
前 言

慢性静脉疾病（Chronic Venous Diseases, CVD）

是指由于静脉功能或结构异常，导致血液无法正常

循环，出现血液回流不畅、局部高压的现象，是周围

血管病科的常见疾病［1］。其中慢性静脉功能不全

（Chronic Venous Insufficiency, CVI）被认为是出现水

肿、皮肤改变或静脉溃疡症状的晚期CVD。2018年，

国 际 静 脉 联 盟（International Union of Phlebology,

IUP）调查显示，下肢疾病患者中CVD患者占 63.9%，

CVI患者占 24.3%，并且每年有 4% 已确诊的 CVD 患

者会恶化为CVI［2］。
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【摘要】目的：研究各参数在人工静脉瓣膜周期变化中对力学性能的影响，为人工静脉瓣膜的设计与优化提供参考依

据。方法：采用光滑粒子动力学方法进行双向流固耦合仿真，研究包含 2种材料（膨化聚四氟乙烯和猪心包），3种长度

（5.0、7.5 和 10.0 mm）和 3 种厚度（0.050、0.075 和 0.100 mm）的瓣膜共 18 组模型，通过对比张开孔径、最大等效应力及

回流情况判断 3个因素对瓣膜的影响。结果：瓣膜材料为猪心包时达到更大的张开孔径，最大值为 5.90 mm，所受最大

等效应力更平稳；在张开阶段当瓣膜长度为 7.5 mm、厚度为 0.100 mm 时，最大等效应力值最小；在关闭阶段瓣膜材料

为猪心包，瓣膜长度为 10.0 mm、厚度为 0.100 mm 时，最大等效应力最小；瓣膜厚度为 0.075 mm 能获得最好的抗回流

效果。结论：在一定范围内减小瓣膜长度和厚度，增加瓣膜材料的弹性模量，能增加人工静脉瓣膜周期运动的稳定性。
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Abstract: Objective To investigate the effects of various parameters of prosthetic venous valve on its mechanical properties

for providing reference for the design and optimization of prosthetic venous valve. Methods Smooth particle hydrodynamics

method was used to evaluate the fluid-structure interaction between valve and blood. There were 18 groups of parameters,

including 2 valve materials (ePTFE and porcine pericardium), 3 valve lengths (5.0, 7.5, 10.0 mm) and 3 valve thicknesses

(0.050, 0.075, 0.100 mm). The opening aperture, maximum equivalent stress and anti-reflux function were analyzed for

determining the effects of the 3 factors on the valve. Results The valve made of porcine pericardium had a larger opening

aperture, with a maximum of 5.90 mm, and the maximum equivalent stress on the valve was more stable. When the valve was

opening, the maximum equivalent stress value on the valve with a length of 7.5 mm and a thickness of 0.100 mm was the

lowest. When the valve was closing, the maximum equivalent stress on the valve with a length of 10.0 mm and a

thickness of 0.100 mm was the lowest. A valve thickness of 0.075 mm was best for anti-reflux function. Conclusion

Reducing the length and thickness of the valve within a certain range and increasing the elastic modulus of the valve material

can increase the stability of prosthetic venous valve.
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临床上治疗CVI的方法分为保守治疗、外科手术

治疗和微创手术治疗。其中保守治疗对于症状相对

严重的 CVI患者，通常只能作为辅助治疗方法［3］；外

科手术治疗作为现在的主流治疗方法，存在着创口

大、症状易复发等缺点［4］；微创手术治疗中，现有的临

床治疗方法多用于治疗轻症，需要与外科手术结合

才能改善 CVI 症状［5］。介入式静脉瓣膜置换术作为

微创手术方法的一种，其概念最早于 1981 年被提

出［6］。患者在接受术前静脉造影后，医生将选择股静

脉或颈静脉等血管作为入路，通过静脉穿刺的方法

将瓣膜输送到病患处，并释放瓣膜［7］。经导管静脉瓣

膜置换术中最重要的就是人工静脉瓣膜的性能，设

计一款可以代替原生瓣膜的人工静脉瓣膜尤为关

键。在设计人工静脉瓣膜时需要考虑瓣膜的材料、

形状及抗回流性能等各项参数［8］，目前尚未有商业化

的人工静脉瓣膜能达到与原生瓣膜相同的功能，不

能满足人工静脉瓣膜的临床标准［9］。

对于人工静脉瓣膜的研究，目前仍处于体外试

验和动物实验阶段。Pavcnik等［10-13］利用猪小肠黏膜

下层设计了 4种方形人工静脉瓣膜，并将其植入绵羊

的颈静脉中，在后续造影显示中获得良好结果，但仍

有部分瓣膜出现内膜增生等问题。Sathe等［14-16］利用

PVA高分子材料设计了一体化的人工静脉瓣膜并进

行体外试验及动物实验，体外试验结果显示瓣膜能

正常实现抗返流效果，但动物实验显示瓣膜在 2~5周

期间皆出现了闭塞问题。

目前的研究缺乏对人工静脉瓣膜失效原因的解

释，缺少设计人工静脉瓣膜所需的理论依据。流固

耦合（Fluid-Structure Interaction, FSI）是心血管生物

力学领域中研究物理问题的主流方法，将血管壁在

血液机械运动作用下发生形变，与该形变对血液动

力学的影响相结合，研究流体和血管壁之间的双向

作用［17］。心脏瓣膜领域已有学者采用 FSI 的有限元

方法，就瓣膜材料参数对瓣膜性能的影响进行研

究［18-20］。在传统网格式有限元计算中，流体的运动往

往伴随着网格的极端变形和大量的网格重新划分工

作，大大增加了计算难度，消耗了计算资源。光滑粒

子动力学（Smooth Particle Hydrodynamics, SPH）基于

插值原理使用核估算式将偏微分方程组转换为积分

形式，利用一组任意分布的粒子代替连续体，通过固

定网格点实现有限元差分法，获得各种边界条件下

的积分或偏微分方程，具有无网格、自适应以及和拉

格朗日法相同的性质，这就使得其与传统依赖网格

计算的有限元法相比具有前处理简便、可计算极大

变形问题以及仿真计算时间更短等优势［21］。

因此，本文采用 SPH 法进行瓣膜与流体的双向

流固耦合仿真，研究瓣膜假体对下肢静脉抗回流效

果的影响，得到不同参数对人工瓣膜力学性能的影

响，能为后续设计和优化人工静脉瓣膜各项性能提

供研究基础，也为提高人工瓣膜寿命提供了重要的

参考依据。

1 材料与方法

1.1 模型建立

瓣膜的三维模型由 SolidWorks2020 软件绘制而

成，本文主要探究 3种不同瓣膜长度的瓣膜在开闭时

的受应力情况，如图 1所示，瓣膜长度分别为 5.0、7.5

和 10.0 mm，3 种瓣膜都固定在直径为 10.0 mm 的血

管中，以模拟瓣膜在股浅静脉中的状态。瓣膜的材

料选用膨化聚四氟乙烯（ePTFE）和猪心包，具体材料

参数如表1所示［22-23］。

10.0 mm
5.0 mm

10.0 mm

7.5 mm

图1 不同长度的瓣膜

Figure 1 Different lengths of valves

有限元网格划分采用的是壳网格划分（Shell），因

为瓣膜的厚度为0.050、0.075和0.100 mm，并且采用高

弹性材料，2D壳网格更能表现薄膜的运动状态。网格

的划分在Hypermesh中完成，网格尺寸设置为500 μm。

1.2 血液控制方程

在传统网格式有限元计算中，流体的运动往往

伴随着网格的极端变形和大量的网格重新划分工

作，大大增加了计算难度，消耗了计算资源。而 SPH
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法基于拉格朗日公式，能有效避免在有限元计算中

出现大变形时的网格限制。当采用 SPH法对黏性流

体血液进行描述时，其动量方程为：

dv1

dt
= -∑

J

mJ ( )σI

ρI
2

+
σJ

ρJ
2

+ ΠIJ ∙∇WIJ （1）

其中，σI 为粒子 I应力张量的广义胡克定律矩阵表达

式，vI 为速度张量，mJ 为粒子 J质量，∇WIJ 为粒子 J的

核函数梯度在粒子 I处的值，ΠIJ为粒子的粘度。

在LS-DYNA软件中，控制流体状态的方程通常

为线性多项式方程、Gruneisen状态方程和Murnaghan

状态方程，为了增强液体的不可压缩性，并尽可能在

保证精确性的同时减少对计算资源的利用［20］，本文

采用Murnaghan状态方程，该方程旨在用SPH单元模

拟不可压缩流体流动，其压力表示为：

p = k0

é

ë
ê
ê

ù

û
ú
ú( )ρρ0

γ

- 1 （2）

其中，ρ0为静止流体的密度，γ为不可压缩模量相对压

力的一阶导数，k0 为不可压缩模量与 γ的商，两者为

方程中的可调常数参数。为了获得流体仿真的精确

结果，γ需设置为7，k0则遵循不等式：

γk0

ρ0

≥ 10vmax （3）

其中，vmax为粒子在运动中可达到的最大速度，在本文

中，血液被视为牛顿流体，以人体血液平均值计算，血

液密度为1 050 kg/m3，粘度为0.003 5 kg/（m∙s）［24］。

1.3 边界条件设置

本文使用软件LS-DYNA V4.5.24，仿真瓣膜在顺

逆流中的应力分布，不考虑支架歪斜的情况，故在网

格划分过程中默认瓣膜与血管壁共节点。为节省计

算成本，模型中不参与计算的血管部分被设置为刚

体。因为 SPH 粒子不能施加均匀载荷，故在模型两

侧设置两个刚性面，对刚性面施加速度载荷，通过面

与粒子的碰撞推动液体仿真部分挤压瓣膜，实现瓣

膜的张开和闭合［26］。

为模拟站立时瓣膜在股浅静脉中与血液的相互作

用关系，顺流时，入口刚性板压力设置为1 999.84 Pa；回

流时，出口刚性板压力设置为5 332.89 Pa［24-25,27］。瓣膜

的一个完整周期运动包含张开、平衡、关闭和闭合4个

阶段，整个周期时长为0.78 s［28］，因为瓣膜平衡与闭合

是相对稳定的阶段，所以本文主要探究在张开和关闭

阶段瓣膜的不同参数对瓣膜的应力影响。而瓣膜张开

和关闭这两个阶段时间皆小于0.1 s［29］，为节省计算时

长，故研究周期设置为0.2 s，前0.1 s施加入口压力，后

0.1 s设置出口压力，以模仿人工静脉瓣膜在一个周期

变化中受到血液顺逆流的影响，研究其在张开和关闭

这两个运动阶段的力学性能，具体的模型边界条件设

置如图2所示。

材料

ePTFE

猪心包

杨氏模量/MPa

55.20

73.50

泊松比

0.46

0.40

拉伸强度/MPa

19.92

8.00

表1 瓣膜材料参数

Table 1 Material parameters of valves

50.0 mm outletinlet

图2 模型边界条件设置

Figure 2 Boundary condition setting of the model

1.4 正交实验设计

本文分析瓣膜材料、瓣膜长度以及瓣膜厚度对

人工静脉瓣膜张开孔径以及力学性能的影响，采用

L18（2×37）正交表表示，其中材料具有两水平，瓣膜长

度以及瓣膜厚度具有三水平，见表2。

2 结果与分析

在瓣膜张开阶段，血液冲击瓣膜近心端，瓣膜近 血管壁的远端先张开，后带动瓣膜腹部鼓起，使瓣膜

水平

1

2

3

A（瓣膜材料）

ePTFE

猪心包

-

B（瓣膜长度）

5.0 mm

7.5 mm

10.0 mm

C（瓣膜厚度）

0.050 mm

0.075 mm

0.100 mm

表2 因素水平表

Table 2 Factors and levels
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完全张开，到达瓣膜平衡阶段，瓣膜的张开时间皆维

持在 0.27 s 以内。人工静脉瓣膜的张开变形过程如

图3所示，瓣膜的最大变形区域为图中红色区域。

16 ms14 ms 15 ms

13 ms0 ms 12 ms

图3 瓣膜张开阶段位移变化图

Figure 3 Deformation during valve opening

在瓣膜关闭阶段，瓣膜近血管壁的远端先闭合，

随着瓣膜腹部逐渐贴合，瓣膜进入关闭阶段，所有瓣

膜的闭合时间皆维持在 0.5 s以内。人工静脉瓣膜的

闭合变形过程如图4所示。

150 ms130 ms 140 ms

120 ms100 ms 110 ms

图4 瓣膜关闭阶段位移变化图

Figure 4 Deformation during valve closing
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本文采用 ePTFE和猪心包两种材料。瓣膜材料

为 ePTFE 时（图 5a），瓣膜最大张开孔径随瓣膜长度

的增大而减小，随瓣膜厚度的增大而增大；张开孔径

的最小值为 2.82 mm，最大值为 4.98 mm。当瓣膜材

料为猪心包时（图 5b），最大孔径的趋势与 ePTFE 不

同：当瓣膜长度为 7.5 mm 时，孔径达到最大值；张开

孔径的最小值为2.54 mm，最大值为5.90 mm。

张
开

孔
径
/mm

6

5

4

3

5.0 7.5 10.0
瓣膜长度/mm

0.100 mm0.075 mm0.050 mm

张
开

孔
径
/mm

6

5

4

3

5.0 7.5 10.0
瓣膜长度/mm
a：ePTFE b：猪心包

图5 不同瓣膜长度的最大张开孔径对比图

Figure 5 Comparison of the maximum apertures among different valve lengths

0.100 mm0.075 mm0.050 mm

在瓣膜张开阶段，瓣膜受最大等效应力在瓣膜

张开前达到峰值，峰值出现的时间基本一致。瓣膜

最大等效应力先出现于瓣膜腹部两侧，以及瓣膜远

端与血管连接处；随着瓣膜的完全张开，腹部两侧的

最大应力点逐渐向瓣膜中心靠拢，在瓣膜完全张开

后集中在瓣膜腹部的中心位置。瓣膜的最大等效应

力会随着瓣膜厚度的减小而增加，但两者的差距会

随着瓣膜长度的减小而减小。如图 6所示，当瓣膜长

度为 5.0 mm 时，材料为猪心包的瓣膜在不同厚度的

情况下，最大等效应力无明显区别。当瓣膜长度为

7.5 mm 时，0.100 mm 厚的瓣膜与另外两个尺寸的瓣

膜在最大等效应力上有明显区别。瓣膜所受最大等

效应力在瓣膜材料为 ePTFE、长度为 7.5 mm、厚度为

0.100 mm的情况下获得最小值。

瓣膜在关闭状态下的对大等效应力对比如图7所

示，最大等效应力出现在瓣膜根部，当瓣膜长度为

10.0 mm和7.5 mm时，瓣膜所受最大等效应力随厚度的

增加而减小；当瓣膜长度为5.0 mm时，3种厚度对最大

等效应力的影响不再明显。最大等效应力在瓣膜材料

为猪心包、瓣膜长度为10.0 mm、厚度为0.100 mm时最小。

血液的回流情况如表 3 所示，其中瓣膜长度为

5.0 mm 时，只有当瓣膜材料为 ePTFE、瓣膜厚度为

0.075 mm 时，瓣膜不发生回流问题；在瓣膜厚度为

0.75 mm的 6个数据中，只有当材料为猪心包、瓣膜长

度为5.0 mm时出现回流现象。

从正交实验结果中来看：当瓣膜处于张开阶段

时，瓣膜的厚度对瓣膜所受最大等效应力具有极显

著性意义（P<0.01）；当瓣膜处于关闭状态，瓣膜的厚

度对瓣膜所受最大等效应力具有显著性意义（P<0.05），

而瓣膜长度对瓣膜所受最大等效应力具有极显著性

意义（P<0.01）；瓣膜的长度对于瓣膜的最大张开孔径

有显著性意义（P<0.05）。

3 讨 论

本文基于心脏瓣膜的建模与加载方式，建立了

人工静脉瓣膜的有限元模型［18-20］。该模型在一个瓣

膜周期内的变化与原生静脉瓣膜相同，包括了张开、

平衡、关闭、闭合 4个阶段［28］。人工静脉瓣膜的张开

和关闭持续时间如图 3和图 4所示，在施加顺流载荷

的0.1 s内，瓣膜的张开阶段持续了16 ms，之后的84 ms

为平衡阶段；在施加反流载荷的 0.1 s内，关闭阶段持

续了 50 ms，后进入闭合阶段直至仿真结束。其中张

开阶段和闭合阶段的持续时长满足了对人工静脉瓣

膜张开阶段 t 张开 ≤30 ms，关闭阶段 t 关闭 ≤50 ms 的

要求［16］。

对于人工静脉瓣膜而言，能否防止血栓的形成是

衡量瓣膜是否符合要求的关键。血栓的形成往往是由

于在瓣膜张开阶段无法顺利将血液挤出窦区，血液在

平衡阶段仍滞留在血管与瓣膜之间导致［30］。本研究中

瓣膜在张开阶段如图3所示，开口形状会由“∞”字型过

渡为椭圆形。这是由于在初始阶段瓣膜腹部贴合，贴

近血管的瓣膜边缘具有更大的空隙。血液会顺着间隙

冲击瓣膜远端，使得瓣膜两端先出现张开现象，再延展

至瓣膜腹部。相较于二维静脉瓣膜模型［29］，三维人工
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图6 张开阶段不同厚度瓣膜最大等效应力结果对比

Figure 6 Comparison of the maximum equivalent stress on valves with different thicknesses during opening
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Figure 7 Comparison of the maximum equivalent stress on valves with different thicknesses during closing
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静脉瓣膜模型在张开后会出现瓣膜远端向轴心方向弯

曲的现象，该现象与Wu等［19］三维人工心脏瓣的结果趋

于一致。其原因是由于静脉相较于心脏血压更小，当

瓣膜两端固定于血管壁时，血液并不能将瓣膜完全撑

开，在血管中呈现倒漏斗状，该形状能让瓣膜的腹部更

加突出，将瓣膜窦区的血液挤入近心端。通过分析瓣

膜在张开阶段的形态变化，可以得出该结构的人工静

脉瓣膜能有效地防止血液在窦区停留，避免血栓的形成。

从统计学结果来看，瓣膜长度对瓣膜张开孔径有

显著影响。研究结果显示当瓣膜材料为猪心包、瓣膜

长度为7.5 mm，瓣膜厚度为0.75 mm时，瓣膜最大孔径

达到5.9 mm。Tien等［30］比较了5和10 mm长的瓣膜在

无窦区静脉张开时的孔径变化，结果显示5 mm长的瓣

膜会有更大的张开孔径。本文对比了5.0、7.5以及10.0

mm 3种瓣膜长度，当瓣膜材料为猪心包时，7.5 mm长

的瓣膜比更小尺寸的瓣膜获得更大的张开孔径，最大

孔径可能也与瓣膜的弹性模量有关，并非瓣膜尺寸越

小，张开孔径越大。孔径的增加意味着窦区体积的减

小，这对血液在静脉中的流动能产生积极作用，当窦区

的血液滞留减少，就会降低血栓形成的概率［31］。从瓣

膜的张开孔径与瓣膜的过瓣速度来看，张开孔径越大，

血液过瓣速度越大。Chen等［32］在对人工静脉瓣膜进行

体外试验中指出，较大的血液过瓣速度可能会造成瓣

膜远端的损耗，但是血液速度的增加能减少血液滞留

的可能性，降低血栓生成的概率。Arian等［31］在研究瓣

膜血栓形成的原因中也提到，较短的瓣膜长度能减少

血栓形成。

另一方面，瓣膜受最大等效应力在瓣膜张开前达

到峰值。瓣膜最大等效应力先出现于瓣膜腹部两侧，

以及瓣膜远端与血管连接处；随着瓣膜的完全张开，腹

部两侧的最大应力点逐渐向瓣膜中心靠拢，在瓣膜完

全张开后集中在瓣膜腹部的中心位置。这一结果与Emily

等［33］对于心脏瓣膜的试验具有一致趋势，这是由于瓣

膜张开的形态所致。在张开阶段，瓣膜受到血液冲击

的部位先受到应力影响而张开，张开后瓣膜腹部突出

的弧度，以及瓣膜和血管的连接处都与血管呈较大角

度，易受到血液的冲击。从统计学结果来看，瓣膜厚度

对瓣膜所受最大有效应力有显著影响，瓣膜厚度越小，

所受最大等效应力越大。

当瓣膜进入平衡阶段，瓣膜远端会出现回弹，孔径

会缩小0.3~0.4 mm；所受最大等效应力相较于张开阶段

减小50%~60%，并趋于稳定。此时瓣膜的窦区出现涡

旋，该现象与原生瓣膜与血液相互作用的效果一致［27］。

涡旋现象能促进窦区的血液循环，而当瓣膜长度减小，

窦区内停滞的粒子也会减小。Ariane等［31］通过凝聚算

法计算血液粒子在窦区的停滞时间，结果显示粒子的

停滞时间对血栓形成有显著影响。为了减小窦区出现

血栓的概率，应尽可能减小瓣膜的长度。

而在瓣膜关闭阶段，瓣膜远端会先从近血管端开

始闭合，这一趋势与Mao等［26］对于主动脉瓣的研究结

果具有一致性。当瓣膜刚进入关闭状态时，瓣膜腹部

鼓起，一部分血液从孔径最大处回流，另一部分冲击瓣

膜与血管的连接处，使瓣膜边缘先行闭合，并在窦区保

持涡旋现象，血液在窦区循环；而随着窦区血液的增加，

瓣膜达到完全闭合的状态。值得注意的是，瓣膜关闭

时的最大等效应力出现在瓣膜根部，这与Mao等［26］、Emily

等［33］的实验结果有一致趋势。本文设计的人工静脉瓣

膜底部相较于人体原生静脉瓣膜更小，因此等效应力

数值相较于正常瓣膜更大，应力更为集中。从统计学

结果来看，瓣膜厚度与尺寸都对瓣膜所受最大等效应

力有影响，瓣膜尺寸越大，瓣膜厚度越大，瓣膜所受最

大等效应力越小。

最后，当瓣膜进入闭合阶段时，窦区内的涡旋现

象消失，瓣膜远端会出现震荡现象，在震荡发生时，

瓣膜可能会出现极小间隙，但不会有血液流出。这

是由于血液流入两个窦区的流量并不完全相同，导

致瓣膜的变形量不完全对称；这也会导致瓣膜在闭

合时远端并不对齐，闭合处偏移轴心。从表 3可以看

出，当瓣膜使用弹性模量较高的材料时，过短的瓣膜

列号

1

2

3

4

5

6

7

8

9

10

11

12

13

14

15

16

17

18

瓣膜材料

ePTFE

ePTFE

ePTFE

ePTFE

ePTFE

ePTFE

ePTFE

ePTFE

ePTFE

猪心包

猪心包

猪心包

猪心包

猪心包

猪心包

猪心包

猪心包

猪心包

瓣膜长度/mm

5.0

5.0

5.0

7.5

7.5

7.5

10.0

10.0

10.0

5.0

5.0

5.0

7.5

7.5

7.5

10.0

10.0

10.0

瓣膜厚度/mm

0.050

0.075

0.100

0.050

0.075

0.100

0.050

0.075

0.100

0.050

0.075

0.100

0.050

0.075

0.100

0.050

0.075

0.100

是否回流

是

否

是

否

否

是

是

否

否

是

是

是

是

否

否

否

否

是

表3 血液回流情况

Table 3 Reflux condition
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长度可能会导致回流问题。从出现回流现象的实验

数据来看，瓣膜发生了翻折现象，使得远端仍有张开

部分，此时的血液易从张开的缝隙中回流，无法顺利

互相贴合。在瓣膜闭合时，瓣膜远端贴合长度会因

为窦区血液的增加而缩短0.05~0.10 mm，因此在设计

瓣膜长度时，初始贴合长度要大于可能的缩短长度，

以保证瓣膜能在闭合阶段贴合，防止血液回流。

综上所述，在材料的选取方面，虽然 ePTFE高分

子材料更容易获取和保存，但猪心包能比 ePTFE 达

到更大的张开孔径，并且所受最大等效应力也更为

平稳，因此应选取弹性模量更大的猪心包；在瓣膜长

度方面，为了减小瓣膜受最大等效应力，同时防止血

液滞留，应保证在闭合阶段瓣膜远端能贴合的情况

下，尽可能缩短瓣膜的长度，以减小窦区面积，降低

血栓发生率，延长瓣膜寿命；在瓣膜厚度方面应选取

0.075 mm 左右的材料厚度，以获得最好的抗回流效

果，达到与原生瓣膜相同的功能。

4 结 论

为探究瓣膜材料、瓣膜长度和瓣膜厚度在人工静

脉瓣膜一个周期变化中对瓣膜力学性能的影响，本文

采用光滑粒子动力学的方式对瓣膜与流体进行双向流

固耦合仿真，能有效地说明该人工静脉瓣膜结构能模

拟原生静脉瓣膜的功能，在张开阶段能有效将血液从

窦区挤向近心端，防止血栓的形成，并且在一定范围内

减小瓣膜长度和瓣膜厚度，增加瓣膜材料的弹性模量，

能增加人工静脉瓣膜周期运动的稳定性。本文对设计

与优化人工静脉瓣膜提供了分析与数据，为后续对于

人工静脉瓣膜的研究提供参考依据。
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