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摘要：目的　 应用数值模拟方法研究两种直管型覆膜支架在植入过程中自膨胀释放、平衡状态、支架弯曲３种工况
下的生物力学特性，并对比支架结构变化对其各生物力学指标的影响。方法　 建立两款环状覆膜支架（支架Ⅰ、ＩＩ，
其中支架ＩＩ各独立支架单元间添加连杆加固）和目标血管的有限元模型。使用输送鞘将支架输送到目标血管中，
释放输送鞘使支架自膨胀释放，并建立血管和覆膜支架的接触关系；释放完全后，在支架内表面施加６． ６５ ～ １９． ９５ ｋＰａ
（５０ ～ １５０ ｍｍＨｇ）动脉压；在支架两端施加角位移以使其弯曲变形。最后分析变形血管的等效应力峰值，覆膜支架
在各工况下的最大主应变峰值、等效应力峰值及形态的变化。结果　 在自膨胀释放过程中，支架Ⅰ、ＩＩ造成血管壁
应力集中的峰值分别为０． ３４９、０． ３７１ ＭＰａ；平衡状态中，支架Ⅰ、ＩＩ平均应变分别为０． ０８６％、０． ０５３％，振荡应变分
别为０． ０４９％、０． ０２７％，覆膜应力峰值分别为２． ０９８、２． ４３０ ＭＰａ；支架弯曲变形时，支架Ⅰ、ＩＩ最大主应变峰值分别
为０． ０６９％、０． １０１％，覆膜变化形态上支架Ⅰ褶皱更为严重。结论　 两种覆膜支架在各状态下应力应变都满足相
应材料屈服极限；支架ＩＩ由于单元间存在连杆而使其在释放过程中具有更大的径向支撑力，动脉压作用下具有较
低应变水平，支架弯曲变形时也能具备更好的贴壁性。研究结果可以为覆膜支架的结构设计以及覆膜材料选择提
供一种分析方法，并给临床覆膜支架介入手术操作提供直观、准确的技术指导。
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中图分类号：Ｒ ３１８． ０１　 　 　 文献标志码：Ａ
ＤＯＩ：１０． ３８７１ ／ ｊ． １００４７２２０． ２０１５． ０５． ４１０

Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎ ｆｏｒ ｔｗｏ ｔｙｐｅｓ ｏｆ ｎｉｔｉｎｏｌ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔｓ

ＧＵ Ｘｕｅｌｉａｎ１， ＨＵ Ｆａｎｇｑｉｕ１， ＹＵ Ｋａｉ１， ＬＩ Ｚｈｏｎｇｈｕａ２， ＳＯＮＧ Ｃｈｅｎｇｌｉ１（１． Ｓｈａｎｇｈａｉ Ｉｎｓｔｉｔｕｔｅ
ｆｏｒ Ｍｉｎｉｍａｌｌｙ Ｉｎｖａｓｉｖｅ Ｔｈｅｒａｐｙ，Ｕｎｉｖｅｒｓｉｔｙ ｏｆ Ｓｈａｎｇｈａｉ ｆｏｒ Ｓｃｉｅｎｃｅ ａｎｄ Ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙ，Ｓｈａｎｇｈａｉ ２０００９３，Ｃｈｉｎａ；
２． Ｓｈａｎｇｈａｉ ＭｉｃｒｏＰｏｒｔ Ｍｅｄｉｃａｌ （Ｇｒｏｕｐ）Ｃｏ．，Ｌｔｄ．，Ｓｈａｎｇｈａｉ ２０１２０３，Ｃｈｉｎａ）

Ａｂｓｔｒａｃｔ：Ｏｂｊｅｃｔｉｖｅ　 Ｔｏ ｓｔｕｄｙ ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｔｗｏ ｔｙｐｅｓ ｏｆ ｃｙｌｉｎｄｒｉｃａｌ ｎｉｔｉｎｏｌ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔｓ ｕｎｄｅｒ ｗｏｒｋ
ｉｎｇ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎ ｏｆ ｓｅｌｆｅｘｐａｎｄｉｎｇ，ｆｕｌｌ ｄｅｐｌｏｙｍｅｎｔ ａｎｄ ｂｅｎｄｉｎｇ，ａｎｄ ａｎａｌｙｚｅ ｅｆｆｅｃｔｓ ｏｆ ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｃｈａｎｇｅ ｏｎ ｂｉｏｍｅ
ｃｈａｎｉｃａｌ ｉｎｄｅｘｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｇｒａｆｔｓ ｂｙ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｍｅｔｈｏｄｓ． Ｍｅｔｈｏｄｓ 　 Ｆｉｒｓｔｌｙ，ｔｈｅ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｍｏｄｅｌｓ ｏｆ
ｔｗｏ ａｎｎｕｌａｒ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔｓ （ｉ． ｅ． ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ Ⅰ，ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ Ⅱ，ａｎｄ ａ ｃｏｎｎｅｃｔｉｎｇ ｒｏｄ ｗａｓ ａｄｄｅｄ ｔｏ ｅａｃｈ ｓｔｅｎｔ ｕｎｉｔ ｏｆ
ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ Ⅱ ｆｏｒ ｒｅｉｎｆｏｒｃｅｍｅｎｔ）ａｎｄ ｔａｒｇｅｔ ｖｅｓｓｅｌｓ ｗｅｒｅ ｂｕｉｌｔ． Ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ ｗａｓ ｔｒａｎｓｐｏｒｔｅｄ ｔｏ ｔａｒｇｅｔ ｖｅｓｓｅｌ ｂｙ
ｄｅｌｉｖｅｒｙ ｓｈｅａｔｈ，ｗｈｉｃｈ ｗａｓ ｔｈｅｎ ｒｅｍｏｖｅｄ ｔｏ ｓｅｌｆｅｘｐａｎｄ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ，ａｎｄ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｖｅｓｓｅｌ ａｎｄ
ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ ｗａｓ ｅｓｔａｂｌｉｓｈｅｄ． Ｓｅｃｏｎｄｌｙ，ｔｈｅ ａｒｔｅｒｉａｌ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｏｆ ６． ６５１９． ９５ ｋＰａ （５０１５０ ｍｍＨｇ）ｗａｓ ａｐｐｌｉｅｄ
ｔｏ ｉｎｎｅｒ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ ｗｈｅｎ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ ｗａｓ ｆｕｌｌｙ ｄｅｐｌｏｙｅｄ． Ｔｈｉｒｄｌｙ，ｔｈｅ ａｎｇｕｌａｒ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｗａｓ
ａｐｐｌｉｅｄ ｔｏ ｂｏｔｈ ｅｎｄｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ ｔｏ ｂｅｎｄ ａｎｄ ｄｅｆｏｒｍ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ． Ｆｉｎａｌｌｙ，ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ Ｖｏｎ Ｍｉｓｅｓ ｓｔｒｅｓｓ
（ＶＭＳ）ｏｆ ｔｈｅ ｄｅｆｏｒｍｅｄ ｖｅｓｓｅｌ，ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｐｒｉｎｃｉｐａｌ ｓｔｒａｉｎ （ＭＰＳ），ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ＶＭＳ ａｎｄ ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｃｈａｎ
ｇｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ ｗｅｒｅ ａｎａｌｙｚｅｄ． Ｒｅｓｕｌｔｓ 　 Ｆｏｒ ｂｏｔｈ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ Ⅰ ａｎｄ Ⅱ，ｗｈｅｎ ｔｈｅｙ ｗｅｒｅ ｓｅｌｆｅｘｐａｎ
ｄｉｎｇ，ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ＶＭＳ ｏｎ ｔｈｅ ｖｅｓｓｅｌ ｗａｓ ０． ３４９ ＭＰａ ａｎｄ ０． ３７１ ＭＰａ，ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ；ｗｈｅｎ ｔｈｅｙ ｗｅｒｅ ｆｕｌｌｙ ｄｅ
ｐｌｏｙｅｄ，ｔｈｅ ｍｅａｎ ｓｔｒａｉｎ ｗａｓ ０． ０８６％ ａｎｄ ０． ０５３％，ｔｈｅ ａｌｔｅｒｎａｔｉｎｇ ｓｔｒａｉｎ ｗａｓ ０． ０４９％ ａｎｄ ０． ０２７％，ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ

０１４



ＶＭＳ ｏｎ ｔｈｅ ｍｅｍｂｒａｎｅ ｗａｓ ２． ０９８ ＭＰａ ａｎｄ ２． ４３０ ＭＰａ，ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ；ｗｈｅｎ ｔｈｅｙ ｗｅｒｅ ｂｅｎｔ，ｔｈｅ ＭＰＳ ｗａｓ
０． ０６９％ ａｎｄ ０． １０１％，ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ，ｗｉｔｈ ｍｏｒｅ ｓｅｒｉｏｕｓ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｎ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ Ⅰ． Ｃｏｎｃｌｕｓｉｏｎｓ　 Ｔｈｅ ｓｔｒａｉｎ ａｎｄ
ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｔｗｏ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔｓ ｕｎｄｅｒ ｅａｃｈ ｗｏｒｋｉｎｇ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎ ｗｅｒｅ ｌｅｓｓ ｔｈａｎ ｔｈｅｉｒ ｏｗｎ ｍａｔｅｒｉａｌ ｙｉｅｌｄｉｎｇ ｌｉｍｉｔ． Ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ
Ⅱ ｓｈｏｗｅｄ ｌａｒｇｅｒ ｒａｄｉａｌ ｆｏｒｃｅ ｉｎ ｓｅｌｆｅｘｐａｎｄｉｎｇ，ｓｍａｌｌｅｒ ｓｔｒａｉｎ ｕｎｄｅｒ ａｒｔｅｒｉａｌ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ａｎｄ ｂｅｔｔｅｒ ｆｌｅｘｉｂｉｌｉｔｙ ｉｎ ｂｅｎ
ｄｉｎｇ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｄｕｅ ｔｏ ｉｔｓ ｃｏｎｎｅｃｔｉｎｇ ｒｏｄ ｂｅｔｗｅｅｎ ｅａｃｈ ｓｔｅｎｔ ｕｎｉｔ． Ｔｈｅｓｅ ｒｅｓｅａｒｃｈ ｒｅｓｕｌｔｓ ｗｏｕｌｄ ｐｒｏｖｉｄｅ ａｎ ａ
ｎａｌｙｓｉｓ ｍｅｔｈｏｄ ｆｏｒ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｄｅｓｉｇｎ ａｎｄ ｍａｔｅｒｉａｌ ｓｅｌｅｃｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ，ａｓ ｗｅｌｌ ａｓ ａ ｍｏｒｅ ｉｎｔｕｉｔｉｖｅ ａｎｄ ａｃｃｕ
ｒａｔｅ ｔｅｃｈｎｉｑｕｅ ｇｕｉｄａｎｃｅ ｆｏｒ ｉｎｔｅｒｖｅｎｔｉｏｎ ｏｐｅｒａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ ｉｎ ｃｌｉｎｉｃ．
Ｋｅｙ ｗｏｒｄｓ： Ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ； Ａｂｄｏｍｉｎａｌ ａｏｒｔｉｃ ａｎｅｕｒｙｓｍ； Ｎｉｔｉｎｏｌ ａｌｌｏｙ； Ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ； Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ
ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ

　 　 腹主动脉瘤（ａｂｄｏｍｉｎａｌ ａｏｒｔｉｃ ａｎｅｕｒｙｓｍ，ＡＡＡ）
是一种存在潜在生命危险的疾病，每年都有近万人
因ＡＡＡ破裂而死亡［１］。临床多通过开腹手术或动
脉瘤腔内修复（ｅｎｄｏｖａｓｃｕｌａｒ ａｎｅｕｒｙｓｍ ｒｅｐａｉｒ，
ＥＶＡＲ）手术对该病症进行治疗。ＥＶＡＲ是在数字血
管造影动态监测下，经双侧股动脉的小切口，通过输
送系统将覆膜支架植入ＡＡＡ腔内，重建新的血流通
道。近年来，ＥＶＡＲ以其创伤小、并发症少、安全性
高、患者痛苦少等优势逐渐代替传统手术，成为治疗
ＡＡＡ的主要方法。Ｇｒｅｅｎｈａｌｇｈ等［２］的临床统计证
明，ＥＶＡＲ相较于传统手术能够很大程度上减少术
后并发症和死亡率。然而，长期以来临床数据表明，
ＥＶＡＲ术后病变部位依旧存在一定的复发率，造成
这些修复失败的原因主要有支架移位、内漏、疲劳折
损等［３６］。因此，ＥＶＡＲ术中使用的覆膜支架特性对
治疗效果尤为重要。

覆膜支架是指金属支架外面或内面覆盖膜性材
料的介入医疗器械，通常分为直管型及分叉型（见
图１）。支架部分常采用镍钛合金等具有优良机械
性能的金属材料，以提供足够支撑力，覆膜材料多为
聚酯、膨体聚四氟乙烯等。覆膜支架植入使用过程
中较常出现的问题包括：支架自膨胀释放时，支架未
能完全释放问题或者是支架部分强行撑开血管，撕
裂划伤血管壁；植入平衡状态下由于周期血压作用
造成支架疲劳折损；支架弯曲变形而使覆膜褶皱无
法完全贴附血管壁，或因过度褶皱产生裂缝而形成
内漏等［３６］。国内外对于ＡＡＡ的生物力学研究较
多，但鲜有关于ＡＡＡ直管型覆膜支架的生物力学研
究报道。Ｇｏｎｇ等［７］对各类型镍钛合金支架进行数
值模拟分析，提出了对血管支架结构优化设计较有
参考价值的建议，但诸多分析中都未曾将覆膜纳入
考虑。Ｋｌｅｉｎｓｔｒｅｕｅｒ等［８］建立了覆膜支架有限元模

型，分析和评价其植入体内前后的生物力学性能；然
而该研究所建立的支架模型为理想模型，结构与尺
寸皆与临床实际使用的覆膜支架差距较大，同时研
究重点在于支架与覆膜材料的选择，忽略了支架结
构设计对于各种工况覆膜支架生物力学特性的影
响。Ｄｅｍａｎｇｅｔ等［９］运用数值模拟方法研究分析两
种不同结构的覆膜支架在弯折状态下支架与覆膜的
各力学参数情况，但是所研究的工况仅限于弯折变
形，难以说明结构的改变对于覆膜支架植入过程的
影响；且该研究选择的弯折状态太过于极限，并不符
合ＡＡＡ病变处的一般情况，无法给覆膜支架的设计
与改进提供直接参考。

（ａ）直管型 （ｂ）分叉型
图１　 覆膜支架外形图
Ｆｉｇ． １　 Ｐｒｏｆｉｌｅ ｏｆ ｔｈｅ ｎｉｔｉｎｏｌ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ　 （ａ）Ｃｙｌｉｎｄｒｉｃａｌ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ，

（ｂ）Ｂｉｆｕｒｃａｔｉｎｇ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ

　 　 针对上述问题，本文建立了两种不同结构的覆
膜支架及理想血管的有限元模型，采用有限元分析
方法研究覆膜支架在植入前后３种模拟过程（自膨
胀释放、植入后平衡状态、支架弯曲）中对器械本身
及血管壁造成的生物力学性能影响，对比支架结构
变化对其各生物力学指标的影响，以期为覆膜支架
的结构设计提供参考。
１　 材料与方法
１． １　 模型建立
　 　 选取上海某公司的覆膜支架结构参数建立第１
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种直管型覆膜支架模型（支架Ⅰ），其主体由相互独
立的正弦线骨架单元组成，骨架内部附着一层圆筒
状覆膜。根据Ｄｅｍａｎｇｅｔ等［９］的研究结果，该形状支
架在弯折状态下存在径向变形较大等问题，故通过
在各独立正弦线单元间增加连接杆的方式对支架Ⅰ
结构进行改进，从而建立第２种覆膜支架模型（支
架ＩＩ）。两种覆膜支架形状如图２所示，总长度为
１００ ｍｍ，外径为２０ ｍｍ，各骨架单元长为１５ ｍｍ，壁
厚为０． ２ ｍｍ。

图２　 覆膜支架装置结构
Ｆｉｇ． ２　 Ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｏｆ ｔｈｅ ｎｉｔｉｎｏｌ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ

　 　 利用Ｓｏｌｉｄｗｏｒｋｓ ２０１０及Ｈｙｐｅｒｍｅｓｈ １１． ０软件建
立覆膜支架、输送鞘和模拟血管的几何模型和有限
元模型，随后导入有限元分析软件ＡＢＡＱＵＳ ６． １０
ＣＡＥ中进行各项属性定义及后续计算。模拟血管
根据临床数据被建成一个内径为１８ ｍｍ、壁厚为
０． ２ ｍｍ的空心圆管；输送鞘被简化成为一个三维直
管壳状体。由于两种覆膜支架皆为周期性结构，为
减少计算量缩短计算时间，仅分别选取３节单元建
立有限模型参与模拟分析。在建立覆膜支架的有限
元模型时，支架及覆膜部分分别采用Ｃ３Ｄ８Ｉ和Ｓ４
单元，在保证计算精度的同时，可以减小计算周期，
提高收敛性。对目标血管在厚度方向上分布两层均
匀等厚度实体单元，保证计算精度、降低计算成本。
支架输送鞘因被定义为刚性面，故采用ＳＦＭ３Ｄ４Ｒ
单元（见表１）。
１． ２　 本构模型
１． ２． １　 支架　 两种覆膜支架的金属支架部分皆为
镍钛合金材质。镍钛合金材料因其具有超弹性、形
状记忆性、抗疲劳性、抗腐蚀性及良好的生物相容
性［１０］，在医学领域被广泛应用。将金属支架部分设

置为各向同性、均匀、不可压缩的材质，镍钛合金材
料各项参数引用文献［８］，模拟过程设置在人体内
环境温度３７ ℃情况下进行计算。在人体温度下，镍
钛合金材料的力学性能评价主要以最大主应变
（ｍａｘｉｍｕｍ ｐｒｉｎｃｉｐａｌ ｓｔｒａｉｎ，ＭＰＳ）为基础，故模拟分
析后将处理结果中的ＭＰＳ峰值与镍钛合金材料的
马氏体转化应变阈值（６％）以及屈服应变阈值
（１２％）［８］进行比较，从而分析判断支架结构中裂纹
及断裂机率。
表１　 有限单元模型参数
Ｔａｂ． １　 Ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｔｈｅ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｍｏｄｅｌ

材料 节点数 单元数 单元类型
支架Ⅰ ２４ ０１２ １１ ９８８ Ｃ３Ｄ８Ｉ

支架Ⅱ ２５ ２７２ １４ ０８２ Ｃ３Ｄ８Ｉ

覆膜 １ ８４５ １ ７６０ Ｓ４

支架输送鞘 １ ２６０ １ ２２５ ＳＦＭ３Ｄ４Ｒ

模拟血管 １０ ３６８ ５ １０３ Ｃ３Ｄ８Ｈ

１． ２． ２　 覆膜与血管　 覆膜支架附着的膜材料为膨
化聚四氟乙烯（ｅＰＴＦＥ），将其定义为各向同性的壳
体，其各项材料参数引用文献［８］。为较好地建立
理想血管模型，使用ＮｅｏＨｏｏｋｅａｎ ｓｏｌｉｄ超弹性材料
本构模型对血管进行定义，ＳｔｒａｉｎＥｎｅｒｇｙ方程为：

Ｕ ＝ Ｃ１０（Ｉ１ － ３）＋ １Ｄ１（Ｊ － １）
２ （１）

式中：Ｉ１为应变不变量，Ｊ为体积比，Ｃ１０与Ｄ１为材料
常数。根据Ｚｉｄｉ等［１１］提出的计算方法，设定Ｃ１０ ＝
６４８ ＭＰａ，Ｄ１ ＝ ０． ０００ ７。
１． ３　 边界条件与载荷
１． ３． １　 自膨胀释放　 覆膜支架植入前需先压握入
输送鞘，当输送到病变处即撤除输送鞘，支架则凭借
镍钛材料的超弹性可以弹性回弹到初始尺寸并与血
管接触，依靠径向力固定于病变处。该过程中，将覆
膜支架与血管的有限元模型转化到总体圆柱坐标系
下；对覆膜支架和血管在周向及轴向进行约束；设置
接触属性时，目标血管内表面和覆膜支架外表面定
义为摩擦接触，摩擦因数为０． ２５［８］，支架外表面与
覆膜内表面绑定（ｔｉｅ）住以保证在模拟过程中支架
与覆膜之间不会发生相对移动［９］。
１． ３． ２ 　 植入后平衡状态　 当覆膜支架成功植入
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ＡＡＡ病变处时，将依靠支架材料超弹性固定于病变
部位，支架主体将形成新的血流通道以减小并消除
血压对动脉瘤壁的冲击，此时覆膜支架处于平衡状
态。该阶段中，覆膜支架将承受脉动血流产生的周
期性血压。

将释放后的支架血管模型用于平衡状态的分
析，在覆膜支架内表面施加６． ６５ ～ １９． ９５ ｋＰａ（５０ ～
１５０ ｍｍＨｇ）的动脉压［８］。接触属性设置及边界条件
与释放过程相同。
１． ３． ３ 　 支架弯曲　 患者ＡＡＡ患处植入覆膜支架
后，支架依靠径向支撑力贴附于血管内壁并形成新
的血流通道。由于腹主动脉血管自身存在一定弯
曲，且患者在弯腰、侧身等活动中也易使植入体内的
覆膜支架发生弯曲变形，这要求覆膜支架具有较好
的顺应性，并在弯曲过程中覆膜褶皱时能够更好地
贴附血管壁，从而减少发生内漏的机率。通过在支
架轴向各单元间添加连杆是否能够较好地提高覆膜
支架在弯曲变形中的贴壁性将是该工况的分析重
点。根据Ｇｏｎｃａｌｖｅｓ等［１４］的临床统计对比结果，腹
主动脉非严重弯曲的患者平均肾上弯曲角为１７． ９°，
故设定模拟分析的弯曲量为２０°。

分析过程中，将覆膜支架有限元模型定义到绝
对坐标系下。对覆膜支架两端ｘ方向自由度进行固
定从而将分析过程转移到ｙｚ平面上；固定器械中
部支架单元ｘ轴方向自由度用以保持支架在弯曲过
程中的位置，并释放ｙ轴方向自由度防止过度拉伸；
在器械两端施加大小为α ／ ２的角位移；接触设置与
平衡状态分析过程中相同（见图３）。

　 　 图３　 支架弯曲的边界条件设定简图
　 　 Ｆｉｇ． ３　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｏｆ ｔｈｅ ｂｏｕｎｄａｒｙ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓ ｕｓｅｄ ｆｏｒ

ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ ｂｅｎｄｉｎｇ

２　 分析结果
２． １　 自膨胀释放
　 　 通过数值模拟分析结果观察，当覆膜支架释放

后并依靠径向支撑力固定于病变血管处时，两种镍
钛合金支架ＭＰＳ 峰值分别为０． ０１７ ９％ 和
０． ０２０ ９％，都小于镍钛合金１２％的极限应变。两种
覆膜支架在释放时，血管壁的等效应力（Ｖｏｎ Ｍｉｓｅｓ
ｓｔｒｅｓｓ，ＶＭＳ）分布情况如图４所示。两种支架释放
时的血管等效应力分布与相应的覆膜支架形状相
似，但并非完全对称，可见两种支架在被压握入输送
鞘时均存在一定的压握不均匀性，导致结构发生轻
微轴向及径向偏移，从而影响释放过程中支架与血
管的接触。支架Ⅰ和Ⅱ对血管造成的ＶＭＳ峰值分别
为０． ３４９、０． ３７１ ＭＰａ，支架Ⅱ的释放对血管壁造成
的应力较大。但与文献［１５］中所提到的０． ６７０ ＭＰａ
血管屈服应力极限相比较，两种支架对血管的应力
皆在合理范围内，故支架的释放不会对血管造成撕
裂等严重事故。两种支架释放后的径向支撑力分别
为４． ９、５． ４ Ｎ，镍钛连杆的添加能够提高覆膜支架
的径向支撑力，从该分析结果可以看出支架Ⅱ在不
对血管壁造成损伤的前提下更能有效地贴附于病变
血管处，不易发生迁移。

（ａ）支架Ⅰ （ｂ）支架Ⅱ
图４　 覆膜支架造成血管变形等效应力分布图
Ｆｉｇ． ４　 ＶＭＳ ｃｏｎｔｏｕｒ ｏｆ ｔｈｅ ｄｅｆｏｒｍｅｄ ａｒｔｅｒｙ ｆｏｒ ｔｗｏ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔｓ　

（ａ）Ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ Ⅰ，（ｂ）Ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ Ⅱ

２． ２　 植入后平衡状态
　 　 振荡应变对镍钛合金的疲劳寿命具有更大影
响［７］。因此，针对数值模拟分析结果进行计算与整
理。在６． ６５ ～ １９． ９５ ｋＰａ动脉压作用下，两种覆膜
支架的平均应变分别为０． ０８５ ９％和０． ０５２ ９％，两
者皆远小于１２％的镍钛合金屈服极限［７］，该状态下
周期性动脉压对镍钛合金支架产生的振荡应变分别
为０． ０４８ ６％和０． ０２６ ５％，同样都小于０． ４％的最
低要求［７］。该过程中两种支架的应变数值都在安
全范围之内，将不会产生裂纹或断裂危险。因此，从
平均应变与振荡应变两个生物力学指标来看，支架
Ⅱ较优于支架Ⅰ。经计算得出两种覆膜支架Ⅰ、Ⅱ
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安全因子分别为８． ２３和１５． ０９，两者都处于覆膜支
架设计要求的安全范围之内。支架Ⅱ安全因子较
高，即在６． ６５ ～ １９． ９５ ｋＰａ动脉压作用下它的安全
性能较好。

图５所示为１３． ３ ｋＰａ（１００ ｍｍＨｇ）平均动脉压
下覆膜的等效应力分布图。两种覆膜支架覆膜与支
架相接触的区域应力值相对较小，而无支架牵制的
区域如每个支架单元间隔区域所受的应力较大。从
整体来看，支架Ⅰ在每个支架单元间隔区域里所受中
高应力区分布范围较大，而支架Ⅱ则较小，说明由于金
属支架各单元存在连杆的牵制，能有效降低单元间
隔区域覆膜所受的应力。在１９． ９５ ｋＰａ（１５０ ｍｍＨｇ）
动脉压下，两种支架覆膜所受的应力峰值分别为
２． ０９８、２． ４３０ ＭＰａ，均小于ｅＰＴＦＥ膜的屈服应力
６． ６ ＭＰａ。因此，两种支架ｅＰＴＦＥ膜在该工况下都
是安全的。

（ａ）支架Ⅰ （ｂ）支架Ⅱ
图５　 １３． ３ ｋＰａ平均动脉压下两种支架覆膜的等效应力分布图
Ｆｉｇ． ５　 ＶＭＳ ｃｏｎｔｏｕｒ ｏｆ ｍｅｍｂｒａｎｅ ｆｏｒ ｔｗｏ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔｓ ｕｎｄｅｒ ａ

１３． ３ ｋＰａ ｍｅａｎ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｌｏａｄ
（ａ）Ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ Ⅰ，（ｂ）Ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔ Ⅱ

２． ３　 支架弯曲
　 　 在支架弯曲变形过程中，两种覆膜支架Ⅰ、Ⅱ的
ＭＰＳ峰值分别为０． ０６９％、０． １０１％，后者虽然较大
于前者，但皆远小于１２％的镍钛合金屈服极限［８］。
两种覆膜支架正弦线骨架单元上的应变分布情况以
及数值大小相差不大，支架Ⅱ的高应变区主要集中
于连杆上，可见在弯曲过程中连杆承载了主要载荷。

图６所示为两种覆膜支架弯曲变形后支架中部
截面变化图。相较于原始截面形状，两种支架都存
在一定的形变。支架Ⅰ四周都发生了较大变形；支
架Ⅱ存在连杆的一端几乎未发生形变，另一端存在
微小褶皱。两种支架的最大径向变化率分别为
２０％、１２％，故支架Ⅱ由于镍钛连杆的添加而在弯曲
变形过程中能更好地防止覆膜褶皱，提高覆膜支架
贴壁性。

（ａ）支架Ⅰ （ｂ）支架Ⅱ
图６　 覆膜支架截面变形图
Ｆｉｇ． ６　 Ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｃｒｏｓｓｓｅｃｔｉｏｎｓ ｆｏｒ ｔｗｏ ｓｔｅｎｔｇｒａｆｔｓ
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３　 讨论
　 　 目前，针对ＡＡＡ直管型覆膜支架的生物力学分
析研究报道较少，尤其从覆膜支架结构设计的角度
对其植入过程各生物力学指标进行对比分析的研究
更为少见。因此，本文通过对比分析结构改进前后
的两种覆膜支架，提出了一种用于ＡＡＡ直管型覆膜
支架结构分析的生物力学性能分析方法；建立了两
种直管型镍钛合金覆膜支架的有限元仿真过程，数
值模拟并对比分析覆膜支架在自膨胀释放、植入后
平衡状态、支架弯曲３种工况下的各生物力学指标，
验证了对支架结构进行改进（添加连杆）可使覆膜
支架在植入过程中的性能得到一定的提升。在工程
上，本方法可用于覆膜支架结构设计与改进，通过不
同生物力学指标有效确定覆膜支架的结构设计方案
以及覆膜材料的选择；在临床上，可以给手术操作提
供直观准确的技术性指导。从数值分析结果来看，
在自膨胀释放过程中，支架Ⅱ对血管壁产生的应力
峰值较大，说明连杆的添加进一步提高了支架的径
向支撑力，但在增加支架稳定性的同时也增大了对
血管壁的损伤程度；在植入后的平衡状态中，支架Ⅱ
较于支架Ⅰ平均应变与振荡应变都较小，且安全因
子数值更高，表明带镍钛连杆的覆膜支架在周期性
血压作用力下的耐疲劳性得到提升。在该工况下，
支架Ⅱ所受高应力区范围有了很大的减小，但覆膜
所受应力峰值却较支架Ⅰ有所增加。从覆膜所承受
的应力来看，两种支架都各有优缺。在支架弯曲变
形时，两种支架主体部分应变相差不大，支架Ⅱ的最
大主应变位于连杆上，皆处于安全范围内。从截面
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变化率来看，存在连杆的支架Ⅱ在弯曲变形过程中
具有更好的贴壁性。分析结果表明，正弦线骨架单
元间添加连杆固定能一定程度上提高支架的耐疲劳
性和顺应性，减小弯曲过程中的截面变化率，从而具
备更好的贴壁性。

当然，本文模拟方法也存在一定的局限性，如分
析中所定义的血管模型为理想模型，而实际病变血
管往往存在一定的硬化，故易造成模拟分析时血管
应力数值偏小等误差；支架弯曲分析时也未考虑血
管与支架的接触关系等。若对分析模型进行全面定
义将增加模拟计算的复杂性以及计算时间，而本研
究旨在将两种不同结构的覆膜支架进行对比分析，
故在查阅文献以及反复验证的基础上对上述问题进
行了适当简化。
４　 结语
　 　 本研究完成了两种ＡＡＡ直管型覆膜支架在自
膨胀释放、植入后平衡状态及支架弯曲３种工况下
的生物力学性能对比分析，针对不同阶段的数值模
拟计算结果，对比分析并评价该覆膜支架应变、应
力、径向支撑力、安全因子等生物力学性能指标。分
析结果表明，覆膜支架单元间增加连杆固定在一定
程度上提高了支架的耐疲劳性和顺应性，以及支架
弯曲时的贴壁性。本文生物力学分析方法可以给覆
膜支架结构设计以及覆膜材料的选择提供参考。在
后续的研究中，将把本文分析的覆膜支架模型制备
成实验样品并进行力学实验测试，同时将数值模拟
分析结果与实验测试结果进行对比，以验证分析结
果的准确性。
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