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基于血液供给条件和力学环境的骨折愈合仿真

王沫楠 1

摘 要 为了模拟和预测肌体组织复杂的再生修复过程, 提出基于力学环境和血液供给条件建立骨折愈合仿真模型. 针对骨

折固定的力学条件和生物学因素, 用一种时间动态模型模拟二期骨折愈合阶段的机械稳定性、血管再生和组织分化之间复杂

的作用关系. 与以往模型不同, 本研究建立骨折的三维几何模型, 通过有限元法计算骨痂局部力刺激, 并与模糊逻辑相结合, 将

血液浓度作为时 –空状态变量引入到模型中, 描述骨痂力学及组织分化过程. 通过前进欧拉法进行组织浓度等时间步长的迭代

更新, 在 Visual Studio 2012 环境下实现愈合进程模拟. 最后, 利用仿真模型预测稳定与不稳定环境下骨间动度随骨折愈合时

间的变化情况, 并将仿真结果数据与实验数据进行对比, 结果表明, 仿真结果与实验数据在趋势和数值上都有较好的吻合, 仿

真结果数据全部分布在实验数据平均偏差范围内. 该结果验证了骨折愈合模型的精确性以及在模拟骨折愈合过程方面的优势.
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Fracture Healing Simulation Considering Blood Supply and Mechanics Conditions

WANG Mo-Nan1

Abstract A fracture healing model considering mechanical environment and blood supply conditions is proposed to

simulate and predict the complex regenerative repair process for tissue. For mechanics condition of fracture fixation and

biological factors, a dynamic spatio-temporal model is developed to simulate the complex interactions of mechanical sta-

bility, revascularization and tissue differentiation in secondary fracture healing. Unlike previous study, a three-dimensional

finite element model is established. The blood perfusion regarded as a spatio-temporal state variable is included into the

model to simulate the revascularization process. With finite element method and fuzzy logic, the dynamic model can

describe the callus mechanics and biological processes of tissue differentiation. The callus healing process is simulated in

Visual Studio 2012 by forward Euler integration method over equidistant time steps iterative loop. Finally, the model

predicates the course of interfragmentary movement of two groups with a different axial stability. Through the comparison

with the experiment data, it turned out that the simulation result distributed within the scope of the average deviation

of the experimental data, which corresponds well to the experiment curve trend and value. The agreement of simulation

results with experiment results verifies the accuracy of the fracture healing model and the advantage of the simulating

healing process.
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骨折是一种常见的创伤, 骨折的高发性使得对
骨折机理及促进愈合的研究尤为迫切. 与其他组织
损伤修复不同的是, 骨折不是靠纤维结缔组织连接,

收稿日期 2016-09-26 录用日期 2017-03-30
Manuscript received September 26, 2016; accepted March 30,

2017
国家自然科学基金 (61572159), 黑龙江省留学回国人员科技项目择优
资助重点项目 (2013-201401), 哈尔滨理工大学青年拔尖人才项目 (201
601) 资助
Supported by National Natural Science Foundation of China

(61572159), Scientific Research Foundation for the Returned
Overseas Scholars of Heilongjiang Province (2013-201401), and
Science Funds for the Young Innovative Talents of Harbin Uni-
versity of Science and Technology (201601)
本文责任编委 田捷
Recommended by Associate Editor TIAN Jie
1. 哈尔滨理工大学机械动力工程学院 哈尔滨 150080
1. Mechanical and Power Engineering College, Harbin Univer-

sity of Science and Technology, Harbin 150080

而是骨组织的完全再生[1]. 骨组织再生是一个极其
复杂的生物学修复过程, 受到多种因素的影响, 这
些影响因素大致可分为生物学因素和生物力学因素.
事实上, 不是所有的骨折都可以被修复, 有时会有不
修复或拖延修复, 由此引发患肢疼痛和功能障碍. 关
于骨折愈合过程及影响骨折愈合速度和质量的研究

已经取得了一些进展, 但是受到研究手段和骨折愈
合过程复杂又不能直接观察的限制, 仍有约 5%∼
10% 的骨折因各种原因发生延迟愈合或不愈合. 如
何利用有效方法搭建一个平台, 使其能够预测骨折
愈合这个复杂的过程、可以探寻骨折愈合的机理、

可以无限次地通过试验去找到提高手术成功率、降

低不愈合风险、提高愈合质量的影响因素和有效办

法. 建立骨愈合过程的数字化仿真系统, 为以上问题
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的解决提供了最佳途径.
Claes 和 Heigele[2] 分别建立了骨折后 1 周、4

周和 8 周三个愈合阶段的二维轴对称绵羊截骨有限
元模型. 该模型依靠单元特性的改变来模拟组织分
化和骨痂硬化的过程, 建立了局部力刺激与新组织
形成的连接关系, 提出了定量的组织分化理论. 但
是, 该模型只能描述三个特定时期的骨折愈合过程.
Ament 和 Hofer[3] 于 2000 年提出了一种骨折愈合
过程中组织分化的模型, 该模型基于一系列从实验
中推导出的模糊逻辑规则, 以应变能密度作为控制
组织分化的力学刺激, 给出了膜内骨化、软骨骨化和
萎缩的组织转化过程. 然而, 该模型没有考虑血液
因素对愈合的影响, 在愈合过程的模糊规则描述方
面不够全面. 爱尔兰学者 Lacroix 和 Prendergast[4]

基于量化组织分化理论建立了两相介质有限元模型

在骨折愈合中组织分化的时间进程. 将应变和流速
作为组织分化的两个力学调控因素, 成功预测了不
同骨折间隙下从炎症后的肉芽组织到骨塑型阶段的

愈合过程[5]. Bailón-Plaza 和Meulen[6] 利用有限差

分方法研究了生长因子作用下的骨折愈合进程, 模
拟了连续的组织分化和骨痂中不同细胞演变的过程,
但没有考虑力学因素对愈合的影响. 2008 年, Geris
等[7] 提出了一种基于 Bailón-Plaza 模型的生物进
程调节模型, 该模型在考虑力学因素的同时, 将血
液浓度等生物学变量引入模型中, 模拟骨折愈合生
物进程. Garćıa 等[8] 基于 Prendergast 理论用数学
模型阐明了力学环境和组织形成的复杂关系, 预测
了愈合初期骨痂生长的几何形态, 虽然该模型考虑
了细胞转化、迁移、增殖以及细胞间质的连续的变

化过程, 描述了组织形成和力学环境的复杂关系, 但
是在愈合初期忽略了断端周围未分化的骨痂组织.
Kuiper 和 Doblaré等[9−12] 在 2000∼ 2008 年相继
提出用热弹性模量分析来改变有限元网格几何图形,
从而实现预测骨组织生长的动态愈合过程. 以上研
究都没有考虑动态血管重建在愈合中的作用. 直到
2010 年, 德国乌尔姆大学 Simon 等[13] 提出了一种

模拟二期骨折愈合过程中的机械稳定性、血管重建

和组织分化的动态模型, 模型将血供情况和局部力
刺激作为变量, 通过模糊规则模拟组织分化的动态
过程, 预测了骨折断端不同的力学条件下的组织分
化和血管再生. 2014 年, Steiner 等[14−15] 成功预测

了多种形式的作用力对骨折愈合进程的影响, 但是
该研究仅对二维轴对称形式的骨折模型进行了仿真.

本文以三维理想横向骨折几何模型为基础, 用
一种动态迭代模型来仿真二次骨折愈合中随时间变

化的血管再生和组织分化过程. 主要以骨重建理论
和模糊理论为基础, 基于影响骨折愈合的力学环境
和组织分化血液供给条件, 进行骨折愈合的力学调

控模型以及包括 21 条模糊规则的组织分化的模糊
模型的建立, 在 Visual Studio 2012 环境下实现组
织成分更新过程.

通过构建骨折愈合仿真模型, 能够针对不同的
患者, 进行个体化骨折愈合过程的仿真与预测. 通
过复杂骨折愈合过程的预测, 对医生制订正确的手
术方案提供指导, 进而提高手术成功率, 提高骨折愈
合质量, 可以有效减少骨折不愈合和延迟愈合的情
况, 帮助骨折患者通过有效的治疗手段恢复健康生
活, 减轻由此带来的社会经济负担.

1 方法

1.1 骨折三维几何模型

将二维断层 DICOM 图像导入到 MIMICS 软
件 10.01 中, 经过图像分割和三维重建等图像处理
过程, 建立真实的长骨断骨三维几何模型, 并生成
STL 文件. 由于在MIMICS 软件中生成的三维几何
模型是壳体, 不是实体模型, 因此, 需要将MIMICS
生成的 STL 文件导入 GEOMAGIC 进行实体化,
并进行模型的平滑处理与优化, 输出 IGES 文件. 将
生成的 IGES 文件导入 PROE 软件中, 去除多余的
部分, 建立预定义骨痂区域的骨折愈合几何模型, 该
模型就是有限元网格划分的输入模型.

1.2 骨折力学模型及有限元计算

长骨骨折后, 骨痂的力学模型被看成是各种纯
组织混合的各向同性的弹性体, 而皮质骨本身应该
是非均匀各向异性的. 然而在骨折愈合早期, 由于力
是传递给骨痂的, 因此皮质骨力学性能的相关性低
于肉芽组织, 故假设皮质骨的属性为各向同性. 基于
弹性力学的基本方程建立骨折愈合单元的应力应变

关系: σσσ = Dεεε, 其中 D 为弹性矩阵. 弹性矩阵的参
数由两个力学参数弹性模量 E 和泊松比 ν 确定.

Carter 和 Hayes[16] 通过大量实验建立了弹性

模量与表观密度的关系式 E = 3 790 ρ3. Shefel-
bine[17] 等针对骨痂组织分化基本成分和含量进行

研究, 得出骨痂单元的弹性模量和各组织的弹性模
量以及各组织浓度三次方有关, 单元泊松比与各组
织浓度和各组织泊松比有关.

E =
∑
τ∈T

Eτc
3
τ (1)

ν =
∑
τ∈T

cτντ (2)

其中, T 是骨、软骨和软组织集合, cτ 是集合中局部

各组织浓度, Eτ 是混合物对应的弹性模量, ντ 是混

合物对应的泊松比. 混合物各组织成分的力学特性
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见表 1.

表 1 组织成分的力学特性

Table 1 Material properties of tissue types

组织成分 弹性模量 (MPa) 泊松比

皮质骨 10 000 0.36

编织骨 4 000 0.36

纤维软骨 200 0.45

结缔组织 3 0.30

根据虚功原理, 得

δdddeTF e = δdddeT

∫

V e

BTσσσdV =

δdddeT

∫

V e

BTDBdddedV (3)

其中, F e 是作用在单元上的等效节点力. 由于等式
两边的虚位移 δddde 是任意的, 因此得到平衡方程

F e = Keddde (4)

其中, Ke 称为单元刚度矩阵.
在线性四面体有限元方法求解中, 求解平衡方

程的技术问题常常最终归结为线性代数方程组的求

解问题. 对于 n 阶线性方程组 Axxx = bbb 的数值解法

分为直接法和迭代法. 在骨痂愈合模型中, 有限元方
程的解算在经过共轭梯度法和 LU 分解法等多种方
法的尝试后, 确定采用 LU 分解法进行求解.
在有限元求解程序中, 创建两个子函数进行有

限元方程的求解, 在 void Deal::GetShift(·) 中进行
调用获取位移, 两个子函数分别为:

1) bool CMathEasyFun::lu(double *a, int
*pivot, int n) //LU 分解.

2) bool CMathEasyFun::guass(double const
*lu, int const *p, double *b, int n) //由 LU 分
解计算线性方程的解.

1.3 调控组织分化的力学激励

SSS :=

[
ε0

γ0

]
(5)

其中,

ε0 :=
1
3
(ε1 + ε2 + ε3) (6)

γ0 :=
1√
2

√
(ε1 − ε2)2 + (ε1 − ε3)2 + (ε2 − ε3)2

(7)

式 (6) 用应变第一不变量表示膨胀应变, 又称
为静力学应变, 代表体积的改变. ε1, ε2, ε3 是主应

变. 式 (7) 是应变偏张量表示的畸变应变, 代表形状
的改变.

1.4 外固定器力学模型

骨折愈合模拟仿真中采用的外部固定器是 1997
年 Claes 等进行的骨折间隙和骨端稳定性对骨折愈
合影响实验中设计的, 如图 1 所示.

图 1 外固定器结构及力学行为

Fig. 1 Structure of external fixator and

mechanical behavior

1.5 骨间动度的计算

外固定下的骨折愈合系统在外力的作用下, 骨
折断端会产生微小移动即骨间动度. 骨折断端的微
动不断刺激着骨折的愈合, 同时, 骨痂组织不断分
化, 骨痂的硬度随之增大, 会使骨间动度变小. 当骨
痂逐渐分化成骨时, 骨间动度减小为零, 骨折达到愈
合状态. 因此, 骨间动度既是判断骨折是否愈合的指
标, 也是影响骨折愈合进程的必要力学因素.
假设绵羊在正常行走过程中, 承受的最大轴向

作用力为 500N,即 F = 500 N,在皮质骨末端 2mm
处施加轴向固定约束, 将力全部作用于骨折愈合系
统中, 则整体作用力可分为两部分: 固定力和愈合
力[18].

F (µ) = Ffix(µ) + Fcal(µ) = Ffix(µ) + kcalµ (8)

其中, Ffix(µ) 是固定力, Fcal(µ) 是愈合力, kcal 是骨

痂刚度.
为了更好地确定位移与固定力和愈合力的关系,

将骨痂与固定架弹簧系统分离开, 在每次时间步长
迭代都以骨痂的线性部分计算为程序的初始阶段,
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在顶部节点处设定 1mm 的单位位移 µunit, 那么, 可
以知道轴向反作用力 FN , 根据胡克定律, 在迭代步 i
时, 骨痂的硬度 kcal 可表示为

kcal =
FN

µunit

(9)

如图 2 所示, 整个愈合系统的非线性力 - 位移
曲线可以看成是骨痂的线性曲线与固定架弹簧系统

的非线性曲线的叠加所得的非线性分段函数. 通过
反函数即可求得全部外力作用下实际骨间动度 µ,
实现骨痂组织材料的迭代更新. 每一次的组织分化
的材料属性的更新都会伴随着一次骨间动度的计算.

图 2 愈合系统非线性力 –位移曲线

Fig. 2 Force-displacement curve of the fracture

healing system

1.6 生物组织浓度的状态变量

在整个骨折模拟仿真中, 愈合区域被离散成有
限的组织单元. 每个单元都是由不同的组织形式混
合而成, 具有各自的生物组织特性. 本研究假设各时
段的骨痂是由骨组织、软骨组织和纤维结缔组织以

一定的含量比混合而成. 用空间位置和时间确定了
描述生物组织浓度状态的数字模型.

C(xxx, t) :=




Cperf(xxx, t)
Cbone(xxx, t)
Ccart(xxx, t)


 (10)

其中, x ∈ Ω ⊂ R3 代表恒定的预定义愈合范围. t

∈ [0,+∞). Cperf(xxx, t) 是血流浓度, 是仿真血管再
生和组织分化之间复杂相互作用过程的状态变量.
Cbone(xxx, t) 是编织骨的浓度, Ccart(xxx, t) 是纤维软骨
的浓度.

1.7 模糊控制组织分化模型

用充血 (血供)、软骨密度和骨密度三个组织浓
度变量, 相邻单元的充血和骨密度两个相邻组织状
态变量, 膨胀应变和畸变应变两个力学刺激作为模
糊输入, 经过 21 条模糊规则描述组织分化过程. 充
血、骨密度和软骨密度的改变量作为输出. 首先建立
7 个输入 3 个输出语言变量的语言值, 然后以所计
算的应变的组织学结果及细胞培养实验[19−20] 为基

础建立如图 3 所示的隶属度函数.

1.8 组织分化模糊规则

模糊规则主要描述愈合进程中组织转变过程,
规则的推导源于大量的医学知识, 这些规则是模糊
模型的基础, 本研究采用 “if A and B then C” 的
语句描述, 其主要形式如表 2 所示.
规则 1∼ 4 描述了血管生成, 血肿的刺激使得骨

折处的毛细血管再生, 血管的再生是从已存在的血
管中产生新血管的过程, 并在力学的调控下产生生
物学效应而诱导血管重建. 以血管的力学生物学为
基础, 研究者开展了应力诱导血管重建的差异蛋白
质组学的研究, 得出低应力可能通过抑制蛋白的表
达, 从而诱导血管重建[21] 的结论. 因此, 血管生成与
相邻单元的血液浓度及局部力刺激大小有关. 故在
适当的应变条件下, 至少一个单元有相同或更高充
血量, 血液浓度才会上升, 血管生成. 过高的膨胀应
变则会阻碍血管再生.

规则 5 和规则 6 描述了膜内骨化. 膜内骨化是
一种骨生长的成骨方式, 尤其是在成骨过程中没有
软骨生成时, 膜内骨化是结缔组织转变成骨组织的
直接转化形式. 初期, 骨髓间充质干细胞开始增殖聚
集, 血管生成活性增加, 毛细血管开始增长, 骨髓间
充质干细胞进而发展成为成骨细胞, 开始产生类骨
质. 与此同时, 类骨质开始以相同的速率矿化. 在骨
表面, 由成骨细胞促使生成新的类骨质, 而成骨细胞
逐渐变成骨细胞[22−23]. 这种成骨方式仅仅在稳定的
力学环境和充足的血液供应条件下, 并且相邻单元
具有较高骨密度时才会发生.
规则 7∼ 9 描述了软骨的形成. 在固定不良, 骨

折断端活动较大, 同时伴随血液供给不足的情况下,
断端周围组织内的间充质细胞才会分化成软骨细胞,
继而产生软骨[24].

规则 10∼ 13 描述了软骨钙化过程, 软骨骨痂形
成后, 成骨细胞在高应力刺激下合成并分泌出溶胶
原、蛋白多糖和糖蛋白, 构成骨的有机质. 溶胶原逐
渐聚合成胶原纤维, 并和成骨细胞一起被基质包围,
逐渐发生钙化. 这个过程的发生与血液供给无关. 实
验证明, 在骨折端持续的压缩即低力刺激下可抑制
软骨内钙化,而在间歇性高力刺激下会促进软骨钙化
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图 3 隶属度函数

Fig. 3 Membership function

的发生[25]. 因此, 软骨钙化而引起的硬度的增加可
以看成是在较高的力刺激下骨密度的增加和软骨密

度的减少.
规则 14 和规则 15 描述软骨骨化过程, 在软骨

钙化区内, 营养物质逐渐弥散发生障碍, 软骨细胞逐
渐凋亡, 钙化基质逐渐降解, 释放血管生长因子, 此
时, 大量的毛细血管和成骨细胞侵入, 矿化的软骨基
质逐渐产生类骨质, 发生骨化现象[26]. 因此, 在血液
供给良好的条件下, 完全钙化的软骨才能发生骨化.
在本模型中, 完全钙化的软骨是以高的骨密度和低
的软骨密度表达的. 规则不仅预测了骨密度的增加

而且也预测了相同数量软骨密度的减少.
除了正常状态下的骨痂分化过程, 规则 16∼ 21

描述在过度力加载条件下引起的组织萎缩或者没产

生诱发组织分化条件时保持的原有参数不变. 模糊
规则主要描述的组织转变过程如图 4 所示.
在模糊输入输出隶属度函数和模糊规则确立以

后, 建立 FIS 文件. 为了减少计算时间, 方便编程,
本文将模糊控制运算所表达的输入输出对应关系建

立成模糊查询表的形式, 用Matlab 下的系统测试工
具, 收集构造查询表所需的数据资料. 查询表与模糊
逻辑推理系统的效果几乎一样,它们都是输入变量空
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表 2 二期骨折愈合的模糊规则

Table 2 The fuzzy rules of the fracture healing

分化过程 血供 相邻血供 骨密度 邻骨密度 软骨密度 膨胀应变 畸变应变 ∆血供 ∆骨密度 ∆软骨密度

1 低 中或高 − − − 非负中 非中 增高 − −

2 中 高 − − − 非负中 非中 增高 − −

3 高 − − − − 非负中 非中 增高 − −

4 − − − − − 负中 − 降低 − −

5 高 − − 中或高 低 负低 低 − 增高 −

6 高 − − 中或高 低 正低 低 − 增高 −

7 − − 低或中 − 低 负中 非过载 − − 增高

8 − − − − 中或高 负中 非过载 − − 增高

9 − − − − 高 负低 非过载 − − 增高

10 不低 − − 中或高 中或高 正低 零 − 增高 降低

11 不低 − − 中或高 中或高 负中 零 − 增高 降低

12 不低 − − 中或高 中或高 负中 低 − 增高 降低

13 不低 − − 中或高 中或高 负低 低 − 增高 降低

14 不低 高 高 − 低 负低 低 − 增高 降低

15 不低 高 高 − 低 负低 零 − 增高 降低

16 高 − − − − 零 零 − 降低 −

17 − − − − − 负过载 − 降低 降低 降低

18 − − − − − 正过载 − 降低 降低 降低

19 − − − − − − 过载 降低 降低 降低

20 − − − − − 非负过载 − 不变 不变 不变

21 − − − − − 非正过载 − 不变 不变 不变

图 4 组织转变过程

Fig. 4 Tissue transformation processes

间到输出变量空间的一种映射, 查询表法节省了大
量重复计算的时间. 基于建立的 FIS 数据结构, 通

过系统测试生成 mat 文件. 用 C++ 编程语言对此
生成的数据进行匹配查询. 将应变和各组织浓度匹
配最符合的输出值提取出来, 即为模糊逻辑计算值.

2 结果和讨论

建立一个如图 5 (a) 所示的横向截骨三维骨折
愈合模型. 中间部分为预定义的骨痂范围, 尺寸的设
定与对比试验的尺寸一致. 上下两端为截取的原始
骨, 内外直径分别为 12mm 和 16mm, 且横截面积
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为 28π mm2.

图 5 三维几何模型及网格划分模型

Fig. 5 Three-dimensional geometry model and

grid model

将建立的三维几何模型导入到网格划分软件中

(自主研发) 进行体网格的划分, 网格数为 14 448, 如
图 5 (b) 所示. 由于网格划分软件会生成许多数据,
而本研究只需要节点坐标和单元编号, 将文本文件
导入到 Matlab 中进行预处理, 只提取出目标数据,
生成后续有限元计算所需要的单元编号和节点坐标

两个 txt 文本格式的文件. 节点坐标文件中三列数
据分别代表每个节点的空间坐标值. 而单元编号文
件中的四列分别为每个单元的四个节点的节点序号.
随着模型的复杂程度的增高和网格单元个数的

增加, 计算也会相应复杂. 特别是对模型的整体刚度
矩阵等大型稀疏矩阵以及各单元组织浓度的迭代更

新的计算和存储, 不仅要对其算法进行优化, 而且需
要有较高配置的计算机硬件的支持. 本研究采用的
运行系统类型为 64 位的Windows7 操作系统, 处理
器参数为: Inter(R) Xeon(R) E5606@2.13 GHz 四
核, 安装内存为 8GB RAM, 显卡 1GB. 在 Visual
Studio 2012 环境下首先进行模块和类成员及成员
函数的基本设定[27−29]. Deal 类中主要实现文件
的信息加载、数据的预处理、有限元的解算、模糊

运算查询以及数据的更新和输出. 信息加载及模型
的预处理部分通过 Deal 类中成员函数 Start(·) 和
Init(·) 进行初始化, 读取网格划分后的单元编号和
节点坐标, 扫描所有单元, 获取单元的数目. 然后
通过成员函数 PreCompute(·) 进行预计算, 并基于
有限元理论运用GetB(double* fB, int iElementIn-
dex); GetD(·); GetAll K(·) 等功能函数获取几何矩
阵、弹性矩阵、单元刚度矩阵, 进行总体刚度矩阵的
封装, 继而解算力学有限元模型得到调控组织分化
的力学刺激. 然后通过功能函数 Search(·) 进行模糊
运算的查询匹配, 获得组织浓度的改变量, 进行材料
属性的更新计算, 同时更新数据类. 将计算出的各组
织单元的材料属性赋予有限单元中. 当迭代达到平
衡且收敛时, 输出平均骨密度、血液浓度等结果.
图 6 为三维外固定横向截骨模型的外加载荷和

固定约束的示意图. 在模型顶端施加载荷大小为 F

= 500 N, 假设这是在绵羊正常行走中足够满足跖骨
可能承受的最大的力. 底部为固定约束部分, 其自由
度均为 0, 包括三个方向的位移和三个方向的旋转.
外部固定架的安放使得模型只能发生轴向位移, 其
他方向自由度均为 0.

为了验证仿真模型的精确性, 方便仿真结果与
实验结果进行对比, 初始条件和边界条件都是根据
Claes 的实验条件来设定, 如表 3 所示.

表 3 初始条件和边界条件 (%)

Table 3 Initial condition and boundary condition (%)

血液浓度 骨密度 软骨密度 结缔组织

骨皮质 100 100 0 0

断端间骨痂 0 0 0 100

骨痂外边缘 30 0 0 100

2.1 骨折愈合仿真结果的精确性验证

应用骨折愈合模拟程序, 本研究在 2mm 和

3mm 两种不同骨折间隙环境下, 针对骨间轴向稳
定性对骨折愈合的影响进行分析. 两种环境下外部
固定器在相同力加载条件下允许的最大折断间位移,
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即骨间动度, 分别为 0.25mm 和 1.25mm, 即 2mm
为相对稳定情况, 3mm 为不稳定情况. 根据固定弹
簧系统的非线性曲线形式, 确定两种不同间隙条件
下外部固定器的力学非线性行为如图 7 所示. 将模
拟程序计算所得的骨间动度、血液浓度以及弹性模

量等变量在等时间步长的迭代更新数据以.txt 文档
的形式输出. 程序运行结束后, 共约 150 次迭代步.

图 6 外加载荷和边界条件

Fig. 6 Applied load and boundary condition

图 7 外部固定器的非线性力 –位移方程

Fig. 7 Nonlinear force-displacement function of

external fixator

本研究预测了稳定与不稳定两种环境下骨间动

度 µ 随骨折愈合时间的变化. 将该结果与 Claes 等
于 1997 年做的经典绵羊跖骨横向截骨骨折愈合过
程中各组羊的骨间动度随时间变化的实验数据进行

对比分析, 如图 8 所示. 图 8 (a) 和图 8 (b) 分别为
2mm 间隙稳定情况和 3mm 间隙不稳定情况的模
拟结果.
从图 8 可以看出, 随着愈合时间 (横坐标) 的不

断增多, 仿真曲线和实验曲线的骨间动度 (纵坐标)
都呈现逐渐减小的趋势, 这符合骨折愈合的特征. 由
于力刺激和血液供应的共同作用, 骨痂开始组织分
化, 骨折愈合初始时刻骨痂几乎都被看成由结缔组
织组成的, 刚度较小, 骨间动度相对较大, 随着分化
的组织转变, 开始出现软骨和骨, 骨痂的刚度逐渐提
高, 承受外力的量级也逐渐增大, 骨间动度随之变小
直至为零.

图 8 骨间动度仿真与实验数据的对比

Fig. 8 Comparison between interfragmentary movement

over time and test results

德国乌尔姆大学的 Simon 等于 2010 年建立的
骨折愈合仿真模型是基于二维骨折模型设计的, 依
据实验数据建立了 8 条模糊规则. 本研究建立的仿
真模型是基于三维骨折模型设计的, 建立 7 个输入 3
个输出语言变量的语言值, 然后以所计算的应变的
组织学结果及细胞培养实验建立隶属度函数, 依据
生物学和医学基础理论建立所有模糊规则共 21 条.
将本研究的愈合模拟数据与 Simon 等 2010 年的模
拟结果以及各组绵羊骨折愈合实验数据平均值进行

对比, 如图 9 所示. 其中图 9 (a) 和图 9 (b) 分别为
2mm 间隙稳定组和 3mm 间隙不稳定组的对比数
据.
如图 9 所示, 本研究建立的骨折愈合模型的仿
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真结果与 Simon 模拟获得的数据在数值上非常接
近, 在大部分区域, 本研究建立的骨折愈合模型的仿
真结果比 Simon 等得到的仿真结果更贴近实验数
据, 且分布在实验数据平均偏差范围内. 这与本研究
利用三维骨折模型进行有限元仿真和设定了 21 条
模糊规则有关. 在相同的力学条件和血液供给条件
下, 本研究建立的骨折愈合仿真模型得到的骨间动
度数值与文献中实验测得的骨间动度数值之间的平

均误差分别为 0.029 (稳定组) 和 0.075 (不稳定组).
产生误差的原因可能来源于本文对骨的生物力学特

性做了一定的简化, 并且骨折的愈合是由多种因素
共同调控, 本研究仅考虑了影响骨折愈合的力学刺
激和血液供给条件, 而忽略了生长因子等因素的作
用.

图 9 骨间动度仿真与 Simon 仿真结果的对比

Fig. 9 Comparison between simulated interfragmentary

movement and Simon results

2.2 骨间稳定性对愈合的影响分析

从图 9 两种不同的骨折稳定性情况模拟的位移
曲线可以看出, 对稳定的 2mm 间隙情况在 46 天左
右完成桥接愈合, 而相对不稳定的 3mm 间隙情况
在 65 天左右完成愈合桥接, 即稳定固定能加快骨桥

接过程, 这个预测结果与实验观测情况一致.
随着骨折的愈合, 骨痂组织分化过程中毛细血

管逐渐生成, 骨断端间血液浓度不断提高直至达到
理想的 100% 血液浓度而收敛, 如图 10 所示. 图 11
为标准血供下稳定组和不稳定组愈合阶段骨痂随着

组织分化过程中组织成分的不断改变, 刚度随时间
变化的关系图.

图 10 随时间变化的血管再生

Fig. 10 Revascularization over time

图 11 骨痂刚度

Fig. 11 Callus stiffness

从模拟程序仿真的血液浓度随时间的变化图 10
可以看出, 随着愈合时间的发展, 局部血液浓度值呈
上升趋势, 两组曲线的总体趋势相同. 相对稳定的固
定组血液浓度增长的速率, 即图中曲线的斜率, 大于
相对不稳定组. 血液浓度达到 100% 理想充血的时
间相对较早, 且在同一愈合时刻稳定组的血液浓度
高于不稳定组, 血管再生的速度快. 产生这一现象的
原因在于骨折后, 血管的再生是在已存在的血管上
生成新血管过程, 断端的运动会破坏新生的血管, 使
血管形成受阻. 模拟程序预测的结果与实验观测一
致, 且验证了骨折断端的稳定性与血管生成的关系.
随着组织的不断分化, 结缔组织从软骨转变成编织
骨从而使骨痂的刚度不断增高逐渐趋于原始骨. 对
比图 11 的两组曲线, 稳定组刚度的变化率要快于相
对不稳定组, 愈合速度快.
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3 结论

本研究首次在骨折愈合过程仿真中引入三维骨

折模型和 21 条模糊规则, 并在 Visual Studio 2012
环境下进行 C++ 编程, 结合Matlab 软件对组织分
化模糊模型的预计算, 实现了基于力学环境和血液
供给条件的骨折愈合仿真, 对于同尺寸的羊拓骨, 利
用本研究建立的骨折愈合模型对骨间动度随愈合时

间的变化情况进行仿真, 通过仿真结果与实验结果
的对比, 验证了骨折模型的精确性. 由于本研究建立
的骨折模型是在 Visual Studio 2012 平台上实现的,
因此可以很容易地将未来的研究成果以模块替换的

方式加进仿真平台中, 包括复杂几何模型、更精确的
网格划分算法、非线性力学模型、多尺度的血液供

给模型等.
骨折愈合仿真的成功实施, 将产生以下几点影

响和作用:
1) 该系统能作为一个仿真试验平台, 用于各种

适应人体生物力学要求的内固定器材的评价和优化

设计; 用于非生物学因素对骨组织愈合速度和质量
影响的测试分析; 由于该仿真模型的可扩展性, 该平
台亦可实现对部分影响骨愈合进程的生物学因素进

行分析和研究.
2) 该系统能够针对不同的患者, 进行个体化骨

折愈合过程的仿真与预测.
3) 该系统能够实现复杂骨折愈合过程的预测,

对医生制订正确的手术方案提供指导.
4) 该系统可以利用计算机中建立的仿真模型进

行多次重复试验研究, 不需要真实的生物学试验, 节
省时间, 提高效率, 节省费用, 避免人道主义的争议.

目前的研究在力学模型、生物学参数和实验研

究方面还有一定的局限性, 在未来的研究中, 我们将
做多组不同力学环境下的骨折愈合实验, 通过对比
来进一步讨论所建立的骨折愈合仿真模型的精确性.
我们也将在力学模型和生物学模型两个方面开展更

加深入的研究工作, 在保证模型精确性的前提下, 进
一步实现通过模型的仿真, 能够提取更多中间参数,
为探寻骨折愈合机理研究提供更多有价值的数据信

息.
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