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一种骨小管中液体流动产生的流量及切应力模型
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武晓刚 于纬伦 王兆伟 王宁宁 岑海鹏 王艳芹 陈维毅 2)

(太原理工大学力学学院，材料强度与结构冲击山西省重点实验室，太原 030024)

摘要 骨组织受力变形后其内部液体就会流动，同时在其微观结构——骨单元壁中扩散，并进一步产生一系

列与骨液流动相关的物理效应，如流体剪切应力、流动电位等，这些物理效应被细胞感知并做出破骨或成骨等

反应，来使骨适应外部载荷环境. 鉴于骨组织产生的内部液体流动很难实验测定，理论模拟是目前的主要研究

手段.基于骨单元的多孔弹性性质建立了骨小管内部液体的流动模型，该模型将骨单元所受的外部载荷与骨小

管内部液体的压力、流速、流量和切应力联系起来，并进一步可以研究其力传导与力电传导机制.骨小管模型的

建立分别基于中空和考虑哈弗液体的骨单元模型，并考虑了骨单元外壁的弹性约束和刚性位移约束两种边界条

件.最终得到骨单元在外部轴向载荷作用下，骨小管内部液体的流量及流体切应力的解析解.结果表明：骨小管

中的液体流量与流体切应力都正比于应变载荷幅值和频率，并由载荷的应变率决定.因此应变率可以作为控制

流量和流体切应力的一种生理载荷因素.流量随着骨小管半径的增大而非线性增大，而流体切应力则随着骨小

管半径的增大而线性增大.此外，在相同的载荷下，含哈弗液体的骨单元的模型中，骨小管中液体的流量和切应

力均大于中空骨单元模型.
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A CANALICULAR FLUID FLOW MODEL ASSOCIATED WITH ITS FLUID FLOW RATE

AND FLUID SHEAR STRESS 1)

Wu Xiaogang Yu Weilun Wang Zhaowei Wang Ningning Cen Haipeng Wang Yanqin Chen Weiyi2)

(Shanxi Key Lab. of Material Strength& Structural Impact，College of Mechanics, Taiyuan University of Technology，Taiyuan0300240，China)

Abstract Stressed bone can be deformed to lead to an interstitial fluid flow or diffusion in its microstructure-osteon

(wall). Actually in this fluid diffusion process, some physical effects related with fluid stimuli are induced, such as fluid

shear stress (FSS) and streaming potential. These effects may enable the bone cells to detect and respond to the process

of bone-resorbing and bone-forming to adapt the external loading environment. Due to the limitation of experimental

approach, theoretical simulation has become the main method to study the bone’s interstitial fluid flowing behavior.

Based on the poroelasticity, a physical canaliculi model is developed to link the mechanical loading on osteon scale to the

scale of canalicular fluid flow, which makes a significant step to study the mechanism of the bone mechanotransduction

and electromechanotransduction. This developed canaliculi model is based on a hollow osteon model and a Haversian

fluid considered osteon model, with two boundary cases on the outer wall, elastic restrained and rigid confined. Finally,
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the analytical solutions for canalicular fluid flow rates (FFR) and shear stress are obtained. The results predict that the

amplitudes of fluid flow rate and shear stress are proportional to strain amplitude and frequency. However, the key loading

factor governing canalicular fluid flow behavior is the strain rate, which is a representative loading parameter under a

physiological state. The larger canalicular radius is, the larger amplitudes of FFR and FSS generalized, especially, the

FSS amplitude is proportional to canalicular radius. The Haversian fluid can enhance the whole canalicular fluid flow

rates and shear stress fields.

Key words canaliculi, fluid flow rates (FFR), fluid shear stress (FSS), poroelasticity, osteon

引 言

骨是一种多孔弹性材料，在日常的生活活动 (如

行走、跑步等)中经常受到循环载荷的刺激 [1] . 这些

载荷能使骨 “感受” 并做出 “反应”，这便是骨的力传

导机理. 载荷刺激传递到骨的微观结构——骨单元

会引起其内部与液体相关的一系列物理效应，如压

力梯度、流速、流体切应力及流动电位等等.这些物

理效应又被细胞感知并做出破骨或成骨等反应，来

使骨适应外部载荷环境 [2]，这是骨的力传导可能进

一步的基本机制. 尽管骨超微结构下的液体流动信

号通路还不是很清楚，但液体流动在骨重建过程中

起到了至关重要的作用.

力传导的研究至少应该从骨单元尺度开始 [1] .

骨单元是由一层层的骨板层围绕中间的哈弗管构

成，形成一个大约半径为 100∼150µm的圆柱体 [3] .

骨小管放射状地横穿骨板层，一端起始于哈弗管另

一端终止于黏合线，其间也连接着骨陷窝.骨陷窝和

骨小管组成骨单元内的第二大孔隙 (哈弗管和福尔

克曼氏管为第一大孔隙). 在载荷的作用下，液体将

在这些孔隙中流动 (在骨单元壁中扩散)，并产生上

面提到的内生性和外生性的物理化学效应 [4]，同时

也起到对骨细胞 (在骨陷窝内)输送营养和排泄代谢

废物的作用 [1,3].

骨小管被认为是实现力传导的最佳通道 [3,5]，

因为其连通着骨陷窝内的主要力学信号感受细

胞——骨细胞.骨细胞主要通过骨小管内的液体切

应力感知外界信号.由于这一机理，流体切应力对细

胞的作用 [5-6] 被广泛研究. 一些学者基于各向同性

的骨材料试件 [7-8]或骨单元 [9-14]力学模型来描述内

部骨液的流动行为，但是没有把外界载荷与骨小管

尺度的液体流动偶联起来. 最近，基于 Cowin等 [15]

的骨单元多孔弹性理论模型, Liu 等 [16] 建立了一种

骨小管的流动模型，其骨单元的外边界是刚性约束

且不可渗透，并考虑了哈弗管中的血液脉动.另外，

Wu等 [17-19]也在自己建立的横观各向同性的骨单元

多孔弹性力学模型的基础上，建立一种骨小管的流

动电位模型 [20]，将骨单元尺度的载荷与骨小管尺度

的液体流动联系起来. 本文将在此模型的基础上构

建骨小管的流体切应力模型. 骨小管模型的建立分

别基于中空和考虑哈弗液体的骨单元模型，并考虑

了骨单元外壁的弹性约束和刚性位移约束两种边界

条件.最终得到骨单元受外部轴向载荷作用下，骨小

管内部液体的流量及流体切应力的解析解. 该模型

的建立有望进一步研究小管内液体流动对细胞和骨

陷窝的作用等.

1 模型建立

1.1 骨单元模型

骨单元的多孔介质弹性力学本构方程可以用下

面的式子来描述 [21]

σi j = Ci jklεkl − αi j p (1)

p = M
(
ξ − αi jεi j

)
(2)

其中，σi j 和 εkl分别是总的应力和应变张量，p为骨

单元内部液体的压力, αi j 和 M分别为 Biot系数张量

和模量, Ci jkl 是脱水的固体骨架弹性系数张量 [21], ξ

为液体单位体积的变化率.

在忽略体力的情况下，平衡方程为

σi j, j = ρüs
i (3)

其中，̈us
i 表示固体项的位移分量对时间的两阶导数,ρ

是固液混合密度，可以定义为 ρ = φρf + (1− φ)ρs，其

中 φ，ρf 和 ρs分别为孔隙率、液体和固体的密度.

液体单位体积的变化率 ξ̇与速度分量 qi 的关系

ξ̇ = −qi,i (4)

不计孔隙摩擦，达西定律可描述为 [12]

qi = −ki j

µ
(p,i + ρf ü

s
i ) (5)
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式中，ki j 为渗透系数张量，µ 为液体的动力黏度系

数.

整理以上方程可得骨单元的多孔介质弹性力学

模型的控制方程

ρüs
i = Ci jklεkl, j − αi j p, j

ṗ− M
[(

ki j/µ
) (

p,ii + ρf üs
i,i

)
− αi j ε̇i j

]
= 0


(6)

考虑到人体日常活动中的载荷频率 (几个赫

兹)，略去方程 (6)中的惯性项和高阶项得到

Ci jklεkl, j − αi j p, j = 0

ṗ− M
[(

ki j/µ
)

p,ii − αi j ε̇i j

]
= 0


(7)

在柱坐标系 (r, θ, z)下，如图 1所示 [20]，骨单元

可以看成横观各向同性的圆柱体 [17-19] (内外半径和

高分别为 a, b和 h). 本文考虑两种模型 4种边界条

件，如图 2所示 [17,20]. 一种为中空骨单元模型 (图 2

中的 A和 B)，一种为考虑哈弗液体压力的骨单元模

型 (图 2中的 C和 D). Case I和 III：外边界受到周围

组织的弹性约束且不可渗透 (图 2中的 A和C)；Case

II 和 IV：外边界受到周围组织的刚性约束且不可渗

透 (图 2中的 B和 D).根据文献 [19-20]，各自边界条

件下骨单元中的压力为

pm =
MC11 (αcm + α′εz0)

C11 + Mα2
·

[
I0 (Cr) K1 (Cb) + K0 (Cr) I1 (Cb)
I0 (Ca) K1 (Cb) + I1 (Cb) K0 (Ca)

− 1

]
eiωt (8)

pn =

{(
phn +

MC11 (αcn + α′εz0)
C11 + Mα2

)
·

[
K1 (Cb) I0 (Cr) + I1 (Cb) K0 (Cr)
I0 (Ca) K1 (Cb) + I1 (Cb) K0 (Ca)

]
−

MC11 (αcn + α′εz0)
C11 + Mα2

}
eiωt (9)

其中，pm = p0m(r)eiωt 和 pn = p0n(r)eiωt (ω = 2π f，f

为载荷频率，m = 1和 2分别对应 Case I和 II，n = 3

和 4分别对应 Case III和 IV); C11 = Er (Ez − Erµ
2
z)(1 +

µr )−1(Ez − Ezµr − 2Erµ
2
z)−1 为脱水刚度矩阵中的一个

分量，Er 和 Ez分别是径向和轴向的弹性模量，µr 和

µz分别是径向和轴向的泊松比；α和 α′ 分别是径向

和轴向的 Biot系数；In和 Kn (n = 0, 1)分别是 n阶变

形的第一类及第二类贝塞尔函数.常数 C为 [1,17,19]

C =

√
iωµ

(
C11 + Mα2

)
/ (kMC11) (10)

其中 i =
√−1.

图 1 骨单元系统的分层结构示意图

Fig. 1 The hierarchical model for osteon system.

图 2 两种骨单元模型

Fig. 2 Two osteon models

1.2 骨小管液体流动及切应力模型

图 3所示为简化的骨小管模型 [20]，假设骨小管

的长度为 l = b− a；小管半径为 R. 并假设：(1)组织

液在骨小管中的流动可用 Stokes方程来描述，但略
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图 3 骨小管模型

Fig. 3 Fluid flow model of the canalicular canal

去方程中的惯性项和体力 (低频)；(2)每根骨小管为

一直管，且均匀分布于骨单元壁中 (渗透率为一常

数)；(3)发生一维的轴向流动，忽略骨陷窝中的液体

交换.

根据文献 [20]可以得到骨小管内压力分布及 p′

和流速 u

p′(z′) =

[
p0(a) +

p0(b) − p0(a)
l

(z′ − a)

]
eiωt (11)

u(r ′) =
p0(a) − p0(b)

iωρf l

[
1− I0 (βr ′)

I0 (βR)

]
eiωt (12)

其中，常数 β为

β =
√

iω/µ (13)

根据文献 [22]，液体流量 Q，小管壁的切应力 τw

可以表示为

Q =

∫ R

0
2πr ′u(r ′)dr ′ (14)

τw = µ
∂u(r ′)
∂r ′

∣∣∣∣∣
r ′=R

(15)

最终可以得到

Qs =
2π

iωρf l
p0s(b)

[
R
β

I1 (βR)
I0 (βR)

− R2

2

]
eiωt (16)

τws =
µβ

iωρf l
p0s(b)

I1 (βR)
I0 (βR)

eiωt (17)

其中 s = 1, 2, 3, 4分别对应 case I, II, III, IV.

2 数值参数

模型所需要的材料和几何常数见表 1.参数对骨

小管内流量及切应力的影响主要从以下几个方面内

容展开：(1)载荷大小 (应变幅值：0.04%∼0.3%[1,17,19])

和载荷频率；(2) 骨小管半径 (100∼1 000 nm[23,24])；

(3)特定载荷 (应变率一定) 下的流量及切应力随载

荷频率和时间的变化；(4)渗透率；(5)含哈弗管模型

与中空骨单元模型的对比.

表 1 几何和材料常数 [20]

Table 1 Geometrical and material characteristics

used in the model[20]

Parameters Values

Er /GPa 15.9

Ez/GPa 20.3

M/GPa 38

µr 0.328

µz 0.25

k/m2 10−18

µ/(Pa·s) 10−3

α 0.132

α′ 0.092

a/µm 50

b/µm 150

R/m (1∼ 10)×10−7

ρ/(kg·m−3) 1 000

3 结 果

3.1 载荷幅值和频率

图 4绘制了 4种情况下，流量 (|Q|)及切应力幅
值 (|τw|)与应变幅值 (εz0)、频率 ( ω)的关系曲线.从

图中可以看出，当应变和频率两参数之一恒定时，

流量及切应力随另一参数增加而线性增加. 同时在

相同的载荷频率和幅值下，Case III和 IV 产生流量

及切应力皆大于 Case I和 II.

3.2 应变率

定义应变率幅值为 [17,20] ε̇z =
∣∣∣iωεz0eiωt

∣∣∣ = εz0ω，

那么式 (16)和式 (17)可表示为

|Qs| =
∣∣∣∣∣∣

2π

iω2ρf l
p∗0s(b)

(
R
β

I1 (βR)
I0 (βR)

− R2

2

)∣∣∣∣∣∣ ε̇z (18)

|τws| =
∣∣∣∣∣
µβ

iω2ρf l
p∗0s(b)

I1 (βR)
I0 (βR)

∣∣∣∣∣ ε̇z (19)

其中，p∗0s(b) = p0s(b)/εz0 (s = 1, 2, 3, 4).从上式中可

以看出流量及切应力幅值正比于应变率幅值.图 4中

频率为 1 Hz，所以也可以看成是流量及切应力幅值

随应变率从 0.004 s−1到 0.003 s−1的变化曲线.
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图 4 载荷大小 (应变幅值)和载荷频率对流量 (|Q|)及切应力幅值 (|τw |)的影响
Fig. 4 Effects of the loading frequency and strain amplitude on fluid flow rate amplitude(|Q|) and fluid shear stress amplitude (|τw |)

图 5 绘制了应变率一定的情况下，载荷频率

对流量及切应力幅值的影响，其中应变率控制为

0.001 s−1，频率的变化范围为：1∼21 Hz.从图中可以

看出当应变率保持不变时，流量及切应力幅值保持

不变.可见，真正决定骨小管流量及切应力的是应变

率.另外，在相同的应变率幅值下，Case II产生的流

量及切应力大于 Case I产生的 (大约 6.7倍于 Case I).

Case IV产生的流量及切应力大于Case III产生的 (大

约 1.5倍于 Case III). Case III和 IV 是考虑了哈弗液

体的存在的骨单元模型，可见其产生的流量及切应

力均大于中空的模型，并且他们的具体数量关系为

|Q4| (|τw4|) = 1.5 |Q3| (|τw3|) = 4.9 |Q2| (|τw2|) =

32.6 |Q1| (|τw1|)

Case III和 IV 中的压力和流速场均高于中空的骨单

元模型，这样含哈弗液体的骨单元模型内液体 (骨小

管中)的流量 (流速)高于中空模型，从而导致产生的

切应力较大.

(a)

图 5 应变率一定的情况下，频率对流量及切应力幅值的影响

Fig. 5 The amplitudes of fluid flow rates (FFRA) and shear stress

(FSSA) as a function of the loading frequency with the strain

rater kept onstant
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(b)

图 5 应变率一定的情况下，频率对流量及切应力幅值的影响 (续)

Fig. 5 The amplitudes of fluid flow rates (FFRA) and shear stress

(FSSA) as a function of the loading frequency with the strain

rater kept onstant (continued)

3.3 时间

图 6为轴向应变载荷幅值为 0.001及频率为 1Hz

时的时程曲线，图 7(a)和图 7(b)分别是对应的流量

及切应力时程曲线. 由图 7 可以看出，载荷和流量

切应力不是同步达到最大值. 当载荷达到最大值时

(t = 0.5 s)流量和切应力为最小值 0，载荷的变化率

最大时候 (t = 0.25 s)流量和切应力同时达到最大值.

可以看出流量. 从图中还可以看出，Case IV中产生

的流量和切应力最大.

图 6 应变率为 ε̇z = 0.001 s−1时，应轴向应变随时间的变化，

Re( )表示复数取虚部

Fig. 6 History of strain loads at ˙εz = 0.001 s−1, the operator Re( ) gives

the real part of the complex number

3.4 骨小管半径

图 8绘制了流量及切应力幅值随着骨小管半径

变化的关系曲线.从图中可以看出流量及切应力幅值

随着骨小管半径的增大而增大，具体地，流量幅值呈

现非线性增大趋势，而切应力呈现线性增大趋势.

(a)

(b)

图 7 流量与切应力随时间的变化

Fig. 7 Time responses of FFR and FSS

(a)

图 8 流量及切应力幅值与骨小管半径的关系

Fig. 8 Evolutions of FFRA and FSSA with canalicular radius
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(b)

图 8 流量及切应力幅值与骨小管半径的关系 (续)

Fig. 8 Evolutions of FFRA and FSSA with canalicular radius

(continued)

3.5 渗透率

渗透率对流量速率及切应力的影响分别如

图 9(a) 和图 9(b). 渗透率的变化范围是 10−23∼
10−18m2[25-26]，在上面的研究中取的是最大值

10−18m2. 从图 9 中可以看出流量速率和切应力随

着渗透率的增大而减小.

(a)

(b)

图 9 流量及切应力幅值与渗透率的关系

Fig. 9 Evolutions of FFRA and FSSA with permeability

4 讨 论

一种骨小管的理论模型被建立并用来描述其内

部液体的流动及切应力. 本模型将骨小管内部的液

体流动与骨单元所受到的外部载荷联系了起来. 该

模型可以进一步用于骨的力传导及力 --电传导的研

究.在骨单元尺度，其边界条件和载荷参数均影响骨

小管内部液体的流动行为.

骨单元的生理边界条件一直是讨论热点 [27-28],

一些研究选用的是中空的骨单元模型 [12-14,17,29]，并

不考虑中间哈弗管的影响. 特别地，本文考虑了中

间哈弗液体的影响，根据对比可以发现哈弗液体能

使骨小管产生较高的流量和切应力，如图 5和图 8.

Case I和 III 与 Case II和 IV 分别代表两种边界条件

——一种是受到周围组织的弹性约束且液体不可渗

透，另一种是刚性位移约束液体也不可渗透.在骨单

元外壁一般认为是液体不可渗透的，只是确切的受

力边界条件还不清楚，大多数研究认为是刚性位移

约束 [10-14]. 在此基础上我们也发展了几种可能存在

的边界条件 [17]，包括自由 (用来模拟黏合线破裂)、

弹性约束和刚性位移约束. 弹性约束条件下骨单元

中的液体压力和流速均小于刚性位移约束条件 [18].

本研究中也发现：相同的载荷条件下，弹性约束条

件下骨小管中液体流动产生的流量及切应力均小于

刚性位移约束条件下产生的，如图 5和图 8.

载荷的幅值和频率均对骨小管内液体的流动产

生影响.流量及切应力均随着载荷幅值和频率的增大

而线性增大，如图 4. 但其决定因素是应变率，如图

5，当应变率为 0.001 s−1的时候，流量及切应力均不

再随着载荷频率的增大而增大.生理载荷下，骨发生

的应变范围为 [30] (1.2∼1.9)×10−3，能使得细胞产生响

应的切应力为 0.2∼6 Pa[10,30]. 在本研究中，当应变率

为 0.001 s−1 的时候 Case IV产生的最大切应力大约

为 0.05 Pa(如图 5)，因此如果为了引起细胞的反应，

应变率至少需要增大到 5倍，当然可以通过增大载

荷幅值和频率实现. 载荷幅值和频率是一组耦合载

荷，当固定其中一个，另一个可以充当替补参数.这

也是 Fritton等 [31] 试验中发现低幅高频和高幅低频

具有相同的骨形成效果的原因.对骨来说，生理载荷

幅值和频率是一对耦合参数，两者的乘积 εz0ω作为

描述骨的生理载荷参数是合理的和有效的.

骨小管内液体的流动行为不但受到载荷参数的

影响，而且也受到几何参数的影响. 如图 8 可以看
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出，其流量和切应力随着骨小管的半径增大而增大.

具体地，流量幅值呈现非线性增大趋势，而切应力

呈现线性增加趋势.可能的机理为：随着骨小管的半

径的增大，单位时间内通过的液体的流量也增大，

从而导致切应力的增大.渗透率是一个反映微观尺度

下液体穿透介质的能力的宏观物理量，由孔隙率、

微观结构等决定，是孔隙介质的一个固有参数.当然

渗透率可表现出一定的几何非线性，在骨单元的粘

合线处的渗透率系数相对哈弗管附近的小 [32]，在关

节软骨中，渗透率系数沿着深度方向显示出几何非

线性. Guo等 [33]利用两相超弹性有限元方法研究了

关节软骨在围限压缩时表层区的力学行为，研究发

现当施加 0.2 MPa的压应力时表面的渗透率减少到

12%.在本研究中我们选择 10−18 m2作为骨单元中骨

小管的孔隙尺度.

在本文的结果考察中选用了两个指标：一个是

流量，另一个是切应力.当密度为常数时候，流量代

表的物理意义是质量流速，一定程度上可以反映其

物质质量的运输速率.根据结果 3.1，在载荷幅值及

频率增大的时候，骨小管中的液体流量也增大，这预

示着为骨细胞的营养运输及废物排泄速率也加快，

一定程度上加快了骨细胞的新陈代谢. 根据结果 3.2

可知，其物质的运输速率的决定因素为应变率，同时

也受到整体骨单元渗透率的影响 (如图 9).此外，细

胞对骨小管内液体的流速变化比较敏感，这个速度

的梯度变化反映的就是流体切应力 (式 15). 流体切

应力对细胞的作用是研究的热点，并且细胞对这一

尺度下力信号的感知也主要是通过流体切应力这一

途径. 切应力可能是液体流动给细胞作用的第一主

要刺激，也是第一物理效应，其次才是流动电位、

电化学运输等滞后效应.在本文的考察结果中，骨小

管中的流体切应力随着载荷幅值及频率的增大而增

大，这样意味着增大宏观尺度的载荷信号可以增大

微观尺度上细胞所感受的流体切应力信号，但应变

率是决定因素.可见，骨受到的外部载荷一定程度上

影响细胞尺度下的力学微环境，其中力学信号的跨

尺度传递机理也是急需研究的课题. 本模型的建立

也为这一机理的研究提供了基础.

骨内液体的流动研究应该从骨的微观结构基

础——骨单元尺度进行，这是一个完整的分层结构

系统，是骨重建内容中细观、微观和分子信号水平

的偶联的研究平台. 与液体流动相关的其他骨重建

内容，如流体压力、流体切应力、流动电位、物质运

输、电渗流动等研究均可以在这一尺度下开展.本工

作中的骨小管流动模型存在以下不足：(1)骨单元的

几何和边界条件是理想化. (2)每个骨小管为一直管

均匀分布于骨单元壁中 (渗透率为一常数)，并且发

生一维的轴向流动. (3)不考虑骨陷窝的作用 (液体

交换). (4)并没与考虑流动电位对液体的流动的影响

(电渗流动).

5 结 论

通过骨单元的分层结构，我们建立了单根骨小

管内液体流动并产生切应力的理论模型，从而将骨

单元尺度的外部载荷与骨小管尺度的液体流动联系

起来.本模型可为以后的骨重建中的力传导和力--电

传导提供参考.尽管模型有一定的缺陷，但可以初步

得出下列参考结论：

(1)骨小管中的液体流量和切应力均跟骨单元受

到的外部载荷幅值和频率呈线性关系.进一步研究表

明，应变率是流量和切应力的生理载荷决定因素.

(2)骨小管的半径越大，产生的流量和切应力越

大.

(3)在骨单元尺度,流量和切应力随着渗透率的

增大而减小.

(4)相对于中空的骨单元模型，哈弗液体能使骨

小管产生较大的流量和切应力.
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