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Впервые проведено численное исследование влияния упругости стенок сосудов на течение 
крови в модели бифуркации брюшной аорты с подвздошными артериями среднестатистической 
геометрии. Показано, что наибольшее влияние упругости наблюдается в брюшной аорте перед 
бифуркацией, где исходное овальное сечение сосуда принимает форму круга. При учете упру-
гости стенок структура течения остается неизменной, а максимальный расход в брюшной аорте 
увеличивается на 40 %. В области бифуркации брюшной аорты осредненные по циклу сдвиговые 
напряжения уменьшаются на 20 %, а индекс колебаний сдвиговых напряжений увеличивается 
на 60 %.
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For the first time, a numerical study of the effect of vascular elasticity on blood flow has been 
carried out using a model of the abdominal aorta bifurcation with iliac arteries of the average statistical 
geometry. The greatest effect of elasticity was shown to be observed in the abdominal aorta before 
bifurcation where an initial oval cross-section shaping into a circle. Taking into account the elasticity 
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in the abdominal aorta. In the abdominal-aortic bifurcation region the cycle-averaged shear stresses 
decreased by 20 %, and their oscillation index increased by 60 %.
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Введение

Болезни системы кровообращения зани-
мают ведущее место среди причин смерти в 
большинстве стран мира. Численное моде-
лирование кровотока в трехмерных моделях 
артерий обеспечивает получение новых дан-
ных по структуре течения, которые помогают 
прогнозировать развитие болезней сосудов, 
обусловленных гемодинамическими причи-
нами.

Брюшная аорта – это артерия, которая 
снабжает кровью брюшную полость и ниж-
ние конечности. В настоящее время исследо-
вания течения в бифуркации брюшной аор-
ты проводятся как экспериментально [1 – 3], 
так и методами численного моделирования 
[4 – 9]. Ряд работ посвящен исследованию 
течений в бифуркации брюшной аорты с по-
следующими бифуркациями подвздошных 
артерий [6, 8, 9].

Статья [6] посвящена численному моде-
лированию кровотока в трех различных мо-
делях бифуркации брюшной аорты с под-
вздошными артериями; модели построены 
на основе анатомических данных магнитно- 
резонансной ангиографии. В работе [7] 
скорости кровотока получены из данных 
магнитно-резонансной томографии, про-
анализированы распределения сдвиговых 
напряжений в состоянии покоя для всех трех 
моделей. В статье [8] представлены данные 
по давлению и скорости кровотока с исполь-
зованием моделей как жестких, так и дефор-
мируемых стенок брюшной аорты.

Следует отметить, что численные иссле-
дования кровотока в брюшной аорте прово-
дятся в основном для моделей с жесткими 
стенками [10, 11]. Приближение жестких 
стенок применяется, в значительной степе-
ни, из-за сложности решения вычислитель-
ной проблемы взаимосвязи между кровото-
ком и деформацией сосуда. Использование 
такого приближения оправдывается тем, что 
деформации стенки существенно не изменя-
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ют поля скорости при нормальных условиях.  
Его применяют для артерий, у которых малы 
пульсации стенки, однако оно может ока-
заться недопустимым для артерий с больши-
ми деформациями (например, в грудной и 
брюшной аортах). В клинических исследова-
ниях [12, 13] получены перемещения стенки 
брюшной аорты, достигающие 4 – 10%.

Анализ литературы показал, что большин-
ство вычислительных работ в трехмерных 
моделях брюшной аорты с подвздошными 
артериями используют персонифицирован-
ные модели [8, 9], построенные по клиниче-
ским данным. В работе [9], где использована 
модель бифуркации брюшной аорты, пока-
заны картина течения и поле осредненных 
сдвиговых напряжений. Но при этом авторы 
не изучали зависимости характеристик тече-
ния от упругости стенок.

Параметрические расчеты течений в мо-
делях кровеносных сосудов среднестати-
стической геометрии помогают ответить на 
вопрос, стоит ли учитывать в персонифици-
рованных моделях деформацию стенок или 
изменения структуры течения при деформа-
ции стенок незначительны, и без существен-
ной потери точности можно их не учитывать. 

Данная работа исследует влияние упруго-
сти стенок на структуру течения в модели би-
фуркации брюшной аорты с подвздошными 
артериями среднестатистической трехмер-
ной геометрии. Проанализировано влияние 
указанной упругости на структуру попереч-
ного течения, а также на величину и индекс 
колебаний сдвиговых напряжений.

Геометрическая модель  
бифуркации брюшной аорты

В настоящей работе использована мо-
дель бифуркации брюшной аорты с под-
вздошными артериями (рис. 1,a) из работы 
[14], где подробно описано ее построение по 
осредненным клиническим данным. Модель 
включает брюшную аорту, правую и левую 
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Рис. 1. Трехмерная модель бифуркации сосудов [14] (a) и графическое представление  
граничных условий для поставленных механической (1) и гидродинамической (2, 3) задач (b). 

Представлена динамика пульсирующей составляющей давления P на внутренней стенке  
брюшной аорты (AA) (1) и расходов Q на выходе наружных (EIA) (2) и внутренних (IIA) (3)  

подвздошных артерий; D
CIA

 – диаметр общей подвздошной артерии

Таблица
Геометрические характеристики модели бифуркации брюшной аорты

Отдел бифуркации
брюшной аорты

Входной  
диаметр Din, мм

Выходной  
диаметр Dout, мм

Длина 
сосуда L, мм

Брюшная аорта (AA) 18,0 15,5 85

Левая и правая 
подвздошные артерии:

общие (CIAs)
наружные (EIAs)
внутренние (IIAs)

10,8
10,8
5,5

10,8
9,0
5,5

46
62
38
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общие подвздошные артерии, правую и ле-
вую внутреннюю и наружную подвздошные 
артерии.

Геометрические характеристики модели 
представлены в таблице. Отклонения от оси 
выходного участка брюшной аорты для об-
щих подвздошных артерий составляют 25º и 
20º для левой и правой, соответственно. Угол 
между внутренней подвздошной артерией и 
плоскостью наружных подвздошных артерий 
составляет 55º.

Математическая модель

Расчет движения жидкости и стенки 
проводился с помощью технологии Fluid-
Structure Interaction (FSI), которая реализо-
вана в виде одностороннего (one-way FSI) 
обмена данных. Для моделирования течения 
в бифуркации брюшной аорты с подвздош-
ными артериями решались трехмерные не-
стационарные уравнения Навье – Стокса 
для несжимаемой вязкой жидкости на пе-
рестраиваемой сетке. Расчеты проводились 
в программе ANSYS CFX со вторым поряд-
ком точности по пространству и по време-
ни. Решение уравнения движения твердой 
стенки выполнялось в программе ANSYS 
Transient Structural, основанной на методе 
конечных элементов. Передача данных меж-
ду солверами выполнялась в модуле ANSYS 
System Coupling, который передает давление 
и перемещения между ANSYS CFX и ANSYS 
Transient Structural. На каждом шаге по вре-
мени решается механическая задача с прило-
женным на внутренней стенке избыточным 
давлением P (рис. 1,b), которое представляет 
собой разность между текущим давлением и 
минимальным (диастолическим). Затем дан-
ные о перемещении стенки автоматически 
передаются в гидродинамическую задачу, 
где  происходит расчет течения жидкости в 
деформированной модели, далее считается 
следующий шаг по времени.

Граничные условия получены путем осред-
нения клинических данных, зарегистриро-
ванных у пятнадцати пациентов с помощью 
магнитно-резонансной томографии [15 – 20]. 
На входе брюшной аорты задается постоян-

ный уровень давления, а на выходах – четы-
ре пульсирующих расхода, одинаковые для 
левых и правых ветвей (см. рис. 1,b). Период 
пульсаций составляет 0,86 с, что соответству-
ет нормальной частоте сердечных сокраще-
ний в покое (70 уд/мин). Жидкость считает-
ся несжимаемой ньютоновской, имеющей 
свойства, аналогичные таковым для челове-
ческой крови: плотность – 1000 кг/м3, дина-
мическая вязкость – 0,004 Па·с.

Число Рейнольдса Re на входе в брюшную 
аорту, в момент максимального расхода, рав-
но 1600, число Уомерсли Wo равно 24,3. Ука-
занные числа выражаются как

где U, м/c, – скорость жидкости; d, м, – диа-
метр аорты; ν, м2/с, – кинематическая вяз-
кость крови; T, c, – период пульсаций.

Механические характеристики  
брюшной аорты

При расчете перемещений стенки цилин-
дрической трубки использовалась модель 
изотропной упругой стенки. При этом тол-
щина стенки была принята равной 1 мм [21], 
ее плотность – 1000 кг/м3, коэффициент Пу-
ассона μ = 0,4 [22]. Считалось, что стенки на 
входе и выходах жестко закреплены.

Базовое значение модуля Юнга стенки 
принято как E = 1 МПа, оно выбрано так, 
чтобы при максимальном приложенном дав-
лении P (см. рис. 1,b) деформация стенки 
посередине брюшной аорты составляла око-
ло 5 %, что соответствует физиологическому 
уровню пульсаций стенки [20]. Чтобы оце-
нить величину модуля Юнга, нами исполь-
зовалась следующая аналитическая формула 
[20]:

где R, R
0
 – радиусы срединной поверхности 

трубки при максимальном (систолическом) 

2Re , Wo ,Ud d
T
π

= =
ν ν

12
0 0 0

2
0

1 ,
2

R R RE P
h R R

−
 µ = − −  

  
(1)
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и минимальном (диастолическом) давле-
ниях, соответственно; h

0
 – толщина стенки 

трубки.
Помимо базового значения модуля Юнга 

E = 1 МПа, в работе проведены расчеты для 
значений E = 2, 4, 8 МПа и решена задача с 
жесткой стенкой (E → ∞).

Вычислительные аспекты

Гидродинамическая сетка (рис. 2) состо-
ит из тетраэдров и имеет слой призматиче-
ских ячеек со сгущением к стенке. Расчетная 
сетка для стенки сосуда также состоит из 
тетраэдров. Для обеих сеток было проведе-
но исследование на сеточную и временную 
сходимость, по результатам которого для ги-
дродинамических расчетов использовалась 
сетка из 0,8 млн. элементов; сетка для стенки 
сосуда – из 50 тыс. элементов. Шаг по време-
ни составил 0,01 с. Для всех вариантов было 
рассчитано три периода, чтобы исключить 
влияние начальных условий.

Результаты расчетов и их обсуждение

Перемещения стенки. На рис. 3 показаны 
рассчитанные перемещения стенки при E =  
= 1 МПа в момент максимума давления P 
(см. рис. 1,b). Видно, что максимальные пе-
ремещения наблюдаются непосредственно 
перед бифуркацией брюшной аорты, где ис-
ходное овальное поперечное сечение сосуда 
стремится принять круглую форму. 

По середине брюшной аорты максималь-
ные перемещения составляют 5 %, что соот-

ветствует предварительной оценке по фор-
муле (1) и обосновывает выбор базового зна-
чения модуля Юнга (E = 1 МПа).

Расход. На рис. 4,а показано изменение 
во времени рассчитанного расхода на вхо-
де в брюшную аорту для модели с жесткими 
(E → ∞) и упругими (E = 1 МПа) стенками. 
Упругость стенок увеличивает амплитуду как 
положительной, так и отрицательной волн 
расхода. При увеличении давления стенки 
сосуда растягиваются, растет поперечное 
сечение, и поэтому расход в упругой модели 
превышает значение расхода для модели с 
жесткими стенками. При уменьшении дав-
ления стенки сжимаются, уменьшается пло-
щадь поперечного сечения, жидкость вытал-
кивается из сосуда – отрицательный расход 
увеличивается, по сравнению с расходом для 
сосуда с жесткими стенками. Кроме того, для 
деформируемого сосуда длительность фазы 
положительного расхода уменьшилась на 
0,1 с (соответственно длительность фазы от-
рицательного расхода увеличилась на 0,1 с). 
Влияние модуля Юнга на изменение ампли-
туды положительной (Q

+
) и отрицательной 

(Q
–
) волн расхода, по сравнению с результа-

тами применения модели с жесткими стен-
ками, показано на рис. 4,b. Для упругой мо-
дели со значением E = 1 МПа увеличение ам-
плитуд составило 40 и 95 %, соответственно.

Продольная скорость. На рис. 5 представ-
лены поля продольной скорости V

n
 (в про-

екции на направление основного потока) в 
трех сечениях для фаз роста, максимума и 

a) b) c)

Рис. 2. Расчетные сетки, использованные для жидкости (а) и для стенки (b, с)
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Рис. 3. Поле расчетных перемещений стенки упругой модели в момент максимального  
давления (вид со стороны задней стенки), а также границы поперечного сечения сосуда  

в моменты максимума (красная линия) и минимума (черная линия) давления. 
Базовое значение модуля Юнга E = 1 МПа

Рис. 4. Динамика пульсаций давления (1) на внутреннюю стенку модели сосуда (механическая  
задача) и расхода на входе в брюшную аорту, рассчитанного для жестких (2) и упругих (3) стенок  

при E → ∞ и 1 МПа соответственно (гидродинамическая задача) (а), а также зависимости  
от модуля Юнга относительного увеличения амплитуд положительной (Q

+
)  

и отрицательной (Q
–
) волн расхода (b)

2

1

3

a) b)

снижения давления для моделей с жестки-
ми и упругими (E = 1 МПа) стенками. Вид-
но, что профиль продольной скорости во 
всех случаях имеет неравномерную форму. В 
брюшной аорте (желтое сечение) на перед-

ней стенке скорость выше, так как эта стенка 
является внешней для искривленной брюш-
ной аорты. На втором этапе фазы снижения 
давления наблюдается обратное течение. В 
сечении перед бифуркацией, картина поля 
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Рис. 5. Картины полей продольной скорости в трех сечениях,
 рассчитанные по жесткой (CFD, E → ∞) и упругой (FSI, E = 1 МПа) моделям брюшной аорты;

размеры поперечных сечений условно изображены одинаковыми, в нижней части  
рисунка отмечено поведение давления и расхода для трех фаз цикла

продольной скорости аналогична таковой в 
середине брюшной аорты, но значения ско-
рости выросли. Для продольной скорости 
в общей подвздошной артерии в фазу по-
ложительного расхода, максимум скорости 
смещен к внутренней стенке артерии, а в 
фазу отрицательного, наоборот, – к внешней 
стенке. В момент максимального давления, 
на внешней стенке общей подвздошной ар-
терии происходит отрыв потока.

В фазу роста давления (в момент макси-
мума расхода), максимальная по сечению 
продольная скорость V

n
 в модели с упругими 

стенками выше, чем в модели с жесткими 
стенками, примерно на 15 % в брюшной аор-
те, и на 2 % в общей подвздошной артерии. 
В фазу снижения давления, продольная ско-
рость обратного течения в модели с упругими 
стенками выше для упругой модели: в брюш-
ной аорте на 25 %, а в общей подвздошной 
артерии на 15 %.

Поперечная скорость. На рис. 6 показаны 
линии тока в трех поперечных сечениях для 
моделей с жесткими (E → ∞) и упругими (E =  
= 1 МПа) стенками. В рассмотренных се-

чениях бифуркаций брюшной аорты и под-
вздошных артерий, вследствие кривизны 
сосудов, возникают вихри Дина. При этом и 
в жесткой, и в упругой моделях наблюдается 
одинаковая вихревая структура течения, ко-
торая различается только значениями скоро-
сти поперечного течения ввиду растяжения 
стенок сосуда. Максимальные значения по-
перечной скорости для упругой модели пре-
вышают значения для жесткой примерно на 
10 %.

Сдвиговые напряжения на стенке. Из-
вестно, что области с низкими сдвиговы-
ми напряжениями и высоким индексом их 
пульсаций на стенке сосуда связаны с фор-
мированием и развитием атеросклероза. По-
ниженные (опасные с точки зрения развития 
атеросклероза) сдвиговые напряжения на 
стенке наблюдаются в областях, где происхо-
дит отрыв потока. Там же наблюдаются вы-
сокие значения индекса колебаний сдвиго-
вых напряжений. Для оценки влияния упру-
гости стенок на сдвиговые напряжения были 
рассчитаны величины TAWSS (Time-Averaged 
Wall Shear Stress) – осредненные сдвиго-
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Рис. 6. Линии тока в трех поперечных сечениях в разных фазах цикла, 
рассчитанные по жесткой (CFD, E → ∞) и упругой (FSI, E = 1 МПа)  

моделям бифуркации брюшной аорты;
размеры поперечных сечений артерий условно изображены одинаковыми,  

в нижней части рисунка отмечены значения давления и расхода для трех фаз цикла

Рис. 7. Результаты расчета по двум моделям (CFD и FSI) распределений сдвиговых напряжений  
по стенке брюшной аорты, осредненных по времени, (TAWSS (I)) и индекса колебаний  

сдвиговых напряжений (OSI (II)) в бифуркации брюшной аорты (a), а также зависимости  
относительных отличий указанных характеристик I и II от значений модуля Юнга (b).

Использованы жесткая (CFD, E → ∞) и упругая (FSI, E = 1 МПа) модели, 
индексом «о» отмечены характеристики жесткой модели

TAWSS,

OSI

TAWSS / TAWSSo

OSI / OSIo

     a)						            b)
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w
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На рис. 7,а показаны распределения 

осредненных по периоду пульсаций сдвиго-
вых напряжений и индекс колебаний сдви-
говых напряжений на стенке бифуркации 
брюшной аорты в жесткой (E → ∞) и упру-
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рис. 7,b. Наибольшее различие сдвиговых 
напряжений (на 20 % меньше в упругой мо-
дели, по сравнению с жесткой) наблюдается  
в брюшной аорте, в месте наибольшей де-
формации стенки. Незначительная разница 
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ли относительно жесткой) наблюдается в на-
ружных подвздошных артериях; в остальных 
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ее стенки на осредненные сдвиговые напря-
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Наибольшее различие между значениями 
индекса колебаний сдвиговых напряжений 
(OSI) наблюдается перед бифуркацией 
брюшной аорты: для упругой модели, зна-
чение OSI (в среднем по окружности) выше 
данных для жесткой модели примерно на  
60 %. Меньшие отличия от жесткой модели 
наблюдаются в подвздошных артериях: зна-
чения OSI для упругой модели выше на 10 %.

Заключение

С помощью численного моделирования 
исследовано влияние упругости стенок на те-
чение крови в среднестатистической бифур-
кации брюшной аорты с подвздошными ар-
териями. Максимальная деформация стенки 
посередине брюшной аорты составляла 5 %, 
что соответствует физиологическому уров-
ню пульсаций стенки. Наибольшее влияние 
упругости наблюдается в области непосред-
ственно перед бифуркацией, где имеют ме-
сто большие деформации стенок сосуда, из-
меняющие форму поперечного сечения от 
овального к круглому.

Согласно полученным результатам, струк-
тура поперечного течения по сосуду не имеет 
качественных различий при использовании 
упругой и жесткой моделей бифуркации. 
Получено, что максимальные значения по-
перечной скорости для упругой модели при-
мерно на 10 % выше, чем для жесткой.

В связи с изменением площади попереч-
ного сечения сосуда из-за деформации сте-
нок, на этапе роста давления расход увели-
чивается, а при снижении давления – умень-
шается. Сравнительный анализ полученных 
результатов показал, что амплитуда прямого 
расхода при использовании упругой моде-
ли увеличилась на 40%, а обратного – почти 
вдвое.

Для модели с упругими стенками осред-
ненные по циклу сдвиговые напряжения 
(TAWSS) в области бифуркации уменьши-
лись на 20 %, а индекс их колебаний (OSI) 
увеличился на 60 %.
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