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摘要 基于增强对腹主动脉瘤生长过程的理解、为腹主动脉瘤临床手术提供参考的目的，本文根据腹主动脉瘤的生长物理机

制，提出了以蠕变力学为基础模拟腹主动脉瘤生长过程的模型．建立了腹主动脉瘤简化模型，利用有限元方法进行模拟计

算．结果显示蠕变模型能够有效模拟腹主动脉瘤生长过程中的形态变化．参数优化模型模拟结果符合临床统计数据所示的腹

主动脉瘤生长过程．本文还讨论了腹主动脉材料力学参数对模型的影响．
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腹主动脉瘤(abdominal aortic aneurysm，AAA)
是指腹主动脉一种局部的持续性瘤样扩张病症．其

发病率为 1/10万～21/10万，总体死亡率为 81%．
32%发生在入院前，因未治疗而死亡的患者高达
40%[1]．因此，AAA的治疗一直受到研究者的高度
关注 [2]．临床上，手术治疗是目前主要的治疗方

法，但手术治疗有一定风险，这与患者本身的特性

及相关因素有关．肾功能不全、充血性心力衰竭、

心肌缺血等因素会提高手术病死率，因此，需要综

合考虑手术风险以及 AAA自主破裂风险，在总体
风险最低时进行手术[3-4]．临床上，目前主要是以

AAA 生长的最大直径作为手术治疗时间的判断
标准．当 AAA最大直径超过 55 mm时就得进行手
术[5]．然而这只是个经验性的标准，并不准确 [6]．

直径小于 55 mm的 AAA也有较高破裂率[7-8]．

为了准确预测其破裂，需要对 AAA的破裂机
制有所了解．对于 AAA的发病机制，病人个体腹
主动脉血管的结构成分病变以及血液动力学因素是

AAA形成及生长的主要原因．一般认为，在遗传、
吸烟、高龄、钙化、高血压、血栓、动脉粥样硬化

等[3, 9-10]影响下，动脉血管发生结构病变，在血液的

冲击下，血管发生形变，逐渐积累，致使 AAA形
成，并最终在血压的作用下导致破裂．因此，在

AAA破裂过程中，动脉血管的力学状态起着关键

性作用[11]，也因此成为了研究热点[12]．一些学者基

于血管壁应力大于其强度是 AAA破裂的直接原因
的设想，运用动脉血管力学模型，使用流体 -固体
(流固)耦合方法，模拟血管受力情况，期望通过判
断血管壁应力等性质的阈值是否达到来预测 AAA
的破裂[6, 13-21]．

基于预测 AAA 破裂的目的，我们需要了解
AAA的生长过程，以判断其所处的力学状态，才
能更精确地预测发生破裂的时间．为了了解 AAA
的生长过程，一些研究者从血管材料结构病变出

发，建立腹主动脉血管本构模型，利用计算仿真软

件模拟 AAA的生长过程．其中Watton等[22-23]研究

AAA生长过程中动脉血管胶原密度的变化以及胶
原形态的变化，并以此为基础建立了计算模型．

Volokh等[24]通过建立动脉血管壁的非线性各向同性

模型以及管壁密度的演化方程，计算 AAA的球型
模型．Helderman等[25]则利用各向同性线弹性材料

性质和杨氏模量的预置改变来表述动脉血管壁，并

以此为基础建立 AAA生长模型．Baek等[26-27]建立
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Parameters Value

滓ref(N/m2) 1

A (1/s) 4伊10-27

n V

m 0.9

着shift 10-3

tref(s) 1

了一种流体 -固体生长计算迭代模型，通过一个血
管形态与材料参数的循环迭代，模拟心血管瘤的逐

渐生长的过程．Zeinali-Davarani等[28-30]建立了动脉

血管病变过程中的应变能积分方程以预测 AAA的
形成．以上这些理论研究试图揭示 AAA生长的复
杂机制，并建立其生长模型，但并没有考虑到患者

的特异性，不能为临床医生提供一种简便的模型工

具以帮助判断患者 AAA的生长情况及破裂时间．
本文基于动脉血管力学参数模拟，提出一种简

便有效的蠕变模型，以模拟 AAA生长过程．根据
AAA生长过程所表现出来的动脉血管壁缓慢扩展
的特征，我们设置材料的蠕变性质来描述动脉血管

壁，并通过简化的腹主动脉模型，模拟动脉血管壁

在血压的作用下发生蠕变变形的过程．模拟结果显

示我们提出的简化模型能够模拟出 AAA的形态，
模拟的生长过程符合临床数据．本文在简单阐述蠕

变模型的基础上，对 AAA进行三维建模．利用商
业软件 COMSOL 模拟 AAA 生长过程，与临床
数据进行对比验证，及时做出改进．对结果及相关

参数的关系进行了讨论并对研究内容进行了总结与

展望．

1 方 法

1援1 腹主动脉瘤蠕变模型

蠕变是指一定温度时，材料在外力的作用下，

应变随时间增加而增加的现象．其特征体现在只要

有外力作用，即使外力小于材料屈服极限也能发生

缓慢的塑性变形．

描述蠕变的理论有很多，其中最基本的理论是

Norton 提出的指数定律．他指出蠕变的应变率
d着/dt与有效应力 滓e的 n次方成正比，即：

d着
dt 邑滓n

e (1)

在此基础上加入时间因素 t可得到随时间变化
的蠕变应变率：

d着
dt 邑滓n

e mtm-1 (2)

这里的应力指数 n、硬化参数 m根据具体材料
确定．

针对腹主动脉这样的生物材料，发生病变的过

程可简述如下[25]：处于力学平衡状态下的动脉血管

受到血压的作用发生扩张，其中管壁较薄或曲率较

小的部分扩张较大，大的应变造成其应力变高．在

高应力的刺激下，动脉血管壁作为人体组织的特性

发挥作用，其内部蛋白酶活性会增加，胶原加快分

解，杨氏模量降低，进一步导致管壁扩张，曲率增

大．曲率增大又会反过来降低管壁应力，使胶原得

以合成并再次建立起可以承受压力的网络，并与受

力而保持伸展状态的胶原混合作用，达到另一个平

衡状态．这样的过程会因为动脉血管病变而一直进

行下去，最终导致形变不断积累，AAA逐渐变大.
可见，动脉血管病变导致的形变积累即为

AAA的生长过程，形变积累的速率即生长速率．
在这个过程中，血压的作用类似于蠕变过程中外力

的作用，而 AAA生长过程(即腹主动脉径向膨胀的
过程)类似于材料在外力下发生形变，其特征是未
超过正常动脉血管屈服极限的血压造成了动脉血管

持续的形变．基于这一点认识，我们认为可以用蠕

变现象描述 AAA随时间膨胀的过程．选择 Norton
蠕变理论 (Eq. (2))的应变硬化形式来描述这个过
程．应变硬化指材料蠕变率的降低是应变的函数，

而蠕变率即与 AAA生长速率相关．
Norton-Bailey应变硬化形式下的蠕变率方程形

式如下：

d着
dt =Fcrm( 着ce+着shift

trefFcr
)

m-1
m nD (3)

其中 m为硬化指数，着ce为蠕变应变，着shift为等

效蠕动应变转换，tref为参考时间，nD为应力张量

的同轴偏张量，参数 Fcr表述如下：

Fcr = A ( 滓e

滓ref
)n e

Q
RT (4)

其中 A 为蠕变率系数，滓e为应力，滓ref为参考

蠕变应力，n为应力指数，Q为活化能．
实验过程中，设置模型的相关参数如表 1：

这里应力指数 n所取的表达式 V 为：

V=原 (z-2.5)2

50 +4.7 (5)

其值在 V -Z坐标图中是一个抛物线．应力指数

Table 1 Selected simulation parameters
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Fig. 2 Schematic of simplified abdominal aorta model
80 mm long abdominal aorta with 20 mm diameter has a 50 mm

abdominal aortic aneurysm area. Diameter of iliac artery is 10 mm, and

its bifurcation angle is 90毅. Thickness of vascular wall is 1 mm.

Fig. 1 Comparison of a normal abdominal aorta versus an abdominal aorta with an aneurysmal dilatation[31]

设置决定了动脉瘤的形态．我们将在下节说明．

1援2 腹主动脉瘤建模

正常腹主动脉及腹主动脉瘤形态如图 1．在大

多数成年个体中，肾动脉直径在 14～30 mm 之间
变动，当腹主动脉直径扩张超过 30 mm 时即定义
为腹主动脉瘤[31]．

Normal aorta Aorta with large
abdominal aneurysm

20 mm
30 mm

50 mm

10 mm

90毅

1 mm

根据图 1 的腹主动脉形态及相关文献中的数
据 [15]，我们建立了腹主动脉的简化模型如图 2．
其中，血管壁厚度 1 mm，肾下腹主动脉外直径
20 mm，蠕变区(动脉瘤区)长度 50 mm，髂动脉外
直径 10 mm，髂动脉分叉角 90毅．

动脉血管采用线弹性各向同性材料模型[32]，根

据文献[17-19]，我们设定杨氏模量 2.7MPa，泊松
比 0.45，密度 1 121 kg/m3，其中，蠕变区(50 mm
长度动脉瘤区)动脉血管设置为蠕变材料．

正常人的血压理论值为:收缩压 < 120 mmHg，
舒张压 < 80 mmHg．由于 AAA的生长是一个长达
几十年的变化过程，相比之下，心动周期时间短，

所以我们忽略心动周期过程中血压的变化，把整个

生长过程中血管壁受到的压力近似为恒定压力，取

为 100 mmHg，单位面积力载荷为 13 332 N/m2．真

实案例中，AAA除了发生径向膨胀外，还会出现
轴向的拉长，这是血液流动对血管产生切向压力所

引起的．本文只考虑垂直于血管壁的压力，设置施

力方向为垂直血管内表面向外．

本 文 采 用 商 用 软 件 COMSOL (COMSOL
MULTIPHYSICS)进行研究．模拟计算中，在血管
两端(肾下腹主动脉及两个髂动脉分支两端)设置固
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Fig. 3 Morphological change process of AAA
The morphological is recorded by the unit of year. (a～i) Showed the growth process of AAA.
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定约束，以保证整个血管不发生位移，主要关注蠕

变区(动脉瘤区)的形变过程．整个参数演化时间设
置为 8年．采用物理场控制网格，单元尺寸设置成
标准．结果划分出 13 832个域单元，9 324个边界
单元，1 035个边单元．求解时间为 33 min 56 s．

2 结 果

2援1 腹主动脉瘤生长模拟

模拟计算过程中，设置的计算时间为 8年，即
AAA从发生到成型的过程．图 3显示了我们将这
个过程中 AAA模型的形态以一年为时间单位进行
记录所得的 AAA生长过程．其中颜色标度代表形
变量(cm)，深蓝代表无形变(0 cm)，而深红代表最
大形变量(1.6 cm)，形变量是指某时刻模型上一点
相对于原始模型上该点的位移量，在这里可以看作

是半径的增加量．

图 3a显示，时间为 0年时，血管已具有 0.3 mm
的形变量，这是由材料瞬时形变产生的．1 年后
(图 3b)，最大半径增加 1.9 mm，即最大直径达到
23.8 mm．2 年后(图 3c)，最大半径增加 3.4 mm，
即最大直径为 26.8 mm．3、4、5年后，血管最大
半径分别增加了 4.8、6.2和 7.5 mm，最大直径分
别为 29.6、32.4及 35.0 mm．由图可见(图 3d～f)，
动脉瘤已初步成型，之后动脉瘤继续生长，6 年、
7年后(图 3g, h)，血管最大半径分别增加了 8.8 mm
和 10.1 mm，最大直径为 37.6 mm及 40.2 mm．第
8年时(图 3i)，最大半径增加了 11.3mm，即最大直
径为 42.6 mm，为原型的 2.29倍．图 4a黑色实线
给出了最大直径随时间的变化关系，由图 4可见，
AAA直径与时间近似成正比关系．
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Fig. 4 Deformation characteristic of model
(a) The diameter at point 印～应 change with time. (b) The growth rate

of diameter at point 印～应 change with time.
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从图 3可以看到，蠕变区呈现中间大、两端小
的形状．如前所述，参数设置时，应力指数 n取表
达式 Eq.(5)的形式，这样的设置带来了图 4b 所示
蠕变区各处(见下文所述)速率不同的结果．不同位
置的形变速率不同，相同时间的形变量不同(图 4a),
就形成了纺锤状的瘤体．

图 4a为蠕变区血管各处直径随时间的变化关
系．其中，印位置为蠕变区血管中间位置，应位置
为蠕变区与腹主动脉非蠕变区的交界点，之间以间

距 5 mm取英、樱、婴、鹰点．图 4b为对应各点
处直径的变化速率．

如图 4a所示，印点处在蠕变区中点，即直径
最大处，经过 8 年的扩张，直径从最初的 20 mm
扩张到 42.6 mm．而离蠕变区中心 10 mm 的樱点
处，其直径扩张 8 年后为 39.2 mm．蠕变区与非
蠕变区交点应处，经过 8 年的扩张，直径达到了

22.0 mm，年平均直径增长速率为 2.8 mm/year．
图 4b 显示了印到鹰点的直径扩张速率随着时间
增长而逐渐减小．其中印点处相比于其他各点扩
张速率最大，从 3.3 mm/year 到第 8 年时减小为
2.5 mm/year．应点处于蠕变区与非蠕变区的交点
处，此处从开始的 0.4 mm/year 减小到第 8 年的
0.08 mm/year．

由上面的结果可以看到，模拟的结果显示了

AAA不同生长过程的形态，其直径随着时间增长
而增长，直径增长的速率却随时间增长而降低．

AAA直径年平均增长速率为 2.8 mm/year．
2援2 腹主动脉瘤生长模拟验证及改进

为验证 AAA 蠕变模型的合理性及使用范
围，将其与 AAA临床数据进行了定性对比．临床
数据显示 [4]，大多数患者 AAA平均线性膨胀率为
2.6 mm/year．这与我们实验所得结果直径年平均增
长速率 2.8 mm/year基本一致．图 5为实验模拟数
据与临床数据的对比．图中黑色实线为模拟数据，

黑色虚线为选自参考文献[33]的临床数据[33]．

从图中可以看到，在 1.5年时，模拟数据直径
与临床数据相同，均为 25.7 mm．随着时间的增
加，模拟结果与临床数据所示直径均增长．两者相

比，自 1.5 年至 6.5 年，模拟结果所示直径增长
速率略大于临床数据，在 6.5 年时，模拟结果为
37.9 mm，临床数据为 33.3 mm．6.5年以后，临床
数据所示直径增长速率大于模拟结果，两者数值渐

渐接近．可见，模拟结果所示 AAA生长过程与实
际生长过程趋势一致，但具体过程有差异．
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Fig. 5 Comparison between clinical data and
simulation result of diameter increase with time

Black solid line represent simulation data. Black dash line represent

clinical data.
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Fig. 6 Result of the optimized model
(a) Diameter growth with time. (b) The growth rate of diameter increase

with AAA diameter. Dash line represents the clinical data. Black solid

line represent the average value of clinical data. Red solid line represent

the optimized model.

研究表明，随着 AAA直径的增大，AAA膨胀
速率也会增大 [4]，即 AAA 会加速膨胀．考虑到
AAA生长过程中，腹主动脉本身不断地发生变化，
如胶原含量的增加、弹性蛋白的减少[2]等，这些变

化会导致 AAA 强度、刚度随着病情的发展而变
化，并最终导致在血液的作用下，AAA加速膨胀
的结果．根据以上事实，我们认为蠕变模型也是一

个动态模型，即对应于腹主动脉的各种生理变化，

模型参数也是随着时间变化而变化的．

基于以上想法，我们通过使蠕变模型相关参数

(Eq.(3)，Eq.(4))随时间改变，来进行模型优化，以
获得符合 AAA加速膨胀过程的模型．通过与临床
数据的对比优化，我们最终在模型中，将蠕变率参

数 A改为 10-26/s，硬化指数 m改为：(t/1 450 000 000+
0.71)伊0.9，其中 t为时间值，参数演化时间改为 15
年，其他参数不变．优化模型计算结果如图 6所示.

图 6a 为优化模型 AAA 直径随时间变化图．
可以看到，直径随时间呈加速增长趋势．图 6b为
更直观的直径增长速率与直径的变化关系．其中，

黑色虚线代表各论文给出的临床统计数据 [4, 34-39]，

黑色实线为临床统计数据的平均值曲线，红色实

线为优化模型模拟结果．与临床数据(黑色实线)
相比，在 AAA 直径 22 mm 时，模拟结果速率为
0.8 mm/year，接近于临床数据的 0.6 mm/year，随
着直径的增加，模拟结果与临床数据基本保持一

致的增长，到直径 47 mm 时，模拟结果速率为
4.3 mm/year，接近临床数据的 4.7 mm/year．

由以上结果可见，本文提出的模型，不仅能模

拟 AAA的形态，还能模拟 AAA生长速率，进一
步通过参数的修改，模拟出了符合临床统计数据、

与实际情况十分接近的 AAA生长过程．

3 讨 论

我们在以上动脉瘤的蠕变模型中，设定了血管

的物理及力学参数，如杨氏模量、泊松及比密度，

并依据文献确定了这些参数的具体取值．显然，个

体差异必然反映在病患血管物理及力学参数的变

化．以下我们对各个材料参数的起伏变化对动脉瘤

蠕变模型中形变的影响予以讨论．

杨氏模量是线弹性各向同性材料模型中的力学

表述量．它定义为单轴应力与应变的比，属于弹性

模量的一种．临床数据表明，发生动脉瘤后血管的

杨氏模量要明显增大[40]．在动脉瘤生长过程中，血

管的杨氏模量将随血管结构病变而逐渐增大．因

此，在模拟计算过程中，应该考虑杨氏模量的变化

因素．不同文献杨氏模量的取值略有不同，一般在

2.7～4.7 MPa范围内取值．在模型中，在其他参数
保持不变的情况下(如表 1)，我们让杨氏模量在
2.7～4.7 MPa之间变化，计算杨氏模量对动脉瘤形
态生长的影响．设置参数演化时间为 3年，对比在
同样的生长时间下，动脉瘤中心区直径与血管杨氏

模量的依赖关系．

由图 7a的结果可见，杨氏模量越大，相同生
长时间下的 AAA直径越小．杨氏模量 2.7 MPa时，
直径为 29.5 mm；随着杨氏模量的增大，至杨氏模
量为 4.7 MPa时，直径变为 29.0 mm．由杨氏模量
变量化的结果所带来的动脉瘤中心区直径的变化约

为 0.25 mm/MPa．因此，动脉瘤形变计算中，视精
确程度，杨氏模量的增加应予以考虑．

医学上，在 AAA生长过程中，动脉血管结构
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Fig. 7 The influence of material parameters
on AAA diameter

(a) The influence of Young’s modulus. (b) The influence of density. (c)

The influence of Poisson’s ratio.
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病变会导致密度发生变化．为了解 AAA形态变化
与可能的密度的关系，保持其他参量不变，取密度

在 900～1300 kg/m3之间变化，设置参数演化时间

3年．结果如图 7b所示．随着密度的变化，蠕变
中心区的直径一直保持为 13.8 mm．这表明蠕变
模型中动脉血管密度的变化对 AAA的生长不产生
影响．

泊松比是材料形变过程中横向应变与轴向应变

的比值．它是变形材料在一个方向被压缩，在另一

个方向伸长的量的度量．理论研究表明[41]，一般材

料泊松比的取值范围在(-1, 0.5)之间．泊松比为 0.5
代表材料不可压缩．根据血管材料的特性，我们取

泊松比可能的变化范围为 0.2～0.45，参数演化时
间设置为 3 年．如图 7c 所示，泊松比为 0.2 时，
直径为 30.3 mm，至泊松比增大到 0.45，直径减小
为 29.5 mm．可见，泊松比越大，AAA直径越小.

以上我们取材料的杨氏模量、泊松比、密度性

质进行了模拟计算，显示了材料参数对模型模拟结

果的影响．这里我们只对材料参数与 AAA直径的
关系进行了研究，而对于模型优化时，参数修改的

原理并未解释．实际上，本文模型所做的参数修改

只是一种假设，并未对应于腹主动脉某种具体生理

过程．更具体的理解需要深入研究模型参数与

AAA生长过程各种生理过程的关系，这将在接下
来的工作中继续进行．

本文所提出的动脉瘤生长模型并非是一个以

AAA病理学、生理学、生物力学等为基础的生物
学模型，它是将 AAA膨胀过程用材料蠕变过程进
行近似，将血管病变部分(即腹主动脉瘤)设置成能
发生蠕变的材料的物理模型．通过本文的讨论，显

示了蠕变模型可模拟 AAA形态、能够模拟出 AAA
生长速率，进一步通过参数的修改，能模拟出符合

临床数据的 AAA生长过程的优点．与其他研究者
的模型相比，本文提出的蠕变模型更关注的是

AAA形态的变化，不需要复杂的公式以及迭代计
算，通过参数的改变就能模拟出 AAA 的生长过
程，将模拟过程简化，并得到了符合临床数据的结

果，显示了模型临床应用的潜力，但同时模型也存

在很多需要改进的地方．

本文在模型的建立中，进行了相应的模型简

化．如模型模拟过程中恒定血液压力的设置．在动

脉瘤形成、生长过程中，血管形态的改变，必然改

变血液流动，动脉瘤血管处可能形成回流，甚至湍

流．因此造成的动脉血管壁压力分布将很复杂．另

外如腹主动脉血管形态的简化(真实的腹主动脉形
态并非简单的圆管形状)、模型各参数的设置等，
都是可以改进的地方．在之后的研究中，我们将引

入流体模型，即在血管中加入血液，进行流体 -固
体耦合分析，将血管中的真实血液动力学因素考虑

进来，使血管压力依据真实情况随时间变化；使用

CT扫描三维重建技术，以获得更精致的腹主动脉
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模型；建立模型各参数与 AAA病变过程中动脉血
管壁的各种生理变化的对应关系等．

4 总 结

本文依据材料力学中的蠕变现象，提出了一种

模拟腹主动脉瘤生长过程的蠕变模型，并利用

COMSOL软件进行了初步探讨．模拟结果展示了
AAA生长过程的形态变化，得到了较符合临床数
据的 AAA平均生长速率．进一步通过参数修改，
获得了符合临床数据的结果，显示了模型的可行性

以及可扩展性．另外，我们探讨了血管材料参数，

如杨氏模量、泊松比、密度等对腹主动脉瘤增长的

影响．如何完善、改进现有模型使之能够真正应用

于临床辅助诊断手段，将是我们接下来的目标．
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Abstract In order to further understand the growth of abdominal aortic aneurysm (AAA) and to provide a
reference for clinical AAA surgery, we put forward a model based on the characteristic of the growth of AAA and
creep mechanics. We establish a simplified model of AAA and use finite element analysis to simulate its growth.
Our results show that the proposed model can simulate the morphological change of AAA during its growth and
the optimized model has a good result of AAA growth process which compliance with clinical data. We also
discussed the influence of parameters of the abdominal aorta on the model itself and suggest the future research
direction.
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