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摘要

主動脈剝離（aortic dissection; AD）嚴重危脅人類生命，可短時期內引起動脈破裂導致大出血死亡，或因夾

層假腔形成導致遠端重要臟器發生嚴重缺血。雖然腔內隔絕術（endovascular repair）的出現給主動脈剝離

的外科治療帶來了革命性的變化，但依然存在諸多未定因素。主動脈剝離的發生、發展與主動脈內高速、

高壓的脈動血流密切相關，研究主動脈剝離形成後的血液動力學改變，以及腔內隔絕術後主動脈內血液動

力學、腔內支架移植物與血液動力相互的作用、影響等，均對臨床防治主動脈剝離具有重要指導意義。

（生醫 2010;3(1):326-331）
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前言

主動脈剝離（aortic dissection; AD）是主動

脈管腔內血液通過主動脈管壁上的內膜撕裂口進

入主動脈中膜外層或中外膜交界處的一種疾病，

使主動脈壁撕裂為兩層，形成真腔和假腔。夾層

沿主動脈縱軸向遠程延伸，可在短期內導致主動

脈破裂致患者死亡1,2，或因夾層假腔形成壓閉真

腔造成遠端重要臟器（大腦、腎臟、腸道、下肢

等）缺血引起嚴重併發症。AD發病率約為5-30/百

萬人年3-6，一組隨訪結果表明動脈剝離患者入院

前死亡率約為21%，入院後未救治者6小時內死亡

率約為23%，24小時內死亡率約為50%，發病第

一周死亡率約為68%7。儘管目前在診斷、藥物治

療、手術治療、血管腔內治療等各方面有了明顯

的進步，但死亡率和併發症發生率仍然較高。全

球統計表明AD的總體死亡率高達27％3。因此，

AD業已成為嚴重威脅人類生命健康的疾病。

AD根據病變累及的範圍有不同的分型。其

中被廣泛應用的是Stanford分型，由Stanford大學

的Daily8等提出，將AD分為兩型：無論夾層撕裂

口起源於哪一部位，只要累及升主動脈者稱為A 

型；夾層撕裂口起源於胸降主動脈且未累及升主

動脈者稱為B型。此分型的意義在於區分不同AD

的發病情況和治療原則的把握。目前對於Stanford 

B型AD治療傾向首選腔內隔絕術（endovascular 

repair）。其原理主要將覆有人造血管的支架通
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過輸送系統導入主動脈病變部位，封閉AD內膜撕

裂口，阻止血流進入假腔，恢復真腔血流，缺少

血流的夾層假腔因腔內血栓形成而閉塞，從而達

到治療目的。支架移植物在封閉夾層撕裂口的同

時也將病理狀態下的血液流動形態恢復到生理狀

態。實施腔內隔絕術後，AD真假腔內血液動力學

參數的改變，必然引起主動脈管壁的重構及真假

腔內血流再分佈。此種改變不但會引起動脈壁自

身性質的變化，如內皮細胞功能及數量的改變，

主動脈壁順應性改變等，也會影響到置入體內的

人工血管支架移植物。支架移植物可能會因為不

能適應主動脈管壁的重構而發生扭曲、移位致術

後內漏發生，從而導致動脈夾層復發。目前的腔

內隔絕術主要封閉AD近端撕裂口，即血流「入

口」，而對遠端撕裂口則主要進行隨訪觀察。近

端撕裂口封閉可使近端夾層假腔內血液凝固成血

栓而閉塞，遠程撕裂口則可由血流出口變為入

口，遠程夾層假腔內仍可能有血流流入，在此種

情況下，夾層遠端假腔可持續存在，並有可能繼

續進展，導致治療失敗。AD的發生、發展與血液

動力學因素密切相關，研究AD形成後的血液動力

學改變，以及腔內隔絕術後主動脈血液動力學、

腔內支架移植物與血液動力相互的作用、影響

等，對防治AD疾病具有重要指導意義。

AD與血液動力學

在AD患者中約70-80%合併有高血壓5,6，表

示AD與血液動力學因素有關。高速、高壓的脈

動血流會在動脈管壁內皮細胞薄弱處撕開動脈內

膜，從而啟動夾層的病理過程。Hsue9等研究發現

攝入可卡因（cocaine）可誘發急性AD形成，推

測其可能的原因是可卡因加劇交感神經活性，使

心室收縮力（dP/dT）急劇、快速升高，在主動

脈管壁上產生巨大的剪切應力（shear stress）。

在動脈韌帶處主動脈位置相對固定，無法適應急

劇的心動過速和血壓升高變化，此處的主動脈內

膜易發生撕裂而引起AD。Kweon10等報告在心血

管手術過程中，於升主動脈局部濕敷利多卡因

（lidocaine）可降低側壁阻斷升主動脈時的收縮

壓，從而減少急性AD的發生率。對血管壁產生影

響的血液動力學因素包括血流的速度，血壓（收

縮壓、舒張壓、平均壓及波形）和分佈（不同部

位間的差異），動脈壁所受的壁壓力（由血流和

血壓造成）和周向張力（由血壓造成）以及剪切

應力（由血流對動脈壁的摩擦造成）等。目前關

於人類之主動脈血液動力學的研究多集中於升主

動脈、主動脈弓以及腹主動脈，並由此用以推測

主動脈瘤和AD的發病機制。Qiao11等對犬類之升

主動脈、主動脈弓進行模型簡化，對其內血流進

行數值模擬分析，認為在整個心動週期過程中，

彎曲管內的壁面應力呈現很強的脈動性，尤其在

彎管的內側壁，壁面剪應力的脈動性更強，此處

的內皮細胞更易受損，從而引起動脈粥樣硬化或

內膜破裂。Mori12等對人主動脈弓的空間成角扭曲

進行計算流體力學（computational fluid dynamics; 

CFD）建模及數值模擬分析，發現在主動脈弓處

管壁切應力的周向成分明顯增大。Gao13等對人主

動脈弓層間切應力進行分析後發現升主動脈、主

動脈弓動脈中膜內的切應力大於內膜及外膜，動

脈管壁周向張力與動脈血壓直接相關，進一步從

理論上證實動脈夾層患者控制血壓的重要性。在

臨床實際中約65%的夾層患者的內膜撕裂口位於

升主動脈及主動脈弓，25%的內膜撕裂口位於降

主動脈，亦與理論模型分析結果相一致。但目前

的主動脈血液動力學研究多基於正常主動脈或動

脈瘤模型，對正常主動脈管壁及其內的脈動流進

行體力學分析，找出管壁切應力與脈動流的相關

性，缺乏對AD發生後夾層真假腔內的血流變化、

管壁切應力等改變的研究。AD發生後，原有動

脈管壁結構破壞，管壁彈性下降，隨著病程的發

展，夾層假腔可逐漸增大，真腔受壓變窄甚至閉

塞，更增加了動脈血管幾何形狀的複雜程度。隨

著幾何形態的改變，動脈管腔內的脈動血流的流

體動力參數也會發生相應變化。儘管目前現有的

計算流體力學分析軟體已能初步構建AD血液動力

學模型，應用離散化的分析方法可初步分析血流

與管壁之間的力學關係，但仍面臨諸如真實模型
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重建、血流邊界條件設定、血液—管壁雙向流固

耦合等「瓶頸」問題。如何能真實模擬夾層動脈

中的血液流動，構建符合實際情況的AD血液動力

學模型是未來生物醫學、臨床醫學研究主動脈擴

張病的熱點問題。此問題的研究有助於臨床工作

人員更深入瞭解AD的發病機制及發展過程，可為

AD腔內隔絕治療提供充分的理論指導，也為AD患

者的個體化治療奠定基礎。

完整的計算流體力學分析過程主要包括三方

面：建立目標模型，邊界條件設定，數值計算及

後處理。對於AD病變來說，血液動力學數值模擬

分析又有其特殊的地方。

構建主動脈剝離計算流體力
學分析模型（aortic dissection 
CFD modeling）

常用的建立動脈血管幾何模型方法主要有電

腦輔助設計（computer aided design; CAD）實體建

模和基於醫學圖像的個性化三維重建。CAD建模

的主要問題有二，其一：各種CAD軟體與CFD軟體

介面相容性問題，往往導致CAD實體模型導入CFD

軟體後丟失過多重要細節，需要對CAD面網格模

型進行幾何修補，從而降低網格生成的效率及精

度，同時也會造成模型體網格劃分困難；其二：

目前商業化的CAD軟體主要用於構建外形規則的

工程機件，對於具有不規則外形的動脈血管幾何

模型構建則顯「力不從心」，很難構建出符合臨

床實際需要的精確脈管模型，若要簡化分網則多

採用規則對稱模具來替代目標血管：如將動脈弓

用U型管替代，動脈管腔則視為規則圓管等。理想

化的脈管模型無法真實再現實際條件下的血流動

力情況，造成數值類比與臨床實際的脫節，從而

影響了後期動脈血流數值模擬結果的準確性。

基於醫學圖建像建立三維模型具有簡便、精

確的特點，所建立的三維模型能真實反映生理、

病理狀態下的生物體情況。當前來源於電腦斷層

攝影術（computed tomography; CT）、核磁共振

顯影（magnetic resonance imaging; MRI）或數位

減影血管造影（digital subtraction angiography; 

DSA）的醫學圖像資訊均採用醫學數位圖像通

信標準（digital imaging and communication in 

medicine; DICOM）格式保存，實現了醫學圖像資

源的共用。DICOM格式的醫學圖像亦可經過第三

方軟體處理（如3D-Doctor、MIMICS、Rhinoceros

等）轉換成工業標準檔，使基於醫學圖像的生物

仿真數值類比成為可能。

以患者醫學圖像為基礎進行CFD數值模擬已

成功應用于正常全主動脈及胸、腹主動脈瘤的研

究當中14-17，所得實驗結果充分證明了在動脈疾

病中採用患者個體化方法構建三維模型進行CFD

數值類比的有效性及可靠性。但是對於AD病變的

數值模擬研究目前鮮有研究報告。主要原因在於

AD的幾何形態更加複雜多變，在構建模型的過

程中不但要考慮真腔、假腔的構建，還需要考慮

如何構建出夾層破口、真腔受壓狹窄、動脈軸扭

曲等問題。即使採用專用醫學圖像處理軟體對CT

或MRI圖像自動進行灰度提取得到動脈夾層的解

剖細節，仍需要大量的人工處理才能得到較為滿

意的形態結果。通過專用醫學圖像處理軟體所得

AD三維重建模型多為面網格模型，尚需導入專用

CFD分析軟體（如ANSYS CFX，FLUENT等）前處

理器中進行體網格劃分後才能進行後續的求解計

算工作。由於模型形態不規則，在體網格劃分的

過程中多採用自由分網的方式，而不能採用均一

性更好的掃略或映射方式進行網格劃分。網格的

組成單元也多採用四面體網格，不能直接採用流

體性能更穩定的六面體網格。若需採用六面體單

元進行體網格劃分，可能的方法是將目標模型進

行「分塊」處理，即將動脈模型分成若干部分，

在規則的部分採用六面體單元分網，邊界部分可

採用退化六面體單元分網，最後再將所有「塊」

再粘貼成一完整的模型。此方法的工作量對於

AD來說十分巨大，將耗費大量的人力和時間，短
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期內無法得到理想的夾層模型。另一方法是採用

「投射」（projection）的方法進行網格劃分，也

因類似的原因而不能廣泛應用。但是隨著電腦性

能的不斷提升和CFD軟體的升級換代，採用六面

體單元對AD模型進行體網格劃分最終會成為現

實。

邊界條件設定

進行血液動力學數值類比需要設定的參數主

要包括：血液流體性質（密度、粘性）、血流形

態（層流、湍流）、血流方式（穩態、瞬態）、

血管壁材料特性及血液流場入口、出口流速、壓

力設定等。在大動脈內，血液可以按牛頓液進行

處理18,19，採用三維非定常Navier-Stokes方程描述

流體性質。更合理的數值模擬計算則應採用非牛

頓液來描述血液性質20，在設定流體參數時則需

啟動相應的粘性模型（如Power Law、Carreau模

型等）。由於血流的驅動力來源於心肌週期性地

收縮、舒張，因此生理條件下血液在血管內呈脈

動性流動，在心臟收縮期末達到血流速最高值，

舒張期末血流速為最低值。判別流體層流、湍流

的標準是計算流體的雷諾數（Re），通常認為Re

小於2300時流體為層流，大於13800時流體處於

湍流區，而處於2300-13800之間屬於過渡區。

在這個區域內，流體流動可能是層流，也可能是

湍流，而且層流很不穩定，外界稍有干擾即會轉

變為湍流。因此在工程上一般把這個區域當作湍

流狀態來處理。在正常生理環境下血液的密度

為1050 kg/m3，粘度為0.0035dyn.s18,19Re多小於

2300，認為血流形態為層流，但是對於已發生

病變的血管內血流形態是否仍為層流則需進一步

判定。Bluth等21記錄到在人腹主動脈瘤內血流形

態可轉變為湍流形式。在湍流狀態下，血流動力

（kinetic forces）指向血管壁，而非層流狀態下

的平行於血管壁，因此湍流狀態下的血流對於血

管壁內皮細胞的損傷更加嚴重，更易造成局部血

小板聚集、動脈粥樣斑塊形成22,23。隨著病程的進

展，AD假腔有不斷擴張趨勢，真腔逐漸受壓變窄

甚至部分閉塞。管腔形態的改變必然會引起血流

形態的改變，AD患者行主動脈多普勒彩色超聲檢

查也發現夾層假腔內的血流頻譜明顯異于正常，

符合理論推斷，因此採用層流形態的血流用於

AD數值模擬計算必然會對求解結果產生較大的誤

差。

進行CFD數值類比的另一個重點是需要獲

得入口處的血流速度（或壓力）—時間變化

曲線圖。Pedley等18採用熱膜流速計（hot-film 

anemometry）所獲得的升主動脈內血流速—時間

曲線被廣泛引用於各個文獻。由於獲得精確的主

動脈內脈動血流流速（壓力）—時間曲線需要專

門的儀器設備，並且需要對受試者採用侵入性的

方法才能獲取實驗資料，潛在的風險無法規避，

故在臨床實際工作中很難實現，因此進行主動脈

CFD研究多採用前人工作研究所得實驗資料。隨

著電腦軟硬體設備的不斷更新，採用多普勒超聲

（Doppler ultrasonic flowmeter）或相位對比磁共

振（phase contrast MRI; pc-MRI）可獲得患者個體

化的血流流速—時間曲線24，使CFD數值模擬結果

更加貼近臨床實際情況。

將動脈管壁的力學參數引入CFD數值模擬是

進行血流—管壁雙向流固耦合（fluid-structure 

interaction; FSI）的關鍵。主動脈屬於彈性大動

脈，具有一定的彈性係數。早在1960年代就已有

學者對動脈壁全層力學特性進行了分析25，但至今

日仍缺乏對主動脈壁內各層的力學特性研究。AD

的形成是在主動脈壁彈性內膜之間發生，提示主

動脈壁由內而外在組織力學特性上存在差異，秦

永林26等初步建立了主動脈中膜分層方法，並對各

層間分離力進行了分析，但仍未對已經分層的主

動脈壁進行彈性係數等測定。AD真假腔之間的內

膜片厚度不均26，此種特性的形態學重現可以通過

現有的建模方法實現，但不同厚度的動脈管壁具

有怎樣的彈性係數目前尚無數據可查，加之管壁

上的附壁血栓自身的彈性性質又有差別，更增加

了AD管壁力學數值模擬分析的複雜程度。
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數值模擬結果評價

評價一項數值模擬的結果主要從兩方面來進

行：一方面是求解分析是否收斂，另一方面則是

求解結果是否合理。如果輸入的初始參數和所有

邊界條件都是正確的，則當所有變化量的收斂監

測量都停止增長，以及所有求解量的平均、最

大、最小值都不再升降時，求解過程則算結束，

但這並不能保證所得結果是正確而合理的，還需

將數值模擬結果與實測結果進行對比分析，通過

臨床結果的回饋不斷改進模型網格品質，才能使

CFD分析從工程應用走向臨床應用。

Perktold27、Botnar28、Myer29等研究發現CFD

分析方法能夠很可靠地模擬真實複雜解剖形態下

的血流流動，但無法再現出真實條件下的血液動

力學環境。其中一個重要的原因，就是對於人體

動脈血管內血流速的測量目前沒有一個「黃金標

準」。多普勒超聲能提供即時血流流速、壓力等

資訊，設備要求相對簡單，不需對受檢者進行額

外的侵入性操作，但所得結果變異程度較大，超

聲探頭與血流方向夾角、操作者經驗都會顯著影

響到測量結果的準確性。pc-MRI能夠精確地提供

血流—時間變化二維圖像，但無法即時顯像，且

在血流激變區（如動脈分叉附近）易受人工偽影

干擾，從而影響到血流數值測量的準確性。儘管

受偽影影響，隨著磁共振硬體、軟體設備的不斷

升級改進，pc-MRI仍有望成為活體測量血流速的

「黃金標準」26。

與評價血流流速精確性類似，評估動脈模型

的精確性也無「黃金標準」可言。Moore等30對比

採用活體磁共振血管造影（contrast enhanced MR 

angiography; ceMRA）和標本鑄模CT掃描圖像重建

六例兔主—髂動脈分叉，發現ceMRA成像技術會

低估主動脈分叉的尺寸，從而導致後期數值計算

時血流壁面切應力（wall shear stress; WSS）的顯

著差異。從醫學圖像中提取動脈輪廓到最終生成

所需三維模型的過程中不可避免地需要人工處理

目標血管，也會不同程度地增加所構建模型的誤

差。

另一個可能影響數值模擬結果精度的因素是

所構建的動脈三維模型的精細度。通常認為若增

加體網格單元數或減小網格單元體積並不顯著改

變求解結果，則認為此模型的網格精度合乎要

求。

結 語

AD是嚴重危脅人類生命的疾病，是目前動脈

擴張病研究的熱點問題。儘管目前AD發病的確切

病因尚未闡明，但高速、高壓的血流衝擊是公認

的AD發病重要因素。隨著醫學成像設備、個人

電腦性能不斷升級，以及專用CFD軟體工具鏈的

完善，臨床應用CFD分析對主動脈及AD的血液動

力學因素進行數值模擬研究將會變得更加簡便易

行。後續的研究不但要對AD內的血流進行精確類

比，更需要考慮血流—管壁的相互作用，雙向流

固藕合的研究方法應用於動脈夾層CFD研究有助

於更深入地瞭解AD發生、發展機制，更可用於AD

患者的病情評估，指導臨床選取合適尺寸的腔內

移植物封閉破裂口，並對腔內隔絕術遠期療效做

出預測。
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