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摘要：目的　 利用有限元方法模拟主动脉覆膜支架与考虑残余应力的主动脉血管壁的耦合作用，研究支架对主动

脉血管壁应力分布的影响。 方法　 采用应力驱动的主动脉各向异性生长模型，降低轴向和周向跨壁应力梯度，从
而在理想化健康人双层主动脉模型中生成三维残余应力场；建立覆膜支架模型实现其虚拟植入；对覆膜支架作用

下的主动脉血管壁进行应力分析。 结果　 残余应力场对应的主动脉张开角 １１７􀆰 ５°在正常范围内，残余应力的存在

降低了血管壁在周向和轴向的跨壁应力梯度。 支架作用下血管壁最大应力位于覆膜支架波峰与血管壁接触处。
支架放大率为 ２０％ 时，血管壁最大周向、轴向应力分别为 ４１２、１３２ ｋＰａ，面内切应力 σｒθ、σｒｚ均为 ７８ ｋＰａ。 残余应力

作用下，最大径向、周向与轴向应力分别下降 １４􀆰 ９％ 、４０􀆰 ５％ 和 ３３􀆰 ８％ ，最大切应力 σｒθ、σｒｚ和 σθｚ分别下降 ２􀆰 ５％ 、
７􀆰 １％ 、２７􀆰 ０％ 。 支架放大率从 １０％ 增加到 ２０％ ，最大径向、周向与轴向应力分别增加 ３１６％ 、１２９％ 、４１％ ，最大切应

力 σｒθ、σｒｚ和 σθｚ分别增加 ６６１％ 、４５０％ 、４６６％ 。 结论　 残余应力有效降低了血管壁应力梯度。 残余应力和支架放大

率对血管壁的应力分布及最大应力有较大影响。
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　 　 胸主动脉腔内修复术 （ ｔｈｏｒａｃｉｃ ｅｎｄｏｖａｓｃｕｌａｒ
ａｏｒｔｉｃ ｒｅｐａｉｒ， ＴＥＶＡＲ）广泛应用于主动脉夹层的治

疗。 但研究发现，多达 ２６􀆰 ５％ 主动脉夹层患者在

ＴＥＶＡＲ 术后继发支架源性新破口 （ ｓｔｅｎｔ ｉｎｄｕｃｅｄ
ｎｅｗ ｅｎｔｒｙ， ＳＩＮＥ），提高了再介入率［１］ 。 ＳＩＮＥ 的发

病机理还不明确，有研究认为，ＳＩＮＥ 与支架引起

的主动脉壁的力学损伤有关［２］ 。 主动脉支架因其

自膨性会对主动脉壁产生径向支撑力，其大小在

很大程度上取决于支架的放大率。 从近端锚定区

到远端， 血管壁直径明显缩小，因而对于直筒型覆

膜支架，远端的支架放大率远高于近端锚定区。
支架径向支撑力带来的血管壁力学损伤则可能导

致远端 ＳＩＮＥ 的形成［３］ 。 由此可见，支架作用下主

动脉壁的准确应力分析是理解 ＳＩＮＥ 力学机理的

基础。
目前，已有不少学者对支架与血管壁相互作用

进行数值模拟研究。 任庆帅等［４］ 研究血管支架在

真实狭窄血管模型中不同扩张阶段的形变与受力；
Ｃｈｅｎ 等［５］开展支架的快速虚拟释放研究，并对位移

进行计算；孟庄源等［６］ 计算不同锚定区的支架释放

后血管壁最大 ｖｏｎ Ｍｉｓｅｓ 应力分布，并依此推测出现

ＳＩＮＥ 的位置；刘鹏飞等［７］通过有限元方法比较理想

与趋直支架植入后所引起的血管壁力学环境的改

变。 众所周知，残余应力是主动脉重要的力学特征

之一。 残余应力在轴向和周向平均了跨壁主动脉

壁应力，从而提高血管的承载能力，增强主动脉壁

的顺应性［８］ ；降低主动脉跨壁应力梯度，可以防止

主动脉壁发生破裂和产生主动脉夹层［９］ 。 高全超

等［１０］基于均质、各向同性主动脉有限元模型，计
算二维残余应力对支架作用下血管在体应力的影

响。 然而支架作用下主动脉血管壁的应力分析还

存在以下问题，即主动脉血管壁的多层结构、各向

异性超弹性力学特性及三维残余应力场还未得到

考虑。
本文通过有限元方法计算三维残余应力影响

下各向异性、具有分层结构的主动脉模型在不同放

大率覆膜支架作用下的应力状态。

１　 材料和方法

１􀆰 １　 几何模型和网格划分

动脉血管壁主要分为三部分：内膜层比较薄，
主要参与代谢［１１］；中膜层是最厚的一层，由若干弹

性肌肉层组成，其结构改变是发生主动脉夹层病变

的形态学基础；外膜层的强度高于中膜层，由胶原

纤维构成［１２］。 中膜和外膜层是主要的承力组织。
新发破口多发生在覆膜支架远端的血管壁，其形态

接近直管。 因此，本文采用理想化双层主动脉模

型，内径 Ｒ ｉ ＝ ５􀆰 ６１ ｍｍ，壁厚 １􀆰 ４４ ｍｍ，中膜与外膜

厚度比为 ４ ∶３［１３］。 经过网格无关性检验，血管壁划

分为 １３４ ４００ 个 Ｃ３Ｄ８ＩＨ 单元。 支架放大率定义为

覆膜支架的外表面与血管壁内壁的半径差占血管

内径的比值。 对于直筒型覆膜支架，临床上一般在

近心端采用 １０％ 的放大率，相应地其远心端放大率

最大可达 ２０％ ［１４⁃１５］。 本文选择 ３ 种支架规格（放大

率分别为 １０％ 、１５％ 、２０％ ）进行计算（见表 １）。 选

用 ＣＯＯＫ 公司生产 Ｚ 型覆膜支架产品进行支架环

建模，支架环由 ５ 波峰、截面 ０􀆰 ３ ｍｍ×０􀆰 ３ ｍｍ 的正

方形构成（见图 １）。 此款支架采用独立开环设计，
支架结构具有重复性和连续性，支架中独立两环之

间的力学环境相同，故本文采用单一覆膜支架环以

简化计算［１６］。 支架骨架采用 Ｃ３Ｄ８ＩＨ 单元，以克服

弯曲变形下线性积分单元的剪切自锁问题。 基于

网格无关性测试，最优化单元数为 ９ ０００ 个。 覆膜

内半径与支架环的外径相同，厚度 ０􀆰 １ ｍｍ，覆膜采

用壳单元 Ｓ４，单元尺寸为 ０􀆰 ３ ｍｍ。
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表 １　 算例描述

Ｔａｂ．１　 Ｄｅｓｃｒｉｐｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｃａｓｅ

算例 残余应力 支架放大率 ／ ％
１ 无 ２０

２（基准模型） 有 ２０
３ 有 １５
４ 有 １０

图 １　 支架模型示意图

Ｆｉｇ．１ 　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｍｏｄｅｌ 　 （ ａ） ５⁃ｓｔｒｕｔ
Ｚ⁃ｓｈａｐｅｄ ｓｔｅｎｔ， （ ｂ） Ｓｔｅｎｔ ｇｒａｆｔ， （ ｃ） Ｉｄｅａｌｉｚｅｄ ｂｉｌａｙｅｒ
ａｏｒｔｉｃ ｍｏｄｅｌ

１􀆰 ２　 本构关系

支架材料为镍钛形状记忆合金。 本文重点关

注支架释放后对主动脉壁应力分布的影响，故仅取

其在体状态下奥氏体材料参数，弹性模量 Ｅ ＝ ５１􀆰 ７
ＧＰａ，泊松比 ʋ＝ ０􀆰 ３［１７］。 覆膜材料采用 ＰＥＴ 针织材

料，Ｅ＝ １􀆰 ８４ ＭＰａ，ʋ＝ ０􀆰 ３５［１７］。
假设血管材料为各向异性、纤维增强近似的不

可压缩软组织，其力学特性采用 ＧＯＨ 模型描述［１３］。
应变能函数为：

Ｗ ＝ Ｃ１０（ Ｉ
－
１ － ３） ＋ １

Ｄ
（Ｊｅ） ２ － １

２
－ ｌｎ（Ｊｅ）æ

è
ç

ö

ø
÷ ＋

　
ｋ１

２ｋ２
［ｅｘｐ（ｋ２ε２

１） － １］ ＋
ｋ１

２ｋ２
［ｅｘｐ（ｋ２ε２

２） － １］ （１）

ε１ ＝ κ（ Ｉ－ １ － ３） ＋ （１ － ３κ）（ Ｉ－ ４ － １）

ε２ ＝ κ（ Ｉ－ １ － ３） ＋ （１ － ３κ）（ Ｉ－ ６ － １）} （２）

式中： Ｃ１０、ｋ１、ｋ２、κ、θ、Ｄ、为材料参数；Ｊｅ≅１，表示材

料的不可压缩性。 Ｉ－１ 是格林第 １ 偏应变张量不变

量；Ｉ－４、Ｉ
－
６ 是右柯西格林张量偏量与纤维族的平均纤

维角度的伪不变量。 膜层和外膜层材料参数参考

文献［１９］中人主动脉样本双轴拉伸实验数据 （见
表 ２）。

表 ２　 人主动脉材料参数

Ｔａｂ．２　 Ｍａｔｅｒｉａｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｈｕｍａｎ ａｏｒｔａ

血管壁 Ｃ１０ ／ ｋＰａ ｋ１ ／ ｋＰａ ｋ２ κ θ ／ （ °） Ｄ
中膜层 ２３ １２７ ４􀆰 ４９５ ２ ０􀆰 ３２０ １ ０􀆰 ０００ ８ １０－３

外膜层 ８ ７１ １􀆰 ６９０ １ ０􀆰 ３０１ ３ ０􀆰 ００１ ０ １０－３

　 　 血管残余应力源于血管不协调生长［１８］。 本文

采用 Ｌｉｕ 等［１９］提出的基于有限生长理论的应力驱

动各向异性生长模型，对主动脉壁施加残余应力。
以无应力状态为初始状态，在体加载状态下的总变

形梯度为：
Ｆ ｔｏｔａｌ ＝ Ｆ ｌｏａｄ·Ｆｒｓ ＝ （ＦＰ·ＦＳ）·（Ｆａ·Ｆｇ） ＝

（ＦＰ·ＦＳ·Ｆａ）·Ｆｇ ＝ Ｆｅ·Ｆｇ （３）
式中：Ｆ ｌｏａｄ为载荷引起的变形梯度，由内压引起的变

形梯度 Ｆｐ 和轴向拉伸引起的变形梯度 Ｆｓ 组成；Ｆｒｓ

为残余变形对应的变形梯度，由弹性变形部分 Ｆａ

和生长变形部分 Ｆｇ 组成。 Ｆｅ 为弹性总变形，假设

应力驱动体积生长，变形梯度为：

Ｆｇ ＝
υ１ ０ ０
０ υ２ ０
０ ０ υ３

é

ë

ê
ê
ê
ê

ù

û

ú
ú
ú
ú

（４）

式中： υｉ 为生长系数。 在局部柱坐标下， ｉ ＝ １，２，３
分别代表径向、周向和轴向。

本文通过应力驱动生长，使得轴向和向跨壁应

力分布趋于均匀，从而生成三维残余应力。 总体原

理为：当某一个方向上应力过高时，通过在另外两

个正交方向上生长，扩大血管壁横截面积，从而减

小该方向的应力。 生长演化规律为：

ｖ·１ ＝ １
ｔ
（α０１ ｜ σ２ ｜ ＋ α０２ ｜ σ３ ｜ ） β

ｖ·２ ＝ １
ｔ
（α０３ ｜ σ１ ｜ ＋ α０４ ｜ σ３ ｜ ） β

ｖ·３ ＝ ０

ü

þ

ý

ï
ï
ï

ï
ï
ï

（５）

式中：ｖ·１ 为生长速率；α（ＭＰａ－１）为应力对生长率的

影响；σｉ 为主应力；无量纲常数 β 反映生长率对应

力的敏感性。
残余应力作用下，血管壁内的生理稳态应力分

布具有如下特点，即各层内的应力几乎均匀，但层

间应力存在差异［２０］。 引入停止准则，通过参数 ｒｃｉｒ
和 ｒａｘｉａｌ描述层间跨壁应力均匀性。

ｒｃｉｒ ＝ （σ－ ｍ，１
２ － σ－ ａ，１

２ ） （σ－ ｍ，０
２ － σ－ ａ，０

２ ）

ｒａｘｉａｌ ＝ （σ－ ｍ，１
３ － σ－ ａ，１

３ ） （σ－ ｍ，０
３ － σ－ ａ，０

３ ） （６）
式中：σｍ

２ ，σａ
２，σｍ

３ ，σａ
３ 分别为中膜层和外膜层的周

向和轴向应力，上标 ０ 和 １ 分别表示生长前后的

状态。 当 ｒｃｉｒ和 ｒａｘｉａｌ都小于指定的阈值 ｒ０ 时，生长

停止。
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１􀆰 ３　 边界条件与接触设置

在柱坐标系下，边界条件设置如下：血管壁生长

时，限制整个血管壁模型的周向自由度，约束血管壁

下端的轴向自由度；血管壁与覆膜支架产生相互作用

时，约束血管壁上下两端的轴向和周向自由度，约束

覆膜支架一端轴向自由度，限制其整体转动自由度，
依靠径向力与血管壁发生接触。 支架骨架外表面与

覆膜内表面采用绑定约束，以保证在模拟仿真过程中

覆膜与骨架之间不发生相对移动［２１］。 接触对的主表

面为血管壁内表面，从表面为覆膜外表面，允许接触

部件大变形，摩擦属性设置为主从面法向硬接触，切
向摩擦接触，摩擦因数为 ０􀆰 ２［２２］。
１􀆰 ４　 数值模拟有限元计算

本文旨在对支架释放后处于静力平衡状态

的主动脉壁进行应力分析，而支架释放过程对结

果影响不大，可不予考虑。 具体流程如下：
在柱坐标系下，限制血管壁的环向自由度，对

血管壁施加载荷，轴向拉伸率为 １􀆰 ２，平均内压为

１２􀆰 ８ ｋＰａ。 通过各向异性生长，产生三维残余应

力场。 增加内压使血管壁膨胀至其内径稍大于覆

膜支架外径后，激活血管壁和覆膜支架的接触，降
低内压至收缩压 １６ ｋＰａ，完成支架与血管壁接触

仿真。
进行各向异性生长时，层间应力差取 ｒ０ ＝ ０􀆰 １７，

此时对应张开角为 １１７􀆰 ５°，在健康人主动脉的范围

内［９］。 如图 ２ 所示，周向和轴向残余应力都达到层

内均匀，层间存在应力差，模型所预测的周向和轴

向残余应力大小与相关研究一致［２３］。

图 ２　 残余应力作用下主动脉张开角和轴向、周向残余应力分布

Ｆｉｇ．２　 Ａｏｒｔｉｃ ｏｐｅｎｉｎｇ ａｎｇｌｅ ａｎｄ ａｘｉａｌ ａｎｄ ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｒｅｓｉｄｕａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｕｎｄｅｒ ｒｅｓｉｄｕａｌ ｓｔｒｅｓｓ
（ａ） Ｏｐｅｎ ａｎｇｌｅ， （ｂ） Ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｒｅｓｉｄｕａｌ ｓｔｒｅｓｓ， （ｃ） Ａｘｉａｌ ｒｅｓｉｄｕａｌ ｓｔｒｅｓｓ

２　 结果

２􀆰 １　 应力分布分析

放大率为 ２０％ （基准模型）的支架与血管壁

接触之后，由血管壁应力分布可见，在支架骨架

与血管壁接触附近，径向应力明显较大；而周向

与轴向应力在支架覆盖区较无支架覆盖区均有

显著增大，故覆膜有较大作用。 血管壁最大应

力均位于支架骨架波峰与血管壁接触区域附

近，径向、周向、轴向正应力分别为 ２４５、 ４１２、
１３２ ｋＰａ，切 应 力 σ ｒθ、 σ ｒｚ 和 σ θｚ 分 别 为 ７８、 ７８、
２７ ｋＰａ（见图 ３） 。

取波峰位置的轴向剖面图可见，除轴向应力

外，在波峰接触区域应力集中较明显。 最大轴向应

力出现在中膜与外膜交界处（见图 ４）。

２􀆰 ２　 残余应力影响

与基准模型无残余应力情况相比，残余应力作

用下血管壁最大径向、周向、轴向应力分别下降了

１４􀆰 ９％ 、４０􀆰 ５％ 、３３􀆰 ８％ ，最大切应力 σｒθ、σｒｚ和 σθｚ分

别下降了 ２􀆰 ５％ 、７􀆰 １％ 、２７􀆰 ０％ ；此外，残余应力也相应

提高了最小应力，使应力分布更加均匀（见图 ５）。
２􀆰 ３　 支架放大率对血管壁应力分布影响

在不同放大率支架的作用下，血管壁的应力分

布规律相同。 然而，支架放大率对在体最大应力有

较大影响。 支架放大率由 １０％ 增加至 ２０％ 时，最大

正应力分别增加了 ３１６％ 、１２９％ 、４１％ ，最大切应力

分别增加了 ６６１％ 、４５０％ 、４６６％ 。 径向、周向应力随

放大率的增长速度较轴向应力更快，而 θ－ｚ 面内切

应力 σｒθ、σｒｚ随放大率的增长速度较面外切应力 σθｚ

更快（见图 ６）。
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图 ３　 基准模型血管壁应力分布

Ｆｉｇ．３　 Ｗａｌｌ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂａｓｅｌｉｎｅ ｍｏｄｅｌ 　 （ ａ） Ｎｏｒｍａｌ ｓｔｒｅｓｓ σｒｒ， （ ｂ） Ｎｏｒｍａｌ ｓｔｒｅｓｓ σθθ，

（ｃ） Ｎｏｒｍａｌ ｓｔｒｅｓｓ σｚｚ， （ｄ） Ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ σｒθ， （ｅ） Ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ σｒｚ， （ｆ） Ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ σθｚ

图 ４　 基准模型血管壁与波峰接触区域截面应力分布

Ｆｉｇ．４ 　 Ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｎ ｃｒｏｓｓ ｓｅｃｔｉｏｎ ｂｅｔｗｅｅｎ ｖｅｓｓｅｌ ｗａｌｌ ａｎｄ ｗａｖｅ ｃｒｅｓｔ ｏｆ ｔｈｅ ｂａｓｅｌｉｎｅ ｍｏｄｅｌ 　
（ａ） Ｎｏｒｍａｌ ｓｔｒｅｓｓ σｒｒ， （ｂ） Ｎｏｒｍａｌ ｓｔｒｅｓｓ σθθ， （ ｃ） Ｎｏｒｍａｌ ｓｔｒｅｓｓ σｚｚ， （ ｄ） Ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ σｒθ，（ ｅ） Ｓｈｅａｒ

ｓｔｒｅｓｓ σｒｚ， （ｆ） Ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ σθｚ

３　 讨论

关于支架的数值模拟研究主要集中于支架力

学特性［２４］、支架植入对血流动力学的影响［２５］ 和血

管壁应力分析［２５⁃２７］３ 个方面。 本文选用基于纤维增

强的各向异性本构模型且考虑残余应力的影响，克
服了血管壁本构模型的缺点，所得的血管壁应力分

析结果更具实际意义。
本文结果表明，支架覆盖部分的正应力较未覆

盖部分有显著增加。 Ｓｃｈｅｕｍａｎｎ 等［２８］ 研究发现，支
架覆盖的主动脉壁较未覆盖部分发生了显著的中

膜层变薄、肌肉纤维与弹力纤维减少等生长和重塑

行为。 因此，这一微观结构改变可能与支架覆盖段

独特的应力状态有关。 在不同放大率的支架与血
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图 ５　 有无残余应力的主动脉血管在支架作用下应力分布

Ｆｉｇ．５　 Ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ａｏｒｔｉｃ ｖｅｓｓｅｌｓ ｗｉｔｈ ａｎｄ ｗｉｔｈｏｕｔ ｒｅｓｉｄｕａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ　
（ａ） Ｎｏｒｍａｌ ｓｔｒｅｓｓ σｒｒ， （ｂ） Ｎｏｒｍａｌ ｓｔｒｅｓｓ σθθ，（ｃ） Ｎｏｒｍａｌ ｓｔｒｅｓｓ σｚｚ， （ｄ） Ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ σｒθ，（ｅ） Ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ σｒｚ，

（ｆ） Ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ σθｚ

图 ６ 　 不同放大率覆膜支架作用下最大主动脉血管壁

应力对比

Ｆｉｇ．６　 Ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ａｏｒｔｉｃ ｗａｌｌ
ｕｎｄｅｒ ｓｔｅｎｔ ｇｒａｆｔｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｏｖｅｒｓｉｚｅ ｒａｔｉｏｓ

管壁接触之后，血管壁应力分布规律具有一致性，
最大应力均出现在支架骨架波峰与血管壁接触的

区域，这与孟庄源等［６］ 得到的支架在不同位置释放

后血管壁最大应力位置分布规律一致。
由于三维残余应力场的存在，应力梯度显著降

低，可见残余应力对血管壁起重要的保护作用。 高

全超等［１０］研究认为，在二维周向残余应力的影响

下，支架产生的血管壁周向应力显著降低（降低约

３３％ ），这与本文结果一致（减小约 ４０％ ）。 由于本

文更全面考虑了血管周向与轴向的残余应力，以及

血管壁的分层结构和各向异性特性，故本文计算结

果更接近真实的应力分布。

９１
杨帅星，等． 支架作用下主动脉血管壁有限元应力分析

ＹＡＮＧ Ｓｈｕａｉｘｉｎｇ， ｅｔ ａｌ． Ｓｔｒｅｓｓ Ａｎａｌｙｓｉｓ ｏｆ Ａｏｒｔｉｃ Ｖｅｓｓｅｌｓ ｕｎｄｅｒ Ｓｔｅｎｔ Ｇｒａｆｔ



支架放大率是引发远心端 ＳＩＮＥ 的重要风险因

素之一［２］。 本文发现，各应力分量都随着放大率的

增加而增大。 尤其是最大径向、周向应力和面内切

应力 σｒθ、σｒｚ 都显著增大，并迅速接近其极限应

力［２９］。 因此，支架源性的血管壁损伤可能与上述应

力特征有关。
支架放大率为 ２０％ 时，最大面内切应力 σｒθ和

σｒｚ均达到 ７８ ｋＰａ，接近主动脉面内极限切应力（分
别为 １１５、１１８ ｋＰａ），而面外切应力仅为２７ ｋＰａ，远低

于相应的极限切应力（９１８ ｋＰａ）。 Ｓｏｍｍｅｒ等［３０］ 指

出，夹层扩展是血管壁发生 ＩＩ 型损伤的结果，且由

于面内极限切应力远小于面外极限切应力，夹层扩

展易发生于中膜层的 θ－ｚ 平面内。 本文则进一步发

现，支架作用下的主动脉壁可能同样易于发生 θ－ｚ
面内的剪切损伤失效。

本文的局限性如下：① 将血管壁模型简化为理

想圆柱，忽略了血管壁弯曲度和壁厚变化等因素对

应力分析的影响。 然而，由于支架远端主动脉弯曲

程度很低，故形态接近均匀壁厚的直筒圆柱。 ② 残

余应力是复杂的力学特征，张开角随年龄、性别、部
位、病理状态（如主动脉瘤）的不同而不同，如主动

脉瘤性升主动脉张开角明显偏大［３１］。 本文仅选取

健康主动脉的残余应力进行研究，在一定程度上会

影响应力等定量结果，但是不会影响本文的定性

结论。

４　 结论

本文采用基于双层圆柱理想化血管壁的各向

异性生长模型对血管施加残余应力，并通过有限元

计算模拟不同放大率覆膜支架植入后血管壁的应

力分布。 结果表明，在支架作用下，最大壁面应力

位于支架网丝波峰处。 残余应力使支架作用下的

壁面应力分布更加均匀，降低了最大应力，对血管

壁起保护作用。 支架放大率增加，使得最大应力显

著增大。
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