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摘要:目的　 研究不同人工晶体(implantable
 

collamer
 

lens,ICL)开孔孔径对晶体变形和前房内流场的影响。 方法　
从医工结合角度出发,采用流固耦合数值模拟方法,研究人工晶体不同开孔孔径对其变形及眼内房水流场(流量、
速度场、压力场、温度场)的影响。 结果　 流体动力学方面,房水通过 ICL 中央孔的房水流量从大到小对应的孔径

依次为 0. 36、0. 40、0. 30、0. 20、0. 10
 

mm,该流量与孔径呈非线性关系。 后房压力略高于前房,前后房压差随孔径增

大逐渐降低。 眼内温度分布对孔径的影响并不敏感。 固体静力学方面,0. 36
 

mm 孔径的 ICL 变形量最小,其变形量

受房水通过中央孔的流量所主导,该流量越大,ICL 的变形越小。 结论　 本文综合流体动力学和固体静力学分析,
验证了现有 0. 36

 

mm 孔径的合理性,并提出理想的孔径范围为 d≥0. 36
 

mm。 研究结果有助于探明 ICL 的失效机

制,提高临床手术的成功率,为未来人工晶体的国产化提供经验。
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Abstract:
 

Objective　 To
 

study
 

the
 

effects
 

of
 

different
 

hole
 

sizes
 

on
 

implantable
 

collamer
 

lens
 

( ICL)
 

deformation
 

and
 

flow
 

field
 

in
 

anterior
 

chamber.
 

Methods 　 From
 

the
 

perspective
 

of
 

the
 

combination
 

of
 

medicine
 

and
 

engineering,　 the
 

fluid-structure
 

coupling
 

numerical
 

simulation
 

method
  

was
 

adopted
 

to
 

study
 

the
 

influence
 

of
 

different
 

hole
 

sizes
 

of
 

ICL
 

on
 

its
 

deformation
 

and
 

intraocular
 

aqueous
 

humor
 

flow
 

field
 

(mass
 

flow,
 

velocity,
 

pressure
 

and
 

temperature) .
 

Results 　 In
 

terms
 

of
 

fluid
 

dynamics,
 

the
 

hole
 

sizes
 

for
 

aqueous
 

humor
 

flowing
 

through
 

the
 

central
 

hole
 

of
 

ICL
 

from
 

large
 

to
 

small
 

was
 

0. 36,
 

0. 40,
 

0. 30,
 

0. 20,
 

0. 10
 

mm,
 

respectively,
 

and
 

such
 

flow
 

showed
 

a
 

nonlinear
 

relationship
 

with
 

hole
 

sizes.
 

The
 

pressure
 

of
 

posterior
 

chamber
 

was
 

slightly
 

higher
 

than
 

that
 

of
 

anterior
 

chamber,
 

and
 

the
 

pressure
 

difference
 

between
 

anterior
 

and
 

posterior
 

chambers
 

gradually
 

096



decreased
 

with
 

the
 

increase
 

of
 

hole
 

sizes.
 

The
 

temperature
 

distribution
 

in
 

the
 

eye
 

was
 

not
 

sensitive
 

to
 

the
 

effect
 

of
 

hole
 

sizes.
 

In
 

terms
 

of
 

solid
 

statics,
 

the
 

ICL
 

with
 

the
 

diameter
 

of
 

0. 36
 

mm
 

had
 

the
 

smallest
 

deformation,
 

and
 

its
 

deformation
 

was
 

dominated
 

by
 

the
 

flow
 

of
 

aqueous
 

humor
 

through
 

the
 

central
 

hole.
 

The
 

larger
 

the
 

flow
 

rate,
 

the
 

smaller
 

the
 

ICL
 

deformation.
 

Conclusions 　 Through
 

comprehensive
 

analysis
 

of
 

fluid
 

dynamics
 

and
 

solid
 

statics,
 

this
 

study
 

verified
 

the
 

rationality
 

of
 

the
 

existing
 

0. 36
 

mm
 

hole
 

size,
 

and
 

proposed
 

that
 

an
 

ideal
 

hole
 

size
 

range
 

should
 

be
 

d≥ 0. 36
 

mm.
 

The
 

results
 

are
 

helpful
 

to
 

explore
 

the
 

failure
 

mechanism
 

of
 

ICL,
 

improve
 

the
 

success
 

rate
 

of
 

clinical
 

surgery,
 

and
 

provide
 

experience
 

for
 

ICL
 

localization
 

in
 

the
 

future.
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　 　 近视已成为全世界范围的公共卫生问题。 对

于高度近视患者, 国内外普遍开展了人工晶体

(implantable
 

collamer
 

lens, ICL) 植入术进行矫正。
然而据统计,2021 年内全国行 ICL 植入术后出现的

失效病例(拱高 h<250
 

μm 或 h>750
 

μm 视为失效)
达 2% ,ICL 失效可能会导致阶段性虹膜萎缩、闭角

型青光眼、白内障等眼部疾病。 目前临床多使用
 

ICL
 

V4c
 

型人工晶体,其上具有直径为 0. 36
 

mm 的

中央孔,房水借此由后房流入前房[1] 。 不同的孔径

会影响房水流场分布,从而引起人工晶体的变形,
使其位置偏转进而导致失效[2] 。 由于肉眼很难观

察微观的房水流动状况,本文采用单向流固耦合数

值模拟的方法对此进行研究。 研究表明,此方法在

解决医工交叉问题上已非常成熟[3] 。
目前通过数值模拟和实验对眼内流场的研究

已经开展。 Canning 等[4] 采用简化模型分析房水流

动状况,发现很小的温差就能驱动前房内流体形成

自然对流。 也有学者采用数值模拟方法对不同体

位时眼内房水的速度场、压力场及温度场进行研

究[5-6] 。 此外,还有学者采用粒子图像测速( particle
 

image
 

velocimetry,PIV)技术对房水流动情况进行实

验验证,发现其与理论流动规律一致[7-8] 。 针对植

入 ICL 后的眼内情况,Fern􀅡ndez 等[9]比较两种类型

ICL 植入后房水的流速和体积,发现房水流量的变

化取决于 ICL 的类型。 Kawamorita 等[2]采用计算流

体动力学( computational
 

fluid
 

dynamics,
 

CFD)方法

对不同孔径下房水的流动特性进行研究,结果表

明,从流体动力学角度,理想的孔径为 0. 2
 

mm 或更

大,然而该研究并未从固体静力学角度考虑 ICL 的

变形情况。
目前已有研究几乎都只从流体动力学角度讨

论 ICL 对眼内房水的影响,往往忽略了其变形情

况,然而这对术后的长期稳定性十分重要。 本文从

医工结合角度出发,采用工学上流固耦合数值模拟

的方法,研究不同孔径 ICL 植入眼内的房水流场及

ICL 的变形情况,以期提高人工晶体植入眼内的稳

定性和手术的成功率。

1　 方法

1. 1　 模型建立

　 　 使用 SolidWorks
 

2019 软件( SolidWorks 公司,
美国)进行三维模型的建立,采用文献[5-6]中的经

验数据对真实的眼前节进行简化 ( 前房长度

13. 4
 

mm、前房深度 3
 

mm、角膜半径 8
 

mm、虹膜厚

度 0. 4
 

mm、瞳孔直径 3
 

mm、自身晶体半径 10
 

mm),
建立三维几何模型[见图 1( a)]。 ICL 人工晶体的

尺寸来自 STAAR 公司官方提供的数据,其上具有

直径为 0. 36
 

mm 的孔。 为探明孔径与眼内房水流

场及人工晶体变形情况之间的关系,本文还建立了

孔径为 0. 10、0. 20、0. 30、0. 40
 

mm 的人工晶体模型

(孔径 d≤0. 4
 

mm 不会发生光学损失)。
本文调用 Workbench

 

19. 0(ANSYS 公司,美国)
中的 Fluent 模块和 Static

 

Structural
 

模块,同时建立

两者之间的数据传递进行单向流固耦合分析。 ICL
人工晶体为弹性材料,眼内房水对其产生的作用力

是使 ICL 人工晶体发生变形进而失效的主要原因,
故需要分析房水流场对 ICL 人工晶体变形的影响。
而由于人工晶体对眼内房水的反作用力很小,几乎

可以忽略,故本文只进行单向流固耦合分析。
网格划分时,本文调用了 Workbench

 

19. 0 中的

Meshing 模块。 采用非结构化网格,共划分网格数量

为(2. 50、4. 73、6. 00)×107 的网格进行网格无关性验
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证,发现 4. 73×107 网格与 6. 00×107 网格偏差较小,
而 2. 50×107 网格与其余两种有较大误差,故本文采

用 4. 73×107 网格进行流体域的计算:最大面网格为

0. 5
 

mm,流固耦合交界面设置了 3 层边界层,增长率

为 1. 05。 最终流体域共划分 4. 73×107 网格,固体域

共划分 4×105 网格[见图 1(b)]。

图 1　 ICL 与眼前节的几何模型及数值模拟网格划分

Fig. 1　 Geometric
 

model
 

and
 

numerical
 

simulation
 

meshing
 

of
 

ICL
 

and
 

anterior
 

segment
(a)

 

Geometric
 

model,
 

(b)
 

Meshing

1. 2　 边界条件

　 　 在流体侧,房水流动的入口边界条件为速度入

口, 房 水 由 睫 状 体 分 泌 产 生, 其 分 泌 流 量 为

2. 5
 

μL / min[10] ,即 4. 167 × 10-2
 

mm3 / s,本模型入口

面积为 100. 87
 

mm2,故入口速度为 8. 072×10-7
 

m / s,
温度为人体体温 37 ℃ 。 出口设置为自由出流(适

用于未知出口),重力方向为-z(平视)。 壁面条件

均设置为固定无滑移边界,角膜由于与外界环境存

在对流换热,其温度为 34
 

℃ (典型季节,即不考虑

外界环境变化对角膜温度的影响),流固交界面及

其余壁面温度均为 37
 

℃ 。 本研究中,设置房水的

密度为 994
 

kg / m3,比热为 4. 178
 

kJ / ( kg·K),导热

系数为 0. 58
 

W / (m·K),黏度为 102. 5
 

mg / ( m·s),
热膨胀系数为 0. 000

 

321 / K
 [5-6] 。 采用有限体积法

对房水流动的偏微分方程进行离散:动量方程和能

量方程采用二阶迎风格式离散,压力速度耦合迭代

采用耦合算法。 迭代计算时,监测房水流动的压力

场及速度场,迭代 50 步后收敛。
在固体侧,固定人工晶体 4 个襻的下表面,分

析人工晶体的总变形量。 总变形量的物理意义为

结构在荷载作用下产生的变形量,而本文中的实际

意义为 ICL 在眼内房水产生的荷载作用下发生的

位移,即 ICL 在房水压力作用下偏移原来位置的

量。 需要注意的是,在结构静力学分析模块中,对
人工晶 体 的 材 质 进 行 定 义, 设 置 弹 性 模 量 为

7. 7
 

GPa[11] ,泊松比为 0. 3[11] 。

2　 结果

　 　 本文对不同 ICL 孔径(0. 10、0. 20、0. 30、0. 36、
0. 40

 

mm)共 5 种工况在平视时眼内房水的流动状

况及人工晶体的变形情况进行分析。 从医工结合

角度看,理想的 ICL 孔径不仅要在医学上促进眼内

房水的循环流动,不致发生瞳孔阻滞,同时还要在

工学上使人工晶体的变形尽可能小。 因此,在流体

动力学方面,分析房水流动的流量、速度场、压力

场、温度场;在固体静力学方面,主要分析 ICL 人工

晶体的变形情况。
2. 1　 速度和流量

2. 1. 1　 速度　 不同 ICL 孔径下眼内房水的速度场

类似,重力方向与房水流动方向垂直,房水在前房

受到浮升力的驱动形成从虹膜向角膜方向的涡,并
且这个涡关于瞳孔中心轴基本呈对称分布,最大流

速均集中在人工晶体中央孔处[见图 2(a)]。

图 2　 不同孔径的房水速度场分布及房水通过率

Fig. 2　 Velocity
 

field
 

distribution
 

and
 

flow
 

rate
 

of
 

aqueous
 

humor
 

with
 

different
 

hole
 

sizes　 (a)
 

Aqueous
 

humor
 

velocity
 

field,
 

( b)
 

Upper
 

surface
 

of
 

the
 

central
 

hole,
 

(c)
 

Average
 

flow
 

velocity
 

of
 

outlet
 

section
 

and
 

flow
 

rate
 

of
 

aqueous
 

humor
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为了计算从后房通过中央孔进入前房的房水

流量,提取 ICL 人工晶体中央孔上表面 [ 见图 2
(b)]的平均流速。 结果表明,孔径为 0. 20

 

mm 时,
房水由 ICL 流出的平均速度最高。 孔径超过

0. 20
 

mm 以后,随着孔径的增大,孔口平均流速逐

渐降低。 孔径 0. 10
 

mm 与 0. 20
 

mm 之间孔口平均

流速差异较大[见图 2(c)]。
2. 1. 2　 流量　 根据流体力学理论,房水由后房经

过 ICL 中央孔流入前房的流量可以由出口( ICL 中

央孔)面积与出口处平均流速的乘积来定义。 针对

每种情况的计算结果表明,孔径为 0. 36
 

mm 时房水

流量最大,达到 2. 97 × 10-2
 

mm3 / s(1. 78
 

μL / min),
占房水总量(2. 5

 

μL / min)的 71. 3% ,孔径为 0. 10、
0. 20、0. 30、0. 40

 

mm 时,房水通过率分别为 4. 4% 、
32. 4% 、54. 5% 、64. 4% (见表 1)。 综合流量和孔口

处平均流速分析,不难发现,孔径与孔口出流平均

速度以及流量之间均呈非线性关系。

表 1　 房水通过量

Tab. 1　 Flow
 

of
 

aqueous
 

humor

d / mm v / (μm·s-1 ) S / mm2 Q / (mm3·s-1 ) P / %

0. 10 233 7. 85×10-3 1. 83×10-3 4. 4

0. 20 430 3. 14×10-2 1. 35×10-2 32. 4

0. 30 321 7. 07×10-2 2. 27×10-2 54. 5

0. 36 292 1. 02×10-1 2. 97×10-2 71. 3

0. 40 214 1. 26×10-1 2. 68×10-2 64. 4

　 　 注:d 为孔径;v 为平均流速;S 为出口面积;Q 为流量;P 为房水

通过率。

2. 2　 压力场

　 　 只从房水流量和流速角度研究理想的 ICL 孔

径并不全面,眼压在临床上是一个判断眼内情况更

为直观的参数。 由不同孔径 ICL 植入眼内的压力

场可见,压力分布差异较大,但总体呈现出后房压

力高于前房的规律[见图 3( a)]。 此外,对不同孔

径 ICL 植入眼内的前后房压差进行分析,结果显

示,ICL 孔径越大,前后房眼压差越小[见图 3(b)]。
2. 3　 温度分布

　 　 由温度分布可以看出,不论 ICL 孔径多大,在
平视时温度分布差异很小。 本文认为,造成上述结

果的原因是所设置的壁面温度均相同,即角膜温度

为 34 ℃ ,其余组织的温度均为 37
 

℃ 。 可以看到,温
度沿瞳孔中心轴呈对称分布,且由自然晶体向前房

图 3　 不同孔径的房水压力场分布及前后房压差

Fig. 3　 Distribution
 

of
 

aqueous
 

humor
 

pressure
 

field
 

and
 

the
 

pressure
 

difference
 

between
 

anterior
 

and
 

posterior
 

chambers
 

with
 

different
 

hole
 

sizes 　 ( a )
 

Aqueous
 

pressure
 

field,
 

(b)
 

Intraocular
 

pressure
 

differences

角膜逐层递减(见图 4)。

图 4　 不同孔径的眼内房水温度场分布

Fig. 4　 Distributions
 

of
 

aqueous
 

humor
 

temperature
 

field
 

with
 

different
 

hole
 

sizes

2. 4　 人工晶体总变形

　 　 不同孔径人工晶体的总变形量基本呈一致规

律,即变形主要集中在中央光学区,最大变形在中

央孔处,随后向外逐渐降低,4 个支撑襻处的变形最

小(见图 5)。
为量化不同孔径 ICL 的变形情况,在 1

 

s 时间

内对 5 种工况下的人工晶体变形情况进行分析。
结果显示,0. 36

 

mm 孔径的 ICL 人工晶体变形量最

小(5. 4×10-10
 

mm),孔径 0. 40、0. 30、0. 20、0. 10
 

mm
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图 5　 不同孔径人工晶体总变形分布

Fig. 5 　 Distribution
 

of
 

total
 

deformation
 

for
 

ICL
 

with
 

different
 

sizes

的变形量依次为(1. 09、2. 24、4. 55、7. 35) ×10-8
 

mm。
综合 5 种情况可见,孔径与变形量之间呈非线性关系

(见图 6)。

图 6　 人工晶体随时间的总变形量

Fig. 6　 Total
 

deformation
 

of
 

ICL
 

over
 

time

3　 讨论

3. 1　 速度和流量

　 　 从整体的速度场分布可以看出房水的流动规

律,即房水先充满后房、之后经过人工晶体中央孔

进入到前房,杨红玉等[8] 采用 PIV 技术向密闭的离

体兔眼后房均匀注入液体,也发现了同样的流动规

律。 从流速角度,眼内植入 ICL 人工晶体后,不论

人工晶体开孔孔径多大,其最大流速均集中在人工

晶体中央孔处,这与 Kawamorita 等[2] 的研究结果一

致。 本文推测,产生上述现象的主要原因是房水由

睫状体分泌产生,进入后房,后房的各组织温度均

为体温 37
 

℃ ,由温差引起的自然对流可以忽略,故
后房中房水流动主要是压差驱动的 Poiseuille 流动,
流速较低,而后通过中央孔,此处流道截面面积骤

减致使其流速迅速增高。 孔口出口截面的平均流

速在孔径为 0. 20
 

mm 时最高,并且在 0. 20
 

mm 以后

随着孔径的增大,断面平均流速逐渐降低;而孔径

为 0. 10
 

mm 时不符合此规律,其断面平均流速比孔

径为 0. 20
 

mm 时低 50% 左右,这是由于 0. 10
 

mm 的

孔径过小,95% 以上的房水都滞留在后房,房水通过

率十分低。
对房水通过 ICL 的流量进行计算发现,孔径为

0. 36、0. 40、0. 30、0. 20、0. 10
 

mm,房水通过率依次减

小,分 别 为 71. 3% 、 64. 4% 、 54. 5% 、 32. 4% 、 4. 4% 。
Fernandez-Vigo 等[9]比较了 ICL

 

V4c(孔径 0. 36
 

mm)
与 ICL

 

V4b(无开孔)两种人工晶体植入后流过 ICL
中央孔的房水流量,发现 ICL

 

V4c 的房水通过率为

75. 7% ,相比本文所获的 71. 3% 房水通过率,差异不

大( ±5% 以内)。 临床认为,房水通过率较低时会造

成瞳孔堵塞进而导致高眼压、青光眼等眼部疾病。
因此,从流量角度,d≥0. 36

 

mm 的开孔孔径更有利

于房水的循环流动。
3. 2　 压力场

　 　 通过眼内压力场分布发现,不论孔径多大,压
力分布均为后房压力大于前房,然而前后房压差并

不大。 蔡建程等[6] 对不同虹膜-晶体间隙情况下的

眼压进行数值模拟,发现正常人眼前后房压差约为

60
 

mPa,这与本文所得到的结果(155、95、46、29、
22

 

mPa)量级相当。 由于个体差异,本文未考虑眼

内本身具有的压差,所得到的前后房压差仅是由房

水流动引起的压差。 此外,蔡建程等[6] 还指出,后
房压力较高的原因是房水从后房流入前房时受阻,
导致后房的压力较高。 本文结果表明, 孔径为

0. 10、0. 20
 

mm 时,前后房压差较大,这是由于孔径

太小,大部分房水无法通过而滞留在后房,并与睫

状突不断产生的房水在后房混合,致使此处压力较

高。 0. 10、0. 20
 

mm 孔径的人工晶体在临床上极易

由瞳孔阻滞诱发高眼压或青光眼等。 因此,从前后

房压差角度,较为理想的 ICL 孔径为 0. 30
 

mm 或
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更大。
3. 3　 温度场

　 　 不同开孔孔径的 ICL 人工晶体植入眼内后,其
眼内温度分布均相同,即由自然晶体开始向角膜逐

层递减,并且温度分布沿瞳孔中心轴呈对称分布。
郭竞敏等[5]对正常人眼(无晶体植入)进行数值模

拟发现,平视时眼内温度分布类似于存在表面温差

的固体内部温度分布,即沿物体内剖面出现由于热

传导所导致的温度线性分布特征,这与本文的研究

结果一致,说明植入 ICL 的植入对眼内温度场的影

响不大。 本文认为,呈现上述温度分布的原因是角

膜与外界环境之间具有对流换热的作用,交换了部

分热量,导致温度降低 3
 

℃ ,而其余组织由于处于

人体内,温度均为体温 37
 

℃ ,后房温度较高的房水

上升,在角膜侧遇冷下沉。 需要注意的是,本研究

选用了典型季节的工况,不考虑外界环境变化对角

膜温度的影响。 由此可见,不同孔径 ICL 人工晶体

植入眼内不会影响房水的温度分布,仅通过温度分

布无法判断哪种孔径更为理想。
综合上述对流量、流速、压力及温度的分析,仅

从流体动力学角度,d≥0. 36
 

mm 的孔径较为理想。
在不同的流场情况下,ICL 人工晶体也会产生不同

的变形,故探明理想的 ICL 孔径还需要考虑人工晶

体的变形情况。
3. 4　 人工晶体总变形

　 　 ICL 人工晶体的总变形量从小到大对应的孔径

依次为 0. 36、0. 40、0. 30、0. 20、0. 10
 

mm,可见并非

孔径越小,变形越大,孔径与总变形量之间呈非线

性关系。 结合前面的分析结果,本文发现,ICL 总变

形量并非受断面平均流速和前后房压差直接影响,
而是由房水从后房进入前房的流量所主导,流量越

大,ICL 产生的变形量越小。 需要注意的是,本文计

算的是 1
 

s 时长内的总变形量,其量级在 10-10 ~
10-8

 

mm 范围,然而人工晶体的变形量会随时间发

生变化[12-13] ,有可能在一定时间内产生较大变形,
使拱高超过正常范围(250 ~ 750

 

μm),最终导致 ICL
人工晶体的失效。 因此,从人工晶体变形量的角度

来看,孔径 d≥0. 36
 

mm 时,更有利于提高人工晶体

在眼内的稳定性。
综合流体动力学和固体静力学分析发现,孔径

d≥0. 36
 

mm 时,房水通过中央孔的流量、前后房压

差以及 ICL 的总变形量都更为理想,有利于提高房

水的循环流动以及人工晶体植入的稳定性,尽可能

地避免临床上的 ICL 失效情况。 因此,在后续对

ICL 进 行 微 结 构 改 进 时, 可 以 考 虑 将 孔 径 在

0. 36
 

mm 的基础上适度增大。

4　 结论

　 　 本文利用工学上的数值模拟方法,对医学上

ICL 人工晶体的失效问题进行研究。 具体来说,采
用单向流固耦合方法,对孔径为 0. 10、0. 20、0. 30、
0. 36、0. 40

 

mm 的 ICL 人工晶体植入后眼内房水的

流动状况及人工晶体的变形情况进行分析,结果

表明:
(1)

 

综合流体动力学角度的流量、速度场、压
力场、温度场和固体静力学角度的人工晶体变形情

况,验证了现有 0. 36
 

mm 孔径的合理性,并提出了

理想的 ICL 孔径范围为 d≥0. 36 mm。
(2)

 

不同孔径的 ICL 植入眼内后,房水的速度

分布规律基本相同,最大房水流速均集中在人工晶

体中央孔处。
(3)

 

房水通过中央孔的流量与孔径呈非线性

关系,孔径为 0. 36
 

mm 时通过的流量最大,达到房

水 分 泌 量 的 71. 3% , 而 后 分 别 是 0. 40
 

mm
(64. 4% )、0. 30

 

mm ( 54. 5% )、0. 20
 

mm ( 32. 4% )、
0. 10

 

mm(4. 4% )。
(4)

 

眼内压力场分布均为后房压力大于前房,
且前后房压差随着孔径的增大不断减小。

(5)
 

眼内温度由自然晶体向前房角膜逐层递

减,且温度分布关于瞳孔中心基本呈对称分布。 不

同孔径情况下温度分布差异很小,即温度场对孔径

的变化不敏感。
(6)

 

人工晶体的总变形量与孔径之间没有直

接影响关系,而是受房水通过中央孔的流量所主

导。 该流量越大,人工晶体的变形越小,变形量从

小到大依次对应的孔径为 0. 36、0. 40、0. 30、0. 20、
0. 10

 

mm。
本文结果有助于业内人士探明晶体的失效机制、

提高临床手术的成功率,并为未来人工晶体的国产化

提供经验。 综合上述流体动力学和结构静力学分析,
证明了 d≥0. 36 mm 的孔径较为理想,业内人士在日

后对 ICL 进行微结构改进时,可以在现有 0. 36
 

mm 基
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础上将孔径适当增大,有利于提高临床手术的成功

率,并为未来人工晶体的国产化提供经验。
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角膜的弹性模量非均匀分布对其光学相干
弹性成像的影响

金天子,　 陶兴明,　 方利华
(南昌航空大学

 

无损检测技术教育部重点实验室,
 

南昌
 

330063)

摘要:目的　 分析激励源位置、检测区域长度和检测深度对人眼角膜的剪切波光学相干弹性成像( optical
 

coherence
 

elastography,OCE)的影响。 方法　 结合人眼角膜的弹性模量的实际分布情况,构建角膜弹性模量非均匀分布的有

限元模型。 通过模拟剪切波 OCE 实验,对比分析有限元模拟结果和理论结果。 结果　 当激励源位置不同时,角膜

前后基质的剪切波波速误差不同;当检测区域长度不同时,角膜前后基质的剪切波波速非线性变化;在超弹性材料

模型下,当检测深度不同时,剪切波波速明显变化。 结论　 由于角膜弹性模量非均匀分布,在角膜前后基质不同激

励源位置、不同检测区域长度和不同检测深度的有限元模拟剪切波波速的结果不同。 将具有非均匀性的生物组织

视作均质进行 OCE 实验会影响结果准确性。
关键词:

 

弹性模量;
 

光学相干弹性成像;
 

剪切波波速;
 

激励源
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of
 

Non-Uniform
 

Distributions
 

of
 

Corneal
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Modulus
 

on
 

Optical
 

Coherence
 

Elastography
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of
 

Education),
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University,
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China))

Abstract:
 

Objective 　 To
 

analyze
 

the
 

effects
 

of
 

excitation
 

source
 

location,
 

detection
 

area
 

length
 

and
 

detection
 

depth
 

on
 

human
 

corneal
 

optical
 

coherence
 

elastography
 

(OCE) .
 

Methods　 The
 

finite
 

element
 

model
 

of
 

human
 

eye
 

with
 

non-uniform
 

distributions
 

of
 

corneal
 

elastic
 

modulus
 

was
 

constructed
 

based
 

on
 

actual
 

distributions
 

of
 

corneal
 

elastic
 

modulus.
 

By
 

simulating
 

the
 

process
 

of
 

shear
 

wave
 

OCE
 

experiment,
 

the
 

finite
 

element
 

simulation
 

results
  

and
 

theoretical
 

results
  

were
 

compared
 

and
 

analyzed.
 

Results　 When
 

the
 

excitation
 

source
 

locations
 

were
 

different,
 

the
 

shear
 

wave
 

velocity
 

errors
 

of
 

the
 

anterior
 

and
 

posterior
 

corneal
 

stroma
 

were
 

different.
 

The
 

shear
 

wave
 

velocities
 

of
 

the
 

anterior
 

and
 

posterior
 

corneal
 

stroma
 

changed
 

nonlinearly
 

when
 

the
 

detection
 

area
 

lengths
 

were
 

different.
 

For
 

the
 

model
 

with
 

hyperelastic
 

materials,
 

the
 

shear
 

wave
 

velocity
 

changed
 

obviously
 

when
 

the
 

detection
 

depths
 

were
 

different.
 

Conclusions　 Due
 

to
 

the
 

non-uniform
 

distributions
 

of
 

corneal
 

elastic
 

modulus,
 

the
 

finite
 

element
 

simulation
 

results
  

of
 

shear
 

wave
 

OCE
 

are
 

different
 

at
 

different
 

excitation
 

source
 

locations,
 

different
 

detection
 

area
 

lengths
 

and
 

different
 

detection
 

depths
 

in
 

the
 

anterior
 

and
 

posterior
 

corneal
 

stroma.
 

In
 

OCE
 

experiments,
 

the
 

accuracy
 

of
 

OCE
 

results
  

will
 

be
 

affected
 

if
 

biological
 

tissues
 

with
 

non-uniformity
 

are
 

regarded
 

as
 

homogeneity
 

for
 

measurement.
Key

 

words:
  

elastic
 

modulus;
 

optical
 

coherence
 

elastography
 

(OCE);
 

shear
 

wave
 

velocity;
 

excitation
 

source
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　 　 人眼角膜分为 5 层,每层具有不同的结构和功

能。 角膜整体的力学行为取决于各层的生物力学

特性,为了更好地诊断和预防眼部疾病,需要进行

精确的测量和研究[1-2] 。
目前,利用光学相干弹性成像(optical

 

coherence
 

elastography,OCE)技术展开的研究已见报道。 有学

者提出可以在人体中使用 OCE 测量生物组织的弹

性[3-4] ;Kennedy 等[5] 阐述了 OCE 的成像原理和方

法;Han 等[6]利用改进后的 OCE 定量测量角膜黏弹

性;Xu 等[7]提出了一种检测剪切波速度的方法,为剪

切波 OCE 的应用奠定基础。 目前,对于角膜力学特

性的 OCE 研究,大多在均质材料阶段。 而角膜组织

的结构和力学性质,比均质材料的更复杂[8-9] 。 Li
等[10]进行的 OCE 实验仅限于均质的角膜仿体;
Razani 等[11]进行的 OCE 实验仅限于左右分层的非

均质生物组织;Zhang 等[12]进行的 OCE 实验,仅限于

各向同性的均质生物组织材料,测得了平均弹性模

量。 在眼科领域,有限元分析作为一种完善高效的研

究技术,常用于分析眼部几何结构和生物力学特性,
进而辅助疾病诊断和临床分析[13] 。

本文基于人眼模型,利用有限元模拟剪切波

OCE 实验。 通过测量弹性模量非均匀分布的角膜

组织的剪切波波速,探究激励源位置、检测区域长

度和检测深度对 OCE 实验结果的影响。

1　 OCE 模拟

1. 1　 剪切波 OCE
　 　 在有限元模拟中,通过指定位移引起机械振动

产生剪切波。 由振动探针在振动源处引发的振动,
会以振动源为中心传播到远处,形成平行于 Z 轴的

纵向波和垂直于 Z 轴的剪切波。 通常剪切波的传

播速度比纵向波的传播速度低约 3 个数量级,故检

测剪切波时可以忽略纵向波对检测的影响。 将振

动源视为面振动源,则引起的剪切波为平面波,振
动源的振动频率为剪切波的传播频率。

生物软组织具有非均匀性、各向异性和黏弹性

等性质。 在合理的简化分析下,假定软组织为线弹

性和各向同性。 用拉梅常数 λ 表示弹性模量 E 和

泊松比 ν 之间的关系:

E = μ(3λ + 2μ)
λ + μ

(1)

ν = λ
2(λ + μ)

(2)

　 　 一般认为生物组织不可压缩(即 ν = 0. 5),剪切

模量和弹性模量具有正比关系:
E = 3μ (3)

　 　 剪切波的理论传播速度公式为:

Cs = μ
ρ

(4)

式中:ρ 为密度。 故有

E = 3ρC2
s (5)

　 　 在已知密度时,可通过测量剪切波波速获得材

料的理论弹性模量。
1. 2　 人眼三维模型和材料参数

　 　 结合眼科的临床数据,建立人眼三维模型[见

图 1(a)]。 角膜基质是角膜中最规整的一层组织,
其厚度占角膜总厚度的 90% 以上。 本研究将模型

中的角膜分为外内两层,分别代表角膜前基质和后

基质,厚度占比约为 1 ∶1[14] [见图 1(b)]。 此外,虽
然通常认为角膜具有不可压缩性(ν = 0. 5),但是为

了使求解结果达到收敛的效果,本研究将角膜的泊

松比设置为 ν= 0. 495。 文献[15-16]在研究角膜和

巩膜的材料参数时,平衡了不同条件下个体、性别

和年龄等的差异,比较贴合人眼实际情况,故本文

参考上述研究结果,设置角膜前基质层、角膜后基

质层、 巩 膜 的 弹 性 模 量 分 别 为 0. 34、 0. 17、
0. 78

 

MPa,密度分别为 1
 

076、1
 

076、1
 

243
 

kg / m3,泊
松比均为 0. 495。

图 1　 人眼几何模型及其弹性模量分布

Fig. 1　 Geometrical
 

model
 

and
 

elastic
 

modulus
 

distributions
 

of
 

the
 

human
 

eye 　 ( a)
 

Geometrical
 

model
 

of
 

human
 

eye,
 

(b)
 

Elastic
 

modulus
 

distributions
 

of
 

the
 

cornea

1. 3　 剪切波 OCE 的有限元模拟

　 　 利用有限元模拟 OCE 实验。 在有限元模型的

角膜外表面施加外部脉冲激励;为了模拟 15
 

mmHg
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(1
 

mmHg = 0. 133
 

kPa)眼内压,在角膜内表面和巩

膜内表面施加 2
 

kPa 压力;为了减少边界反射回波

对模拟结果的影响, 在角膜外表面添加低反射

边界。
由于研究的激励源位置、检测区域长度和检测

深度不同,剪切波的传播方向不同。 根据其剪切波

的传播路径分别设置若干个探针,且在角膜前后基

质均有设置。 提取测得的位移和时间数据,再利用

MATLAB 处理数据,算法拟合得到剪切波波速:
Δν = Δx / Δt

式中: Δx 为选定的位移; Δt 为选定的时间。 利用

ORIGIN 绘制图像。
最后进行有限元求解,得到的模拟结果对比理

论结果计算误差,分析不同激励源位置、检测区域

长度和检测深度对结果的影响。 剪切波传播过程

的截面图如图 2 所示。

图 2　 剪切波传播过程截面图

Fig. 2　 Cross-section
 

diagram
 

of
 

the
 

shear
 

wave
 

propagation
 

process
注:横纵坐标轴表示模型尺寸,颜色轴表示位移场位移情况。

图 4　 激励源位置 A 波速测量结果

Fig. 4　 Wave
 

velocity
 

measurement
 

results
 

of
 

the
 

excitation
 

source
 

location
 

A　 (a)
 

Time-distance-displacement
 

diagram
 

of
 

shear
 

wave
 

propagation,
 

(b)
 

Slope
 

of
 

peak
 

displacement
 

line
注:图 4(a)横坐标时间轴表示传播时间,纵坐标表示探针与激励源之间的距离,颜色表示位移量(颜色越偏

暖,位移量越大)。 下同。

2　 结果

2. 1　 激励源位置的影响

　 　 保持检测区域长度和检测深度不变,当激励源

位置不同时,分别测量剪切波波速。 在有限元模型

的角膜外表面中央正下方 343
 

μm 处设置激励源 A,
即激励源 A 位于角膜后基质层;沿 X 轴负方向平移

0. 9
 

mm 设置激励源 B,即激励源 B 位于角膜中部;
沿 X 轴负方向平移 1. 8

 

mm 设置激励源 C,即激励

源 C 位于角膜前基质层(见图 3)。

图 3　 激励源位置

Fig. 3　 Location
 

of
 

the
 

excitation
 

source

当激励源位于位置 A,利用有限元法模拟得到

剪切波 传播时间、 传播距离和位移数据, 经过

MATLAB 算法拟合得到峰值位移线斜率图(见图 4)。
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通过 MATLAB 提取位移量最大处的数据,计算

剪切波波速。 根据模型参数,算得角膜后基质

层的理论波速为 7. 257
 

m / s;角膜前基质层的理

论波速为 10. 260
 

m / s。 结果显示,角膜后基质

层拟合直线斜率 k = 7. 142
 

m / s, 即 C s = 7. 142
 

m / s;角膜前基质层拟合直线斜率 k = 9. 994,即

C s = 9. 994
 

m / s。 实际波速与理论波速的误差

在 2. 6% 以内。

当激励源位于位置 C,利用有限元法模拟得到

剪切波传播 时间、 传播距离和位移数据, 经过

MATLAB 算法拟合得到峰值位移线斜率图(见图 5)。
结果显示,角膜后基质层拟合直线斜率 k = 10. 838,
即剪切波波速 Cs = 10. 838

 

m / s;角膜后基质层拟合

直线斜率 k= 7. 334,即角膜后基质层的剪切波波速

Cs = 7. 344
 

m / s。 实际波速与理论波速的误差在

5. 6% 以内。

图 5　 激励源位置 C 波速测量结果

Fig. 5　 Wave
 

velocity
 

measurement
 

results
 

of
 

the
 

excitation
 

source
 

location
 

C　 (a)
 

Time-distance-displacement
 

diagram
 

of
 

shear
 

wave
 

propagation,
 

(b)
 

Slope
 

of
 

peak
 

displacement
 

line

图 6　 不同情况下角膜的剪切波波速

Fig. 6　 Shear
 

wave
 

velocity
 

of
 

the
 

cornea
 

under
 

different
 

conditions
(a)

 

At
 

different
 

detection
 

area
 

lengths,
 

(b)
 

At
 

different
 

detection
 

depths

2. 2　 检测区域长度的影响

　 　 检测区域长度指激励源与探针之间的距离。
将激励源置于位置 B,分别在角膜前后基质层取长

度为 0. 1 ~ 1. 0
 

mm 的检测区域(即探针沿平行于 X
轴的方向水平分布, 前后基质均有设置, 间隔

0. 1
 

mm),测量剪切波波速。
结果表明,在角膜后基质层中,波速随着检测

区域长度增加而增大,当检测区域长度为 0. 8
 

mm
时达到最大;随着检测区域长度继续增加,波速缓

慢减小。 在角膜前基质层中,波速随着检测区域长

度增加而缓慢减小,当检测区域长度为 0. 3
 

mm 时

开始增大,但增大速度逐渐变缓[见图 6(a)]。
2. 3　 检测深度的影响

　 　 人眼角膜胶原纤维束的堆积排列和板层方向有

一定的规律。 前基质的胶原纤维束紧密缠绕,垂直插

入 Bowman 层,有助于维持角膜形状;较深的间质含

有胶原纤维束,排列成宽的板层,相邻各层之间的连

接减少[14] 。 基于 Ogden 应变能函数拟合的超弹性材

料模型[17-19] ,在角膜不同深度处测量剪切波波速。
结果表明,随着深度的增加,剪切波波速在
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18. 263~18. 773
 

m / s 范围内非线性增加。 波速在深度

较浅时增加较快,在深度较深时增加较慢[见图 6(b)]。

3　 讨论

　 　 通过有限元模拟不同激励源位置下角膜的剪

切波 OCE,得到剪切波实际波速与理论波速的误差

不同,可以定性地证明激励源的位置会影响剪切波

OCE 的结果;模拟不同检测区域长度的剪切波 OCE
时,由于不同位置所受眼压的作用不同、有限元模

拟与实验存在一定误差,剪切波波速的检测结果呈

非线性变化,可以定性地证明检测区域长度会影响

剪切波 OCE 的结果;在分析检测深度对剪切波 OCE
的影响时,研究结果的拟合方程为:
y = 18. 168

 

2 + 0. 002
 

28X - 1. 646
 

19 × 10 -6
 

X2

　 　 该非线性结果可以定性地证明检测深度会影

响剪切波 OCE 的结果。
本文发现,Ogden 模型的弹性模量随应变的增

大而非线性增加,角膜应变随角膜深度的增大而非

线性增加,故人眼模型的角膜弹性模量随角膜深度

的增大而非线性增加;式(5)表明剪切波波速与剪

切模量正相关,式(3)表明剪切模量与弹性模量正

相关,故剪切波波速与弹性模量正相关。 因此,本
文利用 Ogden 模型所得的剪切波波速与角膜深度

正相关。 超弹性材料模型能很好地表现生物组织

的非均匀性[17-19] 。 虽然 Ogden 模型的弹性模量随

深度的增大而非线性增加,而角膜的弹性模量随深

度的增大而非线性减少,但利用超弹性材料模型可

以定性地反映在具有非均匀性的生物组织(如角

膜)中,检测深度会影响剪切波波速的测量结果,只
是变化趋势相反。

本研究后续将改善人眼材料参数的赋值方法,
并考虑上皮细胞层、晶状体和睫状体等对角膜生物

力学的影响。 将有限元模拟与在体实验结合,使研

究结果为临床诊疗提供指导。

4　 结论

　 　 当激励源位置不相同时,角膜前后基质的剪切

波波速误差不同;当检测区域长度不相同时,角膜

前后基质的剪切波波速非线性变化;在超弹性材料

模型下,当检测深度不相同时,剪切波波速有明显

变化。 由于角膜弹性模量非均匀分布,在角膜前后

基质不同激励源位置、不同检测区域长度和不同检

测深度的有限元模拟剪切波波速的结果不同。 在

进行 OCE 实验时,需充分考虑生物组织的非均

匀性。
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