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摘要    红细胞的流变能力在整个人体微循环系统中至关重要. 本文采用有限元法结合动网格

技术, 对红细胞穿越微血管狭窄处的过程进行了计算机数值模拟. 研究对象包括血浆、红细胞

膜、细胞质及微血管狭窄处. 模拟涉及了血浆、细胞质与红细胞膜之间的流固耦合作用以及红

细胞膜与微血管狭窄处的接触问题. 结果表明, 红细胞穿越微血管狭窄处的能力受血浆流速与

红细胞表面积-体积比的影响较为显著, 且在保持血浆流速不变的条件下, 升高的血浆黏度在一

定范围内有助于红细胞穿越微血管狭窄处. 由此认为, 病理状态下微循环内血液流变能力的降

低在很大程度上归因于白细胞的增多, 进而引发红细胞的聚集及血液结构的改变. 本研究作为

血液流变学的基础研究, 目的在于为临床血液流变学提供一定的理论基础. 
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众所周知, 红细胞主要负责为人体的器官组织

输送氧气及营养物质, 同时将二氧化碳等代谢产物

排出体外. 在人体动脉系统中, 红细胞的比容约为

40%, 微血管中略低于此值[1,2]. 因此, 红细胞的生物

力学行为对微循环至关重要[3,4]. 在过去的 10 年中, 
为了更加深入地了解红细胞的生物力学行为, 科研

人员进行了大量的实验及数值模拟研究[5~26].  
红细胞由呈液态的细胞质及具有黏弹性的细胞

膜所组成, 通常认为红细胞的变形能力由细胞膜的

柔韧性所决定. 因此, 分别从单细胞及多细胞两个层

面展开了针对红细胞膜流变特性的实验研究, 其中

单细胞膜的测量方法主要包括: 微量吸管法[5]、光镊

法[6,7]以及高频电子变形测试法[8]等. 实验过程中红

细胞均承受大变形及静态载荷的作用, 研究结果有

助于更加深入地理解发生在人体器官组织中的红细

胞聚集现象.  
红细胞的变形能力将直接影响到血液的流变特

性、细胞结构以及其在毛细血管中的运动, 进而影响

到整个微循环. 鉴于红细胞在微血管中运动和变形

的复杂性, 计算机数值模拟的引入为红细胞力学行

为的定量化研究提供了除实验外的又一非常有效的

研究手段 . Evans[5], Fung[9], Keller 和 Skalak[10]及

Kennedy 等人[11]对红细胞在毛细血管内相对简化的

轴对称模型进行了一系列的理论研究, 结果表明, 红
细胞的变形能力与其细胞膜的力学属性直接相关 , 
且双凹面圆盘状的外形使其更易变形为各种形状 . 
近年来, 随着各种数值计算方法的改进, 研究的问题

也越来越复杂, 模型常常综合了细胞的变形因素、血

液的流动因素以及细胞膜的力学因素等. 目前主要

的数值方法包括: 边界元法[12~15]、有限元法[16~18]、浸
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没边界法[19,20]以及摄动法[21,22]等. 最近, Toru 等人[23]

采用格子波尔兹曼法(LBM)对微血管分叉处的红细

胞流动进行了计算机的数值模拟, 研究中红细胞被

视为脂质封装模型, 内含血红素. 目前为止, 大部分

的研究主要集中于红细胞在常态微血管内的运动(图
1(A)). 而很少有关于红细胞穿越微血管狭窄处的研

究, 此类研究可以提供更为清晰的红细胞变形过程, 
同时也更便于针对人体内微循环的流变特性加以评

估. 鉴于此, 本文特针对单个红细胞在微血管狭窄处

的力学行为进行了计算机的数值模拟(图 1(B)).  
红细胞的变形能力直接决定了其能否穿越微血

管的狭窄处, 是调节血液流变特性的重要因素, 在生

理学方面具有重要的意义[24~26]. 与之相关的影响因

素主要包括以下几个方面: 细胞质与血浆的黏度比、

红细胞的表面积-体积比、血流的平均雷诺数以及细

胞膜的材料系数等. 本文特采用有限元法结合动网

格技术针对单个红细胞穿越微血管狭窄处的过程进

行了计算机数值模拟, 定量地分析了红细胞的力学

行为, 以期为临床血液流变学提供一定的理论基础. 

1  数值模拟 

1.1  基本假定 

图 2(A)所示为单个红细胞穿越微血管狭窄处的

轴对称示意图, 其中微血管的直径和长度分别为 10 
 

 
 

图 1 
(A) 红细胞在人体微循环中的流动示意图; (B) 单列红细胞运动 

与 158 µm. 红细胞视为双凹面圆盘形, 其径向和轴

向的直径分别为 8 和 1 µm. 
血管壁视为刚性壁面, 血浆视为各向同性且不

可压缩的黏性牛顿流体 , 其黏度μ=1.2 mPa·s 密度

ρ=1050 kg/m3;  
红细胞膜视为黏弹性体, 厚度 0.1 µm;  
考虑细胞质、细胞膜以及血浆之间的流固耦合 

作用;  
在红细胞膜与微血管狭窄处之间定义接触对;  
由于细胞膜承受大应变 , 所以流体区域采用

ALE 网格.  

1.2  理论模型 

(ⅰ) 控制方程.  数值模拟将基于定常状态下的

黏性、不可压缩流的 Navier-Stokes 方程, 其在轴对称

柱坐标系下(x, y)可描述为:  
2 2

2 2
1 y
y yx y
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∂∂ ∂

− + = ,           (1) 

2

2 2
2 1

Re
u v y
x y y y yx y

∂ η ∂ η ∂ η ∂ ∂η η
∂ ∂ ∂ ∂∂

⎡ ⎤⎛ ⎞
+ = + −⎢ ⎥⎜ ⎟

⎝ ⎠⎣ ⎦
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其中, Ψ和η分别为无量纲化的流函数与涡函数, Re为
血流的平均雷诺数.  

(ⅱ) 边界条件.  图 2(B)所示为数值模拟中所采

用的动网格及边界条件. 流场区域的边界条件定义如

下: 入口处的平均血液流速 10 μm sU = [27]; 零压力

出口边界条件; 无滑移壁面边界条件. 流、固体区域

采用直接双向耦合方式, 且在接触面上需满足如下

动力学条件: 流、固体的位移必须一致, 即 df=ds; 流、

固体的应力必须平衡, 即 n·τf=n·τs; 满足无滑移条件: 

sV d= . 式中 df 和 ds 分别为流、固体区域的位移, τf 和

τs 分别为流、固体区域的应力, n 和 V分别为流固体接

触面上的法向向量及血液流速.  
(ⅲ) 红细胞膜的力学模型.  红细胞膜首先被视

为超弹性体, 即在有限的变形范围内可以完全恢复

原状, 许多聚合物均属于此类物体. 目前, 在研究细

胞膜超弹性行为中广泛采用的数值模型是 Mooney- 
Rivlin 法则, 其本构关系表达如下: 

1 1 2 2( 3) ( 3)W C I C I= − + − ,          (3) 

式中, W 为应变能函数, 1I 和 2I 分别为指针张量偏 



中国科学: 生命科学   2010 年  第 40 卷  第 5 期 
 

443 

 
 

图 2 
(A) 轴对称模型, 包括红细胞及微血管的尺寸(狭窄度 26%); (B) 计算域的动网格及边界条件, 考虑到模型的对称性, 只对其一半做求解, 

包括 3642 个九节点轴对称的三角形单元, U 代表平均入口流速; (C) P1~P10 为跟随点, P11~P14 为引导点; (D) 单个红细胞在穿越微血 
管狭窄处时的动网格变化情况(λ=2.0, β=0.5, E=4.2×104 Pa) 
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离分量的一、二阶不变量, C1 和 C2 为材料常数. 若
C2=0, 则式(4)将成为 Neo-Hookean 材料的本构关系

式. 此外, 本研究采用体积模量 k 来描述细胞膜的可

压缩性, 其在平面应变以及轴对称问题分析中的表

达式如下:  

1 22(C )
(1 2 ) 3(1 2 )

C Ek
ν ν

+
= =

− −
,          (4) 

式中, E 和 v 分别为细胞膜的弹性模量及泊松比, 为
了避免数值奇异点的出现, v 值选取 0.499. 弹性模量

E 的变化范围根据 Rotsch 等人[28]和 Hofmann 等人[29]

的实验结果选取 3.0×104~5.4×104 Pa 之间. 为进一步

研究材料常数 C1 和 C2 的影响, 研究中引入材料系数

β [17], 定义如下:  

2

1

C
C

β = .                (5) 

进而 C1 和 C2 可以表述如下:  

1 6(1 )
EC

β
=

+
,               (6) 

2 6(1 )
EC β

β
=

+
,               (7) 

式中, β的取值范围 0~0.5.  
鉴于红细胞膜的黏弹性属性 , 特在 Mooney- 

Rivlin 超弹性模型中加入黏性阻尼项, 其一维等效模

型如图 3 所示, 如同一个多链的广义 Maxwell 模型. 
图中, 每一个链采用α标记, 弹簧 E∞等效于模型的弹

性劲度. 每个链均包含两部分: 弹性项 Eα以及黏性

阻尼项ηα, 因此每个链的应变是弹性应变 gα与黏性

阻尼应变Γα之和, 整个模型的表观应力定义如下:  

qα

α
σ σ ∞= + ∑ ,             (8) 

式中, 弹性应力项 eE∞∞ =σ , 每个链的应力项 qα= 
Eαgα=ηαΓα. 若定义τα=ηα/Eα且假定βα=Εα/E , 则有:  

1q qα α α
α β σ

τ
∞+ = ,           (9) 

鉴于红细胞膜的属性, 式中τα和βα分别取值 0.25 和 0.  
(ⅳ) 红细胞形状的定义.  为研究几何形状对红

细胞变形能力的影响, 选取 3 种不同形状的红细胞加

以研究, 包括双凹面圆盘形(正常形状)、球形以及椭

球形(形态异常).  

 
 

图 3 黏弹性体的一维等效模型 

 
双凹面圆盘形采用 Evans 和 Fung[30]所提出的经

验曲线, 表达式如下:  
1 2

2 2 4
0 1 20.5 1 ( ),y x C C x C x⎡ ⎤= − ⋅ + +⎢ ⎥⎣ ⎦

( 1 1x− ≤ ≤ ), (10) 

式中, C0=0.207161, C1=2.002558, C2=1.122762.  

1.3  求解方法 

本文采用动网格技术对红细胞穿越微血管狭窄

处的过程进行了计算机数值模拟, 该技术适用于具

有移动边界条件的问题, 如移动壁面、自由表面、流

体-流体界面以及最常见的流固耦合界面. 本数值模

型中, 在红细胞膜与血浆流及细胞质之间的接触面

上均出现了移动边界条件, 节点位移由结构的位移

所决定. 边界节点的运动随边界几何形状的变化而

变化, 但流体内部节点的运动却较为随意. 因此, 为
了保证网格的质量, 需要对内部节点的运动加以控

制, 计算中是通过求解拉普拉斯方程来实现的: 
2 0d∇ Δ = ,               (11) 

式中, Δd 为节点的位移增量. 方程将基于最新的节点

位置或是最初的节点位置采用有限元法加以求解.  
实践表明, 通过拉普拉斯方程的求解, 也很难保

证网格的有效性, 即使求解域较为简单. 典型例子如

图 4(A)所示, 在点 2 固定的情况下, 点 1 的运动将使

整个单元发生倾斜. 在穿越微血管狭窄处的过程中, 
红细胞将承受大应变及大位移, 其网格质量将很难

保证. 为此, 特在求解过程中引入引导-跟随对的概

念. 引导点一般定义在物理移动边界条件上, 其位移

由移动边界所决定, 而跟随点的位移则由引导点所 



中国科学: 生命科学   2010 年  第 40 卷  第 5 期 
 

445 

 
 

图 4  移动边界上的单元 
(A) 扭曲单元; (B) 采用引导-跟随对的未扭曲单元 

 
决定. 图 4(B)所示为采用引导-跟随对修正后的单元

情形, 定义点 1 为引导点, 点 2 为跟随点, 由于点 2
跟随点 1 运动, 因此单元不会发生较大的倾斜, 网格

质量可以得到保证. 
当跟随点不在求解域的边界上时, 其运动完全

由引导点所决定:  
Δd f=CΔd l,                (12) 

上标 l 和 f 分别代表引导点与跟随点, C 为常数, 默认

值为 1.0; 而当跟随点位于求解域的边界上时, 其运

动将必须始终在边界上, 控制方程如下:  
f l ( )d C d I nnΔ = Δ ⋅ − ,         (13) 

式中, n 为边界上的局部法向向量. 图 2(C), (D)所示

为本研究中所定义的引导-跟随对以及求解域网格在

计算过程中的变化情况.  

2  结果 

本文采用有限元法结合动网格技术针对常态与

病态红细胞穿越微血管狭窄处的过程进行了计算机

数值模拟. 为了定量描述红细胞的变形能力, 特引入

2个变量: 变形指数(DI)以及无量纲化的变形时间(T). 
本节将详细讨论与红细胞变形能力相关的影响因素, 
如血流的平均雷诺数、细胞质与血浆的黏度比、细胞

膜的材料系数以及红细胞的表面积-体积比.  
变形指数(DI)的定义如图 5 所示[31].  
无量纲化的变形时间(T)定义为: t/ts, 其中 ts 为特

定情形下球形红细胞穿越微血管狭窄处所需的时间

(λ=1.0, β=0.5, E=4.2×104 Pa), 单位 s; t 为当前情形下

红细胞穿越微血管狭窄处所需的时间, 单位: s. 

2.1  雷诺数(Re)的影响 

数值模拟在保持血浆黏度μ=1.2 mPa·s 以及细胞

膜弹性模量 E=4.2×104 Pa 不变的条件下, 通过改变

Re 的数值来研究平均雷诺数对红细胞变形能力的影

响, 变化范围: 1.5×10−5~6.0×10−5. 如图 6 所示, 最大

变形指数(DI)Max 随雷诺数的升高而升高, 而红细胞 
通过微血管狭窄处所需的无量纲化变形时间(T)随雷

诺数的升高而降低. 该结果表明, 提高血液流速将有

助于促进微循环, 进而改善氧气及营养物质对人体 
 

 
 

图 5  红细胞变形指数的定义 
包括球形、椭球形及双凹面圆盘形 
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图 6  最大变形指数(DI)Max 与无量纲化的变形时间(T)随
雷诺数(Re)的变化分布图 

 
组织器官的供应; 反之, 病理状态下升高的血浆黏度

将会降低血液流速, 进而影响到人体微循环. 

2.2  红细胞表面积-体积比(ϕ)的影响 

红细胞的表面积-体积比ϕ=S/V(S 与 V 分别为红

细胞的表面积与体积, ϕ的单位: µm2/µm3). 实验结果

显示, 表面积-体积比是红细胞静态变形下的重要决

定因素之一[32,33]. 本文针对不同形状的红细胞(即不

同的表面积-体积比, ϕ值的变化范围为 0.65~5.01, 图

7)穿越微血管狭窄处的过程进行了计算机数值模拟, 
以研究表面积-体积比对红细胞动态变形的影响. 图
8 和 9 所示为数值模拟结果, 最大变形指数(DI)Max 随

表面积-体积比ϕ值的升高而升高, 而红细胞通过微

血管狭窄处所需的无量纲化变形时间(T)随ϕ值的升

高而降低. 鉴于双凹面圆盘形的红细胞对应最高的ϕ
值(5.01), 最大的变形指数以及最短的通过时间, 因
此常态下的双凹面圆盘形有可能是红细胞的最佳形

状, 其他非常态下的形状如球形及椭球形均不利于

红细胞在微血管中的运动. 

2.3  红细胞膜材料系数(E 和β)的影响 

为研究细胞膜属性对红细胞变形能力的影响 , 
本文特针对不同的细胞膜材料属性(弹性模量 E 及系

数β)进行了一系列的数值模拟. 图 10 所示为弹性模

量 E 对红细胞变形能力的影响 , 计算过程中保持

β=0.5不变, 改变E值, 范围在 2.4×104 Pa~5.4×104 Pa. 
结果表明, 弹性模量 E 值越高, 对应的红细胞最大变

形指数(DI)Max 越低, 同时红细胞通过微血管狭窄处

所需的无量纲化变形时间(T)越长. 图 11 所示为材料

系数β对红细胞变形能力的影响 , 计算过程中保持 
E=4.2×104 Pa 不变, 改变β值, 范围在 0.1~0.5. 可见, 

 

 
 

图 7  球形、椭球形及双凹面圆盘形红细胞在微血管中的流动示意图 
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β值越高, 对应的红细胞最大变形指数(DI)Max也越高, 
同时红细胞通过微血管狭窄处所需的无量纲化变形

时间(T)越短. 

2.4  细胞质与血浆黏度比(λ)的影响 

黏度比λ=μc/μp, 其中μc 与μp 分别为细胞质与血

浆的黏度. 大量实验表明, 悬浮于高黏度的葡聚糖溶

液或缓冲悬浮培养基中的红细胞一般具有较低的λ值, 
通常低于 1.0, 而悬浮于血浆中的红细胞一般具有较

高的λ值, 通常介于 5.0~10.0[13,34,35]. 因此, 本研究在 
保持细胞质黏度μc=6.0 mPa·s 不变的情况下, 改变血

浆的黏度, 变化范围介于 1.2~6.0 mPa·s之间, 相应的

黏度比λ值介于 1.0~5.0 之间, 这样同时覆盖了实验

及临床研究的范围[36]. 如图 12 所示, 红细胞的最大

变形指数(DI)Max 随着λ值的升高而降低, 同时红细胞

通过微血管狭窄处所需的无量纲化变形时间(T)随着

λ值的升高而升高. 

3  讨论 

在人体的血液循环系统中, 大血管只占小部分, 
而直径与红细胞相当的微血管的数目却高达 10 亿之 

 

 
 

图 8  不同形状(即ϕ值)红细胞的最大变形指数(DI)Max 随

细胞质-血浆黏度比λ的变化图 

 
 

图 10  最大变形指数(DI)Max与无量纲化变形时间(T)随细

胞膜弹性模量(E)的变化分布图 

  

 
 

图 9  不同形状(即ϕ值)红细胞的无量纲化变形时间(T)随
细胞质-血浆黏度比λ的变化图 

 

 
 

图 11  最大变形指数(DI)Max 与无量纲化变形时间(T)随细

胞膜材料系数(β)的变化分布图 
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图 12  最大变形指数(DI)Max 与无量纲化变形时间(T)随黏

度比(λ)的变化分布图 

 
巨. 在这些微血管中, 红细胞的流变能力对整个流场

具有极其重要的影响, 即使发生轻微地下降, 也可能

会使整个微血管内的血流急剧地减少. 红细胞流变

能力的降低进一步又会减弱微循环, 最终造成人体

组织器官的缺氧. 这一问题若发生在人体的某些重

要部位(如大脑), 其后果将难以想象. Dondorp[37]针对

恶性疟疾病因进行的逻辑回归分析显示, 红细胞的

变形能力是唯一能够有效预测该病死亡率的因素, 其
重要性要远高于血浆乳酸值等其他临床参数. 

鉴于红细胞变形能力的重要性, 特采用有限元

法结合动网格技术对单个红细胞穿越微血管狭窄处

的过程进行了计算机数值模拟, 以研究与红细胞变

形能力相关的影响因素, 如红细胞的表面积-体积比、

细胞质与血浆之间的黏度比、血流的平均雷诺数以及

细胞膜的材料系数等. 尽管真实的人体微循环中包

含了更为复杂的白细胞及多红细胞的运动, 但限于

目前的数值方法, 本模型考虑的问题还是较为全面

的. 相信随着计算机数值方法的不断发展, 针对人体

微循环的直接数值模拟将会很快实现. 
对于身患疟疾或糖尿病性肾病变的患者来说 , 

升高的全血黏度将会降低微循环内的血液流速, 进
而影响到红细胞的流变能力, 这与本实验数值模拟

结果一致(图 6). 计算结果同时显示, 在相同的血液

流速下, 红细胞穿越微血管狭窄处所需的时间随血

浆黏度的升高而显著减少. 这与 Secomb 和 Hsu[38]的

观点不同, 他们认为悬浮培养基黏度的升高对于细

胞膜穿越变形所需时间的影响并不明显. 因此认为, 
病理状态下微循环内血液流变能力的降低在很大程

度上归因于白细胞的增多, 进而引发红细胞的聚集

以及血液结构的改变.  
本研究表明, 微血管狭窄处若发生镰刀形红细

胞的聚集将有可能会导致红细胞的集聚以及黏连 , 
进而减弱微循环, 造成微血管的阻塞. 此外, 降低的

血液流速还会减小微血管的壁面剪切应力, 延长致

动脉粥样性脂质在血管壁面的沉积时间, 进一步有

可能会造成血栓在此处的形成. 众所周知, 在人体的

血液循环系统内若发生栓塞, 其后果将非常严重, 有
可能会发生心脏病、脑中风及其他心血管疾病[36]. 显
而易见, 开发能够改善微循环内红细胞流变特性的

药物将是未来医学发展的一个非常有前途的领域. 
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