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Abstract 

 

The pulse wave velocity (PWV) has been shown to be associated with the 

properties of blood vessel and a cardiovascular risk factor such as aneurysm. The global 

PWV estimation is applied in conventional clinical diagnosis. However, the geometry of 

blood vessel changes along the wave traveling path and the global PWV estimation may not 

always detect regional wall changes resulting from cardiovascular diseases. In this study, a 

fluid structure interaction (FSI) analysis was applied on arch-shaped aortas with and without 

aneurysm aimed at determining the effects of the number of aneurysm, aneurysm size and 

the modulus ratio (aneurysm to wall modulus) on the pulse wave propagation and velocity. 

The characterization for each stage of aneurysmal aorta was simulated by progressively 

increasing aortic stiffness and aneurysm size. The pulse wave propagations and velocities 

were estimated from the two-dimensional spatial-temporal plot of the normalized wall 

displacement based on elastic deformation. The descending forward and arch reflected 

PWVs of aneurysmal aortic arch models were found up to 9.7% and 122.8%, respectively, 

deviate from the PWV of non-aneurysmal aortic arch model. The PWV patterns and 

magnitudes can be used to distinguish the characterization of the normal and aneurysmal 

aortic walls and shown to be relevant regional markers utilized in clinical diagnosis.  
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บทคดัย่อ 

  

ความเร็วคล่ืนชีพจรเปนวิธีการประมาณคาความแข็งของหลอดเลือดแดง มีความสัมพนัธกับ

สมบัติเชิงกลของหลอดเลือดและการเกิดโรคทางหลอดเลือดตาง ๆ เชน โรคหลอดเลือดแดงโปงพอง 

เปนตน ซึ่งเปนที่นิยมใชในการวินิจฉัยโรคทางหลอดเลือดในปจจุบัน แตอยางไรก็ตาม จากวิธีการวัด

คาความเร็วคล่ืนชีพจรโดยทั่วไป คาความแข็งของหลอดเลือดแดงที่ไดเปนเพียงคาความแข็ง

โดยรวมของหลอดเลือด ซึ่งไมสามารถระบุตําแหนงของการเกิดโรคได ดังนั้นในงานวิจัยนี้จึงนํา

วิธีการวิเคราะหอันตรกิริยาระหวางโครงสรางและของไหลมาประยุกตใชกับหลอดเลือดแดงใหญที่มี

รูปทรงโคง เพื่อศึกษาผลของจํานวนของการโปงพอง ขนาดของการโปงพอง และอัตราสวนคา

โมดูลัสของผนังที่เกิดการโปงพองและผนังหลอดเลือดปกติ ที่มีตอรูปแบบการกระจายตัวและ

ความเร็วของคล่ืนชีพจร ทําการจําลองสภาพหลอดเลือดแบบสามมิติที่มีระดับความรุนแรงของโรค

แตกตางกัน โดยการเพิ่มคาความแข็งและขนาดของการโปงพองเปนลําดับ หารูปแบบการกระจาย

ตัวและความเร็วของคล่ืนชีพจรจากความชันของกราฟแบบสองมิติ ที่พล็อตระหวางระยะทางและ

เวลาที่ยอดคล่ืนชีพจรเคล่ือนที่ไป จากการวิเคราะหการเสียรูปแบบอีลาสติก พบวาความเร็วคล่ืน  

ชีพจรแบบไปขางหนาและสะทอนกลับของหลอดเลือดแดงเอออรตาที่โปงพองออกมีคาความ

เบ่ียงเบนจากของหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติ เทากับรอยละ 9.7 และรอยละ 122.8 ตามลําดับ 

ความเร็วคล่ืนชีพจรและรูปแบบการกระจายคล่ืนชีพจร สามารถนํามาแบงแยกลักษณะเฉพาะที่

แตกตางกันของหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติและหลอดเลือดแดงเอออรตาที่โปงพองออกได และ

เปนตัวบงช้ีที่สําคัญที่สามารถนํามาใชในการวินิจฉัยโรคได 

 

คาํสาํคญั : หลอดเลือดแดงโปงพอง; ผนังหลอดเลือดแบบไมเปนเนื้อเดียวกัน; คล่ืนความดัน; ความ

แข็งผนังหลอดเลือด 
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สารบญัตาราง 
 

 หน้า 

ตารางที่ 1 คาโมดูลัสของยัง (Young’s modulus) ของแบบจําลองหลอดเลือดแดงเอออรตา  

และขนาดของ aneurysm ที่ตําแหนงตาง ๆ ในแตละแบบจําลอง 11 

ตารางที่ 2 คาของตัวแปรตาง ๆ ของผนังหลอดเลือดและของไหลในหลอดเลือด  

(Input parameters) 13 

ตารางที่ 3 ความเร็วคล่ืนชีพจร (Pulse wave velocity; PWV) บนผนังของของหลอดเลือด 

แดงเอออรตาปกติและหลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปงพองออกที่ไดจาก 

แบบจําลอง 20 
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สารบญัภาพ 
 

 หน้า 

รูปที่ 1 รูปทรงและขนาดของหลอดเลือดแดงเอออรตาปกต ิ 5 

รูปที่ 2 รูปทรงและขนาดของหลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปงพองออก ที่มีความ 

ยาวของ aneurysm (ก) 25 มิลลิเมตร (ข) 37.5 มิลลิเมตร (ค) 50 มิลลิเมตร  

จํานวน 1 ตาํแหนง และ (ง) 25 มิลลิเมตร จํานวน 2 ตําแหนง 6 

รูปที่ 3 เมชของโดเมน (ก) ของไหลในหลอดเลือดและ (ข) ผนังหลอดเลือด 7 

รูปที่ 4 แผนภาพวิธกีารคาํนวณเชิงตัวเลข 13 

รูปที่ 5 กราฟการขจดัของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงหลอดเลือดและเวลาใด ๆ (จุด o  

แสดงยอดคล่ืนชีพจร) ของ (ก) หลอดเลือดปกติ (ข) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm  

จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ  

aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 2 (ค) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm  

จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 50 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ  

aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 และ (ง) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm  

จํานวน 2 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ  

aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 14 

รูปที่ 6 กราฟการขจดัของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงหลอดเลือดและเวลาใด ๆ (จุด o  

แสดงยอดคล่ืนชีพจร) ของ (ก) หลอดเลือดปกติ (ข) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm  

ที่ descending aorta จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา  

Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 (ค) หลอดเลือด 

ที่มี aneurysm ที่ aortic arch จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวน 

คา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 และ (ง)  

หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 2 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา  

Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 16 

รูปที่ 7 กราฟการขจดัของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงหลอดเลือดและเวลาใด ๆ (จุด o  

แสดงยอดคล่ืนชีพจร) ของ (ก) หลอดเลือดปกติ (ข) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm  

จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ  

aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 (ค) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm  

จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 37.5 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm 

และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 และ (ง) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm  

จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 50 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ  

aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 17 
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สารบญัภาพ (ต่อ) 
 

 หน้า 

รูปที่ 8 กราฟการขจดัของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงหลอดเลือดและเวลาใด ๆ (จุด o  

แสดงยอดคล่ืนชีพจร) ของหลอดเลือดทีม่ี aneurysm ที่ descending aorta  

จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร (ก) อัตราสวนคา Young’s modulus  

ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 1 (ข) อัตราสวนคา Young’s  

modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 2 (ค) อัตราสวนคา  

Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 3 และ (ง)  

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 4 18 

รูปที่ 9 กราฟการขจดัของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงหลอดเลือดและเวลาใด ๆ (จุด o  

แสดงยอดคล่ืนชีพจร) ของหลอดเลือดทีม่ี aneurysm ที่ aortic arch จํานวน  

1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร (ก) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ  

aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 1 (ข) อัตราสวนคา Young’s modulus  

ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 2 (ค) อัตราสวนคา Young’s  

modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 3 และ (ง) อัตราสวนคา  

Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 19 

รูปที่ 10 ความเคนและการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของ (ก) หลอดเลือด 

ปกติ (ข) หลอดเลือดทีม่ี aneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร  

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 2  

(ค) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 50 มิลลิเมตร  

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 4  

และ (ง) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 2 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร  

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 4 21 

รูปที่ 11 ความเคนและการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของ (ก) หลอดเลือด 

ปกติ (ข) หลอดเลือดทีม่ี aneurysm ที่ descending aorta จํานวน 1 ตําแหนง  

ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และ 

หลอดเลือดปกติ เทากับ 4 (ค) หลอดเลือดทีม่ี aneurysm ที่ aortic arch จํานวน  

1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm  

และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 และ (ง) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน  

2 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm  

และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 22 

 

 



  ซ 

สารบญัภาพ (ต่อ) 
 

 หน้า 

รูปที่ 12 ความเคนและการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของ (ก) หลอดเลือด 

ปกติ (ข) หลอดเลือดทีม่ี aneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร  

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 4  

(ค) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 37.5 มิลลิเมตร  

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 4  

และ (ง) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 50 มิลลิเมตร  

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 4 23 

รูปที่ 13 ความเคนและการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของหลอดเลือดที่มี  

aneurysm ที่ descending aorta จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร (ก)  

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 1  

(ข) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ  

เทากับ 2 (ค) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือด 

ปกติ เทากับ 3 และ (ง) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และ 

หลอดเลือดปกติ เทากับ 4 24 

รูปที่ 14 ความเคนและการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของหลอดเลือดที่มี  

aneurysm ที่ aortic arch จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร (ก) อัตราสวน 

คา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 1 (ข) อัตรา 

สวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 2 (ค)  

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 3  

และ (ง) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ  

เทากับ 4 25 
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1. บทนํา 
 

โรคหัวใจและหลอดเลือด (Cardiovascular disease, CVD) เปนสาเหตุหนึ่งของการเสียชีวิต

ของประชากรทั่วโลกเปนอันดับตน ๆ โดยคิดเปนรอยละ 29.2 ของสาเหตุการชีวิตทั้งหมด ซึ่ง

สอดคลองกับสาเหตุการเสียชีวิตของประชากรไทยที่รายงานโดยสํานักโรคไมติดตอ กรมควบคุมโรค 

กระทรวงสาธารณสุข โดยพบวาอัตราการเกิดโรคหัวใจและหลอดเลือดในประเทศไทยมีจํานวน

เพิ่มขึ้นจาก 614 คนตอ 100,000 คน ในป พ.ศ. 2542 เปน 1,927 คนตอ 100,000 คน ในป พ.ศ. 

2551 และกลุมโรคหัวใจและหลอดเลือด อาทิเชน โรคหลอดเลือดแดงโปงพองชนิดที่เกดิการแยกของ

เนื้อเยื่อช้ันใน (Intima) ออกจากผนังหลอดเลือด (Dissecting Aneurysm) มักจะเร่ิมตนเกิดขึ้นใกล

กับสวนโคงของหลอดเลือดแดงเอออรตา (Aortic arch) เนื่องจากเปนบริเวณที่ไดรับความดันสูง 

 ในปจจุบัน คาความแข็งของหลอดเลือด (Arterial stiffness) ถูกใชเปนดัชนีในการบงช้ีโรค

ทางหลอดเลือดไดอยางกวางขวางและเปนที่นาเช่ือถือได ซึ่งพบวาเมือ่ความแข็งของหลอดเลือดมาก

ขึ้นจะมีความสัมพันธสอดคลองกับการเกิดโรคทางหลอดเลือดตาง ๆ เชน โรคล่ิมเลือดอุดตัน 

(Thrombosis) โรคหลอดเลือดแดงตีบตัน (Stenosis) โรคหลอดเลือดแดงโปงพอง (Aneurysm) หรือ

โรคหลอดเลือดแดงแข็ง (Atherosclerosis) เปนตน วิธีการในการวัดคาความแข็งของหลอดเลือดนี้

สามารถแบงออกไดเปน 2 วิธี โดยวิธีแรกคือ วิธีการที่วัดจากการขยายและหดตัวเปนจังหวะของ

หลอดเลือดในแนวรัศมี (Radial aortic pulsation) โดยสรางเปนความสัมพันธระหวางขนาดเสนผาน

ศูนยกลางและความดัน ซึ่งวิธีการวัดความดันโดยตรงในหลอดเลือดนั้นจะตองทําการผาเปดรางกาย 

(Invasive) เพื่อใสอุปกรณวัดความดันเขาไปภายในหลอดเลือด (In vivo) สวนวิธีที่สองคือ วัดจาก

คล่ืนการขยายและหดตัวเปนจังหวะของหลอดเลือด (คล่ืนชีพจร) ในแนวแกนยาว (Longitudinal 

aortic pulse wave) เปนวิธีการที่ไมตองผาเปดรางกาย (Noninvasive) สามารถประมาณคาความ

แข็งของหลอดเลือดไดจากความเร็วของคล่ืนชีพจร (Pulse wave velocity, PWV) ที่เคล่ือนที่ไปตาม

แนวแกนยาวของหลอดเลือดโดยใชสมการโมเอนส-ควอทิเวจ (Moens-Korteweg) ซึ่งเปนวิธีการที่

นิยมใชในการวินิจฉัยโรคทางหลอดเลือดในปจจุบัน โดยทั่วไปแลวความเร็วของคล่ืนชีพจรวัดไดจาก

คล่ืนชีพจรของหลอดเลือดที่อยูตําแหนงตางกัน กลาวคือหลอดเลือดที่ใชวัดคล่ืนชีพจรจะอยูใน

ตําแหนงบริเวณโคนขา (Femoral artery) และบริเวณคอ (Carotid artery) โดยใชสูตรหาความเร็ว

จากระยะทางหารดวยเวลาที่คล่ืนชีพจรเคล่ือนที่ไประหวางตําแหนงของหลอดเลือดทั้งสอง ซึ่งเปน

การประมาณความเร็วของคล่ืนชีพจรในหลอดเลือดแดงโดยภาพรวม (Global) 

 สมบัติเฉพาะของหลอดเลือดไดมีการศึกษาอยางกวางขวาง รวมถึงการพัฒนาเคร่ืองมือและ

เทคนิคในการวัดคาความแข็งของหลอดเลือดดวยวิธีที่ไมตองผาเปดรางกาย โดยสวนมากจะวัดคา

ความแข็งของหลอดเลือดจากการประมาณความเร็วของคล่ืนชีพจรโดยใชสมการโมเอนส-ควอทิเวจ 

ทั้งนี้คาความแข็งของหลอดเลือดที่ตางกันในแตละตําแหนง ขนาด และรูปทรงที่ตางกันของหลอด

เลือดสามารถสงผลใหคาความแข็งของหลอดเลือดที่ไดจากการประมาณความเร็วของคล่ืนชีพจรนั้น

คลาดเคล่ือนได อีกทั้งวิธีการดังกลาวไมสามารถระบุตําแหนงของการเกิดโรคไดอยางแมนยํา ดังนั้น
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การศึกษาความเร็วและรูปแบบการกระจายตัวของคล่ืนชีพจรเฉพาะตําแหนงที่เกิดโรคจึงมี

ความสําคัญอยางมาก ซึ่งชวยใหแพทยสามารถตรวจพบโรคทางหลอดเลือดไดตั้งแตระยะเร่ิมตนและ

สามารถระบุระยะของโรคได แตอยางไรก็ตาม พบวามีเพียงการศึกษาการวัดความเร็วของคล่ืนชีพ

จรเฉพาะตําแหนงโดยใชเทคนิคอัลตราซาวดและใชวิธีการทางไฟไนตเอลิเมนตในหลอดเลือดบริเวณ

ชองทอง (Abdominal aorta) เนื่องจากเปนบริเวณที่สามารถอัลตราซาวดไดและมีรูปทรงของหลอด

เลือดเปนทรงกระบอกตรงซึ่งรูปทรงไมซับซอน โดยผลของรูปทรงที่มีตอความเร็วและรูปแบบการ

กระจายตัวของคล่ืนชีพจรจะตองมีการศึกษาตอไป 

ดังนั้นในงานวิจัยนี้จึงสนใจที่จะศึกษาคาความแข็งของหลอดเลือดที่มีรูปทรงโคง (Arch-

shaped) โดยใชวิธีการวัดความเร็วของคล่ืนชีพจรเฉพาะตําแหนง โดยสรางแบบจําลองทางไฟไนตเอ

ลิเมนตเพื่อหาความเร็วและรูปแบบการกระจายตัวของคล่ืนชีพจรของหลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิด

การโปงพองออกและหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติ ผลที่ไดสามารถใชเปนแนวทางในการวัดคาความ

แข็งของหลอดเลือดและตรวจสอบรอยโรค (Lesion) เฉพาะตําแหนงไดโดยไมตองผาเปดรางกาย 

 

2. วัตถุประสงค 
 

2.1 เพื่อสรางแบบจําลองไฟไนตเอลิเมนตแบบสามมิติของหลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิด

การโปงพองออก (Aneurysm) และหลอดเลือดแดงเอออรตาปกต ิ

2.2 เพื่อหาความเร็วและรูปแบบการกระจายตัวของคล่ืนชีพจร (Pulse wave) ของหลอด

เลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปงพองออกและหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติ 

2.3 เพื่อเปรียบเทียบความเร็วและรูปแบบการกระจายตัวของคล่ืนชีพจรที่ไดจากแบบจําลอง

หลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปงพองออกกับผลที่ไดจากแบบจําลองหลอดเลือดแดงเอออรตา

ปกติ 

 

3. ทฤษฏีหรือกรอบแนวความคิดของโครงการวิจัย 
 

ความแข็งของหลอดเลือดแดง (Aortic stiffness) สามารถใชเปนดัชนีช้ีวัดอัตราการเสี่ยงตอ

การเสียชีวิตของผูปวยโรคความดันโลหิตสูง (Paini et al., 2006) โรคหลอดเลือดแดงแข็งตัว (Oliver 

and Webb, 2003) และโรคเกี่ยวกับระบบหลอดเลือดและหัวใจอื่น ๆ อีกมากมาย โดยทั่วไปความ

แข็งของหลอดเลือดแดงสามารถวัดไดจากความสัมพันธระหวางความดันและเสนผานศูนยกลางของ

หลอดเลือดในขณะขยายตัวในชวงระหวางการคลายตัวและบีบตัวของหัวใจ ดัชนีเหลานั้น ไดแก 

Arterial distensibility Arterial compliance Peterson’s elastic modulus (Ep) และ Stiffness index 

( β ) (Buntin and Silver, 1990; Hansen et al., 1993; Nichols and O’Rourke, 2005; 

Vermeersch et al., 2008) แตอยางไรก็ตาม ดัชนีเหลานี้เปนเพียงการประมาณคาความแข็งโดยรวม

ของหลอดเลือดทั้งหมดจากการการวัดเพียงตําแหนงเดียว นอกจากนี้คาความแข็งของหลอดเลือด
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แดงยังสามารถวัดไดจาก Pulse wave velocity (PWV) ซึ่งเปนวิธีที่ใชในการประมาณคาความแข็ง

โดยรวมของหลอดเลือดเชนเดียวกันจากการวัดการเคล่ือนที่ของคล่ืนชีพจรจากตําแหนงหนึ่งไปยัง

อีกตําแหนงหนึ่งที่อยูไกลกนั กลาวคือ ตําแหนงวัดคล่ืนชีพจรตําแหนงแรกคือ Femoral arteries และ

ตําแหนงที่สองคือ Carotid arteries วิธีนี้ถือไดวาเปนวิธีที่นิยมใชและเปนที่ยอมรับโดยทั่วไป 

(Vappou et al., 2010) สมการที่ใชคํานวณคือสมการ Moens-Korteweg ซึ่งสามารถเขียนไดดังนี้ 

 

𝑃𝑃𝑃𝑃𝑃𝑃 = � 𝐸𝐸ℎ
2𝜌𝜌𝜌𝜌

                   (3.1) 

โดยที่ ℎ คือความหนาผนังหลอดเลือด 𝜌𝜌𝑠𝑠 คือความหนาแนนหลอดเลือด และ 𝑅𝑅 คือรัศมี

ภายในของหลอดเลือด สมการนี้ไดจากการพิจารณาการไหลของเลือดในหลอดเลือดแดงเปนคล่ืน

ตามแนวแกนที่มีความเร็วคงที่ โดยที่รูปทรงและสมบัติของหลอดเลือดแดงเปนไปตามสมมติฐาน

อยางงายของ Fung (1997)  นอกจากนี้ยังมีสมการ Moens-Korteweg อีกรูปแบบหนึ่งที่ถูก

พัฒนาขึ้นโดย Bergel (1960) ซึ่งแกไขโดยรวมการเปล่ียนแปลงความหนาผนังหลอดเลือดแดงเขา

ไปดวย (Nichols and O’Rourke, 2005) ดังนี้ 

     

  𝑃𝑃𝑃𝑃𝑃𝑃 = � 𝐸𝐸ℎ
2𝜌𝜌𝜌𝜌(1−𝜈𝜈2)

                  (3.2) 

โดยที่ 𝜈𝜈 มีคาประมาณ 0.5 ในกรณีของการพิจารณาหลอดเลือดเปนเนื้อเยื่อกึ่งไมอัดตัว 

 

 แตอยางไรก็ตามวิธีวัดคาความแข็งของหลอดเลือดแดงจาก Pulse wave velocity (PWV) 

ยังคงมีความคลาดเคล่ือนเนื่องจากระยะทางและเวลาที่ใชในการเคล่ือนที่ของคล่ืนชีพจรจากตําแหนง

หนึ่งไปยังอีกตําแหนงหนึ่ง ซึ่งในความเปนจริงเสนเลือดไมไดเปนเสนตรงโดยสมบูรณและความหนา

ผนังของหลอดเลือดมีความหนาบางไมเทากัน โดยเฉพาะอยางยิ่งในกรณีของผูปวยโรคเกี่ยวกับ

ระบบหลอดเลือดและหัวใจ ดังนั้นการเคล่ือนที่ของคล่ืนชีพรที่พิจารณาไดจากสมการ (3.1) และ 

(3.2) จึงไมตรงกับความเปนจริง (Luo et al., 2009) 

 วิธีการวัดคาความแข็งของหลอดเลือดแดงเฉพาะที่ไดถูกพัฒนาขึ้นเพื่อใหการวินิจฉัยโรค

เกี่ยวกับระบบหลอดเลือดและหัวใจมีความแมนยํามากยิ่งขึ้น ซึ่งไดแกวิธี Pulse wave imaging 

(PWI) โดยใชเทคนิคอัลตราซาวด (Vappou et al., 2010; Luo et al., 2012) โดยวิธีนี้ไดนําไป

ทดลองใชทั้งในหนูและคนในกรณีที่ไมเปนโรคและเปนโรคหลอดเลือดแดงแข็งตัว (Luo et al., 2008; 

Luo et al., 2009) และวิธีการ Pulse wave imaging นี้ไดถูกนําไปเปรียบเทียบกับคาที่ไดจากการ

จําลองสภาพแบบ Fluid-Structure Interaction (FSI) โดยใชวิธีการทางไฟไนตเอลิเมนตและคาที่ได

จากการทดลองจากแบบจําลองสภาพเสมือนจริง (Shahmirzadi and Konofagou, 2012) ซึ่งยืนยัน

ความไมตอเนื่อง (Discontinuities) ของผนังหนงัหลอดเลือดเนื่องจากอาการของโรค 
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 วิธีวิเคราะหทางไฟไนตเอลิเมนตไดถูกนํามาใชเพื่อบงบอกถึงการเสียรูปของหลอดเลือดที่ไม

เปนโรคและเปนโรคเกี่ยวกับระบบหลอดเลือดและหัวใจผานคาความเคนและความเครียด (Scotti et 

al., 2008; Park et al., 2010) การกระจายคล่ืนชีพจรในหลอดเลือดแดงใหญที่มีรูปรางเปนเสนตรง

โดยใชวิธีวิเคราะหทางไฟไนตเอลิเมนตไดทําการศึกษาโดย Shahmirzadi and Konofagou (2012) 

แตอยางไรก็ตามควรมีการศึกษาผลของรูปทรงของหลอดเลือดแดงที่มีตอรูปแบบการกระจายตัวและ

ความเร็วของคล่ืนชีพจรเขาพิจารณารวมดวย ดังนั้นในงานวิจัยนี้จึงไดสรางแบบจําลองหลอดเลือด

แดงที่มีรูปทรงเปนทรงกระบอกโคงแบบ 3 มิติ และพิจารณาทั้งในกรณีหลอดเลือดที่ไมเปนโรคและ

เปนโรคเกี่ยวกับระบบหลอดเลือดและหัวใจ กลาวคือโรคหลอดเลือดแดงโปงพอง (Aneurysm) เพื่อ

ใชเปนแนวทางและประโยชนในการวินิจฉัยโรคตอไป 

 

4. วิธีการดําเนินการวิจัย 
 

ในงานวิจัยนี้ไดหาความเร็วคล่ืนชีพจร (Pulse wave velocity; PWV) และลักษณะการ

กระจายคล่ืนชีพจรในหลอดเลือดแดงเอออรตาทรงโคงโดยการคํานวณเชิงตัวเลขดวยวิธีไฟไนตเอลิ

เมนต (Finite Element Method) โดยขั้นตอนการคํานวณและสมการที่เกี่ยวของ แสดงดัง

รายละเอียดตอไปนี้ 

 

4.1 สมการทางคณิตศาสตรที่เก่ียวของและแบบจําลองเชิงตัวเลข (Mathematical 

and numerical model) 

 ในงานวิจัยนี้ไดใชแบบจําลองทางไฟไนตเอลิเมนตแบบสามมิติเพื่อศึกษาความเร็วคล่ืนชีพ

จรและลักษณะการกระจายคล่ืนชีพจรในหลอดเลือดแดงเอออรตาทรงโคงที่มีลักษณะโปงพองออก 

(Aneurysm) ที่ตําแหนงสวนโคงของหลอดเลือดแดง (Aortic arch) และที่ตําแหนงหลอดเลือดแดงขา

ลง (Descending aorta) โดยพิจารณาผลของตําแหนง ขนาด และอัตราสวนคาโมดูลัสของยัง 

(Young’s modulus) ที่มีตอความเร็วคล่ืนชีพจรและลักษณะการกระจายคล่ืนชีพจร  

 

4.1.1 รูปทรง (Geometry) 

สรางรูปทรง (Geometry) ของหลอดเลือดแดงเอออรตาที่มีรูปทรงเปนแบบทรงกระบอกโคง 

(Arch-shaped) โดยใชพิกัดทรงกระบอก พิกัดของจุดอนุภาคของวัสดุ (Material particle point) บน

โดเมนอางอิง (Reference configuration) คือ 𝑿𝑿(𝑅𝑅,Θ,𝑍𝑍) และพิกัดของจุดอนุภาคของวัสดุบน

โดเมนเมื่อเกิดการเสียรูป (Deformed configuration) คือ  𝒙𝒙(𝑟𝑟,θ, 𝑧𝑧) ดังนั้นการเสียรูปของหลอด

เลือดสามารถเขียนไดเปนระบบพิกดัทรงกระบอกดังสมการ 

 

𝑟𝑟 = �𝑅𝑅2−𝑅𝑅𝑖𝑖
2

𝑘𝑘𝜆𝜆𝑧𝑧
+ 𝑟𝑟𝑖𝑖2        (4.1) 
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𝜃𝜃 = 𝑘𝑘Θ + 𝑍𝑍 Φ
𝐿𝐿
          (4.2) 

𝑧𝑧 = 𝜆𝜆𝑧𝑧𝑍𝑍          (4.3) 

โดยที่ 𝑟𝑟 คือตําแหนงในแนวรัศมีในโดเมนเมื่อเกิดการเสียรูป 𝑅𝑅 คือตําแหนงในแนวรัศมีใน

โดเมนอางอิง 𝑘𝑘 = 2𝜋𝜋/2𝜋𝜋 − 𝛼𝛼 𝜆𝜆𝑧𝑧 คืออัตราสวนการยืดในทิศทางตามยาว (Longitudinal direction) 

𝜃𝜃 คือตําแหนงเชิงมุมในโดเมนเมื่อเกิดการเสียรูป Θ คือตําแหนงเชิงมุมในโดเมนอางอิง 𝑍𝑍 คือ

ตําแหนงในแนวยาวในโดเมนอางอิง Φ คือคามุมเปด (Opening angle) ของหลอดเลือด 𝐿𝐿 คือความ

ยาวรวมของหลอดเลือดในโดเมนอางองิ 𝑧𝑧 คือตําแหนงในแนวยาวในโดเมนเมื่อเกิดการเสียรูป และ

ตัวหอย 𝑖𝑖 คือตําแหนงผนังดานในของหลอดเลือด 

กําหนดใหหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติ (Non-aneurysmal aorta) ประกอบดวยสวนของ

เสนตรง (Straight) 2 สวน คือหลอดเลือดแดงขาขึ้น (Ascending part) และขาลง (Descending 

part) และสวนโคง (Arch) 1 สวน ผนังหลอดเลือดมีความหนา 2.2 มิลลิเมตร และมีเสนผาน

ศูนยกลางภายในของหลอดเลือดเทากับ 12 มิลลิเมตร โดยมีความยาวในสวนตาง ๆ ดังแสดงในรูปที่ 

1 

 

 
 

รูปที่ 1 รูปทรงและขนาดของหลอดเลือดแดงเอออรตาปกต ิ

 

หลอดเลือดแดงเอออรตาที่ เกิดการโปงพองออกหรือหลอดเลือดแดงที่มี aneurysm 

(Aneurysmal aorta) จะถูกกําหนดความยาวของ aneurysm 3 คา คือ 25 37.5 และ 50 มิลลิเมตร 

โดยมีอัตราสวนความยาวตอความสูงของ aneurysm เทากับ 12 และอยูในตําแหนง aortic arch 

และ/หรือ descending aorta ดังแสดงในรูปที่ 2 

300 mm 

36 mm 

12.5 mm 

15.3 mm 
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(ก)                 (ข)                         (ค)                           (ง) 

 

รูปที่ 2 รูปทรงและขนาดของหลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปงพองออก ที่มีความยาวของ 

aneurysm (ก) 25 มิลลิเมตร (ข) 37.5 มิลลิเมตร (ค) 50 มิลลิเมตร จาํนวน 1 ตําแหนง และ (ง) 25 

มิลลิเมตร จํานวน 2 ตําแหนง 

 

 4.1.2 เมช (Mesh) 

สรางเมช (Mesh) จากเอลิเมนตรูปทรงหกเหล่ียม (Hexagonal shape) เพื่อสรางโหนดใน

การคํานวณเชิงตัวเลขดวยวิธีไฟไนตเอลิเมนต และแบงขอบเขตของบริเวณที่จะศึกษา (โดเมน) 

ออกเปน 2 สวนคือ สวนของไหลในหลอดเลือดและสวนที่เปนผนังหลอดเลือด ดังแสดงในรูปที่ 3 

โดยพิจารณาสมบัติของไหลเปนแบบนิวโตเนี่ยน (Newtonian) และสมบัติของผนังหลอดเลือดเปน

แบบยืดหยุน (Elastic) มีการเสียรูปแบบยืดหยุน (Elastic deformation) เปนเนื้อเดียวกัน 

(Homogeneous) อัดตัวไมได (Incompressible) และวัสดุเปนแบบไอโซทรอปก (Isotropic material) 

50 mm 

25 mm 37.5 mm 50 mm 

90° 
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                          (ก)                                                       (ข) 

 

รูปที่ 3 เมชของโดเมน (ก) ของไหลในหลอดเลือดและ (ข) ผนังหลอดเลือด 

 

4.1.3 สมการควบคุม (Governing equation) 

สมการควบคมุ (Governing equations) ของของไหลในหลอดเลือดและสมการควบคุมของ

ผนังหลอดเลือด ไดแก สมการอนุรักษมวล (Law of conservation of mass) สมการการเคล่ือนที่ 

(Motion equation of a continuum) สมการโมเมนตัม (Momentum equation) สมการคิเนมาติกส 

(Kinematics) และสมดุลความเคน (Stress equilibrium) เปนตน 

 

4.1.4 สมการความตอเนื่อง (Continuity equation) และโมเมนตัม (Momentum 

equation) 

สมการอนุรักษมวลและสมการการเคล่ือนที่ของผนังหลอดเลือด คือ 

 
𝜕𝜕𝜌𝜌𝑠𝑠
𝜕𝜕𝜕𝜕

+ 𝜕𝜕𝜌𝜌𝑠𝑠𝒗𝒗
𝜕𝜕𝒙𝒙

= 0          (4.4) 

𝜕𝜕𝝈𝝈
𝜕𝜕𝒙𝒙

+ 𝑮𝑮 = 𝜌𝜌𝒂𝒂          (4.5) 
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โดยที่ 𝜌𝜌𝑠𝑠 คือความหนาแนนของผนังหลอดเลือด 𝒗𝒗 คือเวคเตอรความเร็วของผนังหลอด

เลือด 𝑡𝑡 คือเวลา 𝝈𝝈 คือเทนเซอรความเคนเคอชี (Cauchy stress tensor) 𝑮𝑮 คือแรงที่เกิดจากน้ําหนัก

ของวัตถุ และ 𝒂𝒂 คือ เวคเตอรความเรง 

สมการโมเมนตมัของของไหลในหลอดเลือดแดง คือ 

 

𝜌𝜌𝑓𝑓
𝜕𝜕𝜕𝜕
𝜕𝜕𝜕𝜕

+ 𝜌𝜌𝑓𝑓𝒗𝒗∇𝒗𝒗 = −∇𝑝𝑝 + 𝜇𝜇∇2𝒗𝒗 + 𝒇𝒇              (4.6) 

โดยที่ 𝜌𝜌𝑓𝑓 คือความหนาแนนของเลือด 𝒗𝒗 คือเวคเตอรความเร็วของเลือด 𝑝𝑝 คือความดันที่

กระทํากับผนังดานในของหลอดเลือด 𝜇𝜇 คือความหนืดจลนของเลือด และ 𝒇𝒇 คือแรงที่เกิดจาก

น้ําหนักของวัตถุ 

 

4.1.5 สมการคิเนมาติกส (Kinematics equation) 

สมการคิเนมาติกสของผนังหลอดเลือด มีดังตอไปนี้ 

 

𝑭𝑭 = 𝜕𝜕𝒙𝒙
𝜕𝜕𝑿𝑿

           (4.7) 

โดยที่ 𝑭𝑭 คือเทนเซอรกราเดยีนทของการเสียรูป (Deformation gradient tensor) 

 

𝑬𝑬 = 1
2

(𝑪𝑪 − 𝑰𝑰)          (4.8) 

โดยที่ 𝑬𝑬 คือเทนเซอรความเครียดกรีนลากรานจ (Green Lagrange strain tensor) 𝑰𝑰 คือ

เทนเซอรเอกลักษณ (Identity tensor) และ 𝑪𝑪 คือเทนเซอรการเสียรูปเคอชีกรีนแบบขวา (Right 

Cuachy Green deformation tensor) ซึ่งมีสมการความสัมพันธกับเทนเซอรกราเดียนทของการเสีย

รูปดังนี้ 

 

𝑪𝑪 = 𝑭𝑭𝑇𝑇𝑭𝑭                           (4.9) 

 แรงที่กระทําในโดเมนอางอิงตอพื้นที่คือเทนเซอรความเคนไพโอลาเคอรชอฟฟที่สอง 

(Second Piola-Kirchhoff stress tensor), 𝑺𝑺, สามารถเขียนความสัมพันธกับเทนเซอรความเครียด

กรีนลากรานจไดดังนี้ 

 

𝑺𝑺 = 𝜕𝜕𝜓𝜓
𝜕𝜕𝑬𝑬

          (4.10) 
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แรงที่กระทําในโดเมนเมื่อเกิดการเสียรูปตอพื้นที่คือเทนเซอรความเคนเคอชี (Cauchy 

stress tensor) สามารถเขียนความสัมพันธกับเทนเซอรความเครียดขนาดเล็ก (Small strain 

tensor), 𝜺𝜺, ไดดังนี้ 

 

𝝈𝝈 = 𝜕𝜕𝜕𝜕
𝜕𝜕𝜺𝜺

          (4.11) 

โดยที่ 𝜓𝜓 คือฟงกชันพลังงานความเครียด (Strain energy function)  

 

 เทนเซอรความเคนไพโอลาเคอรชอฟฟที่สองสามารถแปลงไปเปนเทนเซอรความเคนเคอชี 

ไดดังสมการ 

 

𝝈𝝈 = 𝐽𝐽−1𝑭𝑭𝑭𝑭𝑭𝑭𝑇𝑇         (4.12) 

โดยที่ 𝐽𝐽 คือดีเทอรมิแนนทจาโคเบียนของเทนเซอรกราเดียนทของการเสียรูป (Jacobian 

determinant of the deformation gradient tensor) 

 

4.1.5 สมการสมดุลความเคน (Stress equilibrium) 

พิจารณาสมดุลความเคนของผนังหลอดเลือด จากสมการ 

 
𝜕𝜕𝝈𝝈
𝜕𝜕𝒙𝒙

= 0          (4.13) 

 

4.1.6 กําหนดเง่ือนไขขอบ (Boundary condition)  

กําหนดเงือ่นไขขอบจากความดันและการเสียรูปของหลอดเลือด ดังนี้ 

 ก. ไมพิจารณาความดันภายนอก (Extravascular pressure) ที่กระทํากับหลอดเลือด 

 ข. ปลายทั้งสองดานของหลอดเลือดถูกยึดใหอยูกับที่ 

 ค. กําหนดความดันที่ทางออกของหลอดเลือดเปนศูนย 

 ง. กําหนดคล่ืนความดัน (Luminal pulsatile pressure) ที่ทางเขาของหลอดเลือด พิจารณา

การไหลเปนแบบสมมาตรตามแนวแกน (Axisymmetric flow) และไมคิดผลของแรงโนมถวง ดังนั้น

จากสมการโมเมนตัมของของไหลในหลอดเลือดแดงจะไดสมการนาเวียร-สโตกส (Navier-Stokes 

equation) คือ 

 
𝜕𝜕𝜕𝜕
𝜕𝜕𝜕𝜕

= 0              (4.14) 
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𝜕𝜕𝜕𝜕
𝜕𝜕𝜕𝜕

= 0          (4.15) 

𝜌𝜌𝑓𝑓
𝜕𝜕𝑢𝑢𝑧𝑧
𝜕𝜕𝜕𝜕

+ 𝑢𝑢𝑧𝑧
𝜕𝜕𝑢𝑢𝑧𝑧
𝜕𝜕𝜕𝜕

= −𝜕𝜕𝜕𝜕
𝜕𝜕𝜕𝜕

+ 𝜇𝜇 𝜕𝜕2𝑢𝑢𝑧𝑧
𝜕𝜕𝑟𝑟2

+ 𝜇𝜇 𝜕𝜕2𝑢𝑢𝑧𝑧
𝜕𝜕𝑧𝑧2

        (4.16) 

 โดยที่ คือ 𝑢𝑢𝑧𝑧 ความเร็วในทิศทางตามแนวยาวของหลอดเลือด 

 

จากสมการสมดุลความเคนของผนังหลอดเลือด ความดันที่กระทํากับผนังดานในของหลอด

เลือด (Luminal pressure) สามารถคํานวณไดจาก 

 

𝑝𝑝𝑖𝑖 = ∫ (𝜎𝜎�𝜃𝜃𝜃𝜃 − 𝜎𝜎�𝑟𝑟𝑟𝑟)𝑟𝑟𝑜𝑜
𝑟𝑟𝑖𝑖

𝑑𝑑𝑑𝑑
𝑟𝑟

+ 𝑝𝑝𝑜𝑜          (4.17) 

โดยที่ 𝑟𝑟 คือตําแหนงในแนวรัศมี ตัวหอย 𝑖𝑖 และ 𝑜𝑜 คือตําแหนงที่ผนังดานในและดานนอก 

ตามลําดับ 𝑝𝑝𝑜𝑜 ความดันที่กระทํากับผนังดานนอกของหลอดเลือด โดย 𝜎𝜎𝜃𝜃𝜃𝜃 = 𝑃𝑃 + 𝜎𝜎�𝜃𝜃𝜃𝜃 และ 

𝜎𝜎𝑟𝑟𝑟𝑟 = 𝑃𝑃 + 𝜎𝜎�𝑟𝑟𝑟𝑟 สัญลักษณตัวขีดดานบน (Over bar) แสดงถึงคอมโพเนนทความเคนที่มแีนวโนมทาํ

ใหวัตถุบิดเบ้ียว (Deviator stress component) และ 𝑃𝑃 คือตัวคูณลากรานจ (Lagrange multiplier) 

เปนขอบเขตเงื่อนไขของการอัดตัวไมได (Incompressibility constraint) ของหลอดเลือด 

  

4.1.7 สมการคอนสติติวทีฟ (Constitutive equation) 

ตั้งสมการคอนสติติวทีฟ (Constitutive equation) สําหรับหลอดเลือดแดงเอออรตาทีเ่กิดการ

โปงพองออก (Aneurysm) และหลอดเลือดแดงเอออรตาปกต ิดังนี้ 

 

𝜓𝜓 = 1
2
𝝈𝝈𝝈𝝈         (4.18) 

𝝈𝝈 = 𝐸𝐸𝜺𝜺         (4.19) 

โดยที่ 𝐸𝐸 คือคาโมดูลัสอิลาสติก (Elastic modulus) จากกฎของฮุค (Hooke’s law)  

 

ดังนั้นเมื่อวัสดุเปนแบบไอโซทรอปก (Isotropic material) วัสดุจะมีการเสียรูปโดยพิจารณา

จากสมการ 

 

𝜺𝜺 = (1+𝜈𝜈)
𝐸𝐸

𝝈𝝈 − 𝜈𝜈
𝐸𝐸
𝑡𝑡𝑡𝑡(𝝈𝝈)𝑰𝑰       (4.20) 

 โดยที่ 𝜈𝜈 คืออัตราสวนของปวซอง (Poisson’s ratio) 
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เนื่องจากพิจารณาสมบัติของผนังหลอดเลือดเปนแบบยืดหยุน (Elastic) โดยสมการที่ใชคือ

กฎของฮุค (Hooke’s law) ดังนั้นตัวแปรที่ใชในการแบงแยกระหวางหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติ 

(Non-aneurysm) และหลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปงพองออก (Aneurysm) คือคาโมดูลัสอิ

ลาสติก (Elastic modulus) หรือคาโมดูลัสของยัง (Young’s modulus) โดยในการจําลองสภาพนี้ได

แบงแบบจําลองออกเปน 3 สวนหลักคือ (1) แบบจําลองที่ไมมีการโปงพองออกของผนังหลอดเลือด

แดง (Non-aneurysmal aortic arch model) (2) แบบจําลองที่มีการโปงพองออกของผนังหลอดเลือด

แดงแบบเปนเนื้อเดียวกัน (Aneurysmal aortic arch model with homogeneous wall) และ (3) 

แบบจําลองที่มีการโปงพองออกของผนังหลอดเลือดแดงแบบไมเปนเนื้อเดียวกัน (Aneurysmal 

aortic arch model with non-homogeneous wall) ซึ่งสามารถแบงยอยแบบจําลองในแตละสวนได 

ดังแสดงในตารางที่ 1 

 

ตารางที่ 1 คาโมดูลัสของยัง (Young’s modulus) ของแบบจําลองหลอดเลือดแดงเอออรตา และ

ขนาดของ aneurysm ที่ตําแหนงตาง ๆ ในแตละแบบจําลอง 

Aortic Arch 

Model 

Young’s Modulus 

(MPa) 

Aneurysm Length 

(mm) 

Aortic Wall 
Aneurysm  

Descending Arch 
Descending Arch 

Non-aneurysm 2.56 - - - - 

Aneurysm 

(Homogeneous)  
2.56 

2.56 - 25 - 

- 2.56 - 25 

Aneurysm (Non-

homogeneous)  
2.56 

5.12 - 25 - 

7.68 - 25 - 

10.24 - 25 - 

- 5.12 - 25 

- 7.68 - 25 

- 10.24 - 25 

10.24 - 37.5  

10.24 - 50  

10.24 10.24 25 25 
 

 

 4.2 วิธีการคํานวณเชิงตัวเลข (Numerical scheme) 

จําลองสภาพแบบจําลองหลอดเลือดแดงเอออรตาแบบ 3 มิติ โดยใชโปรแกรมคอมพิวเตอร 

ทั้งหมด 12 แบบจําลอง (ตารางที่ 1) และพิจารณาอันตรกิริยาระหวางของแข็งและของเหลว (Fluid 

structure interaction) แบบพลศาสตร วัดคาการขจัดตามแนวรัศมี (Radial displacement) ตลอดทั้ง
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ความยาวตามแนวแกนของหลอดเลือดเมื่อเวลาเปล่ียนแปลงไป แสดงผลการจําลองสภาพบนระนาบ 

spatio-temporal แบบ 2 มิติ เพื่อสังเกตการกระจายคล่ืนชีพจร (Pulse wave propagation) และ

ความเร็วคล่ืนชีพจร (Pulse wave velocity) บนผนังของหลอดเลือดแดงเอออรตา (ที่เกิดการโปง

พองออกและหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติ) แผนภาพวิธีการคํานวณเชิงตัวเลขแสดงในรูปที่ 4 และมี

รายละเอียดดังตอไปนี้ 

 - จําลองสภาพโดยใชระเบียบวิธีการคํานวณแบบไฟไนตเอลิเมนต สรางรูปทรงของหลอด

เลือด กําหนดเอลิเมนต และเมช  

 - ปอนคาของตัวแปรตาง ๆ ของผนังหลอดเลือดและของไหลในหลอดเลือด (ตารางที่ 2) ใน

โปรแกรมจําลองสภาพ  

- ปอนขอมูลคล่ืนความดัน (Luminal pulsatile pressure) และความเร็วเร่ิมตน กําหนด

เงื่อนไขขอบ และแกสมการควบคุมเพื่อหาความดันและความเร็วของของไหลในหลอดเลือดที่

สอดคลองกบัเงื่อนไขขอบที่กําหนด 

- แกสมการควบคุมเพื่อหาความดันและความเร็วที่กระทําตอผนังหลอดเลือดที่สอดคลองกับ

เงื่อนไขขอบของความดันและความเร็วที่ไดจากโดเมนของของไหลในหลอดเลือด 

 - ไดการเสียรูป (Deformation) ของผนังหลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิดจากคล่ืนความดัน 

(Pressure wave) ที่กระทําที่ตําแหนงใด ๆ บนผนังหลอดเลือด  

 - ไดความเร็วและรูปแบบการกระจายตัวของคล่ืนชีพจร (Distension wave) ของหลอดเลือด

แดงเอออรตา จากการพลอตคาการเสียรูป (การขจัด) ของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงใด ๆ ตอเวลาที่

คล่ืนความดันเคล่ือนที่ไปตามผนังหลอดเลือด แสดงผลการจําลองสภาพบนระนาบ spatio-temporal 

แบบ 2 มิติ 

 - หาความเคนของหลอดเลือดแดงเอออรตาจากสมการคอนสติติวทีฟ 
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รูปที่ 4 แผนภาพวิธกีารคาํนวณเชิงตัวเลข 

 

 

ตารางที่ 2 คาของตัวแปรตาง ๆ ของผนังหลอดเลือดและของไหลในหลอดเลือด (Input parameters)  

Domain Parameters Values 

Aortic Wall 

𝜌𝜌𝑠𝑠 1,050 kg/m
3
 

𝜈𝜈 0.48 
𝐸𝐸 2.56-10.24 MPa 

Lumen 

𝜌𝜌𝑓𝑓 1,000 kg/m
3
 

𝜇𝜇 0.0001 Ns/m
2
 

𝑐𝑐𝑜𝑜 1,483 m/s 
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5. ผลการวิจัยและบทวิจารณ 
 

หลอดเลือดเปนอวัยวะที่ทําหนาที่ลําเลียงเลือดไปเล้ียงสวนตาง ๆ ของรางกาย ดังนั้นอันตร

กิริยาระหวางของแข็งและของเหลว (Fluid-Structure Interaction; FSI) จึงนํามาพิจารณาในงานวิจัย

นี้ โดยพิจารณาแบบจําลองหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติเปนของแข็งที่มีคาโมดูลัสของยัง (Young’s 

modulus) แตกตางกัน โดยแบงแบบจําลองออกเปน 3 แบบคือ (1) แบบจําลองที่ไมมีการโปงพอง

ออกของผนังหลอดเลือดแดง (Non-aneurysmal aortic arch model) (2) แบบจําลองที่มีการโปงพอง

ออกของผนังหลอดเลือดแดงแบบเปนเนื้อเดียวกัน (Aneurysmal aortic arch model with 

homogeneous wall) และ (3) แบบจําลองที่มีการโปงพองออกของผนังหลอดเลือดแดงแบบไมเปน

เนื้อเดียวกัน (Aneurysmal aortic arch model with non-homogeneous wall) ซึ่งจะมีผนังบางสวน

ที่แข็งกวาหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติ และพิจารณาแบบจําลองการไหลของเลือดเปนของไหลที่มี

การไหลเปนแบบราบเรียบ (Laminar flow) แสดงผลการจําลองสภาพบนระนาบ spatio-temporal 

แบบ 2 มิติ ความเร็วคล่ืนชีพจร (Pulse wave velocity) ของแตละแบบจําลอง หาไดจากการหา

สมการถดถอยเชิงเสน (Linear regression) บนจุดสูงสุดของยอดคล่ืนชีพจรที่เวลาเปล่ียนแปลงไป 

 รูปที่ 5 แสดงการขจัดของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงหลอดเลือดและเวลาใด ๆ พบวา

แบบจําลองที่มีผนังเปนเนื้อเดียวกัน (Homogeneous model) ที่เปนหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติ 

(Non-aneurysm) (รูปที่ 5 (ก)) มีคาโมดูลัสของยัง (Young’s modulus) เทากับ 2.56 เมกะปาสคาล 

มีการกระจายคล่ืนแบบไปขางหนา (Forward wave) ในสวนขาขึ้น (Ascending part) และขาลงของ

หลอดเลือดแดง (Descending part) การกระจายคล่ืนแบบสะทอนกลับ (Reflected wave) พบไดใน

สวนที่เปนสวนโคงของหลอดเลือดแดง (Arch) คาความเร็วคล่ืนชีพจรในสวนขาขึ้นและขาลงของ

หลอดเลือดแดง เทากับ 11.29 เมตรตอวินาที และ 13.53 เมตรตอวินาที ตามลําดับ และคาความเร็ว

คล่ืนชีพจรสะทอนกลับที่สวนโคงของหลอดเลือดแดง เทากับ 0.99 เมตรตอวินาที  

 

  
                       (ก)                                                          (ข) 
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                       (ค)                                                          (ง) 

 

รูปที่ 5 กราฟการขจดัของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงหลอดเลือดและเวลาใด ๆ (จุด o แสดงยอดคล่ืน

ชีพจร) ของ (ก) หลอดเลือดปกติ (ข) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 

มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 2 (ค) 

หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 50 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus 

ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 และ (ง) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 2 

ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ 

เทากับ 4 

  

จากแบบจําลองหลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปงพองออกจะไมเปนเนื้อเดียวกนั (Non-

homogeneous) เมื่อหลอดเลือดเกิด aneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ที่ descending aorta ขนาด 25 

มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 2 (รูปที่ 5 

(ข)) พบวาความเร็วคล่ืนชีพจรสะทอนกลับที่สวนโคงของหลอดเลือดแดงเพิ่มขึ้น มีคาเทากับ 1.46 

เมตรตอวินาที และความเร็วคล่ืนชีพจรที่ผนังหลอดเลือดที่เกิด aneurysm เทากับ 22.40 เมตรตอ

วินาที 

เมื่อ aneurysm ขนาดกวางขึ้นเปน 50 มิลลิเมตร และอัตราสวนคา Young’s modulus ของ 

aneurysm และหลอดเลือดปกติเพิ่มขึ้น เทากับ 4 (รูปที่ 5 (ค)) พบวาเกิดการกระจายคล่ืนแบบอยู

กับที่ (Standing wave) ที่สวนโคงของหลอดเลือดแดงและความเร็วคล่ืนชีพจรสะทอนกลับที่สวนโคง

ของหลอดเลือดแดงเพิ่มขึ้น มีคาเทากับ 19.04 เมตรตอวินาที และความเร็วคล่ืนชีพจรที่ผนังหลอด

เลือดที่เกิด aneurysm เพิ่มขึ้น เทากับ 38.94 เมตรตอวินาที การกระจายคล่ืนแบบอยูกับที่เพิ่มมาก

ขึ้น หากจํานวน aneurysm เพิ่มขึ้นเปน 2 ตําแหนง ที่ aortic arch และ descending aorta ซึ่งพบวา

การกระจายคล่ืนแบบอยูกับที่จะเกิดขึ้นที่ตําแหนงขาเขาและขาออกของ aneurysm ที่ aortic arch 

(รูปที่ 5 (ง)) 
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                       (ก)                                                          (ข) 

 

  
                       (ค)                                                          (ง) 

 

รูปที่ 6 กราฟการขจดัของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงหลอดเลือดและเวลาใด ๆ (จุด o แสดงยอดคล่ืน

ชีพจร) ของ (ก) หลอดเลือดปกติ (ข) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm ที่ descending aorta จํานวน 1 

ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ 

เทากับ 4 (ค) หลอดเลือดทีม่ี aneurysm ที่ aortic arch จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร 

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 4 และ (ง) หลอด

เลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 2 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ 

aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 

 

รูปที่ 6 แสดงผลของจํานวน aneurysm ที่มีตอรูปแบบการกระจายตัวและความเร็วของคล่ืน

ชีพจร หลอดเลือดที่มี aneurysm ที่ descending aorta และที่ aortic arch จํานวน 1 ตําแหนง (รูปที่ 

6 (ข) และ (ค)) ตามลําดับ พบวาหลอดเลือดแดงที่เกิด aneurysm ที่ aortic arch มีคาความเร็วคล่ืน

ชีพจรสะทอนกลับที่สวนโคงของหลอดเลือดแดงเทากับ 19.09 เมตรตอวินาที ซึ่งมากกวาที่เกิด 

aneurysm ที่ descending aorta ถึง 6.4 เทา เมื่อจํานวน aneurysm เพิ่มขึ้นเปน 2 ตําแหนง ที่ 

aortic arch และ descending aorta พบวาคาความเร็วคล่ืนชีพจรสะทอนกลับที่สวนโคงของหลอด

เลือดแดงมีคาเพิ่มขึ้น เทากับ 25.65 เมตรตอวินาที และพบการกระจายคล่ืนแบบอยูกับที่เพิ่มมาก

ขึ้นเมื่อหลอดเลือดเกิด aneurysm ที่ aortic arch 
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                       (ก)                                                          (ข) 

 

  
                       (ค)                                                          (ง) 

 

รูปที่ 7 กราฟการขจดัของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงหลอดเลือดและเวลาใด ๆ (จุด o แสดงยอดคล่ืน

ชีพจร) ของ (ก) หลอดเลือดปกติ (ข) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 

มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 (ค) 

หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 37.5 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s 

modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 4 และ (ง) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 

1 ตําแหนง ขนาด 50 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือด

ปกติ เทากับ 4 

 

รูปที่ 7 แสดงผลของขนาดของ aneurysm ที่มีตอรูปแบบการกระจายตัวและความเร็วของ

คล่ืนชีพจร เมื่อจําลองสภาพหลอดเลือดทีม่ี aneurysm ที่ descending aorta จํานวน 1 ตําแหนง ที่มี

ขนาดแตกตางกัน คือ 25 37.5 และ 50 มิลลิเมตร พบวาขนาดของ aneurysm ที่เพิ่มขึ้น มีแนวโนม

ทําใหเกิดคล่ืนชีพจรสะทอนกลับที่สวนโคงของหลอดเลือดแดงเพิ่มขึ้น โดยที่ aneurysm ขนาด 25 

37.5 และ 50 มิลลิเมตร มีความเร็วคล่ืนชีพจรสะทอนกลับเทากับ 1.43 22.14 และ 19.04 เมตรตอ

วินาที ตามลําดับ 
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                       (ก)                                                          (ข) 

 

  
                       (ค)                                                          (ง) 

 

รูปที่ 8 กราฟการขจดัของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงหลอดเลือดและเวลาใด ๆ (จุด o แสดงยอดคล่ืน

ชีพจร) ของหลอดเลือดทีม่ี aneurysm ที่ descending aorta จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 

มิลลิเมตร (ก) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 1 (ข) 

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 2 (ค) อัตราสวนคา 

Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 3 และ (ง) อัตราสวนคา Young’s 

modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 4 

 

  รูปที่ 8 แสดงผลของอัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ 

ที่มีตอรูปแบบการกระจายตัวและความเร็วของคล่ืนชีพจร ของหลอดเลือดที่มี aneurysm ที่ 

descending aorta จากแบบจําลองที่มีผนังเปนเนื้อเดียวกัน (Homogeneous model) ที่เปนหลอด

เลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปงพองออก (Aneurysm) (รูปที่ 8 (ก)) มีคาโมดูลัสของยัง (Young’s 

modulus) ของ aneurysm และผนังหลอดเลือด เทากับ 2.56 เมกะปาสคาล (อัตราสวนคา Young’s 

modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 1) พบวาความเร็วคล่ืนชีพจรแบบไปขางหนา 

และสะทอนกลับมีคาไมแตกตางกันอยางมีนัยสําคัญกับหลอดเลือดแดงที่มีอัตราสวนคา Young’s 

modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 2 3 และ 4 (รูปที่ 8 (ข) (ค) และ (ง)) 

ตามลําดับ แตอยางไรก็ตาม รูปแบบการกระจายคล่ืนมีความแตกตางกันเล็กนอยที่ตําแหนงการเกิด 
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aneurysm โดยพบวาความเร็วคล่ืนชีพจรที่ผนังหลอดเลือดที่เกิด aneurysm มีคาเทากับ 19.24 

22.40 27.61 และ 30.20 เมตรตอวินาที เมื่ออัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และ

หลอดเลือดปกติ เทากับ 1 2 3 และ 4 ตามลําดับ 

 

  
                       (ก)                                                          (ข) 

 

  
                       (ค)                                                          (ง) 

 

รูปที่ 9 กราฟการขจดัของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงหลอดเลือดและเวลาใด ๆ (จุด o แสดงยอดคล่ืน

ชีพจร) ของหลอดเลือดทีม่ี aneurysm ที่ aortic arch จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร (ก) 

อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 1 (ข) อัตราสวนคา 

Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 2 (ค) อัตราสวนคา Young’s 

modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 3 และ (ง) อัตราสวนคา Young’s modulus 

ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 

 

รูปที่ 9 แสดงผลของอัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ 

ที่มีตอรูปแบบการกระจายตัวและความเร็วของคล่ืนชีพจร ของหลอดเลือดที่มี aneurysm ที่ aortic 

arch จากแบบจําลองที่มีผนังเปนเนื้อเดียวกัน (Homogeneous model) ที่เปนหลอดเลือดแดงเอออร

ตาที่เกิดการโปงพองออก (Aneurysm) (รูปที่ 9 (ก)) มีคาโมดูลัสของยัง (Young’s modulus) ของ 

aneurysm และผนังหลอดเลือด เทากับ 2.56 เมกะปาสคาล (อัตราสวนคา Young’s modulus ของ 
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aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 1) พบวาความเร็วคล่ืนชีพจรแบบไปขางหนา และสะทอน

กลับมีคาไมแตกตางกันอยางมีนัยสําคัญกับหลอดเลือดแดงที่มีอัตราสวนคา Young’s modulus ของ 

aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 2 3 และ 4 (รูปที่ 9 (ข) (ค) และ (ง)) ตามลําดับ แตพบวา 

รูปแบบการกระจายคล่ืนมีความแตกตางกันที่ตําแหนงการเกิด aneurysm โดยพบการกระจายคล่ืน

แบบอยูกับที่ชัดเจนมากขึ้นที่ตําแหนงขาเขาและขาออกของ aneurysm ที่ aortic arch เมื่ออัตราสวน

คา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 1 2 3 และ 4 ตามลําดับ 

คาความเร็วคล่ืนชีพจร (Pulse wave velocity) บนผนังของหลอดเลือดแดงเอออรตาที่มีคา

โมดูลัสของยัง (Young’s modulus) แตกตางกันที่ตําแหนงตาง ๆ ของแบบจําลองทั้งหมด 12 

แบบจําลอง ไดถูกสรุปไวในตารางที่ 3 

 

ตารางที่ 3 ความเร็วคล่ืนชีพจร (Pulse wave velocity; PWV) บนผนังของของหลอดเลือดแดง     

เอออรตาปกติและหลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปงพองออกที่ไดจากแบบจําลอง 

Aortic Arch 

Model 

Young’s Modulus 

(MPa) 

Aneurysm Length 

(mm) 

PWV 

(m/s) 

Aortic 

Wall 

Aneurysm  
Descending Arch 

Forward 

(Ascending) 

Forward 

(Descending) 
Reflected 

Descending Arch 

Non-aneurysm  2.56 - - - - 11.29 13.53 0.99 

Aneurysm 

(Homogeneous) 
2.56 

2.56 - 25 - 10.43 13.62 1.43 

- 2.56 - 25 10.83 14.12 19.37 

Aneurysm 

(Non-

homogeneous) 

2.56 

5.12 - 25 - 10.46 13.53 1.46 

7.68 - 25 - 10.46 13.53 1.48 

10.24 - 25 - 10.46 13.51 1.43 

- 5.12 - 25 9.41 14.44 22.46 

- 7.68 - 25 9.74 14.50 22.44 

- 10.24 - 25 11.02 14.39 19.09 

10.24 - 37.5 - 11.34 11.08 22.14 

10.24 - 50 - 12.61 12.76 19.04 

10.24 10.24 25 25 10.58 12.79 25.65 

 

 คาความแตกตางความเคน (Derivative of regional stress) ที่เกิดขึ้นบนผนังหลอดเลือด

แดงเอออรตาปกติ (Non-aneurysmal aorta) และเลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปงพองออก 

(Aneurysm aorta) แสดงดังรูปที่ 10-14 ซึ่งสอดคลองกับเงื่อนไขตาง ๆ กับการขจัดของผนังหลอด

เลือดที่ไดแสดงในรูปที่ 5-9 

 ความเคนที่เกิดขึ้นบนผนังหลอดเลือดสามารถนํามาหาคาความแตกตางความเคน ซึ่งคือคา

ความเปล่ียนแปลงความเคนที่เกิดขึ้นที่ตําแหนงเฉพาะตําแหนงหรือจุดใด ๆ บนผนังหลอดเลือด 
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หากคาความแตกตางความเคนมาก แสดงวาที่ตําแหนงผนังหลอดเลือดนั้นมีความเปล่ียนแปลงความ

เคนมาก ซึ่งทําใหผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงนั้นมีโอกาสเกิดความเสียหายไดสูง 

เมื่อเปรียบเทียบระหวางหลอดเลือดทีเ่กิด aneurysm ที่ descending aorta และ หลอดเลือด

ที่เกิด aneurysm ที่ aortic arch พบวาคาความแตกตางความเคนจะมีคามากเมื่อเกิด aneurysm ที่ 

descending aorta (รูปที่ 11) ขนาดของ aneurysm ไมทําใหคาความแตกตางความเคน มีความ

แตกตางอยางมีนัยสําคญั (รูปที่ 12) และอัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอด

เลือดปกติที่เพิ่มขึ้น ทําใหคาความแตกตางความเคนเพิ่มขึ้น (รูปที่ 13 และ 14) 

  

   
                          (ก)                                                         (ข) 

 

  
                          (ค)                                                         (ง) 

 

รูปที่ 10 ความเคนและการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของ (ก) หลอดเลือดปกติ (ข) 

หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus 

ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 2 (ค) หลอดเลือดทีม่ี aneurysm จํานวน 1 ตําแหนง 

ขนาด 50 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 

4 และ (ง) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 2 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา 

Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 
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                          (ก)                                                         (ข) 

 

  
                          (ค)                                                         (ง) 

 

รูปที่ 11 ความเคนและการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของ (ก) หลอดเลือดปกติ (ข) 

หลอดเลือดที่ม ีaneurysm ที่ descending aorta จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวน

คา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 (ค) หลอดเลือดที่ม ี

aneurysm ที่ aortic arch จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus 

ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 และ (ง) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 2 

ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ 

เทากับ 4 
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                          (ก)                                                         (ข) 

 

  
                          (ค)                                                         (ง) 

 

รูปที่ 12 ความเคนและการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของ (ก) หลอดเลือดปกติ (ข) 

หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus 

ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 (ค) หลอดเลือดทีม่ี aneurysm จํานวน 1 ตําแหนง 

ขนาด 37.5 มิลลิเมตร อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิเทากับ 

4 และ (ง) หลอดเลือดที่ม ีaneurysm จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 50 มิลลิเมตร อัตราสวนคา 

Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 4 
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                          (ก)                                                         (ข) 

 

  
                          (ค)                                                         (ง) 

 

รูปที่ 13 ความเคนและการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของหลอดเลือดที่มี aneurysm ที่ 

descending aorta จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร (ก) อัตราสวนคา Young’s modulus 

ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 1 (ข) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm 

และหลอดเลือดปกติ เทากับ 2 (ค) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือด

ปกติ เทากับ 3 และ (ง) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิ

เทากับ 4 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

0 50 100 150 200 250 300 350 400
-12

-8

-4

0

4

8

12

St
re

ss
 (k

Pa
)

Distance (mm)
0 50 100 150 200 250 300 350 400

-75

-50

-25

0

25

50

75

D
er

iv
at

iv
e 

of
 r

eg
io

na
l s

tr
es

s (
kP

a/
m

m
)

0 50 100 150 200 250 300 350 400
-12

-8

-4

0

4

8

12

St
re

ss
 (k

Pa
)

Distance (mm)
0 50 100 150 200 250 300 350 400

-75

-50

-25

0

25

50

75

D
er

iv
at

iv
e 

of
 r

eg
io

na
l s

tr
es

s (
kP

a/
m

m
)

0 50 100 150 200 250 300 350 400
-12

-8

-4

0

4

8

12

St
re

ss
 (k

Pa
)

Distance (mm)
0 50 100 150 200 250 300 350 400

-75

-50

-25

0

25

50

75

D
er

iv
at

iv
e 

of
 r

eg
io

na
l s

tr
es

s (
kP

a/
m

m
)

0 50 100 150 200 250 300 350 400
-12

-8

-4

0

4

8

12

St
re

ss
 (k

Pa
)

Distance (mm)
0 50 100 150 200 250 300 350 400

-75

-50

-25

0

25

50

75

D
er

iv
at

iv
e 

of
 r

eg
io

na
l s

tr
es

s (
kP

a/
m

m
)



  25 

  
                          (ก)                                                         (ข) 

 

  
                          (ค)                                                         (ง) 

 

รูปที่ 14 ความเคนและการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของหลอดเลือดที่มี aneurysm ที่ 

aortic arch จํานวน 1 ตําแหนง ขนาด 25 มิลลิเมตร (ก) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ 

aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 1 (ข) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และ

หลอดเลือดปกติ เทากับ 2 (ค) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือด

ปกติ เทากับ 3 และ (ง) อัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกต ิ

เทากับ 4 

 

 การแกสมการโดยวิธีการทางไฟไนตเอลิเมนต เพื่อหาคาตัวแปรตาง ๆ (ความดัน ความเร็ว 

การขจัด และความเคน) จากแบบจําลองนั้น ผลที่ไดเบ้ืองตนจะตองมีการนําไปเปรียบเทียบกับการ

ทดลอง (Phantom) และการจําลองสภาพของแบบจําลองหลอดเลือดอื่น ๆ และพิจารณาภายใต

เงื่อนไขและสมมติฐานของแบบจําลองนั้น ๆ  

 ในงานวิจัยนี้ไดมีการศึกษาถึงการขจัดและความเคนที่เกิดขึ้นเนื่องจากคล่ืนความดัน 

(Pressure wave) บนผนังหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติและหลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปง

พองออก (Aneurysm) โดยใชแบบจําลองทางไฟไนตเอลิเมนต โดยไดมีการรายงานถึงผลของ

จํานวนของ aneurysm ตําแหนงการเกิด aneurysm ขนาดของ aneurysm และอัตราสวนคา 

Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ (Modulus ratio) ที่มีตอรูปแบบการกระจาย
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ตัว ความเร็วของคล่ืนชีพจร และความเคนของผนังหลอดเลือด ในงานวิจัยอื่น ๆ กอนหนานี้ ไดมี

การรายงานถึงผลของรูปทรงของ aneurysm ตําแหนงการเกิด aneurysm ขนาดของ aneurysm 

และสมบัติของผนังหลอดเลือด (Wall properties) ที่มีตอรูปแบบการกระจายตัว ความเร็วของคล่ืน

ชีพจร และความเคนของผนังหลอดเลือด (Wall stress) เชนกัน (Khamdaeng et al., 2016; Li et 

al., 2016; Scotti et al., 2008; Shahmirzadi and Konofagou, 2012, 2014) แตในงานวิจัยนี้ได

พิจารณารูปทรงของหลอดเลือดแดงเอออรตาเปนรูปทรงโคง (Arch-shaped) และศึกษาถึงตําแหนง

การเกิด aneurysm (บริเวณตําแหนง descending aorta และ aortic arch) บนหลอดเลือดแดงเอ

ออรตารูปทรงโคง ที่มีตอรูปแบบการกระจายตัวและความเร็วของคล่ืนชีพจร  

 ความเร็วและรูปแบบการกระจายตัวของคล่ืนชีพจรของหลอดเลือดแดงเอออรตา สามารถหา

ไดจากการพลอตคาการขจัดของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงใด ๆ ตอเวลาที่คล่ืนความดันเคล่ือนที่ไป

ตามผนังหลอดเลือดบนระนาบ spatio-temporal แบบ 2 มิติ พบวามีรูปแบบการกระจายคล่ืนชีพจร

หลัก ๆ 3 ลักษณะคือ การกระจายคล่ืนแบบไปขางหนา (Forward wave) การกระจายคล่ืนแบบ

สะทอนกลับ (Reflected wave) และการกระจายคล่ืนแบบอยูกับที่ (Standing wave) เหมือนกันกับ

งานวิจัยกอนหนานี้ ทั้งในแบบจําลองที่ไมมีการโปงพองออกของผนังหลอดเลือดแดง (Non-

aneurysmal aortic arch model) และแบบจําลองที่มีการโปงพองออกของผนังหลอดเลือดแดง 

(Aneurysmal aortic arch model) ซึ่งผลที่ไดสามารถใชเปนแนวทางในการทดลอง (Phantom) และ

การวิเคราะหผลจากอุปกรณวัดคาทางคลินิกที่ถูกพัฒนาขึ้น เชน Pulse Wave Imaging (PWI) เพื่อ

ใชเปนตัวบงช้ีในการวินิจฉัยโรคไดอยางเหมาะสม (Shahmirzadi et al., 2012; Shahmirzadi et al., 

2013) 

ในงานวิจัยนี้พบวาความแตกตางของความเร็วคล่ืนแบบไปขางหนาที่บริเวณตําแหนง 

descending aorta และความเร็วคล่ืนสะทอนกลับที่ตําแหนง aortic arch ระหวางแบบจําลองที่ไมมี

การโปงพองออกของผนังหลอดเลือดแดง (Non-aneurysmal aortic arch model) และแบบจําลองที่

มีการโปงพองออกของผนังหลอดเลือดแดง (Aneurysmal aortic arch model) มีคาเทากับรอยละ 

9.7 และรอยละ 122.8 ตามลําดับ ความเร็วคล่ืนชีพจรคามากจะพบที่ตําแหนงการเกิด aneurysm 

เนื่องจากมีคาความแข็งมาก จากการศึกษากอนหนานี้ไดมีการจําลองสภาพแบบจําลองหลอดเลือด

แดงเอออรตาทรงโคงที่มีผนังหลายช้ัน (Multi-layered) และมีรูปทรงซับซอน โดยใชวิธีการคํานวณ

เชิงตัวเลขที่แตกตางกัน เชน CFD FSI FEA เปนตน เพื่อหาพลศาสตรการไหลของเลือด อันตร

กิริยาระหวางผนังหลอดเลือดและเลือด ความเคนของผนังหลอดเลือด ตามลําดับ (Gao et al., 2011; 

Gao et al., 2013; Nardi and Avrahami, in press) แตคาความเร็ว รูปแบบการกระจายตัวของคล่ืน

ชีพจร และการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของหลอดเลือดยังไมมีรายงานมากนัก ใน

งานวิจัยนี้ ไดสรางแบบจําลองหลอดเลือดที่ไมมีความซับซอน ดังนั้นจึงไมพบความเร็วคล่ืนสะทอน

กลับที่สาขาของหลอดเลือด (Branches) แตจะพบความเร็วคล่ืนสะทอนกลับที่ตําแหนง aortic arch 

ดังนั้นลักษณะเฉพาะ (Characteristic) ของผนังหลอดเลือดที่ตําแหนงใด ๆ สามารถอธิบายไดจาก

คาความเร็วและรูปแบบการกระจายตัวของคล่ืนชีพจร 
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 คล่ืนสะทอนกลับ (Reflected wave) สงผลตอพลศาสตรการไหลของเลือด เชน คล่ืนความ

ดัน (Pressure waveform) และคล่ืนการไหล (Flow waveform) และอันตรกิริยาระหวางผนังหลอด

เลือดและเลือด ซึ่งทําใหคล่ืนความดันและคล่ืนการไหลของเลือดในระบบหลอดเลือดแดง (Arterial 

system) ที่ตําแหนงตาง ๆ มีคาไมเทากัน (Fung, 1997) อีกทั้งคล่ืนสะทอนกลับยังทําใหภาระในการ

สูบฉีดเลือดของหัวใจหองลางซาย (Left ventricular load) มากขึ้น หลอดเลือดแดงเอออรตาที่แข็ง 

(Young’s modulus คามาก) ไมเพียงแตจะทําใหความเร็วคล่ืนชีพจรแบบไปขางหนา (Forward 

wave) มีคามาก แตยังทําใหความเร็วคล่ืนแบบสะทอนกลับมีคามากดวย (Nichols and O'Rourke, 

2005) ดังนั้นความเร็วคล่ืนแบบสะทอนกลับที่มีคามาก จะสงผลทําใหภาระในการสูบฉีดเลือดของ

หัวใจหองลางซายเพิ่มมากขึ้น โดยจากแบบจําลองพบวาแบบจําลองที่มีการโปงพองออกของผนัง

หลอดเลือดแดง (Aneurysmal aortic arch model) 2 ตําแหนง (ที่ตําแหนง descending aorta และ 

aortic arch) ที่มีคาความแข็งของผนงัหลอดเลือดสงูสุด (𝐸𝐸 = 10.24 เมกะปาสคาล) และอัตราสวนคา 

Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ เทากับ 1 มีคาความเร็วคล่ืนแบบสะทอน

กลับสูงสุดเทากับ 25.65 เมตรตอวินาที 

 กราเดียนทของความดันใน aneurysm ที่มีคามาก เปนสาเหตุทําใหเกิดการเสียรูปของผนัง 

aneurysm มาก (Li et al., 2016) โดยในงานวิจัยนี้พบความเคนเพิ่มสูงขึ้นอยางฉับพลัน (ประมาณ

รอยละ 30) ที่ตําแหนงรอยตอระหวางผนังหลอดเลือดที่เกิด aneurysm และผนังหลอดเลือดปกติ 

การเปล่ียนแปลงของอัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ 

(Modulus ratio) ทําใหเกิดการเปล่ียนแปลงความเคนที่ตําแหนงใด ๆ  ความไมตอเนื่องของความเคน

นี้บงช้ีไดถึงรอยโรค (Lesion) ที่เกิดขึ้นบนผนังของหลอดเลือด เชน การเร่ิมตน (Onset) และการ

เจริญเติบโต (Progression) ของ aneurysm (Danpinid et al., 2012) ดังนั้น นอกจากความดันคาสูง

ที่เกิดจากความแข็งของผนังหลอดเลือดที่สูงขึ้นแลว (Khamdaengyodtai et al., 2012) ความไมเปน

เนื้อเดียวกัน (Heterogeneity) ที่เพิ่มขึ้นของผนังหลอดเลือดตามแนวยาว เปนสาเหตุทําใหเกิดความ

เสี่ยงในการฉีก (Rupture risk) ของหลอดเลือดแดงมากขึ้น 

 ขอดีของงานวิจัยนี้คือ สามารถหาความเร็วของคล่ืนชีพจร รูปแบบการกระจายตัวของคล่ืน

ชีพจร และความเคนของผนังหลอดเลือดเฉพาะตําแหนง ของหลอดเลือดแดงเอออรตาที่เกิดการโปง

พองออก (Aneurysm) และหลอดเลือดแดงเอออรตาปกติ จากแบบจําลองเชิงตัวเลข (Numerical 

models) โดยไดศึกษาถึงผลของจํานวนของ aneurysm ตําแหนงการเกิด aneurysm ขนาดของ 

aneurysm และอัตราสวนคา Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติ (Modulus 

ratio) ที่มีตอความเร็วของคล่ืนชีพจร รูปแบบการกระจายตัวของคล่ืนชีพจร และความเคนของผนัง

หลอดเลือด ซึ่งรวมอิทธิพลของรูปทรงของหลอดเลือดแดงที่มีรูปทรงโคงในแบบจําลองดวย คาของ

ความเคนและการเปล่ียนแปลงความเคนเฉพาะตําแหนงของหลอดเลือดแดงที่มีรูปทรงโคงไดมี

การศึกษาเพิ่มเติมเพื่อนํามาอธิบายลักษณะเฉพาะของหลอดเลือดแดงเอออรตาที่โปงพองออก 

(Aneurysm) แตอยางไรก็ตาม แบบจําลองนี้ยังคงจะตองมีการปรับปรุงและพัฒนาเพิ่มเติม เพื่อให
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สามารถจําลองสภาพกลไกอันตรกิริยาระหวางผนังหลอดเลือดและเลือดใหไดใกลเคียงกับสภาวะจริง

มากที่สุด เพื่อประโยชนในการนํามาใชเปนเคร่ืองมือวินิจฉัยโรคทางคลินิกตอไป 

 

6. สรุป 
  

คาความเร็วคล่ืนชีพจร (Pulse wave velocity) และลักษณะการกระจายคล่ืนชีพจรบนผนัง

ของหลอดเลือดแดงเอออรตาที่มีจํานวนของ aneurysm ตําแหนงการเกิด aneurysm ขนาดของ 

aneurysm และคาโมดูลัสของยัง (Young’s modulus) ที่แตกตางกัน ของแบบจําลองทั้งหมด 12 

แบบจําลอง ไดถูกสรุปไวในตารางที่ 3 ซึ่งพบวามีคาความเร็วคล่ืนชีพจร (Pulse wave velocity) และ

ลักษณะการกระจายคล่ืนชีพจรที่แตกตางกันไปในแตละแบบจําลอง  

ลักษณะรูปแบบการกระจายคล่ืนชีพจรที่พบมี 3 ลักษณะคือ การกระจายคล่ืนแบบไป

ขางหนา (Forward wave) การกระจายคล่ืนแบบสะทอนกลับ (Reflected wave) และการกระจาย

คล่ืนแบบอยูกับที่ (Standing wave) ซึ่งการกระจายคล่ืนแบบไปขางหนาในแตละแบบจําลองไมมี

ความแตกตางกันอยางมีนัยสําคัญ แตพบวาจํานวนของ aneurysm ตําแหนงการเกิด aneurysm 

และขนาดของ aneurysm มีผลตอการกระจายคล่ืนแบบสะทอนกลับที่สวนโคงของหลอดเลือดแดง 

(Arch) โดยจํานวนของ aneurysm และขนาดของ aneurysm เพิ่มขึ้น ทําใหคาความเร็วคล่ืนชีพจร

สะทอนกลับเพิ่มขึ้น และตําแหนงการเกิด aneurysm ที่ aortic arch ทําใหคาความเร็วคล่ืนชีพจร

สะทอนกลับเพิ่มขึ้นเชนกัน 

คาความเปล่ียนแปลงความเคนที่เกิดขึ้นที่ตําแหนงเฉพาะตําแหนงหรือจุดใด ๆ บนผนัง

หลอดเลือดถูกคํานวณเปนคาความแตกตางความเคน (Derivative of regional stress) ซึ่งสามารถ

นํามาทํานายความเสี่ยงการเกิดความเสียหายของหลอดเลือดแดงเอออรตาได พบวาอัตราสวนคา 

Young’s modulus ของ aneurysm และหลอดเลือดปกติที่เพิ่มขึ้น ทําใหคาความแตกตางความเคน

เพิ่มขึ้น และตําแหนงการเกิด aneurysm ที่ descending aorta ทําใหคาความแตกตางความเคน

เพิ่มขึ้นเชนกัน 
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งานวิจัยนี้เปนงานตอยอดจากผลงานวิจัยเกี่ยวกับระบบหลอดเลือดและหัวใจจากหองวิจัย 

Ultrasound Elasticity Imaging Laboratory มหาวิทยาลัยโคลัมเบีย โดยไดศึกษาวิธีการเกี่ยวกับการหา

คาความเร็วของคล่ืนชีพจรของหลอดเลือดโดยใชวิธีการจําลองสภาพทางไฟไนตเอลิเมนต ซึ่งงานวิจัยนี้

สามารถนําไปใชเพื่อเปนขอมูลในการพัฒนาอุปกรณทางการแพทยเพื่อตรวจวัดคาความเร็วของคล่ืน  

ชีพจร คาความแข็งของหลอดเลือดแบบเฉพาะที่ (Regional stiffness) ใชสําหรับเปนขอมูลในการ

วินิจฉัยโรคเบ้ืองตนจากการสรางภาพโดยไมผาเปดรางกาย (In vivo noninvasive imaging)   
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Abstract 

The pulse wave velocity (PWV) has been shown to be associated with the properties 

of blood vessel and a cardiovascular risk factor such as aneurysm. The global PWV 

estimation is applied in conventional clinical diagnosis. However, the geometry of blood 

vessel changes along the wave traveling path and the global PWV estimation may not always 

detect regional wall changes resulting from cardiovascular diseases. In this study, a fluid 

structure interaction (FSI) analysis was applied on arch-shaped aortas with and without 

aneurysm aimed at determining the effects of the number of aneurysm, aneurysm size and the 

modulus ratio (aneurysm to wall modulus) on the pulse wave propagation and velocity. The 

characterization for each stage of aneurysmal aorta was simulated by progressively increasing 

aortic stiffness and aneurysm size. The pulse wave propagations and velocities were 

estimated from the two-dimensional spatial-temporal plot of the normalized wall 

displacement based on elastic deformation. The descending forward and arch reflected PWVs 

of aneurysmal aortic arch models were found up to 9.7% and 122.8%, respectively, deviate 

from the PWV of non-aneurysmal aortic arch model. The PWV patterns and magnitudes can 

be used to distinguish the characterization of the normal and aneurysmal aortic walls and 

shown to be relevant regional markers utilized in clinical diagnosis. 

 

Keywords: Aneurysm; Heterogeneous aortic wall; Pressure wave; Stiffness 

 

Nomenclature 

Symbols 

𝒂𝒂 acceleration vector 

𝑩𝑩 left Cauchy-Green deformation tensor 

𝑑𝑑 diameter 
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𝐸𝐸 Young’s modulus 

𝑭𝑭 deformation gradient tensor 

𝒇𝒇 body force tensor of blood 

𝑮𝑮 body force tensor of aortic wall 

𝑰𝑰 identity tensor 

𝐿𝐿 length in reference configuration 

𝑀𝑀𝑀𝑀 modulus ratio 

𝑷𝑷 vector of nodal values of pressure 

𝑝𝑝 luminal pressure 

𝑅𝑅 radial position in reference configuration 

𝑟𝑟 radial position in deformed configuration 

𝑠𝑠 wall thickness 

𝑡𝑡 time 

𝒖𝒖 vector of nodal values of velocity component 

𝑢𝑢 velocity component 

𝒗𝒗 velocity vector 

𝑿𝑿 position vector in reference configuration 

𝒙𝒙 position vector in deformed configuration 

𝑍𝑍 longitudinal position in reference configuration 

𝑧𝑧 longitudinal position in deformed configuration 

 

Greek symbols 

𝜺𝜺 Eulerian-Almansi finite strain tensor 

Θ angular position in reference configuration 

θ angular position in deformed configuration 

𝜇𝜇 blood viscosity 

𝜈𝜈 Poisson’s ratio 

𝜌𝜌 density 

𝝈𝝈 Cauchy stress tensor 

𝚽𝚽 shape function vectors of pressure 

𝚿𝚿 shape function vectors of velocity 

𝜓𝜓 strain-energy function 

Ω deformed configuration 
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Ω𝑜𝑜 reference configuration 

Ω𝑒𝑒  element domain 

 

Superscripts 

−1 inverse of matrix 

𝑇𝑇 transpose of matrix 

 

Subscripts 

𝑎𝑎 aneurysm 

𝑓𝑓 fluid 

𝑖𝑖 inside 

𝑜𝑜 outside 

𝑟𝑟 radial direction 

𝑠𝑠 solid 

𝑧𝑧 longitudinal direction 

θ angular direction 

 

Other symbols 

𝑐𝑐𝑜𝑜 reference speed of sound 

𝝈𝝈𝒗𝒗 von Mises stress 

∇ gradient operator 
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1. Introduction 

Several cardiovascular diseases occur from the change of the vascular mechanical 

properties. The responses to stress and strain of the arterial wall, i.e., inflation, contraction 

and extension result from the blood pressure. Numerous studies have been reported that the 

blood pressure increases with the arterial wall stiffening. There are several in vivo 

noninvasive estimations to assess the arterial stiffness (Khamdaeng et al., 2012; Shahmirzadi 

and Konofagou, 2014; Shahmirzadi et al., 2013; Vappou et al., 2010). The conventional 

method is global measurement of the traveling time delay of radial pulse wave profiles at two 

different distant locations using tonometry. The distance between the two different locations 

is divided by the traveling time delay called pulse wave velocity (PWV). The arterial stiffness 

is therefore related to PWV via the Moens-Korteweg equation. Since the PWV measured 

represents the average value between two remote sites, this conventional measurement is 

inaccurate in application such as errors of distance and time delay measurements. In fact, the 

arterial wall geometry changes between two measurement points and the diseases may not 

always in travel line of the pulse wave (Luo et al., 2009). Another measurement is regional 

using ultrasound and MRI-based methods to locally detect the changes in stiffness. Using 

these imaging techniques, the PWV is not only quantitatively determined but also the pulse 

wave propagation can be qualitatively visualized. The results of these methods are the 2D 

regional PWV in longitudinal direction and the aortic wall displacement in radial direction 

which are related to the arterial stiffness through the mathematical formulas. The regional 

PWV is therefore properly used as a parameter to detect the early onset or focal of the 

cardiovascular diseases such as aneurysms. These methods involving assessments of regional 

aortic stiffness have been proposed and developed to apply in clinical detection such as pulse 

wave imaging (PWI) using ultrasound-based method (Luo et al., 2012; Vappou et al., 2010; 

Vappou et al., 2011). The PWI has been investigated in phantoms (Vappou et al., 2010) and 

is applied in normal and aneurysmal aortas, both mouse and human (Luo et al., 2009; Luo et 

al., 2008). To verify the PWI, the Fluid-Structure Interaction (FSI) finite-element simulation 

is validated against experimental phantom which present discontinuities of arterial wall 

composition due to aneurysm (Shahmirzadi and Konofagou, 2012). However, the regional 

variations in composition of diseased arterial wall and the diseased locations along the 

arterial wall still lead to erroneous estimation of both global and regional PWV. The arterial 

stiffness based on the regional PWV has mainly been determined in the straight-geometry 

aorta with accessible ultrasound, not locate behind bone or air-contained organs, such as 

abdominal aorta. In cases of ascending, aortic arch and descending aorta aneurysms, the 
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PWV-based ultrasound technique cannot be revealed. The effect of geometry, especially at 

the presence of disease, on propagation speed and patterns of PWV remains to be 

investigated. Therefore, it is interesting to analysis the stiffening of aortic arch using regional 

PWV technique in order to investigate the propagation speed and patterns of PWV using arch 

shape with non-aneurysmal and aneurysmal models.  

Use of Finite Element Method (FEM) can provide the insight and visualization of the 

complicated variations of the biomechanical problems. The simulations using Finite Element 

Analysis (FEA) are applied to characterize the deformation, stress and strain, and flow 

dynamics of healthy and diseased arteries which are modeled under static or pulsatile 

pressure-deformation analysis (Park et al., 2010; Scotti et al., 2008). Due to the complexity of 

blood flow in arteries, the model of the luminal pressure variations with altered 

hemodynamics is utilized to realistically simulate the fluid-solid arterial responses. A few 

numerical simulations have been studied on transient blood flow in human aorta (Qiao et al., 

2011; Suh et al., 2011; Tse et al., 2011). The algorithms of coupled fluid-structure dynamic 

problems have been developed in 2D and 3D numerical simulations using finite element 

method (Mitra and Sinhamahapatra, 2008; Teixeira and Awruch, 2005). The finite element 

computation of coupled fluid-structure interaction (FSI) simulations have been applied to 

investigate the effects of wall heterogeneities on the aortic pulse wave propagation speed and 

pattern (Shahmirzadi and Konofagou, 2012) and to estimate the stiffness, wall stress, flow 

dynamics and mass transfer (Karimi et al., 2014; Li and Kleinstreuer, 2005; Shahmirzadi et 

al., 2012; Valencia and Villanueva, 2006). The arterial geometry changes such as arterial 

branches and arch affect the propagation speed and patterns of PWV (Fung, 1997). The 

numerical modeling in aortic arch aneurysm has been developed, it has been shown that the 

aneurysm occurs in the aortic arch has higher risk of rupture than other locations along the 

aorta (Matsuzawa et al., 2011). While the variations of arterial rupture criteria have been 

studied, it has been shown that, the risk of rupture increases with the level of luminal pressure 

acting on the arterial wall and the inappropriate strain due to the different deformation of 

each arterial layer (Khamdaengyodtai et al., 2012). In this study, the simulation of fluid-

structure interaction is therefore developed in arch-shaped aorta using finite element method. 

The finite element models with normal (non-aneurysm) and pathological (aneurysm) 

conditions are established. The regional propagation speed and patterns of PWV, and wall 

stress are estimated.     

 

2. Methods 
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2.1 Numerical model 

The pulse wave propagation and velocity of the aortic wall subjected to the luminal 

pulsatile pressure have been observed by numerical study. The governing equations were 

solved by using the finite element method. The governing equations, the mechanical 

formulations and the boundary conditions under consideration were described as follow. 

2.1.1 Governing equations 

 The blood flow resulting in the luminal pulsatile pressure was assumed to be laminar, 

viscous and incompressible. The governing equation for the fluid flow can be described by 

the Navier-Stokes equation, given by 

 

𝜌𝜌𝑓𝑓
𝜕𝜕𝜕𝜕
𝜕𝜕𝜕𝜕

+ 𝜌𝜌𝑓𝑓𝒗𝒗∇𝒗𝒗 = −∇𝑝𝑝 + 𝜇𝜇∇2𝒗𝒗 + 𝒇𝒇       (eq. 1) 

 

where 𝜌𝜌𝑓𝑓 denotes the blood density, 𝒗𝒗 is the velocity vector of the blood flow, 𝑝𝑝 is the 

luminal pressure, 𝜇𝜇 is the dynamic viscosity of blood, 𝒇𝒇 is the body force, and ∇ is the 

gradient operator with respect to the position vector in deformed configuration. 

The aortic wall was deformed corresponding to the applied load. The deformations of 

the aortic wall were solved under the elastic response consideration. The motion equation of 

continuum was used as the governing equation for the solid deformation, which is 

 

∇𝝈𝝈 + 𝑮𝑮 = 𝜌𝜌𝑠𝑠𝒂𝒂         (eq. 2)  

 

where 𝝈𝝈 denotes the Cauchy stress tensor, 𝑮𝑮 is the body force affecting the aortic wall, 𝜌𝜌𝑠𝑠 is 

the density of aortic wall, and 𝒂𝒂 is the acceleration of aortic wall.  

The conservation of mass was described by the equation of continuity as 

 
𝜕𝜕𝜌𝜌𝑠𝑠
𝜕𝜕𝜕𝜕

+ 𝜌𝜌𝑠𝑠∇𝒗𝒗 = 0         (eq. 3)  

 

where 𝜌𝜌𝑠𝑠 is the density of aortic wall, 𝑡𝑡 is time, and 𝒗𝒗 is the velocity vector. 

2.1.2 Mechanical formulations 

The aorta consisted of ascending part, arch, and descending part. Two domains were 

considered, i.e., aortic wall and lumen. The blood flow results in the luminal pressure acting 

on the aortic wall.  The interaction between blood flow and aortic wall presents the stress and 
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strain (deformation) of the aortic wall. The mathematical formulations were detailed as 

follow.  

2.1.2.1 Aortic wall 

 The aortic wall was assumed to be isotropic material and exhibited purely elastic 

behavior. The aortic geometry was arch shape. The schematic illustration of aortic geometry 

and the dimensions of aortic wall and aneurysm are shown in Figs. 1 and 2(a)-(d). The aortic 

wall thickness 𝑠𝑠 and luminal diameter 𝑑𝑑𝑖𝑖 were respectively assumed to be 2.2 mm and 12 

mm. The longitudinal lengths of ascending and descending parts were 12.5 mm and 300 mm, 

respectively. The different lengths of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 equal to 25 mm, 37.5 mm, and 50 mm 

were taken to be either located at 50 mm from the inlet of descending part or at aortic arch. 

The ratio of length to height of aneurysm was equal to 12. The aortic wall and aneurysm were 

modeled with wall density 𝜌𝜌𝑠𝑠 = 1,050 kg/m3, Poison’s ratio 𝜈𝜈 = 0.48 and Young’s modulus 

values 𝐸𝐸 = 2.56-10.24 MPa. Young’s moduli of 𝐸𝐸 = 2.56, 5.12, 7.68 and 10.24 MPa 

(Shahmirzadi and Konofagou, 2012) were used to represent the stiffness of aneurysm. 

Young’s modulus of non-aneurysmal wall was assumed to be equal to 𝐸𝐸 = 2.56 MPa 

(Humphrey, 2002). The modulus ratios of aneurysm to non-aneurysmal wall were therefore 

equal to 𝑀𝑀𝑀𝑀 = 1, 2, 3 and 4, respectively. Young’s moduli and aneurysm lengths at any 

location of the aortic arch models were summarized in Table 1. 

Kinematics of aortic wall was considered in cylindrical coordinate system. The 

deformation was determined from the transformation of the material particle point 𝑿𝑿(𝑅𝑅,Θ,𝑍𝑍) 

in reference configuration Ω𝑜𝑜 to 𝒙𝒙(𝑟𝑟, θ, 𝑧𝑧) in deformed configuration Ω. The deformation 

gradient 𝑭𝑭 is given by 

 

𝑭𝑭 = 𝜕𝜕𝒙𝒙
𝜕𝜕𝑿𝑿

          (eq. 4) 

 

 The rotation-independent deformation tensor was applied to measure the shape 

change in the deformed body. The Eulerian-Almansi finite strain tensor 𝜺𝜺 referenced to the 

deformed configuration can be written as follow. 

 

𝜺𝜺 = 1
2

(𝑰𝑰 − 𝑩𝑩−1)         (eq. 5) 

 

where 𝑰𝑰 denotes identity tensor, 𝑩𝑩−1 denotes inverse of the left Cauchy-Green deformation 

tensor and is given in term of the deformation gradient 𝑭𝑭 which is 
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 𝑩𝑩−1 = 𝑭𝑭−𝑇𝑇𝑭𝑭−1         (eq. 6) 

 

where superscript 𝑻𝑻 is transpose of matrix.  

 The stress measure of the force acting on area element in the deformed configuration 

is known as the Cauchy stress tensor 𝝈𝝈, which can be written as the derivative of strain 

energy function 𝜓𝜓 with respect to the Eulerian-Almansi finite strain tensor 𝜺𝜺, i.e.,  

 

𝝈𝝈 = 𝜕𝜕𝜕𝜕
𝜕𝜕𝜺𝜺

          (eq. 7) 

 

The Hooke’s law relationship between stress and strain, i.e., 𝝈𝝈 = 𝐸𝐸𝜺𝜺, was used to 

describe the response of aortic wall. Therefore, the strain energy function was 𝜓𝜓 = 1
2
𝝈𝝈𝝈𝝈. 

For isotropic material, the Hooke’s law can be expressed in terms of Young’s 

modulus 𝐸𝐸 and Poisson’s ratio 𝜈𝜈 by 

 

𝜺𝜺 = (1+𝜈𝜈)
𝐸𝐸

𝝈𝝈 − 𝜈𝜈
𝐸𝐸
𝑡𝑡𝑡𝑡(𝝈𝝈)𝑰𝑰        (eq. 8) 

 

where 𝑡𝑡𝑡𝑡 is trace of the matrix. 

The Cauchy stress tensor can be furthermore transformed onto the von Mises stress 𝝈𝝈𝒗𝒗 by 

following equation. 

 

𝝈𝝈𝒗𝒗 = �3𝐽𝐽2          (eq. 9) 

 

where 𝐽𝐽2 is the second deviatoric stress invariant, which is 

 

𝐽𝐽2 = 1
2
�𝑡𝑡𝑡𝑡(𝝈𝝈2) − 1

3
𝑡𝑡𝑡𝑡(𝝈𝝈)2�        (eq. 10) 

 

2.1.2.2 Lumen 

 The luminal pressure profile was assigned at the tube inlet. The pulsatile pressure was 

represented as an axisymmetric flow varied along the longitudinal direction. The pressure at 

the tube outlet and extravascular pressure were assumed to be null. The displacements of the 

inlet and outlet ends were fixed in three dimensions. The fluid structure interface was defined 
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as frictionless. The blood flow was modeled as Newtonian. The fluid density 𝜌𝜌𝑓𝑓 = 1,000 

kg/m3, reference speed of sound 𝑐𝑐𝑜𝑜 = 1,483 m/s and fluid viscosity 𝜇𝜇 = 0.0001 Ns/m2 were 

applied in the model. Since the flow was assumed to be Newtonian, axisymmetric flow and 

not affected by the gravitational force, the Navier-Stokes equation can be described as 

 
𝜕𝜕𝜕𝜕
𝜕𝜕𝜕𝜕

= 0   

𝜕𝜕𝜕𝜕
𝜕𝜕𝜕𝜕

= 0          (eq. 11)   

𝜌𝜌𝑓𝑓
𝜕𝜕𝑢𝑢𝑧𝑧
𝜕𝜕𝜕𝜕

+ 𝑢𝑢𝑧𝑧
𝜕𝜕𝑢𝑢𝑧𝑧
𝜕𝜕𝜕𝜕

= −𝜕𝜕𝜕𝜕
𝜕𝜕𝜕𝜕

+ 𝜇𝜇 𝜕𝜕2𝑢𝑢𝑧𝑧
𝜕𝜕𝑟𝑟2

+ 𝜇𝜇 𝜕𝜕2𝑢𝑢𝑧𝑧
𝜕𝜕𝑧𝑧2

  

  

where 𝑢𝑢𝑧𝑧 denotes the velocity component in longitudinal direction, 𝑝𝑝 is the luminal pressure, 

𝑡𝑡 is time, 𝑟𝑟, 𝜃𝜃 and 𝑧𝑧 are the radial, circumferential and longitudinal positions in deformed 

configuration, respectively. 

2.2 Finite element method 

The time dependent pressure and velocity variables can be approximated by the form 

expansion, given by 

 

𝑃𝑃(𝑥𝑥) = ∑ 𝜙𝜙𝑛𝑛(𝑥𝑥)𝑃𝑃𝑛𝑛 = 𝚽𝚽𝑇𝑇𝐏𝐏𝑁𝑁
𝑛𝑛=1        (eq. 12) 

𝑢𝑢(𝑥𝑥) = ∑ 𝜓𝜓𝑛𝑛(𝑥𝑥)𝑢𝑢𝑛𝑛 = 𝚿𝚿𝑇𝑇𝒖𝒖𝑁𝑁
𝑛𝑛=1        (eq. 13) 

 

where 𝚽𝚽 and 𝚿𝚿 denote the shape function vectors of pressure and velocity, 

respectively. 𝑷𝑷 is the nodal pressure and 𝒖𝒖 is the nodal velocity vector. 

The weighted residual method was used to establish the finite element equations 

(Mitra and Sinhamahapatra, 2008). The weak forms of governing equations were developed 

over the element domain Ω𝑒𝑒. By substituting the shape function forms of variables into the 

weak forms, the finite element equations were obtained. The finite element equations and 

boundary conditions were applied to estimate the deformations of the aortic wall. The 

equations of discretized finite elements for each element were solved and interconnected to 

be the system by the nodal points.  

The input parameters for aortic wall and lumen domains were summarized in Table 2 

and the numerical procedure is illustrated in Fig. 3. 

2.3 Fluid-structure interaction 
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 The finite element method was applied to solve the mathematical formulations 

concerning the mechanical models of the lumen and aortic wall. The three-dimensional 

hexagonal elements were used to mesh the fluid and solid domains (Figs. 4(a) and (b)). The 

non-aneurysmal aortic arch model contained 107,110 elements. The numbers of elements and 

nodes of the aneurysmal aortic arch models were changed between 135,240 to 226,936 

elements. The calculations were performed and the coupled models were simulated to 

visualize the responses of the aortic wall to the pulsatile blood flow. The wall stress was 

estimated under Von Mises criterion. The nodal points along the longitudinal length of the 

tube were selected to determine the radial displacement of the aortic wall with respect to 

time. 

2.4 Pulse wave velocity (PWV) and propagation determination 

The wave propagations were characterized by mapping on a two-dimensional plane 

with the x-axis of time and the y-axis of longitudinal location along the tube. The wave peaks 

of the wall displacement at each time increment were then tracked. The pulse wave velocities 

were determined by fitting the wave peaks, which were the slopes of the longitudinal location 

and time relation. 

 

3. Results 

The pulse wave velocity (PWV) including its propagation and wall stress of the arch-

shape aortic wall were assessed in the non-aneurysmal and aneurysmal aortic arch models. 

The aneurysmal aortic arch model can be separated into the homogeneous and non-

homogeneous models, which denoted the wall containing the same and different values of the 

Young’s modulus, respectively. For the non-homogeneous aneurysmal aortic arch model, the 

aneurysm was assumed to be stiffer than the aortic wall with non-aneurysm. 

Figs. 5-9 illustrate the 2D spatial-temporal plot of the normalized wall displacement 

of the non-aneurysmal (𝐸𝐸 = 2.56 MPa) and aneurysmal aortic walls with different aneurysm 

numbers, aneurysm lengths, modulus ratios and aneurysm locations. The void circles are 

wave peaks. The wave peaks on the relationship between the distance and time were fitted 

using linear regression model to yield the PWV and its propagation. 

Fig. 5 shows the 2D spatial-temporal plot of the normalized wall displacement of the 

non-aneurysmal (𝐸𝐸 = 2.56 MPa) (Fig. 5(a)) and aneurysmal aortic walls with representative 

conditions of the modulus ratio, aneurysm length, and aneurysm numbers (Figs. 5(b)-(d)), 

respectively. The forward wave on the ascending aortic wall was traveled toward the arch and 

separated into two portions, which were the reflected and forward waves unless the standing 
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wave can be observed at the arch aneurysm. When the forward wave on the descending aortic 

wall was traveled toward the aneurysm, the wave was reflected at the inlet aneurysm site and 

then continued forward traveling when time increased.   

For the 2D spatial-temporal plot of the normalized wall displacement of the non-

aneurysmal aortic walls with 𝐸𝐸 = 2.56 MPa (Fig. 5(a)), the forward waves were found at the 

ascending and descending parts of the aortic wall. The pulse wave velocities of the forward 

waves on the ascending and descending parts were found to be equal to 11.29 and 13.53 m/s, 

respectively. At the aortic arch, the wave was minor traveled backward with the reflected 

wave velocity of 0.99 m/s. 

The pulse wave velocities of the aortic wall containing one aneurysm (at descending 

part) with the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 25 mm and modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = 2 were tracked from 

the 2D spatial-temporal plot of the normalized wall displacement (Fig. 5(b)). The reflected 

wave of the aneurysmal aortic wall was higher in velocity than that of the non-aneurysmal 

aortic wall, which was found to be equal to 1.46 m/s. The forward wave velocity of the 

aneurysmal wall region was found to be equal to 22.40 m/s. 

Fig. 5(c) shows the normalized wall displacement when the aneurysm length 𝐿𝐿𝑎𝑎 and 

modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 were increased up to 50 mm and 4, respectively. It was found that, the 

wave was standing and strongly reflected at the arch with reflected wave velocity of 19.04 

m/s. The fluctuation of reflected wave pattern was also found to increase with the aneurysm 

length. The higher forward wave velocity of the aneurysmal wall region was found up to 

38.94 m/s. Furthermore, the standing wave distinctly increased with the aneurysm number 

and was found at the inlet and outlet arch aneurysm sites (Fig. 5(d)).  

The effect of the aneurysm number on the PWV is shown in Fig. 6. Figs. 6(b) and (c) 

illustrate the aortic wall containing one aneurysm at descending part and aortic arch, 

respectively. The results showed that the reflected wave velocity at arch increased when the 

aneurysm occurred at the aortic arch. The aneurysm at aortic arch made the higher about 6 

times in reflected wave velocity than that at descending part. The increasing aneurysm 

number also increased the reflected wave velocity at arch (Fig. 6(d)). 

The effect of the aneurysm length on the PWV is shown in Fig. 7. The aortic wall 

containing one aneurysm (at descending part) was simulated with the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 

= 25, 37.5, and 50 mm (Figs. 7(b), (c), and (d)), respectively. The reflected wave velocity at 

arch and its fluctuation increased with the aneurysm length. The standing wave was also 

found to increase with the aneurysm length. 
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The effect of the modulus ratio on the PWV is demonstrated in Figs. 8 and 9. For the 

aortic wall containing one aneurysm at descending part (Fig. 8), the modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 was 

shown to have a non-significant effect on the velocities of the forward and reflected waves 

and theirs pattern. However, the forward wave velocity of the aneurysmal wall region was 

found to increase with the modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀. For the aortic wall containing one aneurysm at 

aortic arch (Fig. 9), the standing waves were clearly observed at the inlet and outlet arch 

aneurysm sites when modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 increased. The velocities of the forward and reflected 

waves also did not change with the increasing of 𝑀𝑀𝑀𝑀. 

The pulse wave velocities of the reflected wave at arch and forward waves on the 

ascending and descending aortic walls obtained from the linear fits of the 2D spatial-temporal 

plots are shown in Table 3. 

The stress and derivative of regional stress was investigated on the non-aneurysmal 

and aneurysmal aortic arch models. Figs. 10-14 illustrate the stress and derivative of regional 

stress corresponding to the simulated conditions in Figs. 5-9. The derivative of stress with 

respect to longitudinal position in deformed configuration was plotted to determine the 

magnitude of regional stress variation along the aortic wall. The aneurysm located at 

descending part provided the higher in magnitude of regional stress variation than that 

located at aortic arch (Fig. 11). The aneurysm length was shown to have a non-significant 

effect on the derivative of regional stress (Fig. 12). The increasing modulus ratio resulted in 

the increasing magnitude of regional stress variation (Figs. 13 and 14) and was found to have 

more effect on the stress wave when the aneurysm located at descending part. 

 

4. Discussion 

The aorta plays an important role in delivery the blood containing oxygen and 

nutrients to all cells in the body. The aneurysm presented at aortic wall has been reported to 

be the leading cause of death in worldwide. To understand the sophisticated mechanics of 

aneurysmal aortic wall, the simulation was used as the powerful tool to visualize the 

phenomenon. Fluid structure interaction (FSI) simulation based on finite element method was 

performed to solve the numerical models. The results from these numerical models have been 

validated experimentally and numerically in other aneurysmal aortic wall models. It should 

be noted that, the results have been carefully interpreted under the model assumptions. The 

mechanical parameters, i.e. wall deformation, strain, and stress, under pressure variations 

were investigated on the aneurysmal aortic models. The non-homogeneity geometry, size, 
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distribution, and wall properties have been reported to affect the mechanical parameters 

(Khamdaeng et al., 2016; Li et al., 2016; Scotti et al., 2008; Shahmirzadi and Konofagou, 

2012, 2014). In this study, the pulse wave propagation and velocity of arch-shaped 

aneurysmal aortic models were characterized under different conditions of the different 

aneurysm size, number of aneurysm, and modulus ratio (aneurysm to aortic wall modulus). 

The regional wave pattern, velocity and the presence of the aneurysm on the aortic wall can 

be captured on the 2D spatial-temporal plot of the normalized wall displacement versus time. 

The main wave patterns, i.e. forward, reflected, and standing waves, were found as same as 

previous studies on both non-aneurysm and aneurysm models. The feasibility studies of pulse 

wave propagation and velocity were served as a guide for experimental phantom and pulse 

wave imaging in vivo (Shahmirzadi et al., 2012; Shahmirzadi et al., 2013). In this study, the 

descending forward and arch reflected PWVs of aneurysmal aortic arch models were found 

up to 9.7% and 122.8%, respectively, different from the PWV of non-aneurysmal aortic arch 

model. However, it should be again noted that, the values of PWV were different due to the 

assumptions of the wall properties, geometry, and boundary of aorta and the geometry, size, 

and distribution of aneurysm. Higher PWV were always found at the aneurysm wall 

boundary due to its higher wall stiffness. The increase in wall stiffness increased the PWV. 

The other multi-layered and sophisticated aortic arch models were previously simulated using 

numerical methods and resulted in the different outputs (Gao et al., 2011; Gao et al., 2013; 

Nardi and Avrahami, in press). In this study, since the vessel branches at the arch and distal 

abdominal aorta were not included, the reflected wave at the junctions was not found. The 

main reflected wave was found to be occurred due to the arch of the aorta. The characteristics 

of regional aortic wall can be therefore determined by the wave patterns and amplitudes. The 

wave reflection affected the coupled fluid and structural dynamics such as pressure and flow 

waveforms. The pressure and flow waveforms in the arterial system were not equal result 

from the wave reflection (Fung, 1997). The reflected wave also affected the ejection 

dynamics of the left ventricle. The pressure ejected from the left ventricle was reduced by the 

reflected wave. The progressive stiffness altered the pressure by increasing not only the 

velocity magnitudes of forward wave but also the reflected wave, causing the pressure boost 

of the left ventricle in late systole (Nichols and O'Rourke, 2005). The ventricular load 

therefore increased with the increasing the velocity magnitudes of reflected wave. 

The higher pressure gradient inside the aneurysm has been reported to be a cause of 

higher magnitude of wall deformation (Li et al., 2016). In this study, the stress was found to 

be dramatically increased, approximately up to 30% higher, at the connection boundaries of 
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aortic wall and aneurysm regions. The change of modulus ratio caused the change in regional 

stress variation. This discontinuity of the stress can be indicated the relevant lesion such as 

the onset and progression of aneurysm (Danpinid et al., 2012). Therefore, the increase in 

heterogeneity of a longitudinal aortic wall also increased the risk of aortic rupture, in addition 

to the high pressure level resulting from the wall stiffening (Khamdaengyodtai et al., 2012). 

The studies of aneurysmal aortic models for rupture and risk predictions have been developed 

(see, e.g., (Humphrey and Holzapfel, 2012) and references therein).  The advantages of this 

study are that the PWV and propagation estimated from the numerical models of non-

aneurysmal and aneurysmal aortic walls were investigated, incorporating the consideration of 

the effects of the number of aneurysm, aneurysm size and the modulus ratio (aneurysm to 

wall modulus). The influences of arch-shaped geometry of aorta and location of aneurysm 

were furthermore included in this study. The magnitudes of the stress and derivative of stress 

along the arch-shaped aortic walls were additionally determined to describe the attributes of 

the aneurysm. However, the numerical models must be further developed to assess the more 

realistic solid-fluid mechanics in order to apply as a practical tool in clinical diagnosis.  

 

5. Conclusion 

 The aneurysmal and aneurysmal aortic arch models with boundary conditions under 

consideration were successfully established to estimate the pulse wave velocity propagation 

and velocity using the fluid structure interaction (FSI) simulation. The 2D spatial-temporal 

plot of the normalized wall displacement provided clearly information on the regional pulse 

wave propagation. The effects of the number of aneurysm, aneurysm size and the modulus 

ratio (aneurysm to wall modulus) on the pulse wave propagation and velocity were examined. 

The changes of the number of aneurysm, aneurysm size and the modulus ratio were 

quantitatively and qualitatively identified by the velocity and traveling of the pulse wave, 

respectively. The magnitudes of stress and derivative of regional stress in the aneurysmal 

aortic walls were determined based on the pressure waveform result from the luminal blood 

flow. In addition, the arch-shaped geometry of aorta was included in this study and found to 

be the one of the relevant parameters in the pulsatile aortic characterization. 

 

 

 

 

 



  49 

Acknowledgements 

This research was financially supported by the Office of the Thailand Research Fund 

(Contract no. TRG5680075), and Maejo University. 

 

References 

Danpinid, A., Terdtoon, P., Sakulchangsatjatai, P., Vappou, J., Konofagou, E.E., 2012. 

Stress-strain analysis of a longitudinal heterogeneous arterial wall, in: Ochsner, A., da Silva, 

L.F.M., Altenbach, H. (Eds.), Analysis and design of biological materials and structures. 

Springer-Verlag Berlin Heidelberg, pp. 19-32. 

Fung, Y.C., 1997. Biomechanics: Circulation. Springer-Verlag, New York. 

Gao, F., Qiao, A., Matsuzawa, T., 2011. Numerical simulation in aortic arch aneurysm, in: 

Grundmann, R. (Ed.), Etiology, Pathogenesis and Pathophysiology of Aortic Aneurysms and 

Aneurysm Rupture. InTech, pp. 207-222. 

Gao, F., Ueda, H., Li, G., Okada, H., 2013. Fluid structure interaction simulation in three-

layered aortic aneurysm model under pulsatile flow: Comparison of wrapping and stenting. 

Journal of Biomechanics 46, 1335-1342. 

Humphrey, J.D., 2002. Cardiovascular solid mechanics: cells, tissues, and organs. Springer-

Verlag, New York. 

Humphrey, J.D., Holzapfel, G.A., 2012. Mechanics, mechanobiology, and modeling of 

human abdominal aorta and aneurysms. Journal of Biomechanics 45, 805-814. 

Karimi, A., Navidbakhsh, M., Razaghi, R., Haghpanahi, M., 2014. A computational fluid-

structure interaction model for plaque vulnerability assessment in atherosclerotic human 

coronary arteries. Journal of Applied Physics 115, 144702-144701-144708. 

Khamdaeng, T., Luo, J., Vappou, J., Terdtoon, P., Konofagou, E.E., 2012. Arterial stiffness 

identification of the human carotid artery using the stress–strain relationship in vivo. 

Ultrasonics 52, 402-411. 

Khamdaeng, T., Panyoyai, N., Wonsiriamnuay, T., Terdtoon, P., 2016. Pulse wave 

propagation and velocity in aneurysmal aota using FSI model. Research & Knowledge 2, 67-

73. 

Khamdaengyodtai, P., Vafai, K., Sakulchangsatjatai, P., Terdtoon, P., 2012. Effects of 

pressure on arterial failure. Journal of Biomechanics 45, 2577-2588. 

Li, H., Lin, K., Shahmirzadi, D., 2016. FSI simulations of pulse wave propagation in human 

abdominal aortic aneurysm: The effects of sac geometry and stiffness. Biomedical 

Engineering and Computational Biology 7, 25-36. 



  50 

Li, Z., Kleinstreuer, C., 2005. Blood flow and structure interactions in a stented abdominal 

aortic aneurysm model. Medical Engineering & Physics 27, 369-382. 

Luo, J., Fujikura, K., Tyrie, L.S., Tilson, M.D., Konofagou, E.E., 2009. Pulse wave imaging 

of normal and aneurysmal abdominal aortas in vivo. IEEE Transactions on Medical Imaging 

28, 477-486. 

Luo, J., Lee, W.N., Wang, S., Konofagou, E.E., 2008. Pulse wave imaging of human 

abdominal aortas in vivo. IEEE Ultrason. Symp. Proc., 859-862. 

Luo, J., Li, R.X., Konofagou, E.E., 2012. Pulse wave imaging of the human carotid artery: an 

in vivo feasibility study. IEEE Trans Ultrason Ferroelectr Freq Control 59(1), 174-181. 

Matsuzawa, T., Gao, F., Qiao, A., Ohta, O., Okada, H., 2011. Numerical simulation in aortic 

arch aneurysm, in: Grundmann, R. (Ed.), Etiology, Pathogenesis and Pathophysiology of 

Aortic Aneurysms and Aneurysm Rupture. InTech, pp. 207-223. 

Mitra, S., Sinhamahapatra, K.P., 2008. 2D simulation of fluid-structure interaction using 

finite element method. Finite Elements in Analysis and Design 45, 52-59. 

Nardi, A., Avrahami, I., in press. Approaches for treatment of aortic arch aneurysm, a 

numerical study. Journal of Biomechanics. 

Nichols, W.W., O'Rourke, M.F., 2005. McDonald's blood flow in arteries: theoretical, 

experimental and clinical principles, 5 ed. Hodder Arnold, London. 

Park, D.E., Richards, M.S., Rubin, J.M., Hamilton, J., Kruger, G.H., Weitzel, W.F., 2010. 

Arterial elasticity imaging: comparison of finite-element analysis models with high-

resolution ultrasound speckle tracking. Cardiovascular Ultrasound 8, 1-10. 

Qiao, A.K., Fu, W.Y., Liu, Y.J., 2011. Study on hemodynamics in patient-specific thoracic 

aortc aneurysm. Theoretical & Applied Mechanics Letters 1, 014001-014001-014004. 

Scotti, C.M., Jimenez, J., Muluk, S.C., Finol, E.A., 2008. Wall stress and flow dynamics in 

abdominal aortic aneurysms: finite element analysis vs. fluid-structure interaction. Computer 

Methods in Biomechanics and Biomedical Engineering 11, 301-322. 

Shahmirzadi, D., Konofagou, E.E., 2012. Detection of aortic wall inclusions using regional 

pulse wave propagation and velocity in silico. Artery Research 6, 114-123. 

Shahmirzadi, D., Konofagou, E.E., 2014. Quantification of arterial wall inhomogeneity size, 

distribution, and modulus contrast using FSI numerical pulse wave propagation. Artery 

Research 8, 57-65. 

Shahmirzadi, D., Li, R.X., Konofagou, E.E., 2012. Pulse wave propagation in straight-

geometry vessels for stiffness estimation: theory, simulations, phantoms and in vitro findings. 

Journal of Biomedical Engineering 134, 114502-114501-114506. 



  51 

Shahmirzadi, D., Narayanan, P., Li, R.X., Qaqish, W.W., Konofagou, E.E., 2013. Mapping 

the longitudinal wall stiffness heterogeneities within intact canine aortas using Pulse Wave 

Imaging (PWI) ex vivo. Journal of Biomechanics 46, 1866-1874. 

Suh, G.Y., Les, A.S., Tenforde, A.S., Shadden, S.C., Spilker, R.L., Yeung, J.J., Cheng, C.P., 

Herfkens, R.J., Dalman, R.L., Taylor, C.A., 2011. Hemodynamic changes quantified in 

abdominal aortic aneurysms with increasing exercise intensity using MR excercise imaging 

and image-based computational fluid dynamics. Annals of Biomedical Engineering 39, 2186-

2202. 

Teixeira, P.R.F., Awruch, A.M., 2005. Numerical simulation of fluid–structure interaction 

using the finite element method. Computers & Fluids 34, 249-273. 

Tse, K.M., Chiu, P., Lee, H.P., Ho, P., 2011. Investigation of hemodynamics in the 

development of dissecting aneurysm within patient-specific dissecting aneurismal aortas 

using computational fluid dynamics (CFD) simulations. Journal of Biomechanics 44, 827-

836. 

Valencia, A., Villanueva, M., 2006. Unsteady flow and mass transfer in models of stenotic 

arteries considering fluid-structure interaction. International Communications in Heat and 

Mass Transfer 33, 966-975. 

Vappou, J., Luo, J., Konofagou, E.E., 2010. Pulse wave imaging for noninvasive and 

quantitative measurement of arterial stiffness in vivo American Journal of Hypertension 23, 

393-398. 

Vappou, J., Luo, J., Okajima, K., Di Tullio, M., Konofagou, E., 2011. Aortic pulse wave 

velocity measured by pulse wave imaging (PWI): A comparison with applanation tonometry. 

Artery Research 5, 65-71. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



  52 

Figure captions 

 

Figure 1 

Schematic illustration of the non-aneurysmal aortic arch model and specified boundary 

conditions. 

 

Figure 2 

Schematic illustration of the aneurysmal aortic arch models and specified boundary 

conditions. The aortic wall containing one aneurysm (at descending part) with the length of 

aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 of (a) 25, (b) 37.5, (c) 50 mm, and (d) the aortic wall containing two aneurysms 

(one at descending part and one at aortic arch) with the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 of 25 mm. 

 

Figure 3 

Mesh domains of (a) Lumen and (b) aortic wall. 

 

Figure 4 

The schematic diagram of numerical scheme. 

 

Figure 5 

The 2D spatial-temporal plot of the normalized wall displacement (void circles are wave 

peaks) of (a) the non-aneurysmal wall (𝐸𝐸 = 2.56 MPa); (b) the aortic wall containing one 

aneurysm (at descending part) with the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 25 mm and modulus ratio 

𝑀𝑀𝑀𝑀 = 2; (c) the aortic wall containing one aneurysm (at descending part) with the length of 

aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 50 mm and modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = 4; and (d) the aortic wall containing two 

aneurysms (one at descending part and one at aortic arch) with the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 

25 mm and modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = 4. 

 

Figure 6 

The 2D spatial-temporal plot of the normalized wall displacement (void circles are wave 

peaks) of (a) the non-aneurysmal wall (𝐸𝐸 = 2.56 MPa); the aortic wall containing (b) one 

aneurysm at descending part, (c) one aneurysm at aortic arch, and (d) two aneurysms (one at 

descending part and one at aortic arch) of the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 25 mm and modulus 

ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = 4. 
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Figure 7 

The 2D spatial-temporal plot of the normalized wall displacement (void circles are wave 

peaks) of (a) the non-aneurysmal wall (𝐸𝐸 = 2.56 MPa); the aortic wall containing one 

aneurysm (at descending part) with the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = (b) 25 mm, (c) 37.5 mm, and 

(d) 50 mm of the modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = 4. 

 

Figure 8 

The 2D spatial-temporal plot of the normalized wall displacement (void circles are wave 

peaks) of the aortic wall containing one aneurysm (at descending part) with the modulus ratio 

𝑀𝑀𝑀𝑀 = (a) 1, (b) 2, (c) 3, and (d) 4 of the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 25 mm. 

 

Figure 9 

The 2D spatial-temporal plot of the normalized wall displacement (void circles are wave 

peaks) of the aortic wall containing one aneurysm (at aortic arch) with the modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 

= (a) 1, (b) 2, (c) 3, and (d) 4 of the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 25 mm. 

 

Figure 10 

Stress and derivative of regional stress of (a) the non-aneurysmal wall (𝐸𝐸 = 2.56 MPa); (b) 

the aortic wall containing one aneurysm (at descending part) with the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 

= 25 mm and modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = 2; (c) the aortic wall containing one aneurysm (at 

descending part) with the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 50 mm and modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = 4; and (d) 

the aortic wall containing two aneurysms (one at descending part and one at aortic arch) with 

the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 25 mm and modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = 4. 

 

Figure 11 

Stress and derivative of regional stress of (a) the non-aneurysmal wall (𝐸𝐸 = 2.56 MPa); the 

aortic wall containing (b) one aneurysm at descending part, (c) one aneurysm at aortic arch, 

and (d) two aneurysms (one at descending part and one at aortic arch) of the length of 

aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 25 mm and modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = 4. 
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Figure 12 

Stress and derivative of regional stress of (a) the non-aneurysmal wall (𝐸𝐸 = 2.56 MPa); the 

aortic wall containing one aneurysm (at descending part) with the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 

(b) 25 mm, (c) 37.5 mm, and (d) 50 mm of the modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = 4. 

 

Figure 13 

Stress and derivative of regional stress of the aortic wall containing one aneurysm (at 

descending part) with the modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = (a) 1 (b) 2 (c) 3, and (d) 4 of the length of 

aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 25 mm. 

 

Figure 14 

Stress and derivative of regional stress of the aortic wall containing one aneurysm (at aortic 

arch) with the modulus ratio 𝑀𝑀𝑀𝑀 = (a) 1 (b) 2 (c) 3, and (d) 4 of the length of aneurysm 𝐿𝐿𝑎𝑎 = 

25 mm. 

 

Table captions 

 

Table 1 

Young’s moduli and aneurysm lengths at any location of the aortic arch models. 

 

Table 2 

Input parameters for aortic wall and lumen domains. 

 

Table 3 

Pulse wave velocity (PWV) and propagation pattern of the non-aneurysmal and aneurysmal 

aortic arch models with different Young’s moduli, aneurysm lengths and aneurysm locations. 
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Figure 1 
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Figure 2 
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Figure 3 
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Figure 4 
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Figure 5 
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Figure 6 
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Figure 7 
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Figure 8 
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Figure 9 
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Figure 10 
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Figure 11 
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Figure 12 
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Figure 13 

  
                               (a)                                                                        (b) 
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Figure 14 

  
                               (a)                                                                        (b) 
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Table 1 

Aortic Arch 

Model 

Young’s Modulus 

(MPa) 

Aneurysm Length 

(mm) 

Aortic 

Wall 

Aneurysm  
Descending Arch 

Descending Arch 

Non-aneurysm 2.56 - - - - 

Aneurysm 

(Homogeneous)  
2.56 

2.56 - 25 - 

- 2.56 - 25 

Aneurysm 

(Non-

homogeneous)  

2.56 

5.12 - 25 - 

7.68 - 25 - 

10.24 - 25 - 

- 5.12 - 25 

- 7.68 - 25 

- 10.24 - 25 

10.24 - 37.5  

10.24 - 50  

10.24 10.24 25 25 
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Table 2 

Domain Parameters Values 

Aortic Wall 

𝜌𝜌𝑠𝑠 1,050 kg/m3 

𝜈𝜈 0.48 

𝐸𝐸 2.56-10.24 MPa 

Lumen 

𝜌𝜌𝑓𝑓 1,000 kg/m3 

𝜇𝜇 0.0001 Ns/m2 

𝑐𝑐𝑜𝑜 1,483 m/s 
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Table 3 

Aortic Arch 

Model 

Young’s Modulus 

(MPa) 

Aneurysm Length 

(mm) 

PWV 

(m/s) 

Aortic 

Wall 

Aneurysm  
Descending Arch 

Forward 

(Ascending) 

Forward 

(Descending) 
Reflected 

Descending Arch 

Non-aneurysm  2.56 - - - - 11.29 13.53 0.99 

Aneurysm 

(Homogeneous) 
2.56 

2.56 - 25 - 10.43 13.62 1.43 

- 2.56 - 25 10.83 14.12 19.37 

Aneurysm 

(Non-

homogeneous) 

2.56 

5.12 - 25 - 10.46 13.53 1.46 

7.68 - 25 - 10.46 13.53 1.48 

10.24 - 25 - 10.46 13.51 1.43 

- 5.12 - 25 9.41 14.44 22.46 

- 7.68 - 25 9.74 14.50 22.44 

- 10.24 - 25 11.02 14.39 19.09 

10.24 - 37.5 - 11.34 11.08 22.14 

10.24 - 50 - 12.61 12.76 19.04 

10.24 10.24 25 25 10.58 12.79 25.65 
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