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摘要:目的　 考虑三维残余应力场,计算主动脉壁各个微观组分在生理稳态下的预拉伸。 方法　 将主动脉壁理想

化为双层厚壁圆管。 基于三维张开角实验计算血管壁的三维残余应力场,获得平均血压下在体应力的分布特征,
进而拟合获得血管壁各微观组分在生理稳态下的预拉伸。 根据在体测量得到的猪主动脉内压-半径关系构建反问

题,以主动脉生理稳态为参考状态,在整合三维残余应力场的同时实现主动脉在体材料参数的反演识别。 结果　
未考虑残余应力时,中膜平均应力大于外膜;考虑残余应力时,外膜应力大于中膜,外膜对中膜起保护作用。 考虑

残余应力时,中膜各组分预拉伸小于未考虑残余应力时,而外膜各组分预拉伸大于未考虑残余应力时;生理稳态

下,主动脉外膜内胶原纤维的预拉伸大于中膜内胶原纤维的预拉伸。 以生理稳态作为参考构型在体识别主动脉材

料参数,所得各组分占比与组织学实验结果一致。 反之,以无加载零应力构型作为初始构型在体识别材料参数,所
得外膜中弹性蛋白的占比被严重高估,与实验结果不符。 结论　 残余应力对主动脉壁各微观组分的预拉伸及生理

稳态力学状态影响显著,故准确建立主动脉壁的生理稳态需要充分考虑残余应力的影响,材料参数的在体识别也

需要充分考虑残余应力的三维特性和层特异性。
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Abstract:
 

Objective 　 To
 

calculate
 

the
 

pre-stretching
 

of
 

the
 

microscopic
 

components
 

of
 

the
 

aortic
 

wall
 

under
 

physiological
 

homeostasis
 

by
 

considering
 

a
 

three-dimensional
 

( 3D)
 

residual
 

stress
 

field.
 

Methods 　 The
 

aortic
 

wall
 

was
 

simplified
 

into
 

a
 

double-layer
 

ideal
 

circular
 

tube,
 

and
 

the
 

3D
 

residual
 

stress
 

field
 

of
 

the
 

vascular
 

wall
 

was
 

calculated
 

based
 

on
 

a
 

3D
 

expansion
 

angle
 

experiment.
 

Then,
 

the
 

in
 

vivo
 

stress
 

distribution
 

characteristics
 

under
 

mean
 

blood
 

pressure
 

and
 

the
 

pre-stretching
 

of
 

each
 

microscopic
 

constituent
 

of
 

the
 

vascular
 

wall
 

under
 

a
 

physiologically
 

steady
 

state
 

were
 

obtained.
 

The
 

inverse
 

problem
 

was
 

constructed
 

according
 

to
 

the
 

internal
 

015



pressure-radius
 

relationship
 

measured
 

in
 

vivo.
 

Physiological
 

homeostasis
 

of
 

the
 

aorta
 

was
 

considered
 

the
 

reference
 

state,
 

and
 

inversion
 

identification
 

of
 

the
 

material
 

parameters
 

of
 

the
 

aorta
 

in
 

vivo
 

was
 

realized
 

while
 

integrating
 

the
 

three
 

residual
 

stress
 

fields.
 

Results　 When
 

residual
 

stress
 

was
 

not
 

considered,
 

the
 

mean
 

stress
 

of
 

the
 

middle
 

membrane
 

was
 

greater
 

than
 

that
 

of
 

the
 

outer
 

membrane.
 

When
 

residual
 

stress
 

was
 

considered,
 

the
 

outer
 

membrane
 

bore
 

more
 

stress
 

than
 

the
 

middle
 

membrane,
 

and
 

the
 

outer
 

membrane
 

protected
 

the
 

middle
 

membrane.
 

The
 

pre-stretching
 

of
 

the
 

middle
 

film
 

with
 

residual
 

stress
 

was
 

lower
 

than
 

that
 

without
 

residual
 

stress,
 

whereas
 

the
 

pre-stretching
 

of
 

the
 

outer
 

film
 

was
 

higher
 

than
 

that
 

without
 

residual
 

stress.
 

Moreover,
 

the
 

pre-
stretching

 

of
 

the
 

outer
 

membrane
 

collagen
 

fibers
 

was
 

greater
 

than
 

that
 

of
 

the
 

middle
 

membrane
 

collagen
 

fibers.
 

The
 

in
 

vivo
 

calculations
 

of
 

the
 

material
 

parameters
 

of
 

the
 

aorta
 

were
 

performed
 

using
 

physiological
 

homeostasis
 

as
 

the
 

reference
 

configuration,
 

and
 

the
 

proportion
 

of
 

each
 

component
 

was
 

consistent
 

with
 

the
 

experimental
 

results.
 

However,
 

the
 

proportion
 

of
 

elastin
 

in
 

the
 

outer
 

membrane
 

was
 

significantly
 

overestimated
 

when
 

the
 

non-
stress

 

configuration
 

was
 

used
 

as
 

the
 

initial
 

configuration,
 

which
 

was
 

inconsistent
 

with
 

the
 

experimental
 

results.
 

Conclusions　 Residual
 

stress
 

significantly
 

influences
 

the
 

pre-stretching
 

and
 

physiologically
 

steady
 

mechanical
 

states
 

of
 

the
 

microscopic
 

components
 

of
 

the
 

aortic
 

wall.
 

Therefore,
 

it
 

is
 

necessary
 

to
 

fully
 

consider
 

the
 

influence
 

of
 

residual
 

stress
 

to
 

establish
 

the
 

physiologically
 

steady
 

state
 

of
 

the
 

aortic
 

wall
 

accurately.
 

Furthermore,
 

it
 

is
 

also
 

necessary
 

to
 

fully
 

consider
 

the
 

3D
 

characteristics
 

and
 

layer
 

specificity
 

of
 

residual
 

stress
 

in
 

the
 

in
 

vivo
 

identification
 

of
 

material
 

parameters.
Key

 

words:
  

residual
 

stress;
 

physiological
 

homeostasis;
 

microstructure;
 

prestretching;
 

inverse
 

material
 

parameters

　 　 细胞、组织或器官在状态、属性、质量或内部结

构上的变化是对环境变化的反应,导致血管生长、
重塑,甚至病理性改变[1-3] 。 生理稳态是体内环境

下血管壁处于的一种动态平衡状态。 对生理稳态

的维持是驱动血管壁生长和重塑的源动力。 因此,
血管壁生理稳态的确定对研究其病理性重塑过程

有重要影响。
Bellini 等[4]通过模拟生理载荷条件下的膨胀-

拉伸实验,确定了小鼠颈动脉生理稳态下各微观组

分预拉伸的合理范围。 Wilson 等[1-2] 根据双轴拉伸

实验结合非线性回归方法,确定了特定于试验者生

理稳态的预拉伸。 上述研究结果获得了广泛的引

用,但还存在没有考虑主动脉壁结构、功能和力学

特性的分层特异性,以及各微观组分被认为在主动

脉壁内均匀分布等不足之处。 此外,在体应力是血

管壁生理稳态的宏观表现之一。 残余应力在在体

应力的准确计算中起着重要作用[2] 。 残余应力是

反映血管壁生理稳态的指标,可以作为生理稳态确

定的依据。
血管壁刚度是反映血管壁健康与否的重要指

标。 临床应用中需要开发一种非侵入或微创的材

料参数在体识别方法。 Zhang 等[5] 研究表明,考虑

环向与轴向残余变形的三维残余应力场可显著增

加主动脉壁的顺应性,对材料参数的准确在体识别

需考虑残余应力的影响。 Stalhand 等[6] 考虑了周向

二维残余应力,基于压力-半径曲线通过最小二乘法

拟合材料参数。 然而,有关轴向残余应力场的影响

还鲜有报道。
本文将提出一套计算主动脉壁生理稳态的方

法。 首先,考虑三维残余变形计算主动脉在体应力

分布特征,并以此确定主动脉壁各微观成分在不同

层内的预拉伸,即主动脉的生理稳态。 其次,以生

理稳态为参考构型,可在整合三维残余变形的同

时,反演识别主动脉壁材料参数

1　 材料和方法

1. 1　 本构关系及材料参数选取

　 　 由于健康主动脉的内膜几乎不承担受力[7] ,本
文将主动脉理想化为含有中膜和外膜的双层模型。
考虑主动脉壁的微观结构及宏观力学性质,结合近

似不可压缩的超弹性 HGO 模型[8] 和混合约束理

论[9] ,将主动脉壁用以下应变能函数描述为:
W = φelWel(Fel) + φcoWco(Fco) +

φmWm(Fm) (1)
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式中:Wel、Wco、Wm 分别为弹性蛋白、胶原纤维以及

平滑肌细胞的应变能函数;φel、φco、φm 分别为各组

分的体积分数;Fel、Fco、Fm 分别为各组分弹性变形

的变形梯度张量。
弹性蛋白力学特性表现为各向同性[10-12] ,故弹

性蛋白的应变能函数通过 Neo-Hookean 模型描

述为:
Wel = C10( Iel

1 - 3) (2)
而胶原纤维和平滑肌细胞具有显著的“J 形”纤维各

向异性行为[10,13-14] ,故胶原纤维和平滑肌细胞的应

变能函数用 Fung 型指数函数来描述:

Wco =
kc

1

2kc
2

[exp(kc
2ε1

2)-1]+
kc

1

2kc
2

[exp(kc
2ε2

2)-1]

Wm =
km

1

2km
2

[exp(km
2 εm

2)-1]

ì

î

í

ï
ïï

ï
ïï

(3)

式中:C10 为表征基底(即弹性蛋白)刚度的材料参

数; kc
1、km

1 分别为胶原纤维和平滑肌细胞的刚度,
kc

2、km
2 为无量纲参数。 ε1,2 = κ( Ico

1 - 3) + (1 -
3κ)(Ico

4,6 - 1),εm = ( Im - 1), κ 决定纤维的分散程

度, Ico
4,6 = Cco:(aco

0  aco
0 ),Im = Cm:(am

0  am
0 ),ai

0 为

参考构型下纤维方向的单位向量, Iel
1 、Ico

1,4,6、Im 分别

为组分 i( i= el,co,m)的右柯西-格林应变张量 Ci 的

不变量,且 Ci = (Fi) TFi,Fi 为组分 i( i= el,co,m)的
弹性变形梯度张量。

中膜和外膜采用相同本构模型,各微观组分体

积分数参考文献中猪腹主动脉的染色实验结果[15] ,
参考文献[16-17]的双轴拉伸实验结果,进一步使

用 Matlab 拟合材料参数。
1. 2　 残余应力分布及在体应力分布

　 　 基于文献[16-17]离体三维张开角实验(见表 1),
从无应力构型出发,通过闭合张开角和反向侧弯得

到残余应力构型。

表 1　 残余变形参数[5,16]

Tab. 1　 Parameters
 

of
 

residual
 

deformation[5,16]

残余变形 中膜 外膜

厚度 / mm
 

1. 127 0. 624
张开角 / ( °) 104. 32 166. 55

开口平均半径 / mm
 

17. 63 104. 87
侧弯角 / ( °) 151. 02 57. 50

侧弯平均半径 / mm
 

40. 00 8. 96

　 　 使用 FRS、Fload 和 FZT 分别表征从无应力构型

到残余应力构型、从残余应力构型到在体构型、从
无应力构型到在体构型的运动变形过程(见图 1)。

图 1　 从初始无应力构型到当前在体构型的变形运动过程

Fig. 1　 Deformation
 

process
 

from
 

the
 

initial
 

stress-free
 

configuration
 

to
 

the
 

current
 

in
 

vivo
 

configuration

各变形梯度计算公式如下(由于中膜和外膜的

推导过程相同,此处推导将不在上标上区分中膜和

外膜):
FRS = Diag{λRS

r ,λRS
θ ,λRS

z }

Fload = Diag{λ load
r ,λ load

θ ,λ load
z }

Fzt = Fload·FRS

(4)

　 　 从无应力构型到残余应力构型,闭合张开角推

导出残余变形梯度的主拉伸分别为:

λRS
r = 1

λRS
θ λRS

z

λRS
θ = rπ

ROP(π - αOP )

λRS
z = l

RBD(π - αBD)
　 　 从残余应力构型施加内压及轴向拉伸得到加

载变形梯度的主拉伸分别为:

λ load
r = 1

λ load
θ λ load

z

λ load
θ = rt / r

λ load
z = ∂zt / ∂z

其中:ROP 为无应力构型下开口环的径向坐标,RBD

为无应力构型下弯曲条带径向坐标;坐标 ( rt,θt,zt)
定义了在体构型,坐标 ( r,θ,z) 定义了残余应力构

型,且根据近似不可压缩条件,两种构型的坐标具

有关系: π( rt2 - rt
a

2)λ t
z = π( r2 - r2

a ), 其中 rt
a 和 ra 分

别为在体构型和残余应力构型下的动脉内径, λ t
z 为

在体构型与残余应力构型下轴向长度的比值。
根据主动脉壁本构方程,在不可压缩条件下,
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柯西应力为:

σ = ∑
i = el,co,m

φi ∂W(Fi)
∂Fi (Fi) T - pI (5)

式中:p 为施加不可压缩条件的拉格朗日乘子。 由

于本文将主动脉壁假设为理想圆管,主动脉在体受

力变形的计算归结为轴对称的弹性力学问题,平衡

方程如下:
dσrr

dr
+
σrr - σθθ

r
= 0 (6)

从无应力构型出发,根据残余应力构型下的边界条

件[5] ,可以计算出主动脉壁的残余应力分布。 进一

步根据残余应力分布结果对残余应力构型加压和

轴向拉伸, 可以计算得到主动脉壁的在体应力

分布。
1. 3　 主动脉壁各个组分的预拉伸

　 　 1. 2 节通过闭合张开角的思路计算了主动脉在

体应力。 此算法虽然可准确考虑三维残余变形,却
并未考虑血管壁内各微观组织成分变形的特异性,
无法直接用于主动脉生理稳态的估算。

Bellini 等[4]基于混合约束理论对小鼠颈动脉壁

微观结构及力学分析指出,考虑微观组分的变形特

异性后,血管各层的应力分布在层内近乎均匀,而
应力的层间差异显著。 Zhang 等[16] 研究表明,主动

脉的体应力的层间差异性与残余变形(即张开角)
密切相关。

因此,本节将修正 1. 2 节所得猪主动脉的在体

应力分布,一方面通过应力的层内均匀化,以符合

混合约束理论中微观组分的变形特异性对应力的

要求;另一方面保留猪主动脉血管壁的应力层间差

异特征,以符合血管壁的三维残余变形。 在此基础

上,由混合约束理论拟合修正的在体应力分布特征,
即可计算出血管壁各微观组分在生理稳态下的预拉

伸,从而确定猪主动脉的生理稳态。 此方法的显著特

征是以残余应力为依据确定主动脉的生理稳态。
将主动脉壁各个组分在生理稳态下的预拉伸

分别假设为基底(弹性蛋白) 环向拉伸 λel(M / A)
θ 、 基

底轴向拉伸 λel(M / A)
z 、 胶原纤维方向拉伸 λco(M / A) 、 平

滑肌细胞在其纤维方向的拉伸 λm(M) 。 上标(M / A)
表示中膜或外膜,并且由于主动脉壁外膜中不包含

平滑肌细胞,故只考虑中膜层中的平滑肌细胞的预

拉伸。 则对应的各个组分在生理稳态下的变形梯

度分别为:

Fel(M / A) =
1

λel(M / A)
θ

λel(M / A)
z

é

ë

ê
ê
ê
ê

ù

û

ú
ú
ú
ú

(7)

Fco(M / A) =

1

λco(M / A)
0 0

0 λco(M / A) cos2 θ + 1

λco(M / A)
sin2 θ λco(M / A) - 1

λco(M / A)( ) sin θ cos θ

0 λco(M / A) - 1

λco(M / A)( ) sin θ cos θ λco(M / A) sin2 θ + 1

λco(M / A)
cos2 θ

é

ë

ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê

ù

û

ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú

(8)

Fm(M) =

1

λm(M)
0 0

0 λm(M) cos2 θ + 1

λm(M)
sin2 θ λm(M) - 1

λm(M)( ) sin θ cos θ

0 λm(M) - 1

λm(M)( ) sin θ cos θ λm(M) sin2 θ + 1

λm(M)
cos2 θ

é

ë

ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê
ê

ù

û

ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú
ú

(9)

式中: θ 为纤维方向与全局坐标系环向的夹角。 求

解 1. 2 节所示的轴对称弹性力学问题,即可计算得

到应力-半径(σ-r)关系。 根据 1. 2 节中得到的应力

分布差异特征,以式(10)为目标函数,使用最小二

乘法对本节求得的应力-半径关系(σ-r)进行拟合,
即得到生理稳态时各个组分的预拉伸:
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e = ∑
n

i = 1
[(σexp

rr - σfit
rr ) 2 + (σexp

θθ - σfit
θθ) 2 +

(σexp
zz - σfit

z ) 2] (10)
式中:上标 exp 表示由三维残余变形场求得的在体

应力;上标 fit 表示基于混合约束理论计算求得的在

体应力。
1. 4　 猪主动脉材料参数的在体识别方法

　 　 从 1. 3 节所得主动脉生理稳态出发,以血管壁材

料参数、几何参数等为待定模型参数,通过求解轴对

称弹性力学问题,即得到主动脉壁压力与半径关系。
利用动物实验在体获得的猪主动脉压力-半径关系,
即可拟合得到最优的模型参数。 此方法基于猪主动

脉生理稳态力学状态,得以自然地将三维残余应力场

整合进入血管壁材料参数的在体识别过程。
本文采用以下假设:
(1)

 

参考构型的内径未知,整体主动脉壁的厚

度未知,假设中膜厚度占整体主动脉壁厚度的 2 / 3。
(2)

 

对于中膜,由于 φmed
el + φmed

co + φmed
m = 1, 模型

保留 φmed
el ,φmed

co 为独立参数;外膜中 φadv
el + φadv

co = 1,
模型保留 φadv

el 为独立参数。
(3)

 

假设主动脉壁各组分的刚度参数固定(根

据 Zhang 等[16]双轴拉伸实验数据拟合确定),血管

壁的个体化差异性将从体积分数、纤维方向、分散

度等参数来体现。 计算时所需确定的模型参数包

括:描述几何构型的 Amed、t ;材料参数 φmed
el 、φmed

co 、
φadv

el 、θmed、θadv、κmed、κadv。 定义待定模型参数向量为
χ, 则目标函数为:

e(χ) = ∑
n

i = 1
(p( ri,χ) - pi) 2 (11)

式中:pi 为压力测量值;ri 为半径的测量值; p( ri,χ)
为压力的计算值。 其中,几何参数和纤维方向的初

值分别来源于 Zhang 等[5]
 

张开角试验和 Zhang
等[16] 双轴拉伸实验,体积分数初值来源于 Zbyněk
等[15]染色实验。

2　 结果

2. 1　 残余应力与在体应力分布的解析解

　 　 由残余应力的解析解可知,残余应力为- 20 ~
30

 

kPa。 中膜内侧靠近管腔的部分在周向和轴向受

到压缩应力,而中膜外侧部分和整个外膜层则在周

向和轴向都受到拉伸应力(见图 2)。

图 2　 残余应力分布

Fig. 2　 Residual
 

stress
 

distributions

本文发现,残余应力对血管壁在体应力分布影

响显著。 未考虑残余应力时,中膜环向和轴向平均

应力都大于外膜,且应力峰值处于中膜内径处;考
虑残余应力时,外膜环向和轴向平均应力都大于中

膜,且在外膜外径处达到峰值(见图 3)。

图 3　 在体应力分布及层间应力差

Fig. 3　 In
 

vivo
 

stress
 

distributions
 

and
 

stress
 

differences　
( a )

  

Considering
 

residual
 

stress,
 

( b )
  

Without
 

considering
 

residual
 

stress

将在体应力分布做层内均匀化处理,即得修正

后的猪主动脉在体应力分布,符合混合约束理论的

要求。
2. 2　 生理稳态下主动脉壁各组分的预拉伸

　 　 表 2 列出了主动脉壁各组分预拉伸值,图 4 为

拟合效果图,拟合优度 R2 ≥0. 998。 结果表明,在残
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余应力的作用下,中膜的预拉伸小于外膜,外膜对

中膜起保护作用。 对于中膜的弹性蛋白,不考虑残

余应力时,轴向预拉伸大于周向预拉伸;而考虑残

余应力时,周向预拉伸大于轴向预拉伸。 对于外膜

弹性蛋白,考虑残余应力使得轴向预拉伸更明显大

于周向预拉伸。 此外,考虑残余应力使得中膜胶原

纤维和平滑肌细胞的预拉伸减小,而外膜胶原纤维

的预拉伸在考虑残余应力后变得更大,这也与残余

应力使得血管壁外膜层比中膜层承担更大载荷的

计算结果相一致。

表 2　 猪主动脉壁各组分预拉伸

Tab. 2　 Pre-stretch
 

of
 

each
 

constituent
 

of
 

arterial
 

wall

预拉伸
考虑残余应力 不考虑残余应力

中膜 外膜 中膜 外膜

λel
rr 0. 636

 

7 0. 597
 

2 0. 564
 

5 0. 588
 

8

λel
θθ 1. 291

 

3 1. 228
 

5 1. 364
 

6 1. 243
 

5

λel
zz 1. 216

 

3 1. 363
 

0 1. 298
 

1 1. 366
 

3

λco
fiber 1. 117

 

9 1. 286
 

6 1. 216
 

5 1. 243
 

5

λm
fiber 1. 098

 

1 — 1. 138
 

9 —

图 4　 拟合主动脉壁各组分预拉伸

Fig. 4 　 Fitting
 

for
 

prestretching
 

of
 

each
 

constituent
 

of
 

arterial
 

wall 　 ( a )
  

Considering
 

residual
 

stress,
 

(b)
  

Without
 

considering
 

residual
 

stress

2. 3　 基于主动脉生理稳态的材料参数反演识别

　 　 本研究在复旦大学附属中山医院动物实验中

心开展动物实验,通过压力导丝体内原位测量和双

源 CT 技术,分别在体获得了猪主动脉的血压和半

径[见图 5( a)、( b)]。 表 3 所示为基于生理稳态

(新型方法)与无残余应力初始构型(传统方法),通
过参数拟合在体识别而来的两组材料参数。 使用

新型方法时,由体积分数可知弹性蛋白主要分布在

中膜,而外膜基本由胶原纤维构成, 这与 Bellini
等[4]和 Bersi 等[18]的实验结果一致。 中膜基底刚度

大于外膜,而中膜胶原纤维项刚度小于外膜;中膜

的纤维方向趋于环向,外膜的胶原纤维趋于轴向,
该结果与 Niestrawska 等[19] 的结论一致。 使用传统

方法时,外膜弹性蛋白的占比被高估,从而也低估

了胶原纤维在外膜中的占比。 两种情况的拟合优

度均为 R2≥0. 97[见图 5(c)]。

图 5　 猪主动脉血压和半径测量及数据

Fig. 5　 Measurement
 

and
 

data
 

of
 

internal
 

pressure
 

and
 

radius
 

of
 

porcine
 

aorta　 (a)
  

Minimally
 

invasive
 

measurement
 

of
 

porcine
 

aortic
 

blood
 

pressure
 

with
 

pressure
 

guidewire,
 

(b)
 

Non-invasive
 

measurement
 

of
 

porcine
 

aortic
 

shape
 

changes
 

by
 

dual-source
 

CT,
 

(c)
 

Diagram
 

of
 

pressure-radius
 

curve
 

for
 

fitting
 

material
 

parameter
 

effects

表 3　 材料参数

Tab. 3　 Material
 

parameters

材料参数 考虑残余应力 不考虑残余应力

φmed
el 0. 435

 

0 0. 499
 

7
φmed

co 0. 211
 

5 0. 237
 

2
φmed

m 0. 353
 

5 0. 263
 

1
φadv

el 0. 147
 

7 0. 376
 

2
φadv

co 0. 852
 

3 0. 623
 

8
θmed 43. 302

 

3 32. 731
 

5
θadv 49. 104

 

8 61. 603
 

8
κmed 0. 170

 

5 0. 169
 

9
κmed 0. 231

 

3 0. 268
 

0
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　 　 使用两组材料参数,主动脉壁在血压分别为

10、12. 4、16
 

kPa 下的应力分布如图 6 所示。 结果

表明,使用新型方法所得参数时,中膜的平均应力

小于外膜平均应力,而使用传统方法所得参数时,
中膜的平均应力大于外膜平均应力。 随着血压的

升高,基于新型识别方法所得外膜应力显著升高,
提示外膜分担载荷显著升高;而中膜应力缓慢升

高,进一步体现了外膜对中膜的保护作用。 反之,
基于传统识别方法,随着血压升高,中膜应力显著

升高,外膜应力缓慢升高,外膜的保护作用没有

体现。

图 6　 拟合材料参数应力分布

Fig. 6　 Stress
 

distributions
 

of
 

fitting
 

material
 

parameters
( a)

 

Considering
 

residual
 

stress,
 

( b)
  

Without
 

considering
 

residual
 

stress

3　 讨论

　 　 本文提出一种基于主动脉三维残余应力估算

主动脉生理稳态的新型解析方法,具有如下特点:
①

 

将三维的残余变形作为指标,求解主动脉生理稳

态的方法。 血管壁在体应力状态受三维残余应力

的影响显著[20-21] ,故血管壁生理稳态的计算也必须

考虑三维残余应力的影响。 ②
 

采用双层厚壁血管

模型,考虑微观结构和力学特性的分层特异性。 由

于血管壁本身就是分层结构,以双层模型进行计算

更符合真实血管壁情况,并且分层厚壁模型有助于

整合三维残余变形,从而获得血管壁的分层力学状

态,为研究夹层等主动脉相关疾病的病理生理学机

制奠定了基础。 ③
 

基于生理稳态,与临床非侵入式

实验结合,实现了材料参数的在体识别。 不仅充分

考虑血管壁的分层特性,而且将三维残余应力融入

对材料参数的计算中,可以同时获得更准确的材料

参数及在体应力分布。
本文基于文献中组织学实验、单轴拉伸实验以

及张开角实验数据计算在体应力分布特征,基于此

拟合得到血管壁生理稳态下各微观组分的预拉伸。
与 Wilson 等[1-2]的结果对比,本文弹性纤维的预拉

伸范围一致,而本文中胶原纤维的预拉伸尤其是外

膜胶原纤维的预拉伸结果明显较大,这是由于外膜

中弹性纤维占比较少,而且残余应力使得外膜比中

膜承担更多的力,使外膜对中膜起保护作用,这与

文献[4]中观察到的结果一致。 本文考虑主动脉的

三维残余应力状态,并尝试对血管壁的材料参数进

行在体识别。 结果表明,中膜和外膜的微观组成及

各组分的占比有明显差异,建议分别考虑。 同时,
残余应力对主动脉壁的应力分布有影响。 本文发

现,残余应力会影响中膜层和外膜层的平均应力,
以及层内最大应力的位置,该结果与 Zhang 等[5] 报

道的应力分布趋势一致。
本文的局限性如下:猪主动脉的残余变形、拉

伸试验和各微观组分体积分数的数据来自不同猪

主动脉样本,且在体测量血压和 CT 图像的获取分

别在不同的时间完成,故内压和半径的匹配度可能

存在一定偏差。 混合约束模型参数众多,同时本文

考虑了猪主动脉的双层模型。 尽管本文通过分析

参数之间的关系,最大程度减少了独立参数的数

量,但现有在体测量数据无法保证拟合结果的唯一

性,只能通过慎重选择初值来保证结果的正确性。

4　 结论

　 　 本文考虑主动脉壁的双层模型以及主动脉壁

的三维残余变形,计算主动脉壁的三维残余应力场

以及生理稳态下的在体应力分布。 依据在体应力

分布,拟合得到血管壁各微观组分在生理稳态下的

预拉伸,即生理稳态构型。 在生理稳态基础上,反
算主动脉壁在体材料参数,展示了残余变形对主动

脉壁生理稳态下各组分的预拉伸和材料参数的影
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响。 本文结果表明,残余变形对主动脉壁中各微观

组分的预拉伸影响显著,残余变形使得中膜各组分

预拉伸减小,而外膜胶原纤维预拉伸增大;残余变

形对材料参数的在体准确识别至关重要。
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