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摘要：目的　 探究可降解支架在动态降解过程中，血管应力变化对内皮功能恢复以及血管再狭窄抑制作用的影响。
方法　 拟合超弹性血管本构关系的材料参数，通过数值模拟计算支架介入前以及动态降解过程中血管内膜应力分

布；采用体外培养实验，设置硅胶腔体拉伸率分别为 ０％、５％、１０％、１５％，模拟不同降解阶段的力学环境，探究不同拉

伸率下对内皮细胞生长状态的影响。 结果　 支架完全降解后，血管内膜周向应力、应变恢复到 ０􀆰 １３７ ＭＰａ、５􀆰 ５％，
与支架介入前生理参数（０􀆰 １２２ ＭＰａ、４􀆰 ８％）接近；体外实验表明，在 ０􀆰 １ ＭＰａ 周向应力、５％ 应变条件下，内皮细胞成

活率最高，能实现全部黏附生长。 结论　 支架随降解进程的发生，内膜周向应力、应变恢复到接近生理参数范围，
促进内皮细胞的生长，完整内皮功能的维持有效抑制了血管再狭窄进程。 结果可为研究冠脉介入治疗血管再狭窄

问题提供理论依据和实验平台。
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　 　 冠心病已成为危害中国人生命的最常见和最

严重的疾病之一，而导致这一疾病的元凶是冠状动

脉中所形成的粥样硬化斑块堵塞血液流动，并带来

致命的远期隐患。 通过冠脉支架介入将病变部位

机械扩张，是保持血流通畅的有效治疗手段。 然而

通常情况下，金属载药支架会永久存在人体血管

中，必然引发血管重塑反应，使接触部位的内皮细

胞（ｅｎｄｏｔｈｅｌｉａｌ ｃｅｌｌｓ，ＥＣｓ）损伤殆尽。 即使不断提高

其生物相容性，依然会产生 ３％ ～ ５％ 血管再狭窄

（ｉｎ⁃ｓｔｅｎｔ ｒｅｓｔｅｎｏｓｉｓ，ＩＳＲ） ［１］。 基于“应力⁃损伤学说”
理论，血管内皮功能的维持是影响介入治疗远期疗

效的关键因素之一。 冠脉支架介入后，血管壁所处

力学环境发生变化，产生的血管内膜损伤使血流中

血细胞在此黏附聚集，最终造成内膜增生和管腔再

狭窄［２］。
Ｊｉｍ 等［３］研究表明，金属支架虽然可有效地支

撑血管防止其弹性回缩，但长期作用会必然导致

冠脉血管的弹性几近丧失，形成“金属外壳”现象。
Ｗｙｋｒｚｙｋｏｗｓｋａ 等［４］通过分析支架介入后血管有效

的舒张与收缩功能，提出内皮功能完好是防止支

架内血栓的关键因素。 张站柱等［５］ 研究发现，在
支架介入后血管壁面切应力出现异常，这与内膜

增生与再狭窄紧密相关。 因此，理想的支架应与

冠脉生理结构和功能相匹配，介入后不仅改善冠

脉的局部血供，更与血管自身弹性相吻合，从而保

持正常的内皮功能。 新兴的可降解支架基于“血

管功能恢复”理论，能在短期内支撑血管壁，达到

血运重建的目的；一旦血管重构完成，即开始在体

内降解，从而避免金属支架永久介入所引起的不

良反应。 可降解支架最大的优势在于：伴随支架

的动态降解，血管正常的舒张与收缩功能可逐步

恢复［６］ 。
目前针对支架介入后所引发的切应力异常现

象，已有较为系统和深入的研究［７］。 本文利用数值

模拟与体外实验相结合的方法，主要分析可降解支

架在降解过程中，血管壁所受周向应力、应变不断

变化条件下对 ＥＣｓ 生长状态的影响，为研究冠脉介

入治疗所引发的血管再狭窄问题提供参考。

１　 数值模拟

１􀆰 １　 超弹性本构关系

冠状动脉属于典型的生物软组织类材料，根据

冯元桢先生对生物软组织拟弹性（ ｑｕａｓｉ⁃ｅｌａｓｔｉｃ）的

假设可知，动脉血管应力⁃应变关系在规定的加、卸
载过程中并非单值对应，它们会在恒应力下蠕变，
恒应变下松弛，故无法像均质材料那样仅采用几个

系数便可描述材料特性［８］。 由于材料特性表现出

高度非线性，以及拟弹性对应变率的变化不太敏

感，故本文采用应变势能（ Ｕ ）来表达冠状动脉的应

力⁃应变关系。 基于 Ｈｏｌｚａｐｆｅｌ 血管超弹性材料的本

构方程为［９⁃１０］：

Ｕ ＝ μ１（ Ｉ１
－ － ３） ＋ μ２ （ Ｉ１

－ － ３） ２ ＋ μ３ （ Ｉ１
－ － ３） ３ ＋

μ４ （ Ｉ１
－ － ３） ４ ＋ μ５ （ Ｉ１

－ － ３） ５ （１）

式中： μ１ ～ μ５ 为材料量纲本构参数； Ｉ１
－

为第一

Ｃａｕｃｈｙ⁃Ｇｒｅｅｎ 应变张量不变量。 为准确地定义超弹

性材料数学关系表达式，需将血管简化为各向同性

的单层结构，并验证材料所预测的力学行为和实验

数据之间的可接受相关程度。 本研究中，使用

Ｍｏｏｎｅｙ⁃Ｒｉｖｌｉｎ 和 Ｏｇｄｅｎ 多项式，对血管壁周向拉

伸实验数据进行最小二乘拟合；在不考虑冠脉血

管和斑块几何不连续的情况下，计算出试样有效

截面上的名义应力和应变；结合 Ｈｏｌｚａｐｆｅｌ 真实血

管拉伸实验数据［１０］ ，采用 ＡＢＡＱＵＳ ／ Ｓｔａｎｄａｒｄ 隐式

求解计算出指定的量纲系数（见表 １）。 同时，将
材料视为近似不可压缩，压缩系数 Ｄ１ 为 ０，纯位移

的数学公式在有限单元法中不再适用，故采用六

面体８ 节点杂交结构单元（Ｃ３Ｄ８Ｈ）。 在应力求解

７
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时增加 １ 个旋转自由度，确保在动力学分析中单

元不会出现过度扭曲。

表 １　 血管壁和斑块本构参数

Ｔａｂ．１　 Ｖａｓｃｕｌａｒ ｗａｌｌ ａｎｄ ｐｌａｑｕｅ ｃｏｎｓｔｉｔｕｔｉｖｅ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ
单位：ｋＰａ

材料模型
多项式系数

μ１ μ２ μ３ μ４ μ５ Ｄ１

血管 ６􀆰 ５２ ４８􀆰 ９ ９􀆰 ２６ ７６０ －４３ ０
斑块 ４０ ３０ ２７􀆰 ９６ — — ０

　 　 由于残余应力的存在，血管零载荷状态并不是

它的零应力状态，沿轴向剪开将呈扇形结构［８］。 因

此，为准确构建其本构模型，在已知张开角 φ ＝ １００°
情况下，通过反演法在血管零应力中创建虚拟刚体，
使其剪开两端沿圆周方向闭合，逆向加载残余应

力［１１］。 在舒张压 ８０ ｍｍＨｇ（１ ｍｍＨｇ ＝ ０􀆰 １３３ ｋＰａ）、
收缩压 １２０ ｍｍＨｇ 血流动力学环境下，得出动脉粥

样硬化血管平均周向应力为 ０􀆰 １２２ ＭＰａ，平均周向

应变为 ４􀆰 ８％。
１􀆰 ２　 有限元模型构建

１􀆰 ２􀆰 １　 支架降解模型构建　 选用山东华安生物科

技有限公司所生产的聚乳酸基完全生物可降解支

架（ｂｉｏｒｅｓｏｒｂａｂｌｅ ｖａｓｃｕｌａｒ ｓｔｅｎｔ，ＢＶＳ）。 研究表明，不
同的外在条件（如温度、ｐＨ 值、降解介质等）均对其

降解行为产生较大影响［１２⁃１４］。 而力学作用是体内

常见且非常重要的降解因素，在持续载荷条件下，
支架聚乳酸基的微观和宏观结构、形貌特征都会发

生明显变化。
支架在降解过程中将产生连续的应力徐变裂

纹，其降解损伤主要表现为材料抵抗变形的能力越

来越弱［１５］。 因此，为通过有限元法实现多变量的数

值仿真，需建立弹性模量（Ｅ）、密度（ρ）与单元应力

（σ）三者间随降解时间（ ｔ ）变化的控制方程：

Ｅ ｉｉ ＝ ３ ７９０ρ３
ｉｉ

ｄσｉｉ

ｄｔ
æ

è
ç

ö

ø
÷

－０􀆰 ０６

１􀆰 ２０ ≤ ρ ≤ １􀆰 ８２ ｇ ／ ｃｍ３

（２）

式中： Ｅ１１、Ｅ２２、Ｅ３３ 分别为 Ｘ、Ｙ、Ｚ 平面方向的弹性

模量。 可降解支架由于数量庞大的六面体单元在

不同时间和空间上表现为随机性活动，则损伤率

为非线性。 将每个单元对应力变化的敏感程度用

等效损伤矩阵（ Ｃｄ ）表示，则总降解数学模型通

式为：

ｆ σ～ ，ｔ( ) ＝ Ｃ －１
ｄ σ

Ｃｄ ＝
１ － ｃ１Ｄ ０ ０

０ １ － ｃ２Ｄ ０
０ ０ １ － ｃ３Ｄ

é

ë

ê
ê
ê
ê

ù

û

ú
ú
ú
ú

（３）

　 　 在降解初期，降解量 Ｄ ＝ ０，支架截面结构完整，
密度、 弹性模量和泊松比分别为 １􀆰 ８２ ｇ ／ ｃｍ３、
４４１􀆰 ５ ＭＰａ、０􀆰 ３５［１５］；当 Ｄ ＝ １ 时，支架材料拉伸强

度不足以抵抗载荷作用的影响，支架截面遍布断裂

损伤，完全失去支撑作用。 经过 ５ 次“网格依赖性”
检验，确定单元类型为 Ｒ３Ｄ４ 三维刚性体单元，降解

周期 Ｔｆ ＝ ７５ 周。
１􀆰 ２􀆰 ２　 边界条件　 约束设置的核心是接触模拟，其
算法采用 ＡＢＡＱＵＳ ／ Ｅｘｐｌｉｃｉｔ 显式动力学求解，约束

方式采用固连⁃分离接触。 在接触过程中主控面的

节点会侵入到从属面中，可采用罚函数法设置惩罚

系数为 ０􀆰 ２，以限制从面节点在检索的区域范围内

与主面节点发生接触［１６］；对血管模型施加 ０􀆰 ３ ｍｍ
轴向预拉伸，模拟在体状态下受两侧动脉的作用效

果；同时，为防止支架和血管在扩张过程中发生轴

向滑移，需对支架左侧端部节点实现 ６ 个自由度的

全约束［见图 １（ａ）］。

图 １　 边界条件

Ｆｉｇ．１　 Ｂｏｕｎｄａｒｙ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓ　 （ａ） Ｃｏｎｓｔｒａｉｎｔ ｄｉａｇｒａｍ，
（ｂ） Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ｌｏａｄ ａｃｔｉｏｎ

载荷施加主要分为两部分：① 支架内表面；
② 由于在 ＨｙｐｅｒＭｅｓｈ 软件中是通过相同几何特征

施加均布载荷，故需要新创建一个表面，去除支架

与斑块的重叠部分。 本文仅对未被支架遮挡的血

管⁃斑块内表面施加载荷［见图 １（ｂ）］。 动载荷采用

正弦波曲线近似模拟在体血管正应力环境，周期为

２ ｓ，舒张压为 ８０ ｍｍＨｇ，收缩压为１２０ ｍｍＨｇ，压力

载荷（ｙ）随时间（ ｔ）变化的函数关系为：

ｙ ＝ ２０ｓｉｎ πｔ － π
２

æ

è
ç

ö

ø
÷ ＋ １００

８
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１􀆰 ３　 血管力学特性分析

由于支架花冠和 Ｓ 型连接筋有着较小的曲率

半径和复杂的几何特征，能承受较大的应力载荷，
降解作用最为明显，故分析过程中将其视为危险截

面。 采用徐变演化降解变量（Ｄ）来控制单元删减，
一旦降解量 Ｄ＝ １，即单元删除。

图 ２ 所示为支架危险截面降解演化过程及血

管应力分布。 通过数值模拟发现，１２０ ｍｍＨｇ 峰值

压力下 ＢＶＳ 降解演化过程遵循了由表及里的降解

规律。 支架介入后，血管内膜应力分布发生显著变

化，应力集中现象明显。 Ｇｒｅｗｅ 等［１７］ 研究表明，支
架介入后在血管内壁会引发 ＥＣｓ 剥落，而 ＥＣｓ 是调

节血管弹性的主要承担者；内皮受损，内皮功能障

碍主要表现为血管的屏障功能减弱，内皮以下的血

管组织与血液中的血细胞直接接触，可引起血小板

在此处黏附、聚集，最终导致血管再狭窄。

图 ２　 支架危险截面降解演化过程及血管应力分布

Ｆｉｇ．２　 Ｐｒｏｃｅｓｓ ｏｆ ｄａｎｇｅｒｏｕｓ ｓｅｃｔｉｏｎ ｄｅｇｒａｄａｔｉｏｎ ｅｖｏｌｕｔｉｏｎ ｏｆ ｓｔｅｎｔ ａｎｄ ｖａｓｃｕｌａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ 　
（ａ） ｔ＝ ０， （ｂ） ｔ＝ ０􀆰 ３ Ｔｆ， （ｃ） ｔ＝ ０􀆰 ６ Ｔｆ， （ｄ） ｔ＝ ０􀆰 ９ Ｔｆ

　 　 分析血管力学特性可发现：周向应力不仅相较

于径向、轴向应力数值最大，而且对内膜 ＥＣｓ 功能

完整性有显著影响，故后续仅对血管周向应力、应
变加以分析。 数值模拟结果表明：支架介入初期，
血管内膜平均周向应力为 ０􀆰 ３６３ ＭＰａ，所引起的平

均周向应变可达 １３􀆰 １％，均高于支架介入前血管的

生理值（见图 ３）。 而支架介入后，血管内膜是高应

力的主要承担区域，故此时高周向应力、应变以及

应力集中现象共同作用，使血管内膜 ＥＣｓ 产生最为

严重的机械损伤。

图 ３　 血管内膜周向应力、应变分布

Ｆｉｇ．３　 Ｅｎｄｏｃａｒｄｉａｌ ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｓｔｒｅｓｓ， ｓｔｒａｉｎ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ　 （ａ） Ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｓｔｒｅｓｓ， （ｂ） Ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｓｔｒａｉｎ

　 　 ＢＶＳ 在不断降解的过程中，内膜平均周向应

力由 ０􀆰 ３６３ ＭＰａ 恢复到 ０􀆰 １３７ ＭＰａ，平均周向应

变由 １３􀆰 １％ 恢复到 ５􀆰 ５％ （见图 ４）。 Ｒｉｃｈａｒｄｓｏｎ
等［１８］ 解剖了 ８５ 个死于冠脉血栓症病人的动脉粥

样硬化斑块，指出高周向应力和内膜撕裂有很大

的相关性；而 Ｓａｒｎｏ 等［１９］ 的实验表明，随 ＢＶＳ 降

解，血管内膜周向应力逐渐降低，ＥＣｓ 修复使血管

再狭窄率得到有效控制。 因此，本文推测 ＢＶＳ 介

入后血管内膜产生高周向应力、应变，会抑制 ＥＣｓ
生长状态，是血管 ＥＣｓ 功能表达障碍的主要原因；

９

丁　 皓，等． 冠脉可降解支架介入的血管力学特性数值模拟与实验研究
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而动态降解过程中，内膜周向应力、应变逐渐恢复

到接近生理参数范围，这一力学刺激会促进 ＥＣｓ
生长，ＥＣｓ 功能恢复，并完善内皮屏障作用，血管

再狭窄进程停止。

图 ４　 可降解支架介入后血管周向应力、应变随降解时间变化曲线

Ｆｉｇ．４　 Ｃｕｒｖｅ ｏｆ ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｓｔｒｅｓｓ ａｎｄ ｓｔｒａｉｎ ｏｆ ｂｌｏｏｄ ｖｅｓｓｅｌ ｗｉｔｈ ｄｅｇｒａｄａｔｉｏｎ ｔｉｍｅ ａｆｔｅｒ ｉｍｐｌａｎｔａｔｉｏｎ
ｏｆ ｄｅｇｒａｄａｂｌｅ ｓｔｅｎｔ　 （ａ） Ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｓｔｒｅｓｓ， （ｂ） Ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｓｔｒａｉｎ

图 ５　 体外培养装置示意图

Ｆｉｇ．５　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ｉｎ ｖｉｔｒｏ ｃｕｌｔｕｒｅ ｄｅｖｉｃｅ　 （ａ） Ｔｈｒｅｅ⁃ｖｉｅｗ ｄｒａｗｉｎｇ ｏｆ ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｐａｒｔ， （ｂ） Ｐｉｃｔｕｒｅ

２　 体外实验研究

冠脉支架介入初期，血管内膜周向应力、应变

急剧上升，ＥＣｓ 被破坏殆尽，内膜黏附细胞是腔内早

期狭窄的主要来源［２０］。 本文基于临床实验与数值

模拟结果预测：随着支架降解，血管内膜周向应力、
应变逐渐恢复到接近生理参数范围，ＥＣｓ 生长机制

得到促进，内皮功能恢复，其再狭窄进程得到有效

抑制。
然而，周向应力、应变改变如何促进 ＥＣｓ 修复，

其力学转导机制尚不明确；血管内膜力学环境变化

与 ＥＣｓ 功能恢复之间的分子信号联络缺少实验支

持［２１］。 由于在体实验存在个体差异，且至今仍很难

实现直接检测活体血管 ＥＣｓ 上所受应力［２２］，故本文

采用自主研发的体外 ＥＣｓ 培养装置，深入探究周向

应力、应变对 ＥＣｓ 生长状态的影响。
２􀆰 １　 实验方法

由于在体外培养中基于矩形基底拉伸法加载

应力、应变，故周向应力、应变也称作张应力、张应

变；采用密闭腔体加压法加载正应力，恒定于 ８０ ～
１２０ ｍｍＨｇ，实验装置如图 ５ 所示。 另外，由于在硅

胶腔体的单轴拉伸加载过程中，存在张应变分布的

不均匀性，呈现出夹持点处应变最大、中间区域较

小、中间 ６０％ 区域张应变分布较为均匀的特点［２３］。
因此，体外实验中，仅对腔体中间 ６０％ 均匀应变区

域进行研究。
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设置 ４ 组不同拉伸率下体外培养实验。 其中，
静态培养的拉伸率为 ０％，作为对照组；为实现对

ＥＣｓ 施加周期性变化的张应力，设置动态培养拉伸

率分别为 ５％、１０％ 、１５％。 拉伸率随时间的变化关系

采用正弦曲线模拟，变化周期为 ２ ｓ。
由于 硅 胶 弹 性 腔 体 为 线 弹 性 材 料 （ Ｅ ＝

２ ＭＰａ），与血管非线性本构特性存在一定差异。 因

此，支架降解周期为（０，０􀆰 ３，０􀆰 ６，０􀆰 ９） Ｔｆ 血管内膜

周向应变，与拉伸率 １５％、１０％、５％ 仅具有近似的对

应性（见表 ２）。

表 ２　 降解周期与拉伸率对应关系（􀭰ｘ±ｓ，ｎ＝ ５）
Ｔａｂ． ２ 　 Ｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇ ｒｅｌａｔｉｏｎ ｂｅｔｗｅｅｎ ｄｅｇｒａｄａｔｉｏｎ ｃｙｃｌｅ ａｎｄ

ｓｔｒｅｔｃｈ ｒａｔｉｏ

降解周期 ／
Ｔｆ

内膜平均周
向应力 ／ ｋＰａ

内膜平均周
向应变 ／ ％ 拉伸率 ／ ％

０ ３６３􀆰 ２±０􀆰 ４３７ １３􀆰 １±０􀆰 ２１３ １５
０􀆰 ３ ３０４􀆰 ２±０􀆰 ３７６ １１􀆰 ７±０􀆰 １４１ －

０􀆰 ６ ２４７􀆰 ７±０􀆰 ２１４ ９􀆰 ６±０􀆰 ０７５ １０
０􀆰 ９ １３７􀆰 １±０􀆰 ２０７ ５􀆰 ５±０􀆰 ０６１ ５

２􀆰 ２　 实验结果

实验 中 取 原 代 脐 静 脉 内 皮 细 胞 （ ｈｕｍａｎ
ｕｍｂｉｌｉｃａｌ ｖｅｉｎ ｅｎｄｏｔｈｅｌｉａｌ ｃｅｌｌｓ，ＨＵＶＥＣｓ），由复旦大

学附属中山医院提供，按照 １ ∶２比例传代培养，取第

３～４ 代用于装置体外培养实验。 经 ０􀆰 １％ 胰酶消化

细胞后，取 １×１０５ 个细胞种植于硅胶弹性腔中的基

底膜片上，置于 ３７ ℃培养箱中培养 ２４ ～ ４８ ｈ 至细

胞 ８０％ ～９０％ 汇合。
将种植细胞的硅胶弹性腔，置于 ３７ ℃、５％ ＣＯ２

环境中，分别在 ４ 组不同拉伸率（０％、５％、１０％、１５％）
下培养 １２ ｈ 后，将硅胶弹性腔取出；用 ２􀆰 ５％ 戊二醛

固定 １０ ｍｉｎ，经 ＰＢＳ 清洗后显微镜观察硅胶弹性腔

切片中细胞的生长状态（见图 ６）。
显然，当张应力、应变分别为 ０􀆰 １ ＭＰａ、５％，比

较接近生理参数时（０􀆰 １２２ ＭＰａ、４􀆰 ７％），ＥＣｓ 生长状

态最好，可实现全部黏附贴壁生长［见图６（ｂ）］；由
于静态培养没有力学加载，与真实在体应力环境存

在差异，１２ ｈ 后尚处在悬浮状态即视为细胞死亡

［见图 ６（ ａ）中箭头所指］。 然而，０􀆰 ２ ＭＰａ、１０％ 和

０􀆰 ３ ＭＰａ、１５％ 属于支架介入后超生理范围的张应

力、应变［见图 ６（ｃ）、（ｄ）］，与支架介入前动脉粥样

硬化血管张应力、应变数值存在差异，同样有较多

细胞死亡；且通过 ｊｂｔｅｓｔ 函数进行假设性检验，在所

要求的概率水平范围内（Ｐ＜０􀆰 ０５），细胞死亡率与异

常高张应力、应变呈显著正相关性。

图 ６　 不同拉伸率下 ＥＣｓ生长状态（红色箭头代表细胞死亡， 标尺＝ ２００ μｍ）
Ｆｉｇ．６　 Ｅｎｄｏｔｈｅｌｉａｌ ｃｅｌｌ ｇｒｏｗｔｈ ｓｔａｔｕｓ ａｔ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｓｔｒｅｔｃｈ ｒａｔｉｏｓ　 （ａ） Ｓｔａｔｉｃ ｃｕｌｔｕｒｅ， （ｂ） σｍａｘ ＝ ０􀆰 １ ＭＰａ， εｍａｘ ＝ ５％ ； （ｃ） σｍａｘ ＝

０􀆰 ２ ＭＰａ， εｍａｘ ＝ １０％ ， （ｄ） σｍａｘ ＝ ０􀆰 ３ ＭＰａ， εｍａｘ ＝ １５％

３　 讨论与结论

本文基于超弹性、各向同性血管模型，并通过

反演法加载血管残余应力，得到在体状态下血管有

限元模型；通过罚函数接触法构建支架⁃血管耦合系

统模型，采用近似人体脉动流环境正弦波曲线设置

边界条件，分析降解过程中血管应力分布；通过体

外实验验证冠脉支架介入后血管力学性质对 ＥＣｓ

生长状态的影响，得出如下结果与结论：
（１） 冠脉支架介入前血管平均周向应力为

０􀆰 １２２ ＭＰａ，平均周向应变为 ４􀆰 ８％；介入后血管内膜

平均周向应力为 ０􀆰 ３６３ ＭＰａ， 平均周向应变为

１３􀆰 １％，相较于介入前分别扩大 ３􀆰 ０ 倍和 ２􀆰 ７ 倍；随
支架降解的发生， 周向应力、 应变逐渐恢复到

０􀆰 １３７ ＭＰａ、５􀆰 ５％，与生理参数相接近。
（２） 鉴于动物实验个体性差异，本文通过体外
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实验研究发现，相较于静态培养和超生理范围的动

态培养， 接近生理参数范围的周向应力、 应变

（０􀆰 １ ＭＰａ、５％）下 ＥＣｓ 生长状态最好。 因此，本文

认为：支架介入初期，血管内膜高周向应力、应变是

内膜损伤的主要来源，ＥＣｓ 修复受阻；而随着支架的

动态降解，接近生理参数范围的周向应力、应变促

进了 ＥＣｓ 黏附生长作用，恢复内皮屏障功能，从而

有效地抑制了血管再狭窄进程，达到临床获益。
目前，介入治疗研究已从单一应力拓展到三维

应力层面，从宏观现象深入到微观分子层面，然而

血管支架介入后诱导靶向血管重建机制尚未完全

阐明，周向应力、应变究竟通过何种介导素调控 ＥＣｓ
的生长和增殖，尚存在一定的争议［２１］。 尽管本文以

数值模拟与体外实验相结合的方法，得出可降解支

架随降解发生，周向应力、应变逐渐恢复到生理参

数，有利于血管内膜 ＥＣｓ 生长的结论，阐述了可降

解支架的临床优势，但依然有以下几个问题有待深

入研究：
（１） 可降解支架由于面临不同介入个体间较

明显的血液动力学差异，其降解速率难以可控，过
早降解的游离支架容易堵塞远端血管，引发心绞痛

或心梗等风险，这严重限制了可降解支架的应用与

发展，故需要建立更加准确的降解数学模型，来预

测恰当的降解时间和降解曲线［２４］。
（２） 动脉粥样硬化血管中斑块性质十分复杂，

是近年来研究热点之一。 由于目前医学成像技术

和测量手段的限制，尚未能够完全确定力学因子与

斑块形成之间的关联性；而随着斑块形态学的改

变，血管整体的力学性质也会发生改变，故数值模

拟中尚需考虑载荷作用下斑块性质变化对血管壁

本构关系的影响［２５］。
（３） 本文通过体外实验初步确定在周向应力

０􀆰 １ ＭＰａ、周向应变 ５％ 的力学作用下，ＥＣｓ 呈现最

为良好的生长状态和最高的成活率，而精确的力学

作用范围还需在后续实验中深入探讨；同时，高周

向应力、应变对 ＥＣｓ 生长的抑制作用，仅是力学影

响因素之一，冠脉支架介入所带来应力集中、流动

剪切作用都会导致 ＥＣｓ 修复受阻，故体外实验尚需

考虑其他力学因素对 ＥＣｓ 生长状态的影响［２６］。
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