
ki

)
+∇2

(
Dmαki

)
（16）

∇ ·
(
αkiv

d
ki

)
式 (16)中的离散项 根据下式完成展

开计算：

∇ ·
(
αkiv

d
ki

)
= −

∑
j

V j

(
αkiv

d
ki
+αk jv

d
k j

)
· ∇Wi j （17）

∇2(Dmαki )式 (16)中的二次项 根据二阶 SPH离

散化公式，计算结果如下：

∇2(Dmαki ) = Dm

∑
j

V j(αki −αk j )
xi j · ∇Wi j

xi j · xi j+ ϵ
（18）

xi j = xi− x j xi x j i j

V j

ε = 0.01h h

其中 ， 和 分别表示粒子 和粒子 的

坐标， 表示粒子的体积，可根据模拟框架中设置

的粒子半径计算得到，同时设定源项 ， 代

表光滑长度.
多组分非牛顿流体黏度的计算，可根据 Bingham

等[30] 在此前研究中给出的以下形式计算得到：

F (µ) = ωF (κ1)+ (1−ω) F (κ2) （19）

ω κ1 κ2

F

κ1 = κ2 ω F

κ = κ1 = κ2

式中， 表示混合比例， 、 表示两种组分流体单

一存在时的黏度参数， 是一个依赖于模型的可逆

映射，且该映射需要保持物质参数的维数不变，但

是这种机制存在明显的弊端. 首先，式 (19)的形式

会使得模型局限于两种组分的场景；其次，当黏度

参数 时，无论 和 如何选，它们的预测结果

均为 ，无法计算这种情况下的混合黏度 .
因此，本文参考式 (19)的形式，以体积分数的概念

构建黏性应力和应变率之间的映射关系如下：

τ = f (γ̇) =

∑
i

Viκiγ̇∑
k

Vk

= γ̇
∑

i

αiκi （20）

τ γ̇ αi

i Vi

Vk k

式中， 表示黏性应力张量， 表示应变率， 表示

在粒子 中各组分的体积分数， 表示粒子的体积，

表示某一组分 的体积. 由于同一位置处的所有

粒子体积变化量（即形变梯度的行列式）均相同，

因此无论使用变形后的体积还是变形前的体积都

不会对计算产生影响 . 考虑到使用体积比更具实

际意义，因此对式 (20)进行代换修正，即：

κ =
τ

γ̇
=

∑
i

αiκi （21）
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由此，可计算出混合态下的粒子黏度参数，带

入 Walburn–Schneck黏度模型中，得到多组分环境

下的粒子表观黏度如下：

µ = S 1eS 2κ(γ̇)−S 3 （22）

 2.3    血管壁处固–液作用力模型

当血液在血管中流动时，由于血液的黏性和

血管壁的弹性作用，会在血管壁表面产生壁面摩

擦和黏附的作用，本文将二者统称为壁面作用力 .
摩擦力是血流对血管壁表面产生的一种切向作用

力，即壁面剪应力（Wall shear stress, WSS），这种剪

应力受到血管内血流量、血液表观黏度以及血管

内径等多方因素的影响；黏附力则更加广泛存在

于流–固耦合之间，在血管等生物流体系统中，血

液的流动与血管壁的相互作用是一个复杂的生理

过程，其中黏附力起着关键作用 . 通过添加黏附

力，可以更准确地模拟血液在血管壁上的附着行

为，因此需要构建壁面作用力模型，对血管内的血

液进行边界粒子检测.

Fwss N ·m−2)

在血流动力学中，在非牛顿流体环境下血管

壁面剪应力 ( 可按照 Soulis等[31] 提出的

形式进行计算，如下：

Fwss = −µ∂vt

∂n

∣∣∣∣∣
wall

（23）

µ vt

n

Fave−wss

其中， 为动态表观黏度，kg·m−1·s−1； 是相对于壁

面的切向速度，m·s−1； 是垂直于壁面的单位向量.
由于壁面剪应力是流体与壁面接触点上的瞬时剪

应力，容易受到局部流动条件的影响，因此可以

在非结构化网格内部通过对整个面积的剪应力进

行加权，计算平均面积壁面剪应力，减少局部流

动条件变化带来的误差 . 定义平均面积墙剪应力

为：

Fave−wss =
1

Ao

mesh∑
i=1

|Fwss|iai （24）

ai

Ao

其中 ，mesh表示网格数 ， 为每个网格的面积 ，

表示网格总面积.
在将上述方法应用于 SPH框架的过程中，如

图 2所示，由于核函数（图 2中虚线阴影区域）在靠

近壁面处被截断，导致靠近壁面的粒子（图 2中实

心圆）没有足够的相邻粒子（图 2中空心圆）支撑

计算.
Fwss

i为解决这一问题，本文对 的计算方法修正

如下：

⟨Fwss
i ⟩i∈wall = −

µ

ρi

∑
j

·m jCξ

(
vt, j− vt,i

) ∂H (r,h)
∂xn

（25）

H(r,h) =
0.007
h3.25


4

√
−4r2

h
+6r−2h, 2r > h∧ r ⩽ h

0, otherwise
（26）

Fwss
i

xn

vt

i j

Cξ

代表壁面剪切力的 SPH近似值，wall表示边

界层粒子集，i 和 j 分别表示当前粒子及其邻域粒

子，mj 为领域粒子质量， 为垂直于壁面的局部坐

标， 是相对于壁面的切向局部速度，H(r,h)为所

使用的核函数，r 表示粒子 和粒子 之间的距离，

h 代表光滑长度， 为校正因子，用于补偿核函数

在靠近壁面处的截断效应，其计算基于核函数所

覆盖的面积（或对应于三维模拟的体积）除以截断

核中粒子所代表的连续体域的面积，不同核函数

的校正因子存在差异.

Fadhesion

在计算壁面剪应力后，同样在边界层粒子上

施加黏附力 ，具体计算方式为：

⟨Fadhesion
i←p ⟩

i∈wall
= −βmiΨbp B

(∣∣∣xi− xp
∣∣∣) xi− xp∣∣∣xi− xp

∣∣∣ （27）
Ψbp

B

式中，β 为附着系数，p为边界粒子， 表示边界粒

子质量， 是样条函数，xi 和 xp 分别表示粒子位置.

Vbi = δ
−1
bi

δbi

Ψbi (ρ0) = ρ0Vbi Ψbi

为实现双向流–固耦合，此处使用边界粒子对

固体表面进行采样，以解决 SPH在固体边界附近

的黏滞问题，并允许在不同滑移条件下进行双向

流–固耦合. 边界粒子的体积近似为 ，其中

是根据相邻边界粒子计算的边界粒子的数量密

度 . 边界粒子对流体粒子的贡献基于边界粒子的

体积得到，记为 ， 在计算流体密

度、压力和黏附力时，用于代替边界粒子的质量.

 3    实验

为验证所提出的血流特性模拟方法的有效性，

首先基于 Walburn–Schneck模型进行非牛顿流体

特性模拟实验；接着，进一步验证 Walburn–Schneck
模型对高黏流体复杂卷曲与折叠现象的模拟能

力；然后，开展多组分非牛顿流体模拟实验；最后，

对多类型血管场景下的血液流动进行仿真，验证

多组分非牛顿流体黏度模型和血管壁处固–液作

用力模型在血液流动场景下的有效性和稳定性 .

 

图 2    血管壁附近粒子的截断示意图

Fig.2    Diagram of particle truncation near the vascular wall
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本文基于 Taichi和 Python编程语言实现了上述相

关模型，采用 Nvidia GeForce RTX 4060 GPU实验

设备进行计算，流体的表面重构和渲染通过 Houdini
完成.
 3.1    非牛顿流体流动特性模拟

进行非牛顿流体形变模拟实验，通过令非牛

顿流体跌落并观察流体形态，验证本文黏度模型

有效性. 图 3展示了第 55、120、185、250帧下非牛

顿流体从固定高度掉落到地面产生冲击的过程 .

S 1 = 0.4 S 2 = 0.1 S 3 = 0.9

当兔子形状的非牛顿流体与地面撞击时，应变率

增加，流体黏度增大；随后流体在静置过程中，应

变率减小，黏度降低，在地面逐渐向四周呈铺展状

态 . 实验中将 Carreau模型与本文引入的 Walburn–
Schneck模型的结果进行对比，当黏度参数设定为

， ， 时，可以观察到 Walburn–
Schneck模型变稀效果优于 Carreau模型，支持更

大范围的非牛顿特性变化，并具有更好的延展特

性和流动性.
 
 

(a)

(b)

图 3    兔子流体掉落实验. (a) Carreau模型; (b) 本文模型

Fig.3    Drop Experiment of bunny fluid: (a) Carreau model; (b) proposed model
 

S 1 = 0.5 S 2 = 0.1

S 3 = 1.4

为进一步验证本文模型的效果，利用圆环形

状的流体块完成跌落过程，关注圆环与平面碰撞

并产生挤压形变的过程，并与 Carreau模型进行对

比. 设定黏度模型所使用的参数为 ， ，

. 图 4为第 100、150和 200帧的实验结果，

可以观察到在初始状态相同的情况下，Walburn–
Schneck模型构建的圆环与地面碰撞后，流体的黏

度转变速度更快，使流体在平面上扩散范围更大，

流体的非牛顿特性更为明显，而 Carreau模型无法

通过黏度参数调节达到图 4（b）的效果.
 
 

(a)

(b)

图 4    圆环流体挤压变形实验. (a) Carreau模型; (b) 本文模型

Fig.4    Deformation experiment of annular fluid: (a) Carreau model; (b) proposed model
 

为充分验证流体的非牛顿特性，将粒子的黏

度值通过颜色进行可视化 . 图 5展示了本文模型

在圆环流体实验时的粒子态渲染效果，图中红色

区域标志着粒子的黏度值出现了下降 . 在受到地

面挤压的作用下，圆环流体被挤压部位的粒子经

历了更高的剪应率，因此，这些区域呈现出红色，

直观地反映了非牛顿流体剪切变稀的现象.
 3.2    高黏度特性的非牛顿流体模拟

为验证 Walburn–Schneck模型对高黏流体的

适应性，对高黏度特性的非牛顿流体所展现的复

杂卷曲与折叠现象进行实验，如图 6所示. 流体从

上方管道口流出掉落至斜坡上，在自然下滑的过
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S 1 = 0.2 S 2 = 0.1

程中，流体发生卷曲并在斜坡上形成多段清晰折

痕. 黏度模型的参数设置为 ， ，通过

设定 S3 为 1.05、1.20及 1.40，以模拟呈现高黏度

流体在不同程度的非牛顿特性下的变稀效果. 图 6
展示了第 220帧的实验结果，从左至右，流体的非

牛顿特性不断加强，变稀效果导致流体流动性逐

渐增强，折叠和压痕逐渐模糊消失，验证了模型的

有效性.
接着，进行了高黏度流体折痕保持实验 (图 7)，

通过延长实验过程时间进行验证 . 在这一过程中，

S 1 = 0.15 S 2 = 0.1 S 3 =

1.05

斜坡以恒定且缓慢的速度向左侧移动 . 此实验中

黏度计算所使用的参数为 ， ，

. 图 7显示了第 280帧的实验结果，Walburn–
Schneck模型在模拟高黏度流体时展现出显著的

优势，可以较好地捕捉和保持由流体卷曲折叠所

产生的复杂折痕效果 . 这些折痕可以直观反映流

体内部应力分布，验证了 Walburn–Schneck模型在

高黏度特征的流体场景下的准确性和适用性.
 3.3    多组分非牛顿流体模拟

在单组分非牛顿流体实验的基础上，通过观

察不同浓度的高黏度流体从管道出口流出的流动

轨迹和整体黏度效果，验证多组分非牛顿流体模

型的有效性 . 实验设置的流体包括均匀混合的水

和高黏度流体两种组分，并利用体积分数来控制

各组分的含量. 如图 8所示，蓝色表示水的体积分

数，橙色表示高黏度流体的体积分数，两者的密度

分别为 1000  kg·m−3 和 1400  kg·m−3，黏度分别为

0.01 Pa·s与 10 Pa·s.
图 9从左至右展示了多组分下不同体积分数

的非牛顿流体模拟 . 通过颜色加深表示高黏度流

体的浓度的增加，图中分别为 50%，75% 和 100%. 实

 

(a) (b) (c) (d)

图 5    圆环挤压变形实验的黏度可视化. (a) 第 50帧; (b) 第 100帧; (c) 第 150帧; (d) 第 200帧

Fig.5    Viscosity visualization of the annular fluid deformation experiment: (a) 50th frame; (b) 100th frame; (c) 150th frame; (d) 200th frame

 

(a) (b) (c)

图 6    高黏非牛顿流体卷曲折叠效果（非牛顿特性）. (a) S3=1.05; (b) S3=1.20; (c) S3=1.40

Fig.6    Buckling effect of high-viscosity non-Newtonian fluid (non-Newtonian characteristics): (a) S3=1.05; (b) S3=1.20; (c) S3=1.40

 

图 7    高黏非牛顿流体卷曲折叠效果（折痕保持）

Fig.7      Buckling  effect  of  high-viscosity  non-Newtonian  fluid  (crease
retention effect)

 

(a) (b) (c)

图 8    不同高黏度流体体积分数初始化示意图. (a) 50%; (b) 75%; (c) 100%

Fig.8    Diagram for initialization under different high-viscosity fluid volume fraction: (a) 50%; (b) 75%; (c) 100%
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S 1 = 0.2 S 2 = 0.1 S 3 = 1.1 Cm = 0.2

Dm = 0.8

验参数设置为 ， ， ， ，

. 第一排为第 150帧的结果，第二排为第

200帧的结果. 实验结果显示，随着浓度的增加，流

体的黏度逐渐增加，接触底板后出现卷曲压痕.

κblue = 0.01 κgreen = 0.1 κred = 1

S 1 = 0.2 S 2 = 0.1 S 3 = 1.1 Cm =

0.5 Dm = 0.4

通过三相流体的溃坝实验，进一步验证多组

分非牛顿流体模型的稳定性 . 图 10所示的三相流

体的溃坝实验结果，从左到右的蓝、绿、红三种流

体黏度依次升高（ ， ， ），

实验参数设置为 ， ， ，

， . 三种流体在模拟开始时因重力作用

而下落，流体块在与地面接触后由于剪应率提

高，黏度不同程度减小，表现出不同的剪切变稀

效果 . 由于扩散效应，在不同种类流体的接触边

界表现出混溶的效果，引起绿色流体两侧黏度不

对等，出现扭曲倾斜，蓝色流体沿箭头方向延伸

至两侧的现象.
 3.4    多类型血管场景下血液流动特性模拟

为了验证血管壁处固–液作用力模型及多组

分非牛顿流体模型在血液流动场景下的有效性，

本节对直线型、分支型和狭窄复杂型血管内血液

流动了进行模拟实验 . 血液被视为一种剪切变稀

的非牛顿流体，在血管中与水共同构成了多组成

非牛顿流体，其中设定血液中其他物质体积分数

为 0.2、水体积分数为 0.8. 血液黏度在 4 mPa·s浮
动，符合人体血液黏度正常范围（3.39～5.30 mPa·s）.

δ a b

图 11为血液流经一直线型血管的实验结果，

具体实验参数设置如表 1所示，其中 、 、 为前

期研究的双机制表面张力模型参数 [25]，分别表示

标准光滑核、缩小尺度光滑核的影响权重和流体

表面张力系数. 在直线型血管内，血液流动通常呈

现出层流状态，即流体在管道内分层流动，各层之

间互不干扰，且在壁面作用力下流速从管道中心

向管壁逐渐减小，由此可验证壁面作用力模型的

有效性. 同时，在图 12所示的粒子态实验图中，分

别为考虑壁面作用力 (图 12（a）)和未考虑壁面作

用力 (图 12（b）)的结果，可以观察到图 12（a）中边

界处呈现更加光滑的效果.
进一步探究分支血管结构的模型效果，按照

 

(a) (b) (c)

图 9    不同体积分数下高黏度流体实验. (a) 50%; (b) 75%; (c) 100%

Fig.9    Experiments on high-viscosity fluids under different volume fractions: (a) 50%; (b) 75%; (c) 100%

 

(a) (b)

图 10    三相溃坝实验. (a) 第 20帧; (b) 第 200帧

Fig.10    Three phase dam break: (a) 20th frame; (b) 200th frame

 

(a) (b) (c)

图 11    直线型血管内血液流动结果. (a) 建模结构; (b) 血流结果; (c) 截面内部

Fig.11    Blood flow in a straight vessel: (a) modeled structure; (b) simulation results; (c) inside of the cross-section
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表 1设置实验参数. 图 13为血液经过血管分支处，

被分流进入下方两条血管内的场景 . 实验结果显

示，当血流通过血管分岔位置时，无粒子穿透，展

现出稳定的流–固耦合效果.
最后，讨论血管结构延伸至更复杂形态的情

况，考虑主流与支流的存在以及血管直径的差异等

因素，具体实验参数设置如表 1所示. 如图 14所示，

血液从一条较宽的主流血管分流进入四条更为狭

窄的支流血管，并最终从下方的出口流出. 图 14（a）
可以观察到实验所采用的血管完整结构以及血液

的流动情况，图 14（b）为血管截面图，展示血管内

部的血液在血管壁内完全充填.
对图 14中血管内复杂结构区域进行放大（图 15），

可以清晰地观察到，当具有一定黏度的血流经过

壁面时，受到壁面作用力的影响，血液流速下降，

形成了一个附着于血管壁的薄层，与实际规律相

符；当血流经过血管分叉处时，并未出现粒子穿透

血管壁的现象，血流与血管壁之间耦合紧密，不存

在空隙，在血管内的血液流动状态稳定，验证了所

提出的两种壁面作用力模型的有效性. 综上，实验

结果表明血管壁处固–液作用力模型及多组分非

牛顿流体模型能够真实有效模拟血管内血液流动

情况.

 4    结论与展望

本研究为响应心血管疾病精准诊疗对血流特

性模拟的高要求，提出了一种基于多组分非牛顿

流体模型的血流特性模拟方法，旨在为临床介入

治疗方案的个性化设计提供可靠的模拟工具 . 首
先引入 Walburn–Schneck黏度模型，基于幂律函数

与最大 R2 改进回归分析，精准描述了非牛顿流体

流变特性 . 其次，拓展该模型至多组分混合的场

景，利用体积分数描述各组分比例，准确模拟了多

组分非牛顿流体表观黏度. 同时，构建融合壁面剪

应力与黏附力的血管边界处固–液作用力模型，修

正核函数截断效应对流固边界附近流体模拟的计

算误差. 经多组对比实验验证，该方法能有效捕捉

非牛顿流体剪切变稀特性、模拟高黏非牛顿流体

卷曲折叠现象及多组分流体混合扩散过程，并在

直线型、分支型及狭窄复杂型血管场景中真实还

原血液流动状态，具有高度适应性. 此方法为血流

动力学模拟提供了新思路，但其在微米级细胞相

互作用、血栓溶解沉积等病理机制模拟方面尚不

深入，未来将结合生物临床实验数据完善模型，探

索与医学影像技术的融合路径，从而为心血管疾

病数智化诊疗提供有效支持.

 

表 1    多类型血管场景下血液流动特性模拟实验参数

Table 1    Experimental parameters for simulating blood flow characteristics across various vascular scenarios

Scenario δ a b αblood αwater Cm κblood κwater S 1 S 2 S 3 Dm

Straight 50 20 10 0.2 0.8 0.1 0.1 0.01 0.2 0.1 1.1 0.3

Bifurcated 35 20 20 0.2 0.8 0.1 0.1 0.01 0.2 0.1 1.1 0.3

Complex stenotic 10 40 40 0.2 0.8 0 0.1 0.01 0.1 0.1 1.2 0.2

 

(a) (b)

图 12    壁面作用力效果对比. (a)考虑壁面作用力; (b)未考虑壁面作

用力

Fig.12      Comparison  of  wall  shear  stress  effects:  (a)  considering  wall
shear stress; (b) not considering wall shear stress

 

(a) (b) (c)

图 13    分支型血管内血液流动结果. (a) 建模结构; (b) 仿真结果; (c) 截面内部

Fig.13    Blood flow in a bifurcated vessel: (a) modeled structure; (b) simulation results; (c) inside of the cross-section
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