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摘要：　 肾结石引发的输尿管疼痛长期折磨着人类，严重影响着人们的生活质量．然而，目前临床上由于缺乏肾结石

与输尿管相互作用的定量分析，泌尿医师无法针对不同患者制定精准的个性化治疗及镇痛方案．针对该问题，以小

尺寸肾结石为例，基于耦合 Ｅｕｌｅｒ⁃Ｌａｇｒａｎｇｅ（ＣＥＬ）算法的流⁃固耦合有限元方法分析了进入输尿管管腔内的小尺寸

肾结石与输尿管的相互作用规律，并基于已建立的输尿管疼痛模型，对由输尿管内小尺寸肾结石引发的输尿管疼

痛进行了定量化研究．有限元分析结果表明，当结石直径小于输尿管内径时，结石会在输尿管壁蠕动作用下与输尿

管发生动态接触，造成输尿管内壁上出现动态应力．随着输尿管壁蠕动幅度增大，结石的移动速度增大，且结石与输

尿管接触的概率减小，同时输尿管壁上的接触应力也会降低．将应力结果输入输尿管疼痛模型计算对应的中心传输

神经元细胞膜电位，结果表明，疼痛水平随时间的变化与动态应力随时间的变化趋势类似，在应力交替变化的情况

下，疼痛程度并不会随应力降为零应力而降低至疼痛阈值以下，表现出疼痛程度与应力水平不对等的特征．该研究

所得结果可以结合当前临床上已有的医学影像技术和计算机领域的大数据与人工智能等技术，有望为个性化精准

诊断结石患者病况并定量化评估患者疼痛程度，从而制定个性化治疗方案的精准医疗临床策略提供理论基础．
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０　 引　 　 言

肾结石是由肾脏内过度饱和的代谢产物（如钙、草酸、尿酸、胱氨酸等）聚集结晶生成的固体物质［１］，可
引发尿路绞痛、尿路感染及血尿等症状，是泌尿系统常见的疾病之一，严重影响患者的正常生活与身心健

康［２］ ．目前世界范围内约有 ７％的女性和 １２％的男性患肾结石疾病，且发病率正在随着时间的推移而逐步上

升［３］ ．当下针对肾结石的治疗手段主要包括：体外冲击波碎石术（ｓｈｏｃｋｗａｖｅ ｌｉｔｈｏｔｒｉｐｓｙ，ＳＷＬ），经皮肾镜取石

术（ｐｅｒｃｕｔａｎｅｏｕｓ ｎｅｐｈｒｏｌｉｔｈｏｔｏｍｙ，ＰＣＮＬ），逆行肾内手术（ｒｅｔｒｏｇｒａｄｅ ｉｎｔｒａｒｅｎａｌ ｓｕｒｇｅｒｙ，ＲＩＲＳ），以及保守的药物

治疗方法［４］ ．其中，ＰＣＮＬ 是通过腹部的切口直接将肾镜置入体内，利用超声振动、激光等碎石手段击碎肾结

石并取出，通俗来讲就是“打孔取石”；而 ＲＩＲＳ 是使用柔性输尿管镜经由尿道逆行至结石所在的位置将结石

用激光击碎并取出；药物治疗则是使用药物促进结石排出或降低结石的复发率．通常情况下，在结石尺寸较

小（＜５ ｍｍ）时，泌尿医师会建议患者多饮水、多运动，并采取服用排石药物等保守治疗的方式帮助结石患者

将结石排出体外［３］；而在结石尺寸较大（＞５ ｍｍ）时，则考虑通过上述临床干预手段击碎或者取出结石．然而，
这种以结石直径作为判断结石是否需要临床干预的诊断标准是基于对大量临床数据的统计汇总得出的经验

性判断［５⁃６］，目前临床上依旧缺乏对于肾结石与输尿管相互作用的量化分析，从而无法对不同结石患者进行

个性化的精准诊断与治疗．为了能使泌尿医师直观定量化理解不同尺寸肾结石在输尿管中的运动情况，从而

有望使不同患者接受到合适的个性化治疗方案，本文在综述已有的关于肾结石与输尿管相互作用文献的基

础上，将基于 ＣＥＬ 有限元分析方法对结石与输尿管的相互作用开展流⁃固耦合仿真分析．并结合仿真分析结

果基于已建立的输尿管疼痛模型量化计算对应的输尿管疼痛响应，以期为临床制定肾结石引发疼痛的个性

化镇痛方案提供理论依据．
泌尿系统在人体中的位置如图 １（ａ）所示，主要由肾脏、输尿管、膀胱和尿道组成，如图 １（ｂ）所示．其中，

输尿管是连接肾脏与膀胱的通道．在解剖结构上，输尿管壁由 ４ 层组织层组成，如图 ２ 所示，由内至外依次
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为：由上皮细胞组成的上皮层、由结缔组织组成的固有层、由平滑肌组成的肌层以及分布大量血管的外膜层．
肌层可以在神经电位变化作用下收缩产生主动力，使输尿管产生周期性生理性蠕动，从而实现对尿液从肾脏

到膀胱的输送．

（ａ） 泌尿系统在人体中的位置 （ｂ） 泌尿系统

（ａ） Ｔｈｅ ｌｏｃａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｉｎａｒｙ ｓｙｓｔｅｍ ｉｎ ａ ｈｕｍａｎ ｂｏｄｙ （ｂ） Ｔｈｅ ｕｒｉｎａｒｙ ｓｙｓｔｅｍ
图 １　 人体泌尿系统

Ｆｉｇ． １　 Ｔｈｅ ｈｕｍａｎ ｕｒｉｎａｒｙ ｓｙｓｔｅｍ

图 ２　 输尿管解剖结构（横截面） ［７］

Ｆｉｇ． ２　 Ｔｈｅ ａｎａｔｏｍｉｃａｌ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ （ｃｒｏｓｓ⁃ｓｅｃｔｉｏｎ） ［７］

注　 为了解释图中的颜色，读者可以参考本文的电子网页版本，后同．

如上所述，肾结石一般会在肾脏内由过度饱和的代谢产物（如钙、草酸、尿酸、胱氨酸等）聚集结晶生

成［１］ ．当其生长至一定程度落入输尿管后，可能会与输尿管发生挤压摩擦，甚至堵塞输尿管，对患者造成极大

的痛苦与折磨［８］ ．现有的对于结石与输尿管相互作用的相关研究通常将输尿管壁的蠕动处理成动态位移边

界条件，将结石模拟为固体粒子，考察在流体（模拟尿液）介质作用下固体粒子的运动状态．Ｃｏｎｎｉｎｇｔｏｎ 等［９］

采用格子 Ｂｏｌｔｚｍａｎｎ 数值方法（ＬＢＭ），结合周期性边界条件研究了二维正弦型蠕动流对悬浮在其中的固体

粒子的运输，他们系统地研究了整个流动系统中相关无量纲参数的变化对粒子运动速度与位移的影响，结果

表明在管壁蠕动作用下，小于管道内径的固体粒子会沿着管轴线向前周期性运动．Ｃｈｒｉｓｐｅｌｌ 与 Ｆａｕｃｉ［１０］ 采用

边界浸没数值方法（ＩＢＭ）结合周期性边界条件，模拟二维正弦型蠕动的黏弹性非线性流体对固体粒子的运

输，他们不仅计算了粒子的速度与位移，而且计算了黏弹性流体中的应力分布，结果表明，黏弹性流体对粒子

沿蠕动波传播方向的运动有阻碍作用．Ａｓｈｔａｒｉ 等［１１］同样采用 ＬＢＭ 结合周期性边界条件，研究了二维正弦型

蠕动的 Ｎｅｗｔｏｎ 流体对悬浮在其中并处在非对称线上的椭圆形固体粒子的运输，结果表明在管壁蠕动作用
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下，圆形粒子的运动速度比椭圆形粒子更快，且承受更少的剪应力，还能抵抗更大的逆梯度压力，而处在非对

称线上的粒子会在稳定后沿着对称线运动．
上述研究均表明，小于输尿管内径的肾结石会在管壁蠕动作用下随尿液一起排出输尿管．但上述研究均

采用了流体力学数值算法，没有通过直接的流⁃固耦合算法进行计算，从而无法得到柔性壁内对应的应力状

态．为此，Ｔａｋａｄｄｕｓ 和 Ｃｈａｎｄｙ 等［１２⁃１４］基于流⁃固耦合的有限元数值方法，开展了一系列的二维与三维情形下

的有限元仿真，计算了输尿管壁蠕动作用（正弦波或者 Ｇａｕｓｓ 波）下部分堵塞在管腔内的球形结石造成的流

场变化与管壁应力变化．然而，在这些流⁃固耦合仿真中，结石都被约束在固定位置，并且结石没有与管壁接

触，从而无法针对管壁与结石直接接触的实际工况进行计算．
为此，本文将基于 ＣＥＬ 流⁃固耦合有限元算法针对输尿管与肾结石直接接触的相互作用开展仿真分析，

对在输尿管壁不同蠕动幅度下进入输尿管管腔的肾结石的运动状态进行系统性模拟，并基于输尿管疼痛模

型对肾结石引发的输尿管疼痛响应进行量化计算．本文研究结果可以为临床个性化诊断与治疗肾结石疾病

提供理论依据与指导．

１　 输尿管疼痛的量化模型简介

图 ３（ａ）为输尿管壁的层级结构，其中，上皮层在输尿管的生理功能中发挥着感知力学刺激信号的作用，
而固有层与平滑肌层中则分布着负责信号传导的传入神经末梢［１５］（图 ３（ｂ））．在每个传入神经元的细胞膜

上分布有大量的离子通道型嘌呤受体（例如，Ｐ２Ｘ３和 Ｐ２Ｘ２ ／ ３受体），这些受体能够与三磷酸腺苷（ＡＴＰ）分子

结合从而打开离子通道［１６］（图 ３（ｃ））．
如图 ３（ｂ）、３（ｃ）所示，当输尿管上皮层受到机械拉伸应力（记为 σｓ） 作用被拉伸到一定程度后，上皮层

细胞会大量分泌出 ＡＴＰ 分子［１７⁃１８］ ．ＡＴＰ 分子作用于神经元膜上的离子通道型嘌呤受体［１８］，使 Ｃａ２＋等阳离子

内流产生去极化膜电流 ＩＡＴＰ， 导致神经元膜上的膜电位发生变化．该变化的膜电位使得电压依赖型的 Ｎａ＋和

Ｋ＋通道相继打开，从而 Ｎａ＋和 Ｋ＋能够穿过神经元细胞膜使膜电位发生振荡式变化（图 ３（ｃ））．膜电位的振荡

式变化（被称为动作电位）携带的电信号沿着传入神经和脊髓向上传递（图 ３（ｂ）），最终触发大脑皮层感知

到痛觉［１９］ ．

（ａ） 输尿管解剖结构 （ｂ） 机械力刺激引起的痛觉 （ｃ） 机械力刺激引起的痛觉

信号传递途径 信号产生机理

（ａ） Ｔｈｅ ａｎａｔｏｍｉｃａｌ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ （ｂ） Ｐａｔｈｗａｙｓ ｏｆ ｔｈｅ ｐａｉｎ ｓｉｇｎａｌ ｔｒａｎｓｍｉｓｓｉｏｎ （ｃ） Ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｓｍ ｏｆ ｔｈｅ ｐａｉｎ ｓｉｇｎａｌ ｇｅｎｅｒａｔｉｏｎ
ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｓｔｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｓｔｉｍｕｌａｔｉｏｎ

图 ３　 输尿管壁的解剖结构及机械力刺激引起的痛觉信号传递

Ｆｉｇ． ３　 Ｔｈｅ ａｎａｔｏｍｉｃａｌ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｗａｌｌ ａｎｄ ｔｈｅ ｐａｉｎ ｓｉｇｎａｌ ｔｒａｎｓｍｉｓｓｉｏｎ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｓｔｉｍｕｌａｔｉｏｎ

皮肤作为人体的第一道防线，其受到外界刺激（机械力刺激、温度刺激、化学刺激）时，在皮肤内部神经

末梢的细胞膜上也会引起如上所述的动作电位，如图 ４（ａ）所示．动作电位携带的电信号会沿着传入神经传
递至中枢神经系统，当在中心传输细胞（Ｔ⁃ｃｅｌｌ）上引发的膜电位 Ｖｔ 超过－５５ ｍＶ 时，外界刺激信号会传递至

大脑皮层被感知为痛觉［２０］ ．Ｘｕ 等［２１］综合考虑外界刺激引发的动作电位，以及动作电位引起的电信号在中枢
神经系统的传递过程，修正了描述动作电位的 Ｈｏｄｇｋｉｎ⁃Ｈｕｘｌｅｙ 模型（Ｈ⁃Ｈ 模型），并结合量化疼痛的门控理
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论（ＧＣＴ），建立了能够直接量化计算外界刺激引发疼痛的疼痛统一模型，如图 ４ 所示．图 ４（ａ）为痛觉信号传

导的神经通路；图 ４（ｂ）为修正的 Ｈ⁃Ｈ 模型；图 ４（ｃ）为门控理论．

图 ４　 疼痛统一模型示意图

Ｆｉｇ． ４　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ｔｈｅ ｈｏｌｉｓｔｉｃ ｐａｉｎ ｍｏｄｅｌ

Ｌｉｕ 等［２０］对比了输尿管疼痛机制与皮肤疼痛机制，发现输尿管疼痛产生的过程中除了 ＡＴＰ 作为媒介将

机械力刺激转化为电信号外，其余过程与皮肤疼痛的过程完全一致．为此，Ｌｉｕ 等［２０］ 将用于量化皮肤疼痛的

数学模型推广到了用于量化机械力刺激引发的输尿管疼痛，建立了输尿管疼痛量化模型，如图 ５ 所示．基于

该疼痛量化模型，在得知输尿管上皮层内的应力状态后，即可量化计算对应的输尿管疼痛水平．

图 ５　 基于疼痛统一模型的输尿管疼痛量化模型

Ｆｉｇ． ５　 Ｔｈｅ ｑｕａｎｔｉｔａｔｉｖｅ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｐａｉｎ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｈｏｌｉｓｔｉｃ ｐａｉｎ ｍｏｄｅｌ

９３７第 ６ 期　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 刘勇岗，等： 流⁃固耦合作用下小尺寸肾结石引发的输尿管疼痛响应



２　 小尺寸结石与输尿管的相互作用仿真分析

如上所述，当肾结石尺寸较小时，结石会随尿液从输尿管中排出［２２⁃２３］，不会对患者造成明显影响．但当肾

结石尺寸较大时，其进入输尿管管腔后会与输尿管壁发生摩擦碰撞，引发患者遭受疼痛折磨［８］ ．进一步，当肾

结石尺寸更大时，则其会在输尿管腔中发生梗塞，造成患者肾积水等并发症．从力学角度来看，由于输尿管中

有尿液存在，并且输尿管壁会周期性蠕动，所以肾结石与输尿管的相互作用是一个流⁃耦合的动力学问题．为
便于仿真分析，本文考虑对肾结石与输尿管进行理想化建模，将肾结石简化为球体，而将输尿管简化为圆形

截面空心管．记球形结石的半径为 Ｒｓ，输尿管内外半径分别为 Ｒ ｉｎ 与Ｒｏｕｔ，则结石相对于输尿管内径的无量纲

尺寸可以表示为 ξ ＝ Ｒｓ ／ Ｒ ｉｎ， 而输尿管的无量纲壁厚可以表示为 η ＝ Ｒｏｕｔ ／ Ｒ ｉｎ ．此外，记输尿管的蠕动幅度为

Ａｗ， 则对应的无量纲蠕动幅度可以表示为 φ ＝ Ａｗ ／ Ｒ ｉｎ ．如图 ６ 所示，以球形肾结石为例，当其半径满足 Ｒｓ ＜
Ｒ ｉｎ － Ａｗ，即 ξ ＜ １ － φ 时，结石可以穿过输尿管收缩时的最狭窄区域，从而随尿液一起排出输尿管，不会与输

尿管壁发生接触摩擦，本文将满足这类尺寸条件的结石定义为较小尺寸结石．而当球形结石半径满足 Ｒ ｉｎ －
Ａｗ ≤Ｒｓ ≤Ｒ ｉｎ，即 １ － φ≤ ξ≤１ 时，结石尺寸虽然小于输尿管内径，但无法穿过输尿管收缩时的最狭窄区域，
从而会与输尿管壁发生接触摩擦，本文将满足这类尺寸条件的结石定义为小尺寸结石．本文将基于有限元方

法分析小尺寸结石在进入输尿管管腔后与输尿管壁的相互作用规律以及引起的管壁应力，并据此量化计算

对应的输尿管疼痛响应．

图 ６　 输尿管中不同尺寸肾结石示意图

Ｆｉｇ． ６　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｓｉｚｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｌｕｍｅｎ

在考虑管壁应力的情况下，需要对输尿管与肾结石建立三维有限元模型，且输尿管的壁厚是三维建模的

一个关键因素．为此，我们需要根据人体输尿管的真实尺寸进行建模．根据文献［２４］对人体输尿管的尺寸统

计，输尿管平均内部半径约为 Ｒ ｉｎ ＝ １．０８ ｍｍ，平均外部半径约为 Ｒｏｕｔ ＝ １．９２７ ｍｍ，由此可以得到输尿管的平均

无量纲厚度为 η ＝ Ｒｏｕｔ ／ Ｒ ｉｎ ≈１．８．另一方面， 对于小尺寸结石（简化为球形）， 考虑到其尺寸的无量纲范围为

１ － φ≤ ξ≤１，取极限情况 ξ ＝ １ 进行有限元建模．根据已有文献［２５］报道，结石密度范围处于 １．６～２ ｇ ／ ｃｍ３，这
里取结石密度上限 ρｓ ＝ ２ ｇ ／ ｃｍ３进行仿真分析．此外，考虑到输尿管中有尿液的存在，也需要对尿液进行有限

元建模从而进行流⁃固耦合仿真分析．鉴于结石与输尿管的相互作用不仅涉及流⁃固耦合［２６⁃２７］，也涉及输尿管

管壁的蠕动动力学行为，为此，本文采用 ＣＥＬ 算法开展仿真分析［２８］ ．由于 ＣＥＬ 算法中采用固定网格的 Ｅｕｌｅｒ
算法计算不同单元的流体体积分数，从而实现流体的流动模拟，故该算法无法处理压力边界条件；并且由于

输尿管管壁蠕动时管壁边界会沿输尿管径向发生周期性变化，所以 Ｅｕｌｅｒ 域（流体域）对应的固定网格区域

需要覆盖输尿管管壁蠕动所对应的最远边界，从而能够对输尿管管腔内的尿液在管腔中可能占据的空间上

发生的流动进行模拟．换言之，我们需要将输尿管与结石对应的固体域包含于尿液对应的流体域之内，从而

实现对输尿管壁蠕动与尿液介质之间相互作用的模拟．本文所采用的建模思路一方面是基于上述 ＣＥＬ 算法
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的特点，另一方面也参考了文献［２９］中采用的实验研究方法，即，将柔性壁与固体粒子均浸没于液体介质

中，对柔性壁施加行波位移载荷模拟管壁蠕动，考察柔性壁蠕动对悬浮在液体介质中的固体粒子运动状态的

影响．另外，考虑到 ＣＥＬ 算法无法处理压力边界条件，本文只针对“ ｆｒｅｅ ｐｕｍｐｉｎｇ ｍｏｄｅ”工况开展研究，所谓

“ｆｒｅｅ ｐｕｍｐｉｎｇ ｍｏｄｅ”，即在管壁开始蠕动前，整个流体内部沿管轴线方向不存在初始压差［３０］，整个流场处于

静止状态，结石运动状态只取决于管壁的蠕动状态．
由于 ＣＥＬ 算法是基于显示动力学模块实现的，如果按照上述输尿管与肾结石的真实尺寸建模，则会导

致稳定迭代的时间增量步过小，从而无法进行正常运行．为此，我们需要将有限元模型尺寸相对于输尿管真

实尺寸进行等比例放大．经过试算，我们将管壁内径等比例放大约 ２０ 倍，即选取管壁内部半径为 Ｒ ｉｎ ＝ ２０
ｍｍ，则管壁外部半径可以确定为 Ｒｏｕｔ ＝ ２０ ｍｍ×１．８ ＝ ３６ ｍｍ，以及结石半径为 Ｒｓ ＝ ２０ ｍｍ×１＝ ２０ ｍｍ ．并且，为
避免尿液介质边界对流场的影响，最终确定的整体有限元实体模型尺寸如图 ７（ａ）所示．值得一提的是，由于

本文考虑的球形肾结石与圆形截面输尿管均为轴对称模型，为此，建立 １ ／ ４ 模型即可进行相应的有限元分

析．建立实体模型以后，分别对固体域与流体域划分有限元网格，整个模型划分的有限元网格如图 ７（ｂ）所
示．其中，管壁与结石的网格模型如图 ８（ａ）所示，采用的单元类型为 Ｃ３Ｄ８Ｒ，管壁单元尺寸为 ２ ｍｍ，结石的

单元尺寸为 ３ ｍｍ，结石被绑定为刚体．流体域采用 Ｅｕｌｅｒ 单元，网格划分如图 ８ （ ｂ） 所示，单元类型为

ＥＣ３Ｄ８Ｒ，单元尺寸为 ４ ｍｍ ．根据流体初始填充的空间区域，设置流体材料预定义场如图 ８（ｃ）中的红色区域

所示．

（ａ） ＣＥＬ 实体模型（单位： ｍｍ）

（ａ） Ｔｈｅ ＣＥＬ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃａｌ ｍｏｄｅｌ （ｕｎｉｔ： ｍｍ）

（ｂ） ＣＥＬ 有限元网格模型

（ｂ） Ｔｈｅ ＣＥＬ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｍｅｓｈ ｍｏｄｅｌ

图 ７　 结石与输尿管三维 ＣＥＬ 有限元建模

Ｆｉｇ． ７　 Ｔｈｅ ３Ｄ ＣＥＬ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｏｆ ｓｔｏｎｅｓ ａｎｄ ｕｒｅｔｅｒｓ
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（ａ） 管壁与结石的网格模型

（ａ） Ｔｈｅ ｍｅｓｈ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ ａｎｄ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ

（ｂ） 尿液介质的网格模型 （ｃ） 流体区域的预定义场（红色区域）

（ｂ） Ｔｈｅ ｍｅｓｈ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｔｈｅ ｕｒｉｎａｒｙ ｆｌｕｉｄ ｒｅｇｉｏｎ （ｃ） Ｔｈｅ ｐｒｅｄｅｆｉｎｅｄ ｆｉｅｌｄ ｏｆ ｔｈｅ ｆｌｕｉｄ ｒｅｇｉｏｎ （ｒｅｄ ａｒｅａ）

图 ８　 结石与输尿管三维 ＣＥＬ 有限元模型

Ｆｉｇ． ８　 Ｔｈｅ ３Ｄ ＣＥＬ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｓｔｏｎｅｓ ａｎｄ ｕｒｅｔｅｒｓ

为实现对管壁蠕动行为的模拟，在管壁肌层位置所在的单元结点集合上施加位移⁃时间曲线，使管壁按

照图 ６ 所示的简谐（正弦）波进行振动，产生沿 ｚ 轴正方向前进的正弦行波．采用与文献［１１］相同的方法，假
设管壁在 ｒ 轴方向（径向）上做正弦型简谐振动，则在整个管壁上会形成沿 ｚ 轴方向进行传播（这里设定沿 ｚ
轴正向传播）的正弦型行波，对应的管壁的变形位移可以表示为

　 　 ｈ（ ｚ，ｔ） ＝ Ｒ ｉｎ ± Ａｗｓｉｎ
２π
λ

（ ｚ － ｃｔ）é

ë
êê

ù

û
úú ， （１）

其中， ｈ（ ｚ，ｔ） 表示 ｔ时刻在管壁位置 ｚ处质点在 ｒ轴方向（径向） 上距离管轴中心线的距离，Ａｗ 代表行波的振

幅，λ 代表行波的波长，ｃ代表行波的波速．那么，管壁的运动也是以 Ａｗ 为振幅的简谐振动，并且振动周期为 Ｔ
＝ λ ／ ｃ，角频率则为ω ＝ ２πｃ ／ λ ．现假设管壁上相距Δｚ的两个质点Ｍ，Ｎ沿 ｒ轴方向做简谐振动，如图 ９所示．在
行波向 ｚ轴正方向传播的情况下，点Ｍ要比点Ｎ先进行起振，起振的时间差可以计算出为Δｔ ＝ Δｚ ／ ｃ ．那么，如
果点 Ｍ 的振动方程为

　 　 ｙＭ ＝ Ａｗｓｉｎ（ωｔ ＋ Θ）， （２）
其中， Θ 为初始相位角，则根据 Ｍ，Ｎ 两点的起振时间差可知点 Ｎ 的振动方程为

　 　 ｙＮ ＝ Ａｗｓｉｎ ω ｔ － Δｚ
ｃ

æ

è
ç

ö

ø
÷ ＋ Θé

ë
êê

ù

û
úú ＝ Ａｗｓｉｎ ωｔ ＋ Θ － ωΔｚ

ｃ
æ

è
ç

ö

ø
÷ ． （３）

对比式（２）和式（３）可以看出， Ｍ，Ｎ 两点振动方程的不同在于由距离差 Δｚ 引起的相位差 ωΔｚ ／ ｃ ．据此，
我们可以计算出在管壁的有限元模型结点集合上需要施加的位移⁃时间曲线．如果在第一个单元结点集合的

每个结点上施加的位移⁃时间曲线为 ｙ１ ＝ Ａｗｓｉｎ（ωｔ）， 由式（２）和式（３）可知，在第 ｎ 个单元结点集合上施加

的位移⁃时间曲线为

　 　 ｙｎ ＝ Ａｗｓｉｎ ω ｔ － （ｎ － １）Δｚ
ｃ

æ

è
ç

ö

ø
÷

é

ë
êê

ù

û
úú ， （４）
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其中， ω ＝ ２πｃ ／ λ ．按照式（４）对每个单元结点集合施加对应的位移时间⁃曲线，则管壁的运动模式即为以 ｃ为
波速向 ｚ 轴正向传播，并以 λ 为波长， Ａｗ 为振幅的正弦行波．

图 ９　 蠕动状态下输尿管管壁上间距为 Δｚ 的两质点的运动状态示意

Ｆｉｇ． ９　 Ｔｈｅ ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｏｆ ｔｈｅ ｍｏｔｉｏｎ ｓｔａｔｅ ｏｆ ２ ｍａｓｓ ｐｏｉｎｔｓ ｗｉｔｈ ｄｉｓｔａｎｃｅ Δｚ ｉｎ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｓｔａｔｅ

在有限元网格模型建立以后，需要对其赋予相应的材料属性．对于尿液流体介质而言，基于 ＡＢＡＱＵＳ 软

件内部采用的流体本构进行仿真模拟，对应的本构方程如下所示：

　 　 σｆ ＝ － ｐＩ ＋ ２μ
－ Ñ·ｖｆ

３
Ｉ ＋ １

２
（Ñｖｆ ＋ ｖｆ Ñ）

æ

è
ç

ö

ø
÷ ， （５）

其中， σｆ 为流体 Ｃａｕｃｈｙ 应力张量， ｐ 是流体压强， μ 是流体的动力黏度， Ｉ是二阶单位张量， ｖｆ 为流体速度张

量．流体的压强 ｐ 可以通过 Ｕｓ⁃Ｕｐ 形式的 Ｍｉｅ⁃Ｇｒｕｎｅｉｓｅｎ 的状态方程表示为

　 　 ｐ ＝
ρ ｆ０ｃ２ｆ０κ

（１ － ｓκ） ２ １ －
Γ０κ
２

æ

è
ç

ö

ø
÷ ＋ Γ０ρ ｆ０Ｅｍ， （６）

其中， ρ ｆ０，ｃｆ０ 分别表示流体的初始密度与对应流体中的声速，κ 为名义体积压缩应变，且 κ ＝ １ － ρ ｆ０ ／ ρ ｆ，Γ０，ｓ
为材料常数，Ｅｍ 为单位质量的内能．本文所采用的尿液介质本构参数如表 １ 所示．

表 １　 尿液介质本构材料参数

Ｔａｂｌｅ １　 Ｃｏｎｓｔｉｔｕｔｉｖｅ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｉｎａｒｙ ｌｉｑｕｉｄ

ｑｕａｎｔｉｔｙ ｖａｌｕｅ

ｄｙｎａｍｉｃ ｖｉｓｃｏｓｉｔｙ μ ／ （ＭＰａ·ｓ） １０－５

ｉｎｉｔｉａｌ ｄｅｎｓｉｔｙ ρ ｆ０ ／ （ ｔ ／ ｍｍ３） １０－９

ｓｏｕｎｄ ｓｐｅｅｄ ｉｎ ｕｒｉｎａｒｙ ｌｉｑｕｉｄ ｃｆ０ ／ （ｍｍ ／ ｓ） １．５×１０６ ［３１］

ｍａｔｅｒｉａｌ ｃｏｎｓｔａｎｔ Γ０ ０［３２］

ｍａｔｅｒｉａｌ ｃｏｎｓｔａｎｔ ｓ ０［３２］

　 　 对于输尿管管壁，由于其同时能体现准静态超弹性行为与黏弹性特征，所以基于超弹性⁃黏弹性本构模

型描述其力学行为．超弹性部分的本构模型采用 Ｆｕｎｇ 模型，其应变能函数为［３３］

　 　 ＷＦｕｎｇ ＝
Ｃ
２
（ｅＱ － １）， Ｑ ＝ ＡθθθθＥ２

θθ ＋ ＡｚｚｚｚＥ２
ｚｚ ＋ ２ＡθθｚｚＥθθＥｚｚ， （７）

其中， Ｃ，Ａθθθθ，Ａｚｚｚｚ 及 Ａθθ ｚｚ 为材料参数， Ｅθθ 与Ｅｚｚ 为沿周向与轴向的 Ｇｒｅｅｎ 应变．Ｒａｓｓｏｌｉ 等［３４］通过对人类输尿

管等双轴拉伸测试，测得式（７）中的本构参数如表 ２ 所示，本文将采用表 ２ 的本构参数描述输尿管壁超弹性

行为．
对于输尿管黏弹性行为，根据 Ｂｏｌｔｚｍａｎｎ 叠加原理，黏弹性应力可以表示为

　 　 σ（ ｔ） ＝ ∫ｔ
０
ｇ（ ｔ － τ）

ｄσ ｅ［ε（τ）］
ｄτ

ｄτ ＝ ∫ｔ
０
ｇ（ ｔ － τ）

ｄσ ｅ［ε（τ）］
ｄε

ｄε
ｄτ

ｄτ ． （８）
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式（８）即为准线性黏弹性（ＱＬＶ）模型的积分表达形式．其中， σ（ ｔ） 表示 Ｃａｕｃｈｙ 应力， ｔ 表示时间， τ 表示关

于时间的积分变量，ε（ ｔ） 表示真实应变，σ ｅ（ε） 表示瞬时弹性对应的 Ｃａｕｃｈｙ 应力， ｇ（ ｔ） 表示折减松弛函数．
ｇ（ ｔ） 可以用 Ｐｒｏｎｙ 级数表示如下：

　 　 ｇ（ ｔ） ＝ ｇ∞ ＋ ∑
Ｎ

ｉ ＝ １
ｇｉｅ

－ｔ ／ τ ｉ ． （９）

其中， ｇ∞ 表示应力松弛过程结束后达到的平衡应力与峰值应力的比值，ｇｉ 表示在应力松弛过程中 τ ｉ 时刻应

力的衰减程度，ｇ∞ 与 ｇｉ 满足如下关系：

　 　 ｇ∞ ＋ ∑
Ｎ

ｉ ＝ １
ｇｉ ＝ １． （１０）

本文取式（９）中 Ｎ ＝ ２ 针对羊输尿管进行了应力松弛实验，得到如表 ３ 所示的黏弹性参数．鉴于羊输尿管

与人输尿管在解剖结构以及组成成分方面类似［３５］，所以本文采用表 ３ 中的黏弹性参数描述输尿管的黏弹性

行为．
表 ２　 人类输尿管的 ４ 参数 Ｆｕｎｇ 超弹性模型本构参数［３４］

Ｔａｂｌｅ ２　 Ｃｏｎｓｔｉｔｕｔｉｖｅ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｔｈｅ ４⁃ｐａｒａｍｅｔｅｒ Ｆｕｎｇ ｈｙｐｅｒｅｌａｓｔｉｃ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｈｕｍａｎ ｕｒｅｔｅｒ［３４］

ｐａｒａｍｅｔｅｒ Ｃ ／ ＭＰａ Ａθθθθ Ａｚｚｚｚ Ａθθｚｚ

ｖａｌｕｅ ０．４０５ ６ ０．７０９ １ ０．１８５ ６ ０．８８９ ２

表 ３　 三维 ＣＥＬ 模型输尿管黏弹性部分的 Ｐｒｏｎｙ 级数参数

Ｔａｂｌｅ ３　 Ｐｒｏｎｙ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｔｈｅ ｖｉｓｃｏｅｌａｓｔｉｃ ｐａｒｔ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｉｎ ｔｈｅ ３Ｄ ＣＥＬ ｍｏｄｅｌ

ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｔｅｒｍｓ ｉ ｇｉ ｋｉ τ ｉ ／ ｓ

１ ０．２８ ０ ５．６３

２ ０．２０ ０ ６９．６５

　 　 由于结石与输尿管会发生摩擦接触，结石与输尿管之间设置切向摩擦因数为 μ ｆ ＝ ０．５ 与法向硬接触的

接触属性［３３］，而流体与固体之间则设置无摩擦的通用接触．并考虑到人体软组织的密度接近水的密度［３６］，设
置输尿管的密度为 ρ ｕ ＝ １ ｇ ／ ｃｍ３ ．

对于输尿管蠕动振幅，参考文献［２２］中的相关数据，取其振幅的基准参数 Ａｗ ＝ ０．２Ｒ ｉｎ ＝ ４ ｍｍ ．对于管壁

蠕动波波长，已有文献［３７］表明，蠕动波波长约为输尿管内部半径的 ４ ～ ６０ 倍，结合仿真计算时间成本，这里

取蠕动波波长为 λ ＝ １０Ｒ ｉｎ ＝ ２００ ｍｍ，亦即输尿管半径与蠕动波波长比值 β ＝ Ｒ ｉｎ ／ λ ＝ ０．１．接下来，需要确定蠕

动波的波速．正常输尿管生理性蠕动通常在 １ ｍｉｎ 之内会蠕动 １～５ 次［３８］，蠕动频率小于 １ Ｈｚ ．但文献［３９］采
用频率为 １ Ｈｚ 的简谐波模拟了输尿管蠕动行为，考虑了蠕动频率的上限．为此，本文也假定输尿管蠕动的频

率为 １ Ｈｚ，对应的角频率为 ω ＝ ２π ｒａｄ ／ ｓ ．进而，可以得到蠕动波波速为 ｃ ＝ λ ／ Ｔ ＝ ωλ ／ （２π） ＝ ２００ ｍｍ ／ ｓ ．进
一步，由输尿管尿液流场的 Ｒｅｙｎｏｌｄｓ 数接近 １［２２］，即 Ｒｅ ＝ １， 结合文献［３７］中对蠕动流 Ｒｅｙｎｏｌｄｓ 数的定义，
可得流体的等效运动黏度 ν ＝ Ｒ ｉｎ·ｃ·β ／ Ｒｅ ＝ ４００ ｍｍ２ ／ ｓ ．对于尿液介质密度，取 ρ ｌ ＝ １ ｇ ／ ｃｍ３ ［４０］ ．综上，建立的

三维 ＣＥＬ 模型的基准参数如表 ４ 所示．
对于赋予了材料属性的有限元模型，还需施加相应的边界条件．由于在三维 ＣＥＬ 模型中整个模型是轴

对称模型，所以需要建立局部柱坐标，并基于该局部柱坐标施加边界条件．为此，在 ＡＢＡＱＵＳ 中建立局部柱坐

标系，如图 ７（ｂ）中红色坐标系所示．首先，由于流体不能流出流体域，所以约束整个流体域外表面的法向速

度为 ０，即在柱坐标系内 ｒ ＝ １００ ｍｍ，以及 ｚ ＝ ０ ｍｍ， ｚ ＝ － ５２０ ｍｍ 对应的三个面上约束流体法向速度．其次，
在 θ ＝ ０° 以及 θ ＝ ９０° 的两个面内施加关于 θ 对称的位移边界，即约束沿周向的位移为 ０，并约束绕 ｒ 轴及 ｚ
轴的角位移为 ０．对于结石，由于其被定义为刚体，只需约束参考点上的位移，同样，约束其沿周向的位移为

０，并约束绕 ｒ 轴及 ｚ 轴的角位移为 ０．最后，需要在管壁单元结点上施加位移⁃时间曲线，使管壁能够按照式

（１）所示的位移模式进行正弦型蠕动．需要指出的是，输尿管壁的蠕动主要是由肌层的肌纤维收缩与舒张引
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起的［４１］，为此需要确定肌层在整个管壁中的厚度占比，从而在对应的单元结点上施加相应的结点位移载荷．
由文献［２４］对输尿管的解剖结构可知，无论对于青年还是老年成人的输尿管， 上段、 中段、 下段三个部位

的肌肉层占比均约为 １ ／ ２， 如图 １０（ａ）所示．从而， 我们根据肌肉层的厚度及其在输尿管壁中的位置， 在如

图 １０（ｂ）所示的“肌层”结点上基于局部柱坐标系施加如式（４）所示的径向位移载荷．
表 ４　 三维 ＣＥＬ 模型的基准参数

Ｔａｂｌｅ ４　 Ｄａｔｕｍ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｔｈｅ ３Ｄ ＣＥＬ ｍｏｄｅｌ

ｐａｒａｍｅｔｅｒ ｖａｌｕｅ

ｉｎｎｅｒ ｒａｄｉｕｓ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒ Ｒｉｎ ／ ｍｍ ２０

ｏｕｔｅｒ ｒａｄｉｕｓ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒ Ｒｏｕｔ ／ ｍｍ ３６

ａｍｐｌｉｔｕｄｅ ｏｆ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｗａｖｅ Ａｗ ／ ｍｍ ４

ｗａｖｅｌｅｎｇｔｈ ｏｆ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｗａｖｅ λ ／ ｍｍ ２００

ｗａｖｅ ｓｐｅｅｄ ｏｆ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｗａｖｅ ｃ ／ （ｍｍ ／ ｓ） ２００

ｋｉｎｅｍａｔｉｃ ｖｉｓｃｏｓｉｔｙ ｏｆ ｕｒｉｎａｒｙ ｌｉｑｕｉｄ ν ／ （ｍｍ２ ／ ｓ） ４００

ｄｅｎｓｉｔｙ ｏｆ ｕｒｉｎａｒｙ ｌｉｑｕｉｄ ρ ｌ ／ （ ｔ ／ ｍｍ３） １０－９

ｒａｄｉｕｓ ｏｆ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ Ｒｓ ／ ｍｍ ２０

ｄｅｎｓｉｔｙ ｏｆ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ ρ ｓ ／ （ ｔ ／ ｍｍ３） ２×１０－９

（ａ） 输尿管壁分层结构占比［２４］

（ａ） Ｐｒｏｐｏｒｔｉｏｎｓ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｌａｙｅｒｅｄ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ ｉｎ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｗａｌｌ［２４］

（ｂ） 管壁单元结点位移载荷施加

（ｂ） Ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｏｆ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｌｏａｄｓ ｏｎ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ ｅｌｅｍｅｎｔ ｎｏｄｅｓ

图 １０　 三维 ＣＥＬ 模型输尿管壁结点位移载荷施加

Ｆｉｇ． １０　 Ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｏｆ ｎｏｄｅ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｌｏａｄｓ ｆｏｒ ｔｈｅ ３Ｄ ＣＥＬ ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｗａｌｌ

　 　 三维 ＣＥＬ 模型分析所用的分析类型为显式动力学，并设置分析步计算时长为 ４．５ ｓ ．由于在结石会与输
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尿管发生接触的情况下，我们重点关注输尿管壁上引起的最大应力值，所以在上述参数中取了结石的最大允

许尺寸，即 ξ ＝ １来考虑输尿管不发生梗塞时的极限情况．对于管壁的无量纲厚度η，结合人类输尿管内、外径

的平均值，取为 η ＝ １．８．所涉及的其余无量纲基准参数汇总如表 ５ 所示．对于输尿管的蠕动而言，临床上能通

过药物来促进输尿管蠕动频率及蠕动幅度［４２］，鉴于本文取了蠕动频率的上限为 １ Ｈｚ，所以在这里我们只考

察输尿管的蠕动幅度对输尿管壁上的应力及结石的运动状态的影响．基于如表 ５ 所示的无量纲基准参数，分
别取蠕动振幅比 φ ＝ ０．２，０．４，０．６ 进行有限元计算，从而得到蠕动幅度对管壁应力及结石运动状态的影响．

表 ５　 三维 ＣＥＬ 模型的基准无量纲参数

Ｔａｂｌｅ ５　 Ｄａｔｕｍ ｄｉｍｅｎｓｉｏｎｌｅｓｓ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｆｏｒ ｔｈｅ ３Ｄ ＣＥＬ ｍｏｄｅｌｓ

ｐａｒａｍｅｔｅｒ ｖａｌｕｅ

ｄｉｍｅｎｓｉｏｎｌｅｓｓ ｓｉｚｅ ｏｆ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ ξ １．０

Ｒｅｙｎｏｌｄｓ ｎｕｍｂｅｒ Ｒｅ １．０

ｄｉｍｅｎｓｉｏｎｌｅｓｓ ｔｈｉｃｋｎｅｓｓ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ η １．８

ｄｉｍｅｎｓｉｏｎｌｅｓｓ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ａｍｐｌｉｔｕｄｅ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ φ ０．２

ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｗａｖｅ ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ β ０．１

ｄｉｍｅｎｓｉｏｎｌｅｓｓ ｄｅｎｓｉｔｙ ｏｆ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ ψ ２．０

３　 结果与讨论

如上所述，这里取了结石直径不超过输尿管内径的极限尺寸，即 ξ ＝ １，并分别取 φ ＝ ０．２，０．４，０．６ 进行了

计算．
图 １１ 为 φ ＝ ０．２ 时结石在输尿管壁蠕动作用下的位移⁃时间曲线．可以看出，在 ｔ ＝ １ ｓ 前，蠕动波的前锋

还没有到达结石所在的位置，结石处于静止状态（竖向红色虚线之前），在 ｔ ＝ １ ｓ 以后，曲线上出现三个平台

段，表明结石在运动过程中受阻了三次，即结石与管壁接触了三次．

图 １１　 输尿管管壁蠕动振幅比 φ ＝ ０．２ 时结石运动的位移⁃时间曲线

Ｆｉｇ． １１　 Ｔｈｅ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ⁃ｔｉｍｅ ｃｕｒｖｅ ｏｆ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ ｍｏｖｅｍｅｎｔ ｕｎｄｅｒ φ ＝ ０．２

图 １２（ａ）—１２（ｃ）展示了发生三次接触对应的时间，结石在输尿管中的相对位置，以及在接触面上最大

主应力的分布．可以看出，与未接触区域比较，结石与管壁接触面上的最大主应力明显增大．为了定量化比较

三次接触对应最大主应力的变化规律，绘制最大主应力极值随时间变化的曲线，如图 １２（ｄ）所示．可以看出，
第一次的接触应力最大，达到 ４８１ ＭＰａ，而在第二次与第三次的接触中，最大主应力极值降低至 １１０ ＭＰａ 与

２５ ＭＰａ ．这是因为在计算中考虑了输尿管的黏弹性效应，所以接触时的最大应力状态与结石相对于输尿管

的运动速度紧密相关，但即使是 ２５ ＭＰａ 的最大主应力，也远远超过输尿管的抗拉强度 ２．３１ ＭＰａ［３４］，会对输

尿管内壁黏膜造成损伤与破坏．
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（ａ） 第 １ 次接触对应的管壁接触面上的最大主应力云图 （ｂ） 第 ２ 次接触对应的管壁接触面上的最大主应力云图

（ａ） Ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｐｒｉｎｃｉｐａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｎ ｔｈｅ （ｂ） Ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｐｒｉｎｃｉｐａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｎ ｔｈｅ

ｃｏｎｔａｃｔ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ ｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇ ｔｏ ｃｏｎｔａｃｔ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ ｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇ ｔｏ

ｔｈｅ １ｓｔ ｃｏｎｔａｃｔ ｔｈｅ ２ｎｄ ｃｏｎｔａｃｔ

（ｃ） 第 ３ 次接触对应的管壁接触面 （ｄ） ３ 次接触对应的管壁接触面上最大主

上的最大主应力云图 应力极值随时间的变化曲线

（ｃ） Ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｐｒｉｎｃｉｐａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｎ ｔｈｅ （ｄ） Ｔｈｅ ｖａｒｉａｔｉｏｎ ｃｕｒｖｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｅｘｔｒｅｍｕｍ ｏｆ ｍａｘｉｍｕｍ

ｃｏｎｔａｃｔ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ ｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇ ｔｏ ｐｒｉｎｃｉｐａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｖｓ． ｔｉｍｅ ｏｎ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ

ｔｈｅ ３ｒｄ ｃｏｎｔａｃｔ ｃｏｎｔａｃｔ ｓｕｒｆａｃｅ ｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇ ｔｏ ３ ｃｏｎｔａｃｔｓ

图 １２　 输尿管管壁蠕动振幅比 φ ＝ ０．２ 时，结石与管壁接触引起的管壁应力状态变化

Ｆｉｇ． １２　 Ｔｈｅ ｃｈａｎｇｅｓ ｉｎ ｓｔｒｅｓｓｓ ｓｔａｔｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｓｔｏｎｅ ａｎｄ

ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ ｕｎｄｅｒ ｄｉｍｅｎｓｉｏｎｌｅｓｓ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ａｍｐｌｉｔｕｄｅ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｗａｌｌ φ ＝ ０．２

当输尿管管壁蠕动振幅比为 φ ＝ ０．４ 时，结石运动的位移⁃时间曲线如图 １３（ａ）所示．可以看出，在 ｔ ＝ １ ｓ
以后，曲线上只有一个平台段，表明在整个运动过程中，结石与输尿管只发生了一次接触．对比 φ ＝ ０．２ 时的

情形可以发现，在相同的运动过程中，结石与输尿管发生接触的次数明显减少．进一步，我们绘制出管壁蠕动

振幅比 φ ＝ ０．４ 时，结石与管壁接触面上的最大主应力云图，如图 １３（ｂ）所示，可以看出，接触面上最大主应

力的极值为 ３８０ ＭＰａ，小于 φ ＝ ０．２ 时对应的最大主应力极值 ４８１ ＭＰａ ．对比结果表明，增大输尿管蠕动幅度，
一方面会使得结石与输尿管发生接触的概率减少，并且会使得壁面接触应力降低．

进一步，当输尿管管壁蠕动振幅比达到 φ ＝ ０．６ 时，仿真模拟结果表明结石会随蠕动波一起向前运动，在
整个过程中不会与输尿管壁发生接触．结石在输尿管中的相对位置如图 １４（ａ）所示，蠕动波前锋在 ｔ ＝ １ ｓ 左

右到达结石所在的初始位置，随后，结石被蠕动波的膨胀段捕获并随蠕动波一起运动，于 ｔ ＝ ２．１８ ｓ 左右到达

管腔端部以外．结石整个运动过程对应的位移⁃时间曲线如图 １４（ｂ）所示，可以看出，在 ｔ ＝ １ ｓ 以后结石运动

位移的斜率基本不变，表明结石的运动速度基本保持恒定，且速度大小可以计算出约为 １９０ ｍｍ ／ ｓ，比较接近

蠕动波速 ｃ ＝ ２００ ｍｍ ／ ｓ ．与 φ ＝ ０．４及 φ ＝ ０．２对应的情况相比可以发现，φ 值越大，结石与输尿管壁发生接触
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的概率越小，且结石运动的速度越接近管壁蠕动波的波速．这些计算结果表明，在临床上通过药物增大输尿

管蠕动的幅度，一方面可以促进结石排出输尿管，另一方面也会减少结石与管壁的接触，避免输尿管壁上的

应力增大，从而起到缓解疼痛症状的作用．

（ａ） 结石的位移⁃时间曲线 （ｂ） 管壁接触面上最大主应力云图

（ａ） Ｔｈｅ ｃｕｒｖｅ ｏｆ ｔｈｅ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ （ｂ） Ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｐｒｉｎｃｉｐａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ

ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｖｓ． ｔｈｅ ｔｉｍｅ ｏｎ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ

图 １３　 输尿管管壁蠕动振幅比 φ ＝ ０．４ 时，对应的结石的位移⁃时间曲线与管壁接触面上最大主应力云图

Ｆｉｇ． １３　 Ｔｈｅ ｃｕｒｖｅ ｏｆ ｔｈｅ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｖｓ． ｔｈｅ ｔｉｍｅ ａｎｄ ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｐｒｉｎｃｉｐａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｎ ｔｈｅ

ｃｏｎｔａｃｔ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｄｉｍｅｎｓｉｏｎｌｅｓｓ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ａｍｐｌｉｔｕｄｅ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｗａｌｌ φ ＝ ０．４

（ａ） 结石在管腔中的相对位置 （ｂ） 结石运动的位移⁃时间曲线

（ａ） Ｔｈｅ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ ｌｏｃａｔｉｏｎ ｉｎ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｌｕｍｅｎ （ｂ） Ｔｈｅ ｃｕｒｖｅ ｏｆ ｔｈｅ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ

ｖｓ． ｔｈｅ ｔｉｍｅ

图 １４　 输尿管管壁蠕动振幅比 φ ＝ ０．６ 时对应的结石在管腔中的相对位置与结石运动的位移⁃时间曲线

Ｆｉｇ． １４　 Ｔｈｅ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ ｌｏｃａｔｉｏｎ ｉｎ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｌｕｍｅｎ ａｎｄ ｔｈｅ ｃｕｒｖｅ ｏｆ ｔｈｅ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ

ｖｓ． ｔｈｅ ｔｉｍｅ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｄｉｍｅｎｓｉｏｎｌｅｓｓ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ａｍｐｌｉｔｕｄｅ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｗａｌｌ φ ＝ ０．６

从上述结果可以看出，在三种振幅比 φ ＝ ０．２，０．４，０．６ 的工况下，φ ＝ ０．２ 时输尿管壁内的第一主应力结

果最大，所以基于 φ ＝ ０．２ 时的输尿管壁应力结果来考察其疼痛响应．
结合输尿管的拉伸强度均值 ２．３１ ＭＰａ［３４］可知，在 φ ＝ ０．２ 时，仿真计算结果表明输尿管内壁的应力远远

超过了其拉伸强度．为此，我们将 φ ＝ ０．２ 时提取的输尿管内壁（即上皮层）上的第一主应力结果（图 １２（ｄ））
中超出 ２．３１ ＭＰａ 的部分均取为 ２．３１ ＭＰａ 进行疼痛响应的量化计算．将处理后的第一主应力结果输入疼痛统
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一模型，基于修正的 Ｈ⁃Ｈ 模型得到传入神经元对应的放电时的膜电位 （Ｖｍ） 响应如图 １５（ａ）所示．可以看

出，在结石与输尿管壁接触的三个时间段内，膜电位 （Ｖｍ） 的振荡频率均会显著增大．将图 １５（ａ）中膜电位的

频率进行提取，得到如图 １５（ｂ）所示的膜电位频率随时间变化的关系，膜电位上的最大振荡频率达到了 １７０
Ｈｚ ．进一步，将图 １５（ｂ）的结果输入疼痛统一模型中的门控理论模型，得到 Ｔ 细胞上的电位 Ｖｔ 随时间的变化

曲线如图 １５（ｃ）所示．根据上述疼痛模型， Ｖｔ 的大小反映实际疼痛程度，可以看出，当 ｔ ＝ ２ ｓ 左右， Ｖｔ 达到了

疼痛阈值，大脑皮层开始感受到疼痛；在 ｔ ＝ ３ ｓ 左右疼痛级达到峰值，随着结石与输尿管壁的接触分离 （ ｔ ＝
３～３．７５ ｓ），疼痛级也随即下降；并在第三次结石与管壁接触时 （ ｔ ＝ ３．７５～４．２５ ｓ），疼痛级又达到峰值；之后，
结石与输尿管壁再次分离，疼痛级也对应出现下降．对比图 １５（ａ）与图 １５（ｃ）也可以发现，当管壁与结石处于

未接触的时间段内时，Ｔ 细胞上的电位 Ｖｔ 并不会下降至疼痛阈值以下，即大脑皮层依旧会感受到疼痛，只是

疼痛程度会比管壁与结石接触时要小．换句话说，对于动态交变应力，其应力水平高低并不能反映真实的疼

痛程度，即使当管壁承受应力为零时，也不能说明不会产生疼痛．

（ａ） 结石引发输尿管壁内的传入神经元膜电位响应

（ａ） Ｍｅｍｂｒａｎｅ ｐｏｔｅｎｔｉａｌ ｒｅｓｐｏｎｓｅｓ ｏｆ ａｆｆｅｒｅｎｔ ｎｅｕｒｏｎｓ ｉｎ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ ｗａｌｌ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ｓｔｏｎｅｓ

（ｂ） 膜电位振荡频率随时间的变化 （ｃ） Ｔ 细胞的“慢电位” Ｖｔ 随时间的响应

（ｂ） Ｔｈｅ ｖａｒｉａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｍｅｍｂｒａｎｅ ｐｏｔｅｎｔｉａｌ ｏｓｃｉｌｌａｔｉｏｎ （ｃ） Ｔｈｅ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｏｆ “ｓｌｏｗ ｐｏｔｅｎｔｉａｌ” Ｖｔ

ｆｒｅｑｕｅｎｃｙ ｏｖｅｒ ｔｉｍｅ ｏｆ Ｔ⁃ｃｅｌｌ ｏｖｅｒ ｔｉｍｅ

图 １５　 小尺寸结石引发输尿管疼痛响应的量化计算

Ｆｉｇ． １５　 Ｑｕａｎｔｉｔａｔｉｖｅ ｃａｌｃｕｌａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｐａｉｎ ｒｅｓｐｏｎｓｅｓ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ｓｍａｌｌ⁃ｓｉｚｅｄ ｓｔｏｎｅｓ

本文以输尿管壁蠕动幅度 φ ＝ ０．２ 时与 ξ ＝ １ 的球形结石的相互作用为例，基于已建立的输尿管疼痛模

型量化计算了对应过程中输尿管的疼痛响应．计算结果表明，对于输尿管与结石动态接触产生的交变应力，
其水平高低并不能真实反映真实的疼痛水平．本文通过对输尿管的蠕动建模，对输尿管与肾结石的相互作用

进行了仿真模拟，并将仿真模拟结果基于输尿管疼痛模型对肾结石引发的输尿管疼痛进行了可视化展示．本
文所采用的“仿真分析⁃疼痛量化”分析路线，可以为临床上预测不同肾结石患者所承受的疼痛程度提供一
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条有效的技术路线．在临床上，输尿管与肾结石几何尺寸及形貌可以通过 ＣＴ 扫描并逆向重建获得［４３］ ．据此，
将所得的几何模型导入有限元分析软件进行仿真分析，得到结石引起输尿管壁内的应力状态．将所得到的应

力结果输入输尿管疼痛模型，即可得到结石引发的输尿管疼痛随时间变化的可视化曲线．这对提前预测不同

结石患者所承受的疼痛水平从而据此合理化使用镇痛剂，以及改善患者治疗体验具有重要意义．
最后应该指出的是，本文利用动态位移边界来实现对输尿管管壁的蠕动模拟，施加位移载荷的单元节点

成为刚性节点而无法在其他外力下产生位移，这与输尿管肌层内肌纤维的收缩有所不同，可能会造成输尿管

壁内仿真应力结果比实际情况偏大．在后续的工作中，需要考虑肌纤维的主动收缩建立更符合输尿管生理特

征的本构模型来对肾结石造成的输尿管壁内的应力状态进行更准确的模拟计算．此外，本文针对在输尿管管

腔内沿轴向不存在初始静水压差的工况进行了 ＣＥＬ 仿真模拟，以及没有考虑在输尿管进口处的边界压力的

影响，这些问题在以后的研究工作中需要进一步考虑．

４　 结　 　 论

本文通过 ＣＥＬ 流⁃固耦合方法分析了考虑生理性蠕动的输尿管与肾结石的相互作用，并基于仿真应力

结果结合输尿管疼痛模型量化计算了对应的输尿管疼痛响应．研究结果表明，对于小尺寸结石，输尿管壁蠕

动幅度越大，结石在管腔内移动速度越大，并且与输尿管的接触概率越小．这个结论表明，临床上通过药物增

强输尿管蠕动幅度可以促进肾结石尽快排出输尿管．对于小尺寸结石引发的输尿管疼痛响应， 由于在输尿

管蠕动作用下结石造成输尿管壁内产生动态交变应力， 输尿管疼痛程度也呈现与应力变化趋势一致的起伏

形式， 但疼痛程度并不会随应力降为零应力而降低至疼痛阈值以下， 表现出疼痛程度与应力水平不对等的

特征．在本文中所使用的“仿真分析⁃疼痛量化”分析路线，可以为临床上预测不同肾结石患者所承受的疼痛

程度提供一条有效的技术路线，有望为个性化精准诊断结石患者病况并定量化评估患者疼痛程度从而制定

个性化治疗方案的精准医疗临床策略提供理论基础．

致谢　 本文作者衷心感谢延安大学科技计划项目（２０２３ＪＢＺＲ⁃０２２）对本文的资助．

参考文献（Ｒｅｆｅｒｅｎｃｅｓ）：

［１］　 ＲＥＩＭＥＲ Ｒ Ｐ， ＳＡＬＥＭ Ｊ， ＭＥＲＫＴ Ｍ， ｅｔ ａｌ． Ｓｉｚｅ ａｎｄ ｖｏｌｕｍｅ ｏｆ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅｓ ｉｎ ｃｏｍｐｕｔｅｄ ｔｏｍｏｇｒａｐｈｙ： ｉｎｆｌｕ⁃
ｅｎｃｅ ｏｆ ａｃｑｕｉｓｉｔｉｏｎ ｔｅｃｈｎｉｑｕｅｓ ａｎｄ ｉｍａｇｅ ｒｅｃｏｎｓｔｒｕｃｔｉｏｎ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ［ Ｊ］ ． Ｅｕｒｏｐｅａｎ Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｒａｄｉｏｌｏｇｙ，
２０２０， １３２： １０９２６７．

［２］　 陈志永， 陈猛， 范建华， 等． 肾绞痛首次发作后不同时间段碎石治疗输尿管中下段结石临床对比研究［Ｊ］ ． 微创

泌尿外科杂志， ２０１８， ３３（２）： ３９⁃４２．（ＣＨＥＮ Ｚｈｉｙｏｎｇ， ＣＨＥＮ Ｍｅｎｇ， ＦＡＮ Ｊｉａｎｈｕａ， ｅｔ ａｌ． Ｃｌｉｎｉｃａｌｌｙ ｃｏｍｐａｒａｔｉｖｅ
ｓｔｕｄｙ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｔｉｍｅ ｒａｎｇｅ ａｆｔｅｒ ｆｉｒｓｔ ｅｐｉｓｏｄｅ ｏｆ ｒｅｎａｌ ｃｏｌｉｃ ｂｙ ｕｒｅｔｅｒｓｃｏｐｉｃ ｌｉｔｈｏｔｒｉｐｓｙ ｉｎ ｔｈｅ ｔｒｅａｔｍｅｎｔ ｏｆ ｕ⁃
ｒｅｔｅｒａｌ ｃａｌｃｕｌｕｓ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｍｉｌｉｍａｌｌｙ Ｉｎｖａｓａｖｅ Ｕｒｏｌｏｇｙ， ２０１８， ３３（２）： ３９⁃４２．（ ｉｎ Ｃｈｉｎｅｓｅ））

［３］　 高新梅， 戚微岩， 徐寒梅． 肾结石形成机制及治疗方法研究进展［Ｊ］ ． 药物生物技术， ２０１９， ２６（６）： ４．（ＧＡＯ Ｘｉｎ⁃
ｍｅｉ， ＱＩ Ｗｅｉｙａｎ， ＸＵ Ｈａｎｍｅｉ． Ｒｅｓｅａｒｃｈ ｐｒｏｇｒｅｓｓ ｏｎ ｔｈｅ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｍｅｃｈａｎｉｓｍ ａｎｄ ｔｒｅａｔｍｅｎｔ ｏｆ ｋｉｄｎｅｙ ｃａｌｃｕ⁃
ｌｉ’ｓ ｄｉｓｅａｓｅ［Ｊ］ ． Ｐｈａｒｍａｃｅｕｔｉｃａｌ Ｂｉｏｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙ， ２０１９， ２６（６）： ４． （ ｉｎ Ｃｈｉｎｅｓｅ））

［４］　 ＫＨＡＮ Ｓ Ｒ， ＰＥＡＲＬＥ Ｍ Ｓ， ＲＯＢＥＲＴＳＯＮ Ｗ Ｇ， ｅｔ ａｌ． Ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅｓ［ Ｊ］ ． Ｎａｔｕｒｅ Ｒｅｖｉｅｗｓ Ｄｉｓｅａｓｅ Ｐｒｉｍｅｒｓ，
２０１６， ２： １６００８．

［５］　 ＴÜＲＫ Ｃ， ＰＥＴＲˇ ÍＫ Ａ， ＳＡＲＩＣＡ Ｋ， ｅｔ ａｌ． ＥＡＵ ｇｕｉｄｅｌｉｎｅｓ ｏｎ ｄｉａｇｎｏｓｉｓ ａｎｄ ｃｏｎｓｅｒｖａｔｉｖｅ ｍａｎａｇｅｍｅｎｔ ｏｆ ｕｒｏｌｉｔｈｉ⁃
ａｓｉｓ［Ｊ］ ． Ｅｕｒｏｐｅａｎ Ｕｒｏｌｏｇｙ， ２０１６， ６９（３）： ４６８⁃４７４．

［６］　 ＰＲＥＭＩＮＧＥＲ Ｇ Ｍ， ＴＩＳＥＬＩＵＳ Ｈ Ｇ， ＡＳＳＩＭＯＳ Ｄ Ｇ， ｅｔ ａｌ． ２００７ ｇｕｉｄｅｌｉｎｅ ｆｏｒ ｔｈｅ ｍａｎａｇｅｍｅｎｔ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｃａｌｃｕｌｉ
［Ｊ］ ． Ｔｈｅ Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｕｒｏｌｏｇｙ， ２００７， １７８（６）： ２４１８⁃２４３４．

［７］　 ＦＲÖＢＥＲ Ｒ． Ｓｕｒｇｉｃａｌ ａｎａｔｏｍｙ ｏｆ ｔｈｅ ｕｒｅｔｅｒ［Ｊ］ ． ＢＪＵ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ， ２００７， １００（４）： ９４９⁃９６５．
［８］　 ＮＡＪＡＦＩ Ｚ， ＧＡＵＴＡＭ Ｐ， ＳＣＨＷＡＲＴＺ Ｂ Ｆ， ｅｔ ａｌ． Ｔｈｒｅｅ⁃ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｃｏｎ⁃

ｔｒａｃｔｉｏｎｓ ｉｎ ｏｂｓｔｒｕｃｔｅｄ ｕｒｅｔｅｒ ｆｌｏｗｓ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ， ２０１６， １３８（１０）： １０１００２．

０５７ 应　 用　 数　 学　 和　 力　 学　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 ２０２４ 年　 第 ４５ 卷



［９］ 　 ＣＯＮＮＩＮＧＴＯＮ Ｋ， ＫＡＮＧ Ｑ， ＶＩＳＷＡＮＡＴＨＡＮ Ｈ， ｅｔ ａｌ． Ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｐａｒｔｉｃｌｅ ｔｒａｎｓｐｏｒｔ ｕｓｉｎｇ ｔｈｅ ｌａｔｔｉｃｅ Ｂｏｌｔｚ⁃
ｍａｎｎ ｍｅｔｈｏｄ［Ｊ］ ． Ｐｈｙｓｉｃｓ ｏｆ Ｆｌｕｉｄｓ， ２００９， ２１（５）： ０５３３０１．

［１０］　 ＣＨＲＩＳＰＥＬＬ Ｊ， ＦＡＵＣＩ Ｌ． Ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｐｕｍｐｉｎｇ ｏｆ ｓｏｌｉｄ ｐａｒｔｉｃｌｅｓ ｉｍｍｅｒｓｅｄ ｉｎ ａ ｖｉｓｃｏｅｌａｓｔｉｃ ｆｌｕｉｄ［Ｊ］ ． Ａｍｅｒｉｃａｎ
Ｐｈｙｓｉｃａｌ Ｓｏｃｉｅｔｙ， ２０１１， ６（５）： ６７⁃８３．

［１１］　 ＡＳＨＴＡＲＩ Ｏ， ＰＯＵＲＪＡＦＡＲ Ｍ， ＧＨＡＲＡＬＩ Ｋ， ｅｔ ａｌ． Ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｔｒａｎｓｐｏｒｔ ｏｆ ｅｌｌｉｐｔｉｃ ｐａｒｔｉｃｌｅｓ： ａ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｓｔｕｄｙ
［Ｊ］ ． Ｐｈｙｓｉｃｓ ｏｆ Ｆｌｕｉｄｓ， ２０２２， ３４（２）： １⁃１６．

［１２］　 ＴＡＫＡＤＤＵＳ Ａ Ｔ， ＧＡＵＴＡＭ Ｐ， ＣＨＡＮＤＹ Ａ Ｊ． Ａ ｆｌｕｉｄ⁃ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ （ＦＳＩ） ⁃ｂａｓｅｄ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｉｎｖｅｓｔｉｇａｔｉｏｎ
ｏｆ ｐｅｒｉｓｔａｌｓｉｓ ｉｎ ａｎ ｏｂｓｔｒｕｃｔｅｄ ｈｕｍａｎ ｕｒｅｔｅｒ［Ｊ］ ． Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｊｏｕｒｎａｌ ｆｏｒ Ｎｕｍｅｒｉｃａｌ Ｍｅｔｈｏｄｓ ｉｎ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ
Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ， ２０１８， ３４（９）： ｅ３１０４．

［１３］　 ＴＡＳＮＵＢ Ｔ Ａ， ＣＨＡＮＤＹ Ａ Ｊ． Ａ ｔｈｒｅｅ⁃ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ （３Ｄ） ｔｗｏ⁃ｗａｙ ｃｏｕｐｌｅｄ ｆｌｕｉｄ⁃ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ （ＦＳＩ）
ｓｔｕｄｙ ｏｆ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｆｌｏｗ ｉｎ ｏｂｓｔｒｕｃｔｅｄ ｕｒｅｔｅｒｓ［Ｊ］ ． Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｊｏｕｒｎａｌ ｆｏｒ Ｎｕｍｅｒｉｃａｌ Ｍｅｔｈｏｄｓ ｉｎ Ｂｉｏｍｅｄｉｃ⁃
ａｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ， ２０１８， ３４（１０）： ｅ３３２．

［１４］　 ＮＡＪＡＦＩ Ｚ， ＧＡＵＴＡＭ Ｐ， ＳＣＨＷＡＲＴＺ Ｂ Ｆ， ｅｔ ａｌ． Ｔｈｒｅｅ⁃ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｃｏｎ⁃
ｔｒａｃｔｉｏｎｓ ｉｎ ｏｂｓｔｒｕｃｔｅｄ ｕｒｅｔｅｒ ｆｌｏｗｓ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ， ２０１６， １３８（１０）： １⁃７．

［１５］　 ＮＥＭＥＴＨ Ｌ， Ｏ’ＢＲＩＡＩＮ Ｄ Ｓ， ＰＵＲＩ Ｐ． Ｄｅｍｏｎｓｔｒａｔｉｏｎ ｏｆ ｎｅｕｒｏｎａｌ ｎｅｔｗｏｒｋｓ ｉｎ ｔｈｅ ｈｕｍａｎ ｕｐｐｅｒ ｕｒｉｎａｒｙ ｔｒａｃｔ
ｕｓｉｎｇ ｃｏｎｆｏｃａｌ ｌａｓｅｒ ｓｃａｎｎｉｎｇ ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｙ［Ｊ］ ． Ｔｈｅ Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｕｒｏｌｏｇｙ， ２００１， １６６（１）： ２５５⁃２５８．

［１６］　 ＣＡＬＶＥＲＴ Ｒ Ｃ， ＴＨＯＭＰＳＯＮ Ｃ Ｓ， ＢＵＲＮＳＴＯＣＫ Ｇ． ＡＴＰ ｒｅｌｅａｓｅ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｈｕｍａｎ ｕｒｅｔｅｒ ｏｎ ｄｉｓｔｅｎｓｉｏｎ ａｎｄ Ｐ２Ｘ３

ｒｅｃｅｐｔｏｒ ｅｘｐｒｅｓｓｉｏｎ ｏｎ ｓｕｂｕｒｏｔｈｅｌｉａｌ ｓｅｎｓｏｒｙ ｎｅｒｖｅｓ［Ｊ］ ． Ｐｕｒｉｎｅｒｇｉｃ Ｓｉｇｎａｌｌｉｎｇ， ２００８， ４（４）： ３７７⁃３８１．
［１７］　 ＣＡＮＤＡ Ａ Ｅ， ＴＵＲＮＡ Ｂ， ＣＩＮＡＲ Ｇ Ｍ， ｅｔ ａｌ． Ｐｈｙｓｉｏｌｏｇｙ ａｎｄ ｐｈａｒｍａｃｏｌｏｇｙ ｏｆ ｔｈｅ ｈｕｍａｎ ｕｒｅｔｅｒ： ｂａｓｉｓ ｆｏｒ ｃｕｒ⁃

ｒｅｎｔ ａｎｄ ｆｕｔｕｒｅ ｔｒｅａｔｍｅｎｔｓ［Ｊ］ ． Ｕｒｏｌｏｇｉａ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌｉｓ， ２００７， ７８（４）： ２８９⁃２９８．
［１８］　 ＫＮＩＧＨＴ Ｇ Ｅ， ＢＯＤＩＮ Ｐ， ＤＥ ＧＲＯＡＴ Ｗ Ｃ， ｅｔ ａｌ． ＡＴＰ ｉｓ ｒｅｌｅａｓｅｄ ｆｒｏｍ ｇｕｉｎｅａ ｐｉｇ ｕｒｅｔｅｒ ｅｐｉｔｈｅｌｉｕｍ ｏｎ ｄｉｓｔｅｎ⁃

ｓｉｏｎ［Ｊ］ ． Ａｍｅｒｉｃａｎ Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｐｈｙｓｉｏｌｏｇｙ⁃Ｒｅｎａｌ Ｐｈｙｓｉｏｌｏｇｙ， ２００２， ２８２（２）： Ｆ２８１⁃Ｆ２８８．
［１９］　 ＹＩＮ Ｙ， ＬＩ Ｍ， ＬＩ Ｙ， ｅｔ ａｌ． Ｓｋｉｎ ｐａｉｎ ｓｅｎｓａｔｉｏｎ ｏｆ ｅｐｉｄｅｒｍａｌ ｅｌｅｃｔｒｏｎｉｃ ｄｅｖｉｃｅ ／ ｓｋｉｎ ｓｙｓｔｅｍ ｃｏｎｓｉｄｅｒｉｎｇ ｎｏｎ⁃Ｆｏｕ⁃

ｒｉｅｒ ｈｅａｔ ｃｏｎｄｕｃｔｉｏｎ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ ｔｈｅ Ｍｅｃｈａｎｉｃｓ ａｎｄ Ｐｈｙｓｉｃｓ ｏｆ Ｓｏｌｉｄｓ， ２０２０， １３８： １０３９２７．
［２０］　 ＬＩＵ Ｙ， ＬＩＵ Ｓ， ＬＩ Ｍ， ｅｔ ａｌ． Ｑｕａｎｔｉｆｉｃａｔｉｏｎ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｐａｉｎ ｓｅｎｓａｔｉｏｎ ｉｎｄｕｃｅｄ ｂｙ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ

Ａｐｐｌｉｅｄ Ｍｅｃｈａｎｉｃｓ， ２０２３， ９０（８）： ０８１００３．
［２１］　 ＸＵ Ｆ， ＬＵ Ｔ Ｊ， ＳＥＦＦＥＮ Ｋ Ａ． Ｓｋｉｎ ｔｈｅｒｍａｌ ｐａｉｎ ｍｏｄｅｌｉｎｇ： ａ ｈｏｌｉｓｔｉｃ ｍｅｔｈｏｄ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｔｈｅｒｍａｌ Ｂｉｏｌｏｇｙ，

２００８， ３３（４）： ２２３⁃２３７．
［２２］ 　 ＣＯＮＮＩＮＧＴＯＮ Ｋ， ＫＡＮＧ Ｑ， ＶＩＳＷＡＮＡＴＨＡＮ Ｈ， ｅｔ ａｌ． Ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｐａｒｔｉｃｌｅ ｔｒａｎｓｐｏｒｔ ｕｓｉｎｇ ｔｈｅ ｌａｔｔｉｃｅ Ｂｏｌｔｚ⁃

ｍａｎｎ ｍｅｔｈｏｄ［Ｊ］ ． Ｐｈｙｓｉｃｓ ｏｆ Ｆｌｕｉｄｓ， ２００９， ２１（５）： ０５３３０１．
［２３］　 ＡＳＨＴＡＲＩ Ｏ， ＰＯＵＲＪＡＦＡＲ⁃ＣＨＥＬＩＫＤＡＮＩ Ｍ， ＧＨＡＲＡＬＩ Ｋ， ｅｔ ａｌ． Ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｔｒａｎｓｐｏｒｔ ｏｆ ｅｌｌｉｐｔｉｃ ｐａｒｔｉｃｌｅｓ： ａ ｎｕ⁃

ｍｅｒｉｃａｌ ｓｔｕｄｙ［Ｊ］ ． Ｐｈｙｓｉｃｓ ｏｆ Ｆｌｕｉｄｓ， ２０２２， ３４（２）： ０２３３１４．
［２４］　 ＳＯＫＯＬＩＳ Ｄ Ｐ， ＰＥＴＳＥＰＥ Ｄ Ｃ， ＰＡＰＡＤＯＤＩＭＡ Ｓ Ａ， ｅｔ ａｌ． Ａｇｅ⁃ ａｎｄ ｒｅｇｉｏｎ⁃ｒｅｌａｔｅｄ ｃｈａｎｇｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉ⁃

ｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ａｎｄ ｃｏｍｐｏｓｉｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｈｕｍａｎ ｕｒｅｔｅｒ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃｓ， ２０１７， ５１： ５７⁃６４．
［２５］　 孙西钊． 冲击波碎石技术［Ｍ］ ． 上海： 上海交通大学出版社， ２００１．（ＳＵＩ Ｘｉｚｈａｏ． Ｓｈｏｃｋ Ｗａｖｅ Ｌｉｔｈｏｔｒｉｐｓｙ［Ｍ］ ．

Ｓｈａｎｇｈａｉ： Ｓｈａｎｇｈａｉ Ｊｉａｏ Ｔｏｎｇ Ｕｎｉｖｅｒｓｉｔｙ Ｐｒｅｓｓ， ２００１．（ ｉｎ Ｃｈｉｎｅｓｅ））
［２６］　 王奇， 朱寅鑫， 牛培行， 等． 柔性扑翼翼型的气动性能仿真分析［Ｊ］ ． 应用数学和力学， ２０２２， ４３（５）： ５８６⁃５９６．

（ＷＡＮＧ Ｑｉ， ＺＨＵ Ｙｉｎｘｉｎ， ＮＩＵ Ｐｅｉｘｉｎｇ， ｅｔ ａｌ． Ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｏｆ ａｅｒｏｄｙｎａｍｉｃ ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅｓ ｏｆ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｆｌａｐｐｉｎｇ
ｗｉｎｇ ａｉｒｆｏｉｌｓ［Ｊ］ ． Ａｐｐｌｉｅｄ Ｍａｔｈｅｍａｔｉｃｓ ａｎｄ Ｍｅｃｈａｎｉｃｓ， ２０２２， ４３（５）： ５８６⁃５９６．（ ｉｎ Ｃｈｉｎｅｓｅ））

［２７］　 祁文超， 王琼瑶， 平凯， 等． 弹性膜对部分充液罐车内液体晃动的抑制效果研究［Ｊ］ ． 应用数学和力学， ２０２４， ４５
（３）： ３６５⁃３７８．（ＱＩ Ｗｅｎｃｈａｏ， ＷＡＮＧ Ｑｉｏｎｇｙａｏ， ＰＩＮＧ Ｋａｉ， ｅｔ ａｌ． Ｓｔｕｄｙ ｏｆ ｉｎｈｉｂｉｔｏｒｙ ｅｆｆｅｃｔｓ ｏｆ ｅｌａｓｔｉｃ ｍｅｍ⁃
ｂｒａｎｅｓ ｏｎ ｌｉｑｕｉｄ ｓｌｏｓｈｉｎｇ ｉｎ ｐａｒｔｉａｌｌｙ ｆｉｌｌｅｄ ｔａｎｋ ｖｅｈｉｃｌｅｓ［ Ｊ］ ． Ａｐｐｌｉｅｄ Ｍａｔｈｅｍａｔｉｃｓ ａｎｄ Ｍｅｃｈａｎｉｃｓ， ２０２４， ４５
（３）： ３６５⁃３７８．（ ｉｎ Ｃｈｉｎｅｓｅ））

［２８］　 周东荣， 张家铭， 庄欠伟， 等． 曲线顶管底幕法施工对沉船扰动的 ＣＥＬ 数值模拟［Ｊ］ ． 上海交通大学学报， ２０２３，
５７（Ｓ１）： ６０⁃６８．（ＺＨＯＵ Ｄｏｎｇｒｏｎｇ， ＺＨＡＮＧ Ｊｉａｍｉｎｇ， ＺＨＵＡＮＧ Ｑｉａｎｗｅｉ， ｅｔ ａｌ． ＣＥＬ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ａｎａｌｙｓｉｓ ｏｆ ｄｉｓ⁃
ｔｕｒｂａｎｃｅ ｏｆ ｃｏｎｓｔｒｕｃｔｉｎｇ ｃｕｒｖｅｄ ｂｅａｍ ｂａｓｅｄ ｏｎ“Ｙａｎｇｔｚｅ Ｒｉｖｅｒ Ｅｓｔｕａｒｙ Ⅱ” ａｎｃｉｅｎｔ ｗｒｅｃｋ［ Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ
Ｓｈａｎｇｈａｉ Ｊｉａｏ Ｔｏｎｇ Ｕｎｉｖｅｒｓｉｔｙ， ２０２３， ５７（Ｓ１）： ６０⁃６８． （ ｉｎ Ｃｈｉｎｅｓｅ））

［２９］　 ＨＵＮＧ Ｔ Ｋ， ＢＲＯＷＮ Ｔ Ｄ． Ｓｏｌｉｄ⁃ｐａｒｔｉｃｌｅ ｍｏｔｉｏｎ ｉｎ ｔｗｏ⁃ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｆｌｏｗｓ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｆｌｕｉｄ Ｍｅ⁃

１５７第 ６ 期　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 刘勇岗，等： 流⁃固耦合作用下小尺寸肾结石引发的输尿管疼痛响应



ｃｈａｎｉｃｓ， １９７６， ７３（１）： ７７⁃９６．
［３０］　 ＦＵＮＧ Ｙ Ｃ， ＹＩＨ Ｃ Ｓ． Ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｔｒａｎｓｐｏｒｔ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ａｐｐｌｉｅｄ Ｍｅｃｈａｎｉｃｓ， １９６８， ３５（４）： ６６９⁃６７５．
［３１］　 ＨＳＵ Ｃ Ｙ， ＬＩＡＮＧ Ｃ Ｃ， ＴＥＮＧ Ｔ Ｌ， ｅｔ ａｌ． Ａ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｓｔｕｄｙ ｏｎ ｈｉｇｈ⁃ｓｐｅｅｄ ｗａｔｅｒ ｊｅｔ ｉｍｐａｃｔ［Ｊ］ ． Ｏｃｅａｎ Ｅｎｇｉ⁃

ｎｅｅｒｉｎｇ， ２０１３， ７２： ９８⁃１０６．
［３２］　 ＰＡＲＫ Ｙ Ｉ Ｌ， ＰＡＲＫ Ｓ Ｈ， ＫＩＭ Ｊ Ｈ． Ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｉｎｖｅｓｔｉｇａｔｉｏｎ ｏｆ ｐｌａｓｔｉｃ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｆｌａｔ ｐｌａｔｅ ｆｏｒ ｓｌａｍｍｉｎｇ ｉｍ⁃

ｐａｃｔ ｂｙ ｃｏｕｐｌｅｄ Ｅｕｌｅｒｉａｎ⁃Ｌａｇｒａｎｇｉａｎ ｍｅｔｈｏｄ［Ｊ］ ． Ａｐｐｌｉｅｄ Ｓｃｉｅｎｃｅｓ， ２０２２， １２（１４）： １⁃１５．
［３３］　 ＬＩＵ Ｙ， ＬＩ Ｍ， ＱＩＡＮＧ Ｌ， ｅｔ ａｌ． Ｃｒｉｔｉｃａｌ ｓｉｚｅ ｏｆ ｋｉｄｎｅｙ ｓｔｏｎｅ ｔｈｒｏｕｇｈ ｕｒｅｔｅｒ： ａ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ａｎａｌｙｓｉｓ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ

ｏｆ ｔｈｅ Ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ Ｂｅｈａｖｉｏｒ ｏｆ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ， ２０２２， １３５： １０５４３２．
［３４］　 ＲＡＳＳＯＬＩ Ａ， ＳＨＡＦＩＧＨ Ｍ， ＳＥＤＤＩＧＨＩ Ａ， ｅｔ ａｌ． Ｂｉａｘｉａｌ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｈｕｍａｎ ｕｒｅｔｅｒ ｕｎｄｅｒ ｔｅｎｓｉｏｎ

［Ｊ］ ． Ｕｒｏｌｏｇｙ Ｊｏｕｒｎａｌ， ２０１４， １１（３）： １６７８⁃１６８６．
［３５］　 ＳＭＩＴＡ Ｋ， ＫＵＭＡＲ Ｖ Ｓ， ＰＲＥＭＥＮＤＲＡＮ Ｊ， ｅｔ ａｌ． Ｇｏａｔ ｕｒｅｔｅｒ⁃ａｎ ａｌｔｅｒｎａｔｉｖｅ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｍｅａｓｕｒｉｎｇ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｐｅｒｉ⁃

ｓｔａｌｓｉｓ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｓｍｏｏｔｈ Ｍｕｓｃｌｅ Ｒｅｓｅａｒｃｈ， ２００６， ４２（４）： １１７⁃１３０．
［３６］　 ＭＡＳＴ Ｔ Ｄ． Ｅｍｐｉｒｉｃａｌ ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐｓ ｂｅｔｗｅｅｎ ａｃｏｕｓｔｉｃ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｉｎ ｈｕｍａｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅｓ［Ｊ］ ． Ａｃｏｕｓｔｉｃｓ Ｒｅｓｅａｒｃｈ

Ｌｅｔｔｅｒｓ Ｏｎｌｉｎｅ， ２０００， １（２）： ３７⁃４２．
［３７］　 ＳＨＡＰＩＲＯ Ａ Ｈ， ＪＡＦＦＲＩＮ Ｍ Ｙ， ＷＥＩＮＢＥＲＧ Ｓ Ｌ． Ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｐｕｍｐｉｎｇ ｗｉｔｈ ｌｏｎｇ ｗａｖｅｌｅｎｇｔｈｓ ａｔ ｌｏｗ Ｒｅｙｎｏｌｄｓ

ｎｕｍｂｅｒ［Ｊ］ ． Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｆｌｕｉｄ Ｍｅｃｈａｎｉｃｓ， １９６９， ３７（４）： ７９９⁃８２５．
［３８］　 ＬＯＺＡＮＯ Ｊ． Ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｆｌｏｗ ｗｉｔｈ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｔｏ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃｓ［Ｄ］ ． Ｉｎｄｉａｎａ： Ｕｎｉｖｅｒｓｉｔｙ ｏｆ Ｎｏｔｒｅ Ｄａｍｅ，

２００９．
［３９］　 ＫＥＮＩ Ｌ Ｇ， ＨＡＹＯＺ Ｍ Ｊ， ＳＨＥＮＯＹ Ｓ， ｅｔ ａｌ． Ｕｒｅｔｅｒｄｙｎａｍｉｃ ａｎａｌｙｓｉｓ ｏｆ ｍｕｌｔｉｐｌｅ ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ ｗａｖｅｓ ｏｎ ｖａｒｉａｂｌｅ ｄｉ⁃

ａｍｅｔｅｒ ｕｒｅｔｅｒ［Ｊ］ ． Ｅｎｇｉｎｅｅｒｅｄ Ｓｃｉｅｎｃｅ， ２０２１， １７： ２５６⁃２６５．
［４０］　 ＫＩＭ Ｋ Ｗ， ＣＨＯＩ Ｙ Ｈ， ＬＥＥ Ｓ Ｂ， ｅｔ ａｌ． Ａｎａｌｙｓｉｓ ｏｆ ｕｒｉｎｅ ｆｌｏｗ ｉｎ ｔｈｒｅｅ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｕｒｅｔｅｒ ｍｏｄｅｌｓ［Ｊ］ ． Ｃｏｍｐｕｔａ⁃

ｔｉｏｎａｌ ａｎｄ Ｍａｔｈｅｍａｔｉｃａｌ Ｍｅｔｈｏｄｓ ｉｎ Ｍｅｄｉｃｉｎｅ， ２０１７， ２０１７： ５１７２６４１．
［４１］　 ＦＵＮＧ Ｙ Ｃ Ｂ． Ｐｅｒｉｓｔａｌｔｉｃ Ｐｕｍｐｉｎｇ： ａ Ｂｉｏｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ Ｍｏｄｅｌ［Ｍ］ ． Ｅｌｓｅｖｉｅｒ， １９７１．
［４２］　 杨嗣星， 叶章群． 上尿路结石排石治疗理念的革新： 由被动排石变主动排石［Ｊ］ ． 中华泌尿外科杂志， ２０１７， ３８

（９）： ４．（ＹＡＮＧ Ｓｉｘｉｎｇ， ＹＥ Ｚｈａｎｇｑｕｎ． Ｉｎｎｏｖａｔｉｏｎ ｏｆ ｕｐｐｅｒ ｕｒｉｎａｒｙ ｔｒａｃｔ ｓｔｏｎｅ ｔｒｅａｔｍｅｎｔ： ｆｒｏｍ ｐａｓｓｉｖｅ ｔｏ ａｃｔｉｖｅ
［Ｊ］ ． Ｃｈｉｎｅｓｅ Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｕｒｏｌｏｇｙ， ２０１７， ３８（９）： ４．（ ｉｎ Ｃｈｉｎｅｓｅ））

［４３］　 ＨＯＳＳＥＩＮＩ Ｇ， ＪＩ Ｃ， ＸＵ Ｄ， ｅｔ ａｌ． Ａ ｃｏｍｐｕｔａｔｉｏｎａｌ ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｕｒｅｔｅｒａｌ ｐｅｒｉｓｔａｌｓｉｓ ａｎｄ ａｎ ｉｎｖｅｓｔｉｇａｔｉｏｎ ｉｎｔｏ ｕｒｅｔｅｒ⁃
ａｌ ｒｅｆｌｕｘ［Ｊ］ ． Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ Ｌｅｔｔｅｒｓ， ２０１８， ８： １１７⁃１２５．

２５７ 应　 用　 数　 学　 和　 力　 学　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 　 ２０２４ 年　 第 ４５ 卷


