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受载骨内液流刺激信号的跨尺度传导行为

于纬伦，　 武晓刚∗，　 李朝鑫，　 孙玉琴，　 陈维毅∗

（太原理工大学 生物医学工程学院， 太原 ０３００２４）

摘要：目的　 探索在生理载荷诱导下骨内液流刺激信号在不同尺度上的传导行为。 方法　 利用 ＣＯＭＳＯＬ Ｍｕｌｔｉｐｈｙｓｉｃｓ
软件建立多尺度三维有限元模型，从宏观⁃细观⁃微观不同尺度分析孔隙压力和流速在不同尺度上的变化规律。
结果　 在宏细观尺度上，靠近骨外膜和骨内膜处骨单元内的压力和流速分布与其他部位的骨单元有明显不同；在
细微观尺度上，由于不同尺度的结构和材料参数差别较大，载荷和流体压力在由宏观传递到微观的过程中会引起

不同的生物力学响应。 结论　 对骨组织进行骨结构⁃骨单元⁃骨陷窝⁃骨小管的多尺度分层建模，为更深层次理解骨

内液流信号传递和力传导提供理论参考。
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　 　 骨组织是一种具有复杂层级结构的生物复合

材料，能够为细胞提供生长附着以及实现各种复杂

运动［１］。 当生理载荷由宏观传递到微观的过程当

中，不同尺度之间的功能单元会表现出不同的性

质，但相互之间又有着紧密的联系，使得骨组织可

以执行统一的力学、生物和化学功能，如支撑、保

８０２



护、运动、骨重建和化学离子平衡等［２⁃３］。 在实现这

些功能的过程中，骨内液体流动扮演着重要角色。
骨内液体流动是骨细胞生存的必要条件，它会产生

压力梯度、流速、溶质运输、流体切应力及流动电位

等效应，这些效应会作为信号被骨细胞感受并发出

骨形成和骨吸收指令，从而影响骨的宏观和细观力

学性能［４⁃７］。 流体与骨细胞膜或细胞骨架相互作用

产生的流体切应力是诱导骨生长和骨重建过程中

生化反应被激活的主要原因［８］。 为了阐明骨重建

或骨病理的细胞和分子机制，描述骨细胞所在的力

学环境十分必要。

图 １　 宏细观模型

Ｆｉｇ．１　 Ｍａｃｒｏ⁃ｍｅｓｏ ｓｃａｌｅ ｍｏｄｅｌ

骨液流动由骨骼变形诱导，可应用多孔弹性理

论来模拟骨骼行为［９⁃１１］。 在这一理论中，渗透率被

用来描述骨传递液体的能力。 整体的骨结构可看

成宏观尺度，骨单元⁃骨间质群可看成宏细观尺度，
骨单元⁃骨陷窝⁃骨小管可看成细微观尺度。 在细微

观结构中，骨陷窝和骨小管具有独特的结构生物功

能单元，骨陷窝孔隙要比骨小管孔隙大 １ 个数量级

左右［１２］，这种结构的不同可能会导致骨陷窝内骨细

胞体和骨小管内骨细胞突触产生不同的生物力学

响应。 许多学者将骨各个功能单元在各自的尺度

上单独研究，并施加边界条件［１３⁃１４］，从而导致其微

观、细观和宏观骨组织性能变化的关系产生脱节，
不能反映各个生物单元的真实生理环境。 当骨组

织受生理载荷作用引起骨基质变形进而诱导骨液

流动时，位于宏观尺度不同位置的细微观结构可能

会产生不同程度的变形，进而会使得细观和微观尺

度不同位置的骨单元、骨陷窝和骨小管结构处于不

同的力学环境中。
为了更精确地将不同尺度骨的属性变化结合

起来，本文开发一种基于骨组织微观结构的多尺度

多孔弹性有限元模型，在宏细观结构上考虑骨内

膜、骨单元、间隙组织和骨外膜等结构，在微观结构

上考虑骨小管和骨陷窝等结构，得到截取的骨组织

在外部轴向载荷作用下，不同尺度生物功能单元孔

隙压力、液体流速和流体剪切力的分布情况和变化

规律。

１　 材料和方法

１􀆰 １　 建立宏细观模型

本模型在宏细观尺度上假设截取的整体骨组织

不包括骨髓腔和松质骨的中空圆柱体，并且考虑骨内

膜、骨间质、骨单元群和骨外膜等生物功能单元。 建

立如图 １ 所示的几何模型，其中，Ｒ１、ｒ１ 和 ｈ 分别为骨

组织的内、外半径和高（Ｒ１ ＝ ２ ｍｍ， ｒ１ ＝ ５ ｍｍ，ｈ ＝
１ ｍｍ）。 骨单元可以看成中空的圆柱体，外半径 Ｒ２ ＝
１５０ μｍ，哈弗氏管半径 ｒ２ ＝ ５０ μｍ［１５⁃１６］。 骨外膜是骨

表面除关节外所被覆的坚固的结缔组织包膜，与骨组

织外壁紧密的结合在一起，其厚度设为 １５０ μｍ［１７］。
骨内膜是覆盖在骨髓腔和骨小梁外的一层薄薄的结

缔组织膜，其厚度设为 ５０ μｍ。 由于模型的几何对称

性，为了简化计算，取 １ ／ ８ 模型计算。
１􀆰 ２　 宏细观模型的边界条件与网格划分

如图 ２ 所示，骨外膜表面设置不可流动，骨内

膜表 面 和 骨 单 元 内 壁 设 置 应 力 自 由 和 压 力

为 ０［６，１５，１８⁃１９］。 在截取的 １ ／ ８ 模型两侧和下表面切
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面施加对称约束，以防止刚体位移。 由于骨膜、骨单

元和间质骨都紧密地结合在一起，故在 ＣＯＭＳＯＬ
Ｍｕｌｔｉｐｈｙｓｉｃｓ软件中对所有几何对象形成 １ 个联合体，
使其几何和网格都连续、绑定在一起。 骨组织上、下
表面施加位移载荷，代表纵向压缩的生理运动，使得

液体在径向扩散。 位移载荷的计算公式如下：
ｗ ＝ ± ０􀆰 ０００ ２５ ｃｏｓ（２πｆｔ） － １[ ] ［ｍｍ］ （１）

式中：ｗ 为谐波幅值，ｗ ＝ １ μｍ； ｆ 为频率， ｆ ＝ １ Ｈｚ；
ｔ 为时间。 在 １ 个周期内的最大轴向应变（ε）发生

在 ０􀆰 ５ ｓ 时，其幅度为 ０􀆰 ００１［１６］。 本文所建宏细观

模型（不包括骨陷窝和骨小管材料）上的网格共计

４８ ７７０个单元。

图 ２　 载荷和边界条件　
Ｆｉｇ．２　 Ｌｏａｄ ａｎｄ ｂｏｕｎｄａｒｙ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓ　 （ａ） Ｃｕｒｖｅ

ｏｆ ｐｒｅｓｃｒｉｂｅｄ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ， （ ｂ） Ｍｅｓｈｉｎｇ ｏｆ
ｔｈｅ ｗｈｏｌｅ ｍｏｄｅｌ， （ ｃ） Ｍｅｓｈｉｎｇ ｏｆ ａ ｓｉｎｇｌｅ
ｏｓｔｅｏｎ

１􀆰 ３　 宏细观模型的材料参数

为了保证宏细观尺度和细微观尺度材料参数

的连续性，在两个尺度上的骨陷窝与骨陷窝距离、
骨小管尺寸和骨小管密度等微观结构尺寸都保持

一致。 其中孔隙度 φ ＝ ０􀆰 ０４４ 是忽略了骨细胞体和

突触后的总的骨陷窝⁃小管的孔隙度［２０］。 骨间质的

弹性 模 量 要 比 骨 单 元 大 １０％ ， 而 泊 松 比 要 小

１０％ ［２１］。 假设骨细胞排列规则且小管分布均匀，根

据骨陷窝⁃小管的微观结构得出其渗透率［２２］：
ｋｌｃｐ ＝ ２πｎａ４ｑ３ ／ γ３Ｌ２｛Ａ１［ Ｉ１（γ ／ ｑ） － ｑＩ１（γ）］ ＋
Ｂ１［ｑＫ１（γ） － Ｋ１（γ ／ ｑ）］ ＋ γ（ｑ２ － １） ／ ２ｑ｝ （２）

式中：ｑ 为骨小管半径 ｂ（０􀆰 ２３ μｍ）和骨细胞突触 ａ
（０􀆰 １ μｍ）之间的无量纲比（ｑ ＝ ｂ ／ ａ）；Ｌ 为两个骨陷

窝之间的距离，Ｌ＝ ３０ μｍ；ｎ 为 １ 个骨陷窝周围的骨

小管总数，ｎ ＝ ２４；γ 为骨小管半径 ｂ 与纤维基质填

充的单个骨小管的渗透性（ ｋｐ ）平方根的无量纲比

γ ＝ ｂ ／ ｋｐ ， 其中 ｋｐ ＝ ０．０５７ ２ａ２
０ Δ ／ ａ０( ) ２．３７７；ａ０ 为细

胞周围基质纤维的半径， ａ０ ＝ ５ ｎｍ；Δ 为细胞周围纤

维与纤维的间距，Δ ＝ ３８ ｎｍ［２３］。 Ａ１ 和 Ｂ１ 由以下方

程得出：

Ａ１ ＝
Ｋ０ γ( ) － Ｋ０ γ ／ ｑ( )

Ｉ０ γ ／ ｑ( ) Ｋ０ γ( ) － Ｉ０ γ( ) Ｋ０ γ ／ ｑ( )

Ｂ１ ＝
Ｉ０ γ( ) － Ｉ０ γ ／ ｑ( )

Ｉ０ γ ／ ｑ( ) Ｋ０ γ( ) － Ｉ０ γ( ) Ｋ０ γ ／ ｑ( )
（３）

式中：Ｉ０、Ｋ０、Ｉ１ 和 Ｋ１ 是第 １ 类和第 ２ 类的修正贝塞

尔函数。 最终由方程（２）得出的骨陷窝⁃小管的渗

透率 ｋｌｃｐ ＝ １􀆰 ９×１０－１９ ｍ２。
利用复合材料理论，根据固相材料的多孔性和

弹性性质，确定宏细观模型上多孔弹性常数［２４］。 脱

水的体积模量（Ｋｄ）和剪切模量（Ｇｄ）与固相体积模

量（Ｋｓ）和剪切模量（Ｇｓ）之间的关系可用于确定脱

水的泊松比（ ｖｄ）、弹性模量（Ｅｄ）和 Ｂｉｏｔ 有效系数

（α）：

Ｋｄ ＝ Ｋｓ １ － φ
１ － Ｋｓ ／ Ｋｓ ＋ ４ ／ ３( ) Ｇｓ

æ

è
ç

ö

ø
÷ （４）

Ｇｄ ＝ Ｇｓ １ －
１５ １ － ｖｓ( ) φ

７ － ５ｖｓ
æ

è
ç

ö

ø
÷ （５）

ｖｄ ＝
３Ｋｄ － ２Ｇｄ

２ ３Ｋｄ ＋ Ｇｄ( )
（６）

α ＝ １ － Ｋｄ ／ Ｋｓ （７）
式中：Ｋｓ ＝ １７􀆰 ６６ ＧＰａ，Ｇｓ ＝ ６􀆰 ５６ ＧＰａ，ｖｓ ＝ ０􀆰 ３３５［２４］。
得到 Ｋｄ ＝ １６􀆰 ４９８ ＧＰａ，Ｇｄ ＝ ６􀆰 ０１９ ＧＰａ，ｖｄ ＝ ０􀆰 ３３７，
Ｅｄ ＝ １６􀆰 ０９８ ＧＰａ，α ＝ ０􀆰 ０６６。 实验测得骨膜的轴向

弹性模量为 １８􀆰 ８ ～ ３２􀆰 ５ ＭＰａ［２５］，在本模型中取其

平均值 ２５􀆰 ６５ ＭＰａ，泊松比为 ０􀆰 ４９［２６］。 骨膜与其包

裹骨组织的渗透率和骨膜与外面肌肉的渗透率有

很大区别，本文只考虑骨膜与骨组织之间的渗透率

为 ２􀆰 ７×１０－１６ ｍ２［２７］。 其他多孔弹性材料参数的设置
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与骨单元相同［１３，１５⁃１６］，其中固体基质的密度 ρｓ ＝
２ ０００ ｋｇ ／ ｍ３，液体密度 ρｆ ＝ １ ０００ ｋｇ ／ ｍ３，动力黏度

μ＝ １ ｍＰａ·ｓ，液体的可压缩性 χ ＝ ４×１０－１０ ／ Ｐａ（见
表 １）。

表 １　 细微观模型的材料参数

Ｔａｂ．１　 Ｍａｔｅｒｉａｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｕｓｅｄ ｉｎ ｍｅｓｏ⁃ｍｉｃｒｏ ｓｃａｌｅ ｍｏｄｅｌ

参数 骨陷窝材料 骨小管材料
Ｅｄ ／ ＧＰａ ８􀆰 ７８ １７􀆰 ２
ｖｄ ０􀆰 ２０６ ０􀆰 ３３３
ｋｌｃｐ ／ ｍ２ １􀆰 ０５４×１０－１９ ７􀆰 １７×１０－１７

φ ０􀆰 １１９ ０􀆰 ００７ ４
ρｓ ／ （ｋｇ·ｍ－３） ２ ０００ ２ ０００
ρｆ ／ （ｋｇ·ｍ－３） １ ０００ １ ０００
μ ／ （ｍＰａ·ｓ） １ １
α ０􀆰 ７１９ ０􀆰 ０２７ ７
χ ／ （Ｐａ－１） ４×１０－１０ ４×１０－１０

１􀆰 ４　 建立细微观模型

微观尺度上考虑骨陷窝和骨小管两种功能单

元，其微观结构由连续多孔弹性模型表示。 沿着骨

组织半径方向取 ８ 个区域，每个区域包含 １ 个骨单

元，分别称为骨单元 １ ～ ８［见图 ３（ａ）］。 在每个骨

单元中哈弗氏管和粘合线之间取 １００ μｍ×２１ μｍ×
２１ μｍ 区域，在哈弗试管和粘合线之间串联 ３ 个骨

陷窝和从骨陷窝向周围延伸出的骨小管，相邻的骨

小管彼此相通，且与哈弗试管和粘合线连通［见图 ３
（ｃ）］。 将骨陷窝⁃小管系统分割开来，设置独属于

骨陷窝和骨小管的两种材料［２０］。 骨陷窝⁃小管系统

的复杂微观结构被两种截然不同的连续材料所取

代：骨小管和骨基质均化为 １ 种多孔材料，称为骨

小管材料；骨陷窝⁃骨细胞复合物和周围少量骨小管

材料均化为第 ２ 种多孔材料，称为骨陷窝材料。 每

个骨陷窝被放置在 １５ μｍ×１５ μｍ×１０ μｍ 的小管材

料体积内。 骨细胞和骨陷窝分别被定义成半径为

ｒｏ ＝４ μｍ 和 ｒＬ ＝ ５ μｍ 的球体。 骨陷窝尺寸、相邻骨

陷窝的距离、骨小管尺寸和骨细胞突触周围环形流动

空间内的纤维基质等参数都与宏细观模型一致。

图 ３　 细微观模型

Ｆｉｇ．３ 　 Ｍｅｓｏ⁃ｍｉｃｒｏ ｓｃａｌｅ ｍｏｄｅｌ 　 （ ａ） １ ／ ８ ｂｏｎｅ ｍｏｄｅｌ， （ ｂ） Ｍｅｓｏ⁃ｍｉｃｒｏ ｍｏｄｅｌ， （ ｃ） Ｃａｎａｌｉｃｕｌａｒ ｍａｔｅｒｉａｌ ａｎｄ ｌａｃｕｎａ
ｍａｔｅｒｉａｌ， （ ｄ） Ｌａｃｕｎａ ｍａｔｅｒｉａｌ， （ ｅ） Ｃｒｏｓｓ⁃ｓｅｃｔｉｏｎａｌ ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｏｆ ｌａｃｕｎａｒ ａｎｄ ｃａｎａｌｉｃｕａｌｒ ｇｅｏｍｅｔｒｙ ｍｉｃｒｏｓｔｒｕｃｔｕｒｅ，
（ｆ） Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｏｆ ｌａｃｕｎａｒ ｍａｔｅｒｉａｌ ｇｅｏｍｅｔｒｙ， （ｇ） Ｃｒｏｓｓ⁃ｓｅｃｔｉｏｎａｌ ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｏｆ ｓｉｎｇｌｅ ｃａｎａｌｉｃｕｌｉ ｇｅｏｍｅｔｒｙ

１􀆰 ５　 细微观模型的边界条件和网格划分

由于骨组织的多尺度性，微观结构与整个宏观

和宏细观结构相比，其尺寸要小几个数量级，有时

无法使网格在捕获宏细观模型整体特性的同时以

高精度解析微观结构。 如果整体细化网格，则会显

著增加求解难度。 因此，在本文中引进多尺度方

法。 首先，求解不包括微观结构的宏细观模型，利
用粗网格（网格足以捕获结构刚度）对整个模型进

行分析，以获取总体趋势并识别模型的关键部分。
在第 ２ 个分析中，在所选择的微观结构（包含 １ 个

骨单元和其周围骨间质）周围区域创建 １ 个细微观

模型（３４０ μｍ 正方体），使用细化网格并使用宏细

观模型中的位移和压力作为边界条件，将宏细观模

型的全局效应转移到细微观模型中进行求解。 具

体来说，把宏细观模型在细微观模型［见图 ３（ｂ）］
表面产生的位移和压力分别以插值函数的形式施

加在细微观模型四周及上下表面，保证细观模型四

周及上下表面施加的位移载荷和压力边界条件均

来源于宏细观模型的计算结果，实现宏细观模型到

细观 模 型 的 载 荷 和 压 力 传 递。 利 用 ＣＯＭＳＯＬ

１１２
于纬伦，等． 受载骨内液流刺激信号的跨尺度传导行为

ＹＵ Ｗｅｉｌｕｎ， ｅｔ ａｌ． Ｔｈｅ Ｔｒａｎｓ⁃Ｓｃａｌｅ Ｃｏｎｄｕｃｔｉｏｎ Ｂｅｈａｖｉｏｒ ｏｆ Ｆｌｕｉｄ Ｓｔｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｉｎ Ｌｏａｄｅｄ Ｂｏｎｅ



Ｍｕｌｔｉｐｈｙｓｉｃｓ对模型进行网格划分，具有微观结构的

宏细观模型包含 ７９ ７０２ 个单元，从宏细观模型切出

来的细微观模型包含 ３７ ６７０ 个单元。

２　 结果

２􀆰 １　 宏细观模型孔隙压力和流速

如图 ４ 所示，沿着整体模型半径方向，靠近骨

内膜部位的孔隙压力和流速要明显小于其他部位，
靠近骨外膜部位的压力和流速要明显大于其他部

位，而位于骨组织中间部位的压力和流速峰值压力

和流速幅值基本相同。

图 ４　 宏细观模型沿着整体模型半径方向孔隙压力和流速

Ｆｉｇ． ４ 　 Ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｐｏｒｅ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ａｎｄ ｆｌｕｉｄ ｖｅｌｏｃｉｔｙ
ａｌｏｎｇ ｒａｄｉｕｓ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｍａｃｒｏ⁃ｍｅｓｏ ｍｏｄｅｌ　
（ａ） Ｐｏｒｅ ｐｒｅｓｓｕｒｅ， （ｂ） Ｆｌｕｉｄ ｖｅｌｏｃｉｔｙ

２􀆰 ２　 宏细观模型与细微观模型对比验证

为进行验证，比较包含微观结构的宏细观模型

和细微观模型横切面 ｖｏｎ Ｍｉｓｅｓ 应力和孔隙压力的

状态，细微观模型使用宏细观模型结果指定的位移

和孔隙压力。 结果表明，宏细观、细微观模型应力

和压力几何完美匹配，证明了细微观模型设置的正

确性（见图 ５）。

图 ５　 宏细观模型和细微观模型横截面应力和孔隙压力对比

Ｆｉｇ．５　 Ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎｓ ｏｆ ｓｔｒｅｓｓ ａｎｄ ｐｏｒｅ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ａｔ ｓｅｃｔｉｏｎ ｂｅｔｗｅｅｎ
ｔｈｅ ｍａｃｒｏ⁃ｍｅｓｏ ｍｏｄｅｌ ａｎｄ ｔｈｅ ｍｅｓｏ⁃ｍｉｃｒｏ ｍｏｄｅｌ
（ ａ ） Ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｍａｃｒｏ⁃ｍｅｓｏ ｍｏｄｅｌ ｗｉｔｈ
ｍｉｃｒｏｓｔｒｕｃｔｕｒｅ， （ ｂ ） Ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｍｅｓｏ⁃ｍｉｃｒｏ
ｍｏｄｅｌ， （ｃ） Ｆｌｕｉｄ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｍａｃｒｏ⁃ｍｅｓｏ ｍｏｄｅｌ
ｗｉｔｈ ｍｉｃｒｏｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ， （ ｄ ） Ｆｌｕｉｄ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ
ｍｅｓｏ⁃ｍｉｃｒｏ ｍｏｄｅｌ

２􀆰 ３　 细微观模型孔隙压力、流速和流体切应力

骨单元 ２ ～ ７ 内的骨陷窝和骨小管的峰值孔

隙压力，流速和流体切应力的变化大致相同。 骨

单元 １内靠近骨内膜一侧的骨陷窝和骨小管压

力，流速和切应力都要明显小于其他部位，骨单

元 ８ 内靠近骨外膜附近的压力，流速和切应力都

要明显大于其他部位。 在 １ 个骨单元内骨陷窝

处的压力有明显的缓冲，出现恒压区。 最大压力

梯度都发生在与哈弗氏管靠近的第 １ 个骨陷窝

和骨小管之间，然后越靠近骨单元外壁压力梯度

越小［见图 ６（ ａ） ］ 。 最大流速都发生哈弗氏管壁

和临近的第 １ 个骨陷窝处，且越靠近骨单元，外
壁流速越小。 骨陷窝处的流速明显大于骨小管

［见图 ６（ ｂ） ］ 。 发生在骨陷窝和骨小管部位的切

应力有明显不同，骨小管处的切应力要明显大于

骨陷窝，且骨小管与骨陷窝的接口部位的切应力

要明显大于同一区域内的骨小管和骨陷窝的切

应力［见图 ６（ ｃ） ］ 。 在 １ 个骨单元内最大切应力

发生哈弗氏管壁和临近的第 １ 个骨陷窝和骨小

管之间的接口部位，且越靠近骨单元外壁切应力

有一个减小的趋势。
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图 ６　 沿着骨单元半径方向 ８ 个骨单元内骨陷窝和骨小管的峰值孔隙压力、流速和流体切应力

Ｆｉｇ．６　 Ｐｅａｋ ｐｏｒｅ ｐｒｅｓｓｕｒｅ， ｆｌｕｉｄ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ａｎｄ ｆｌｕｉｄ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｌａｃｕｎａｅ ａｎｄ ｃａｎａｌｉｃｕｌｉ ａｌｏｎｇ ｔｈｅ ｒａｄｉｕｓ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ
ｏｆ ｔｈｅ ８ ｏｓｔｅｏｎｓ　 （ａ） Ｐｅａｋ ｐｏｒｅ ｐｒｅｓｓｕｒｅ， （ｂ） Ｆｌｕｉｄ ｖｅｌｏｃｉｔｙ， （ｃ） Ｆｌｕｉｄ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ

３　 讨论与结论

骨组织是一种具有复杂层级结构的生物复合

材料。 本文建立了一种骨组织的多尺度多孔弹性

有限元模型，并用来描述其内部液体在不同尺度上

的流体流动行为。 该模型模拟骨在正常生理活动

的载荷条件下，由骨基质的变形和压力梯度引起的

骨内流体流动，预测骨在不同尺度不同部位的孔隙

压力、液体流速和流体切应力。
为了验证多尺度模型的正确性，本文比较带有

微观结构的宏细观模型和切出来单独计算的细微

观模型切面处的应力和压力状态。 由图 ５ 比较可

知，结果几乎完美匹配，表明细微观模型上的设置

是正确的。 宏细观模型中结果与微观模型有差异，
这是因为宏细观模型中骨陷窝和骨小管位置网格

要比单独求解的微观模型要粗。 然而，在骨的解剖

结构中，骨组织还有更细化的结构。 如果要在整个

宏细观模型的所有骨单元中创建微观结构，计算将

需要大量的计算资源。 在目前的例子中，带有微观

结构的整体模型求解的自由度数大约为 ８􀆰 ９ × １０５

个，而切出来的细微观模型求解的自由度数大约为

１􀆰 ８×１０５ 个。
如图 ４ 所示，靠近骨外膜附近的骨单元内的孔

隙压力和流速大，说明骨细胞感应到的流体刺激可

能越强，这可能会导致骨组织外层区域的骨重建等

生理活动要比内侧活跃。 事实上，外骨膜的成骨作

用要比骨髓和骨内膜更重要，并且是骨修复、骨愈

合过程中关键的细胞贡献者，其内有丰富的多功能

干细胞以及调控细胞行为的分子因子［２８］。
在 １ 个骨单元内，压力梯度在哈弗氏管和靠近哈

弗氏管的第 １ 个骨陷窝之间有最大值，而在第 １ 个骨

陷窝后压力梯度逐渐下降［见图 ６（ａ）］。 因此，与靠

近哈弗氏管的骨细胞相比，位于哈弗氏管较远处骨细

胞的剪切应力水平显著降低［见图 ６（ｃ）］。 而骨细

胞与骨细胞之间又通过骨小管网络相互链接，故感

受到剪切应力不足的骨细胞可通过细胞间信号分

子从处于高剪切应力位置的细胞获得信号并做出

响应。 从图 ６（ｂ）中可以看出，骨陷窝处出现恒压

区，几乎没有压力梯度，这是因为骨陷窝的尺寸要

比骨小管大，有更大的渗透性使得孔隙压力传到

骨陷窝中并得以释放。 在 １ 个骨单元内，流体速

度在第 １ 个骨陷窝处有最大值，而后流速逐渐减

小。 骨陷窝处的流体速度要明显大于与其相邻的

骨小管的流体速度［见图 ６（ｂ）］，而骨陷窝材料中

的剪切应力要明显小于骨小管［见图 ６（ ｃ）］，这可

能与骨陷窝结构相关的大孔隙性、大渗透性有关。
在单个骨单元内，最大流体剪切力出现在骨小管

与骨陷窝相邻的位置，这与以前的研究结论一

致［２０，２９］ 。 本文预测的最大孔隙压力、流速和流体

切应力分别为 ２􀆰 ３ ｋＰａ、２􀆰 ４ × １０－７ｍ ／ ｓ 和 ４􀆰 ９ Ｐａ。
总体上来看，靠近骨内膜和骨外膜部位骨单元内

的骨陷窝和骨小管压力、流速和切应力有明显不

同，这可能是由于骨外膜、骨内膜与骨组织需进行

重要的物质交换、信号传递等有关活动。 在 １ 个

骨单元内，孔隙压力、流速和流体切应力沿着骨单

元半径由哈弗氏管到粘合线方向有一个减小的

趋势。
骨组织是一个完整的分层结构系统，而骨内液

体流动大多涉及骨陷窝和骨小管尺度。 以往研究

多是把骨陷窝和骨小管单独拿出来施加不同的边

３１２
于纬伦，等． 受载骨内液流刺激信号的跨尺度传导行为

ＹＵ Ｗｅｉｌｕｎ， ｅｔ ａｌ． Ｔｈｅ Ｔｒａｎｓ⁃Ｓｃａｌｅ Ｃｏｎｄｕｃｔｉｏｎ Ｂｅｈａｖｉｏｒ ｏｆ Ｆｌｕｉｄ Ｓｔｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｉｎ Ｌｏａｄｅｄ Ｂｏｎｅ



界条件，可能会导致骨陷窝和骨小管处在不同力学

环境，而本文提出的多尺度方法能更加准确地反映

骨陷窝和骨小管所处的生理环境。
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