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ｏｂｓｔｒｕｃｔｉｏｎ． Ｋｉｍ ｅｔ ａｌ． 犤８犦 ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ ａ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｍｏｄｅｌ
ｆｏｒ ｄｅｓｉｇｎｉｎｇ ｓｅｌｆｅｘｐａｎｄａｂｌｅ ｓｔｅｎｔｓ． Ｈｏｗｅｖｅｒ牞 ｔｈｅｙ ｆｏ
ｃｕｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｖｅ ｂｅｈａｖｉｏｒ牞 ｈｙｓｔｅｒｅｓｉｓ ｂｅｈａｖｉｏｒ
ａｎｄ ｔｈｅ ｂｒａｉｄｉｎｇ ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙ ｏｆ ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔｓ．
　 Ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｗｉｒｅｓ ｄｕｒｉｎｇ ｔｈｅ ｌｏａｄ
ｉｎｇ ｐｒｏｃｅｓｓ ｈａｖｅ ａ ｄｅｃｉｓｉｖｅ ｉｍｐａｃｔ ｏｎ ｔｈｅ ｗｈｏｌｅ ｂｒａｉｄｅｄ
ｓｔｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ． Ｆｏｒ ｅｘａｍｐｌｅ牞 ｔｈｅ ｆａｔｉｇｕｅ ｌｉｖｅｓ ｏｆ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔｓ ｃｏｍｐｌｅｔｅｌｙ ｄｅｐｅｎｄ ｏｎ ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｗｉｒｅｓ． Ｈｏｗ
ｅｖｅｒ牞 ｆｅｗ ｓｔｕｄｉｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔｓ ｈａｖｅ ｂｅｅｎ ｉｎｖｏｌｖｅｄ
ｉｎ ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｗｉｒｅｓ ｉｎｓｉｄｅ ｔｈｅ ｂｒａｉ
ｄｅｄ ｓｔｅｎｔ． Ｔｏ ｔｈｅ ｂｅｓｔ ｏｆ ｏｕｒ ｋｎｏｗｌｅｄｇｅ牞 ｎｏ ｌｉｔｅｒａｔｕｒｅ ｈａｓ
ｂｅｅｎ ｒｅｐｏｒｔｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ａｎａｌｙｓｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ牞
ｔｈｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｆｏｒ ｔｈｅ ｂｒａｉｄｅｄ
ｎｉｔｉｎｏｌ ｗｉｒｅｓ． Ｔｈｅ ｐｕｒｐｏｓｅ ｏｆ ｔｈｅ ｐｒｅｓｅｎｔ ｓｔｕｄｙ ｉｓ ｔｏ ｅｓ
ｔａｂｌｉｓｈ ａ ｃｏｍｐｌｅｔｅ ｃｏｎｔａｃｔ ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｂｒａｉｄｅｄ
ｓｔｅｎｔｓ ａｎｄ ｔｏ ｓｔｕｄｙ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｓ牞 ｔｈｅ
ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ｗｉｒｅｓ ａｎｄ ｔｈｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｌａｗ ｏｆ ｔｈｅ



ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔｓ ｕｓｉｎｇ ｔｈｅ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｍｅｔｈｏｄ ｗｉｔｈ ｖａｒｉ
ｏｕｓ ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ．
　 Ｉｎ ａｄｄｉｔｉｏｎ牞 ｔｈｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｂｔａｉｎｅｄ ｂｙ ｔｈｅ
ｔｅｓｔｉｎｇ ｍｅｔｈｏｄ ｐｒｏｐｏｓｅｄ ｉｎ Ｒｅｆ． 犤 ４ 犦 ａｒｅ ｃｏｍｐａｒｅｄ ｗｉｔｈ
ｔｈｅ ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ．

１　 Ｍａｔｅｒｉａｌｓ ａｎｄ Ｍｅｔｈｏｄｓ
１． １　 Ｇｅｏｍｅｔｒｉｃａｌ ｍｏｄｅｌｉｎｇ

　 Ａｎ ｅｓｏｐｈａｇｅａｌ ｓｔｅｎｔ ｍａｄｅ ｂｙ ＭｉｃｒｏＴｅｃｈ 牗 Ｎａｎｊｉｎｇ牘
Ｃｏ． 牞 Ｌｔｄ ｉｓ ｔａｋｅｎ ａｓ ａｎ ｅｘａｍｐｌｅ ｔｏ ｃｒｅａｔｅ ｔｈｅ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃａｌ
ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ 牗 ｓｅｅ Ｆｉｇ． １牘 ． Ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓ
ｔｉｃｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔｓ ａｎｄ ｎｉｔｉｎｏｌ ｗｉｒｅｓ ｗｏｖｅｎ ｉｎ ｓｐａｃｅ
ｓｐｉｒａｌ ｃｕｒｖｅｓ牞 ｓｅｔｔｉｎｇ ｔｈｅ Ｚａｘｉｓ ａｌｏｎｇ ｔｈｅ ｌｏｎｇｉｔｕｄｉｎａｌ ｄｉ
ｒｅｃｔｉｏｎ牞 ｔｈｅ Ｘａｘｉｓ ａｓ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｒａｄｉａｌ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ牞 ｔｈｅ Ｙａｘｉｓ
ａｓ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ牞 ｕｓｉｎｇ ｔｈｅ ｓｅｃｏｎｄａｒｙ
ｄｅｖｅｌｏｐｍｅｎｔ ｌａｎｇｕａｇｅ ＡＰＤＬ 牗 ＡＮＳＹＳ ｐａｒａｍｅｔｅｒ ｄｅｓｉｇｎ
ｌａｎｇｕａｇｅ牘 ｏｆ ｔｈｅ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｓｏｆｔｗａｒｅ ＡＮＳＹＳ牞 ｔｈｅ ｐａｒ
ａｍｅｔｒｉｃ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃａｌ ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｔｈｅ ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔ ｉｓ ｂｕｉｌｔ． Ａ
ｐｒｅｐｒｏｃｅｓｓｏｒ ｐｒｏｇｒａｍ ｉｓ ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ ｕｓｉｎｇ ｔｈｅ ＡＰＤＬ牞 ｉｎ
ｃｌｕｄｉｎｇ ｔｈｒｅｅ ｓｔｅｐｓ ａｓ ｆｏｌｌｏｗｓ．

Ｆｉｇ． １　 Ｐｈｏｔｏｇｒａｐｈ ｏｆ ｃｕｐｓｐｈｅｒｉｃａｌｓｈａｐｅｄ ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔ

　 Ｉｎ ｔｈｅ ｆｉｒｓｔ ｓｔｅｐ牞 ｏｎｅ ｈｅｌｉｘ ｉｎ ｔｈｅ ｃｌｏｃｋｗｉｓｅ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｉｓ
ｇｅｎｅｒａｔｅｄ ｂｙ ｃｏｎｔｒｏｌｌｉｎｇ ｔｈｅ ｃｏｏｒｄｉｎａｔｅ ｏｆ ｅｖｅｒｙ ｋｅｙ ｐｏｉｎｔ
ｏｆ ｔｈｅ ｈｅｌｉｘ牞 ａｎｄ ｔｈｅｎ ｔｈｅ ｃｏｕｎｔｅｒｃｌｏｃｋｗｉｓｅ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｌｉｎｅ
ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｃｌｏｃｋｗｉｓｅ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｌｉｎｅ ｉｓ ｇｅｎｅｒａｔｅｄ ｂｙ ｓｙｍｍｅｔｒｙ
ｒｅｆｌｅｃｔｉｏｎ． Ｔｈｅ ｃｏｏｒｄｉｎａｔｅ ｏｆ ｅｖｅｒｙ ｋｅｙ ｐｏｉｎｔ ｃａｎ ｂｅ ｅｘ
ｐｒｅｓｓｅｄ ａｓ

ｘｉ ＝
Ｄ
２ ｃｏｓθｉ 牞 ｙｉ ＝

Ｄ
２ ｓｉｎθｉ 牞 ｚｉ ＝

Ｓ
２πθｉ

θｉ ＝
２πＬ
ＳＮｃ
ｉ牷 ｉ ＝ １牞 ２牞爥牞 Ｎｃ 牗１牘

ｗｈｅｒｅ Ｄ ｉｓ ｔｈｅ ｄｉａｍｅｔｅｒ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ牷 Ｌ ｉｓ ｔｈｅ ｌｅｎｇｔｈ ｏｆ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔ牷 Ｓ ｉｓ ｔｈｅ ｈｅｌｉｘ ｐｉｔｃｈ牷 Ｎｃ ｉｓ ｔｈｅ ｔｈｅ ｔｏｔａｌ ｃｏｕｎｔ ｏｆ ａｌｌ
ｔｈｅ ｋｅｙ ｐｏｉｎｔｓ牞 ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｄｅｃｉｄｅｄ ｄｅｐｅｎｄｉｎｇ ｏｎ ｔｈｅ ｄｅ
ｍａｎｄ ｏｆ ｔｈｅ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ａｃｃｕｒａｃｙ牷 ｉ ｉｓ ｔｈｅ ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｔｈｅ
ｋｅｙ ｐｏｉｎｔｓ．
　 Ｉｎ ｔｈｅ ｓｅｃｏｎｄ ｓｔｅｐ牞 ｔｈｅ Ｘ ｃｏｏｒｄｉｎａｔｅ ｏｆ ｔｈｅ ｉｎｔｅｒｓｅｃｔｉｏｎ
ｐｏｉｎｔｓ ｏｆ ｔｗｏ ｃｒｏｓｓｃｕｔｔｉｎｇ ｌｉｎｅｓ ａｒｅ ｍｏｄｉｆｉｅｄ ｂｙ ａｄｊｕｓｔｉｎｇ
ｔｈｅ Ｘ ｃｏｏｒｄｉｎａｔｅ． Ｔｈｅ ｏｔｈｅｒ ｌｉｎｅｓ ａｒｅ ｇｅｎｅｒａｔｅｄ ｂｙ ｃｏｐｙ
ｉｎｇ ｉｎ ａ ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ． Ｈｏｗｅｖｅｒ牞 ｔｈｅ ｃｌｏｃｋ
ｗｉｓｅ ｒｏｔａｔｅ ｗｉｒｅｓ ａｎｄ ｔｈｅ ｃｏｕｎｔｅｒｃｌｏｃｋｗｉｓｅ ｒｏｔａｔｅ ｗｉｒｅｓ
ｍａｙ ｄｉｖｅｒｇｅ ａｔ ｏｎｅ ｅｎｄ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｂｅｃａｕｓｅ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ
ｂｒａｉｄｉｎｇ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ． Ｉｎ ｔｈｅ ｌａｓｔ ｓｔｅｐ牞 ｂｙ ｐｒｏｇｒａｍ ｔｅｓｔｉｎｇ
ａｎｄ ｃｏｎｔｒｏｌｌｉｎｇ牞 ａ ｃｕｒｖｅ ｉｓ ｇｅｎｅｒａｔｅｄ ａｕｔｏｍａｔｉｃａｌｌｙ ｔｏ
ｃｏｎｎｅｃｔ ｔｈｅ ｔｗｏ ｄｉｓｃｒｅｔｅ ｐｏｉｎｔｓ．
　 Ｔｈｅ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃａｌ ｍｏｄｅｌ ｉｓ ｓｈｏｗｎ ｉｎ Ｆｉｇ． ２． Ｔｈｅ ｗｉｒｅ ｄｉ
ａｍｅｔｅｒ ｄ牞 ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｄｉａｍｅｔｅｒ Ｄ ａｎｄ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｌｅｎｇｔｈ Ｌ ａｒｅ

ｔｈｅ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃａｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ． Ｔｈｅ ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｗｉｒｅｓ Ｎ ａｎｄ
ｔｈｅ ｐｉｔｃｈ ｏｆ ｗｉｒｅｓ Ｓ ａｒｅ ｔｈｅ ｂｒａｉｄｉｎｇ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ． Ｉｎ ｔｈｅ
ｗｅａｖｉｎｇ ｐｒｏｃｅｓｓ牞 ｔｈｅ ｈｅｌｉｘ ａｎｇｌｅ β ｉｓ ｏｎｅ ｏｆ ｔｈｅ ｍｏｓｔ ｄｉ
ｒｅｃｔｉｖｅ ｃｏｎｔｒｏｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ牞 ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｔｈｅ ａｎｇｌｅ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ
ｎｉｔｉｎｏｌ ｗｉｒｅ ａｎｄ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｌｏｎｇｉｔｕｄｉｎａｌ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ． β ｉｓ ｒｅｌａｔ
ｅｄ ｔｏ Ｓ ａｎｄ ｉｔ ｃａｎ ｂｅ ｄｅｔｅｒｍｉｎｅｄ ｂｙ

ｔａｎ β ＝ πＤＳ 牗２牘

Ｆｉｇ． ２　 Ｇｅｏｍｅｔｒｉｃａｌ ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｃｕｐｓｐｈｅｒｉｃａｌｓｈａｐｅｄ ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔ

　 Ａｃｃｏｒｄｉｎｇ ｔｏ Ｅｑ． 牗２牘 牞 Ｓ ａｎｄ β ｈａｖｅ ａｎ ｉｎｖｅｒｓｅ ｃｏｒｒｅｌａ
ｔｉｏｎ牞 ｓｏ ｔｈｅ ｇｒｅａｔｅｒ ｔｈｅ Ｓ牞 ｔｈｅ ｓｍａｌｌｅｒ ｔｈｅ β ｗｉｌｌ ｂｅ． Ｓ ｉｓ
ｏｎｅ ｏｆ ｔｈｅ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｃｏｎｔｒｏｌｌｉｎｇ ｔｈｅ ｇｒｉｄ ｄｅｎｓｉｔｙ ｏｆ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ牞 ｗｈｉｃｈ ｉｓ ａ ｍａｊｏｒ ｆａｃｔｏｒ ａｆｆｅｃｔｉｎｇ ｔｈｅ ｓｔｉｆｆ
ｎｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ牞 ａｎｄ ｔｈｅ ｒａｄｉｕｓ ｏｆ ｔｈｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｏｆ ｈｅｌｉｘ
ρｒ ｉｓ ａｎ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｆａｃｔｏｒ ａｆｆｅｃｔｉｎｇ ｔｈｅ ｔｏｒｓｉｏｎ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ
ｏｆ ｔｈｅ ｎｉｔｉｎｏｌ ｗｉｒｅｓ ｉｎｓｉｄｅ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ａｎｄ ｉｔ ｃａｎ ｂｅ ｅｘｐｒｅｓｓｅｄ
ｂｙ

ρｒ ＝
Ｄ２π ＋ Ｓ槡 ２

２π
牗３牘

　 Ａｃｃｏｒｄｉｎｇ ｔｏ Ｅｑ． 牗 ３ 牘 牞 ｉｔ ｄｅｍｏｎｓｔｒａｔｅｓ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｇｒｅａｔｅｒ
ｔｈｅ Ｓ牞 ｔｈｅ ｇｒｅａｔｅｒ ｔｈｅ ρｒ ｗｉｌｌ ｂｅ．

１． ２　 Ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｍｏｄｅｌ

　 Ｉｔ ｉｓ ｎｏｔ ｎｅｃｅｓｓａｒｙ ｔｏ ｂｕｉｌｄ ａ ｔｈｒｅｅｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｓｏｌｉｄ
ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｔｈｅ ｂｒａｉｄｅｄ ｅｓｏｐｈａｇｅａｌ ｓｔｅｎｔ ｂｅｃａｕｓｅ ｔｈｅ ｗｉｒｅ
ｄｉａｍｅｔｅｒ ｉｓ ｓｍａｌｌ ｒｅｌａｔｉｖｅ ｔｏ ｔｈｅ ｓｉｚｅ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ．
Ｗｈｅｎ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｉｓ ｉｍｐｌａｎｔｅｄ ｉｎｔｏ ａ ｂｏｄｙ ｃａｖｉｔｙ牞 ｕｎｄｅｒ ｖａ
ｒｉｏｕｓ ｌｏａｄｓ牞 ｓｕｃｈ ａｓ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｏｆ ｔｈｅ ｃａｖｉｔｙ牞 ｔｈｅ
ｗｉｒｅｓ ｉｎｓｉｄｅ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｗｉｌｌ ｐｒｏｄｕｃｅ ｔｅｎｓｉｌｅ牞 ｂｅｎｄｉｎｇ ａｎｄ
ｔｏｒｓｉｏｎ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ牷 ｔｈｅｒｅｆｏｒｅ牞 ｔｈｅ Ｂｅａｍ１８９ ｏｒ Ｂｅａｍ１８８
ｅｌｅｍｅｎｔ 牗 Ｂｅａｍ１８９ ａｎｄ Ｂｅａｍ１８８ ａｒｅ ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ ｂｅａｍ ｅｌｅ
ｍｅｎｔｓ ｉｎ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｃｏｍｍｅｒｃｉａｌ ｓｏｆｔｗａｒｅ ＡＮＳＹＳ牘 ｃａｎ
ｂｅ ｃｈｏｓｅｎ ｔｏ ｓｉｍｕｌａｔｅ ｔｈｅ ｗｉｒｅｓ ｂｅｃａｕｓｅ ｔｈｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｔｙｐｅ
ｉｓ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ Ｔｉｍｏｓｈｅｎｋｏ ｂｅａｍ ｔｈｅｏｒｙ． Ｔｈｅ ｇｅｏｍｅｔ
ｒｉｃａｌ ｍｏｄｅｌ ｃａｎ ｂｅ ｍｅｓｈｅｄ ｔｏ ｆｏｒｍ ｔｈｅ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ
ｍｏｄｅｌ牞 ｂｕｔ ｊｕｎｃｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｗｏ ｗｉｒｅｓ ａｒｅ ｎｏｔ ｃｏｎｓｉｄｅｒｅｄ牞
ｗｈｉｃｈ ｒｅｑｕｉｒｅｓ ｕｓｉｎｇ ｃｏｎｔａｃｔ ｅｌｅｍｅｎｔｓ ｔｏ ｄｅａｌ ｗｉｔｈ． Ｔｈｅ
ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｔｈｅ ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔ ｉｓ ｓｈｏｗｎ ｉｎ
Ｆｉｇ． ３． Ｔｈｅ ｉｎｉｔｉａｌ ｖａｌｕｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃａｌ ａｎｄ ｂｒａｉｄｉｎｇ
ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ａｎｄ ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｎｉｔｉｎｏｌ ｗｉｒｅｓ
ａｒｅ ｌｉｓｔｅｄ ｉｎ Ｔａｂ． １．

１． ３　 Ｃｏｎｔａｃｔ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎ

　 Ｔｈｅ ｒｅｌａｔｉｖｅ ｒｏｔａｔｉｏｎ ａｎｄ ｒｅｌａｔｉｖｅ ｓｌｉｐｐａｇｅ ｗｉｌｌ ｏｃｃｕｒ ａｔ
ｔｈｅ ｉｎｔｅｒｓｅｃｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｉｎｔｅｒｗｏｖｅｎ ｗｉｒｅｓ ｕｎｄｅｒ ｃｅｒｔａｉｎ
ｌｏａｄｓ． Ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｗｉｒｅｓ ａｒｅ ｎｏｔ ｉｎｄｅｐｅｎｄｅｎｔ ｏｆ ｅａｃｈ ｏｔｈｅｒ

８５４ Ｎｉ Ｘｉａｏｙｕ牞 Ｗａｎｇ Ｇｕｏ牞 Ｌｏｎｇ Ｚｈｉｈｏｎｇ牞 ａｎｄ Ｐａｎ Ｃｈａｎｇｗａｎｇ　



Ｆｉｇ． ３　 Ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔ

Ｔａｂ． １　 Ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ａｎｄ ｍａｔｅｒｉａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ犤９犦

Ｔｙｐｅ Ｐａｒａｍｅｔｅｒ Ｖａｌｕｅ
Ｂｒａｉｄｉｎｇ
ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ

Ｉｎｉｔｉａｌ ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｗｉｒｅｓ Ｎ
Ｉｎｉｔｉａｌ ｈｅｌｉｘ ｐｉｔｃｈ Ｓ ／ ｍｍ

２４
６０

Ｇｅｏｍｅｔｒｉｃａｌ
ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ

Ｗｉｒｅ ｄｉａｍｅｔｅｒ ｄ ／ ｍｍ
Ｉｎｉｔｉａｌ ｓｔｅｎｔ ｌｅｎｇｔｈ Ｌ ／ ｍｍ

Ｉｎｉｔｉａｌ ｄｉａｍｅｔｅｒ ｏｆ ｓｔｅｎｔ Ｄ ／ ｍｍ

０． ２
８０
２０

Ｍａｔｅｒｉａｌ
ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ

Ｙｏｕｎｇｓ ｍｏｄｕｌｕｓ Ｅ ／ ＧＰａ
Ｙｉｅｌｄ ｓｔｒｅｎｇｔｈ σｓ ／ ＭＰａ

Ｐｏｉｓｓｏｎ ｒａｔｉｏ
Ｄｅｎｓｉｔｙ ρ ／ 牗 ｋｇ·ｍ － ３）

８３
１９５ ｔｏ ６９０
０． ３
６ ４５０

ｂｅｃａｕｓｅ ｏｆ ｆｒｉｃｔｉｏｎ，ｓｏ ｃｏｎｓｉｄｅｒｉｎｇ ｔｈｅ ｊｕｎｃｔｉｏｎ ｏｆ ｔｗｏ
ｗｉｒｅｓ ａｓ ｗｅｌｄｅｄ ｏｒ ａｓ ｆｒｅｅ ｏｒ ａｓ ｃｏｕｐｌｉｎｇ ｓｏｍｅ ｄｅｇｒｅｅｓ ｏｆ
ｆｒｅｅｄｏｍ ｉｓ ｕｎｒｅａｓｏｎａｂｌｅ． Ｔｏ ｓｉｍｕｌａｔｅ ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｃｓ
ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｔｒｕｅ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｃｏｒｒｅｃｔｌｙ，ｔｈｅ ｂｅａｍｂｅａｍ
ｃｏｎｔａｃｔ ｅｌｅｍｅｎｔｓ （ＣＯＮＴＡ１７６ ａｎｄ ＴＡＲＧＥＴ１７０ ａｒｅ ａｌｓｏ
ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ ｃｏｎｔａｃｔ ｅｌｅｍｅｎｔｓ ｉｎ ｔｈｅ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｃｏｍｍｅｒ
ｃｉａｌ ｓｏｆｔｗａｒｅ ＡＮＳＹＳ）ａｒｅ ｓｅｌｅｃｔｅｄ，ａｎｄ ｔｈｅｎ ａ ｆｌｅｘｉｂｌｅ
ｔｏｆｌｅｘｉｂｌｅ ａｎｄ ｓｙｍｍｅｔｒｉｃ ｃｏｎｔａｃｔ ｍｏｄｅｌ ｉｓ ｃｒｅａｔｅｄ，ａｓ
ｓｈｏｗｎ ｉｎ Ｆｉｇ． ４． Ｉｎ ｔｈｉｓ ｓｔｕｄｙ，ｔｈｅ ｆｒｉｃｔｉｏｎａｌ ｃｏｅｆｆｉｃｉｅｎｔ ｉｓ
ｓｅｔ ｔｏ ｂｅ ０． １５．

Ｆｉｇ． ４　 Ｃｏｎｔａｃｔ ｍｏｄｅｌ

　 Ｄｕｅ ｔｏ ｔｈｅ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ ｃｏｎｔａｃｔ ａｎａｌｙｓｉｓ ｐｒｏｂｌｅｍ ｏｆ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ，ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ，ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ ｎｏｒｍａｌ
ｐｅｎａｌｔｙ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ，ｐｅｎｅｔｒａｔｉｏｎ ｔｏｌｅｒａｎｃｅ ｅｔｃ．，ｍｕｓｔ ｂｅ ｓｅｔ
ｃｏｒｒｅｃｔｌｙ ｔｏ ｅｎｓｕｒｅ ｃｏｎｖｅｒｇｅｎｃｅ ｏｆ ｃｏｍｐｕｔｉｎｇ．
　 Ｃｏｎｔａｃｔ ｉｓ ｄｅｔｅｃｔｅｄ ｗｈｅｎ ｔｗｏ ｃｉｒｃｕｌａｒ ｂｅａｍｓ ｔｏｕｃｈ ｏｒ
ｏｖｅｒｌａｐ ｅａｃｈ ｏｔｈｅｒ． Ｔｈｅ ｎｏｎｐｅｎｅｔｒａｔｉｏｎ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎ ｆｏｒ
ｂｅａｍｓ ｗｉｔｈ ａ ｃｉｒｃｕｌａｒ ｃｒｏｓｓ ｓｅｃｔｉｏｎ ｃａｎ ｂｅ ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ

ｇ ＝ ｄｍ －（ｒｃ ＋ ｒｔ）≤０ （４）
ｗｈｅｒｅ ｒｔ ａｎｄ ｒｃ ａｒｅ ｔｈｅ ｒａｄｉｉ ｏｆ ｔｈｅ ｃｒｏｓｓ ｓｅｃｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ
ｂｅａｍｓ ｏｎ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ａｎｄ ｔａｒｇｅｔ ｓｉｄｅｓ，ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ，ａｎｄ

ｄｍ ｉｓ ｔｈｅ ｍｉｎｉｍａｌ ｄｉｓｔａｎｃｅ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｔｗｏ ｂｅａｍｓ，ｗｈｉｃｈ
ａｌｓｏ ｄｅｔｅｒｍｉｎｅｓ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｎｏｒｍａｌ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ． Ｃｏｎｔａｃｔ ｏｃ
ｃｕｒｓ ｆｏｒ ｎｅｇａｔｉｖｅ ｖａｌｕｅｓ ｏｆ ｇ． Ｔｈｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｒｅａｌ ｃｏｎｓｔａｎｔｓ
ａｒｅ ｕｓｅｄ ｔｏ ｄｅｆｉｎｅ ｔｈｅ ｔａｒｇｅｔ ｒａｄｉｕｓ ｒｔ ａｎｄ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｒａｄｉ
ｕｓ ｒｃ ｏｎ ｔｈｅ ｂａｓｉｓ ｏｆ ｔｈｅ ｗｉｒｅ ｄｉａｍｅｔｅｒ． Ｆｏｒ ｅｘａｍｐｌｅ，ｉｆ
ｔｈｅ ｗｉｒｅ ｄｉａｍｅｔｅｒ ｉｓ ｄ ＝ ０． ２ ｍｍ，ｔｈｅｎ ｔｈｅ ｍｉｎｉｍｕｍ ｄｉｓ
ｔａｎｃｅ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｔｗｏ ｂｅａｍｓ ｉｓ ｄｍ ＝ ０． ２ ｍｍ，ｓｏ ｔｈｅ ｔａｒ
ｇｅｔ ｒａｄｉｕｓ ｒｔ ａｎｄ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｒａｄｉｕｓ ｒｃ ａｒｅ ｓｅｔ ｔｏ ｂｅ ０． １０１
ｍｍ，ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ．
１． ４　 Ｂｏｕｎｄａｒｙ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎ ａｎｄ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ ｓｏｌｕｔｉｏｎ ｃｏｎｔｒｏｌ

　 Ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｉｎ ｔｈｅ ｂｏｄｙ ｃａｖｉｔｙ ｄｏｅｓ ｎｏｔ ｐｒｏｄｕｃｅ ｒｏｔａｔｉｏｎ
ａｎｄ ｓｌｉｄｉｎｇ ｂｅｃａｕｓｅ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｃｙｌｉｎｄｒｉｃａｌ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔ ｂｅａｒｓ ｔｈｅ ｂａｌａｎｃｅ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｃａｖｉｔｙ ｗａｌｌ．
Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅ，ｔｈｅｓｅ ｅｘｔｅｒｎａｌ ｃｏｎｓｔｒａｉｎｔｓ ｃａｎ ｂｅ ｓｉｍｐｌｉｆｉｅｄ ｔｏ
ｂｅ ｔｈｅ ｂｏｕｎｄａｒｙ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓ ｆｏｒ ｃｏｍｐｕｔｉｎｇ ａｓ ｆｏｌｌｏｗｓ：１）
Ａｐｐｌｙ ａｎ ａｘｉａｌ ｚｅｒｏ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ （ＵＺ ＝ ０）ｃｏｎｓｔｒａｉｎｔ ｏｎ
ｔｈｅ ｏｎｅ ｄｉｓｔａｌ ｅｎｄ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ａｎｄ ｌｅｔ ｔｈｅ ｏｔｈｅｒ ｅｎｄ ｂｅ
ｆｒｅｅ；２）Ａｐｐｌｙ ｔｈｅ ＲＯＴＺ ａｘｉｓ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｃｏｎｓｔｒａｉｎｔ；３）
Ａｐｐｌｙ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｎｏｎｚｅｒｏ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ （ＵＸ）ｃｏｎｓｔｒａｉｎｔ
ｔｏ ｔｈｅ ｏｕｔｅｒ ｎｏｄｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ，ｗｈｉｃｈ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｓ ｔｈａｔ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔ ｂｅａｒｓ ｒａｄｉａｌ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ． Ｔｈｅ ｖａｌｕｅ ｏｆ ｔｈｅ ＵＸ ｉｓ ｓｅｔ
ａｃｃｏｒｄｉｎｇ ｔｏ ｔｈｅ ａｃｔｕａｌ ｒａｄｉａｌ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ． Ｉｎ
ｔｈｉｓ ａｒｔｉｃｌｅ，ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ ｉｓ ａｂｏｕｔ ３０％ ｏｆ ｔｈｅ
ｏｒｉｇｉｎａｌ ｄｉａｍｅｔｅｒ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ． Ｔｈｅ ｂｏｕｎｄａｒｙ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎ
ｃｏｏｒｄｉｎａｔｅ ｓｙｓｔｅｍ ｉｓ ｔｈｅ ｓａｍｅ ａｓ ｔｈｅ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｃｏｏｒｄｉｎａｔｅ
ｓｙｓｔｅｍ，ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｄｅｓｃｒｉｂｅｄ ｉｎ ｓｅｃｔｉｏｎ ２． １． Ｔｈｅｓｅ ｂｏｕｎｄａ
ｒｙ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓ ｃａｎ ｅｎｓｕｒｅ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｄｏｅｓ ｎｏｔ ｐｒｏｄｕｃｅ
ａｎｙ ｒｉｇｉｄ ｂｏｄｙ ｍｏｔｉｏｎ ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ ａｘｉａｌ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ａｎｄ
ｒｏｔａｔｉｏｎ ａｒｏｕｎｄ ｔｈｅ Ｚ ａｘｉｓ，ｂｕｔ ａｌｌｏｗｓ ｏｎｅ ｄｉｓｔａｌ ｅｎｄ ｏｆ
ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｔｏ ｂｅ ｆｒｅｅ ｔｏ ｐｒｏｄｕｃｅ ａｘｉａｌ ｅｌｏｎｇａｔｉｏｎ，ａｎｄ ｉｍｉ
ｔａｔｅ ｔｈｅ ａｃｔｕａｌ ｓｔｅｎｔ ｂｅｈａｖｉｏｒ ａｓ ｍｕｃｈ ａｓ ｐｏｓｓｉｂｌｅ．
　 Ａｓ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ ｒｅａｃｈｅｓ ３０％ ｏｆ ｔｈｅ ｏｒｉｇｉｎａｌ
ｄｉａｍｅｔｅｒ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ，ｔｈｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｓｔｒｕｃ
ｔｕｒｅ ｂｅｌｏｎｇｓ ｔｏ ｔｈｅ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ ｌａｒｇｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｐｒｏｂｌｅｍ．
Ａｔ ｔｈｅ ｓａｍｅ ｔｉｍｅ，ｔｈｅ ｂｅａｍｂｅａｍ ｃｏｎｔａｃｔ ｉｓ ａｌｓｏ ａ ｎｏｎ
ｌｉｎｅａｒ ｐｒｏｂｌｅｍ ｂｅｃａｕｓｅ ｎｏｎｌｉｎｅａｒｉｔｙ ｅｘｉｓｔｓ ｉｎ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ
ｉｎｔｅｒｆａｃｅ，ｗｈｉｃｈ ｗｉｌｌ ｃｈａｎｇｅ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ａｒｅａ ｓｉｚｅ，
ｌｏｃａｔｉｏｎ ａｎｄ ｃｏｎｔａｃｔ ｓｔａｔｅ． Ｔａｋｉｎｇ ｉｎｔｏ ａｃｃｏｕｎｔ ｔｈｅ ｓｉｇｎｉｆ
ｉｃａｎｔ ｃｈａｎｇｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｓｔａｔｅ ａｎｄ ｐｅｎｅｔｒａｔｉｏｎ ｄｕｒｉｎｇ
ｔｈｅ ｌｉｎｅａｒ ｉｔｅｒａｔｉｖｅ ｐｒｏｃｅｓｓ，ｔｈｅ ａｕｇｍｅｎｔｅｄ Ｌａｇｒａｎｇｉａｎ
ｍｅｔｈｏｄ ｉｓ ｔａｋｅｎ ａｓ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ ａｎｄ ｔｈｅ ａｕｔｏｍａｔ
ｉｃ ｂｉｓｅｃｔｉｏｎ ｉｓ ｔａｋｅｎ ａｓ ｔｈｅ ｔｉｍｅｓｔｅｐ ｃｏｎｔｒｏｌ ｍｅｔｈｏｄ ｔｏ
ｅｎｓｕｒｅ ｔｈｅ ｃｏｎｖｅｒｇｅｎｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ ｓｔａｔｉｃ ａｎａｌｙｓｉｓ．

２　 Ｒｅｓｕｌｔｓ ａｎｄ Ｄｉｓｃｕｓｓｉｏｎ
２． １　 Ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｓｔｅｎｔ ａｎｄ ｗｉｒｅｓ ａｎｄ ｒｕｌｅ ｏｆ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ

　 Ｔｈｅ ｗｈｏｌｅ ｓｔｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｗｉｌｌ ｇｅｎｅｒａｔｅ ｔｈｅ ｕｎｉｆｏｒｍ ａｘｉ
ａｌ ｅｌｏｎｇａｔｉｏｎ ａｎｄ ｒａｄｉａｌ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｗｈｅｎ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｂｅａｒｓ
ｕｎｉｆｏｒｍ ｒａｄｉａｌ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ． Ｂｅｃａｕｓｅ ｔｈｅ ｎｉｔｉｎｏｌ ｗｉｒｅｓ ｏｆ
ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ａｒｅ ｉｎｔｅｒｗｏｖｅｎ ｓｐａｃｅ ｓｐｉｒａｌ ｌｉｎｅｓ，ｔｈｅｙ ｃａｎ ｐｒｏ
ｄｕｃｅ ｔｈｅ ｃｏｍｂｉｎｅｄ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ，ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ ｔｅｎｓｉｌｅ，ｂｅｎ
ｄｉｎｇ ａｎｄ ｔｏｒｓｉｏｎ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ． Ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｓａｍｅ ｂｏｕｎｄａｒｙ

９５４　 Ａｎａｌｙｓｉｓ ｏｆ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｏｆ ｂｒａｉｄｅｄ ｅｓｏｐｈａｇｅａｌ ｓｔｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ａｎｄ ｉｔｓ ｗｉｒｅｓ



ｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓ，ｔｈｅ ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ
ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ａｒｅ ｏｂｔａｉｎｅｄ （ｓｅｅ Ｔａｂｓ． ２，３ ａｎｄ ４）． Ａｃｃｏｒｄ
ｉｎｇ ｔｏ ｔｈｅｓｅ ｒｅｓｕｌｔｓ，ｔｈｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｌａｗ ｏｆ ｓｔｅｎｔｓ ａｎｄ ｔｈｅ
ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ｗｉｒｅｓ ｃａｎ ｂｅ ｏｂｔａｉｎｅｄ． Ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ
ｖａｌｕｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｗｉｒｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｍｉｄｄｌｅ ｐａｒｔ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ａｒｅ ｌｉｓ
ｔｅｄ ｉｎ Ｔａｂｓ． ２，３ ａｎｄ ４．
Ｔａｂ． ２　 Ｔｈｅ ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｐｉｔｃｈｅｓ ｏｆ ｗｉｒｅｓ
Ｎ Ｓ ／ ｍｍ ｄ ／ ｍｍ σ ／ ＭＰａ τ ／ ＭＰａ ΔＬ ／ ｍｍ ｐｃ ／ ＭＰａ
２４ ３０ ０． ２ ２６０． ６９０ ９６． １２９ ４３． ９２４ ０． １８９ ７
２４ ３５ ０． ２ ２３６． ７９１ ８２． ４９７ ３４． ７５２ ０． １７４ ７
２４ ４０ ０． ２ ２１５． ０８５ ７０． ７６１ ２７． ６３１ ０． １６９ ８
２４ ４５ ０． ２ ２０９． １１８ ６０． ７５０ ２２． ７９９ ０． １５１ １
２４ ５０ ０． ２ １７７． ０６０ ５２． ２１６ １８． ９６５ ０． １４３ ２
２４ ５５ ０． ２ １６２． ３２８ ４４． ９９１ １５． ９６７ ０． １２５ ３
２４ ６０ ０． ２ １４８． ２０９ ３８． ８７１ １３． ６７７ ０． １１４ ８
２４ ７０ ０． ２ １２９． ９１５ ３０． ６７２ １０． ４０８ ０． １１２ ０
２４ ８０ ０． ２ １０８． ２６７ ２３． ４４８ ８． ０５４ ０． ０８９ ９

Ｔａｂ． ３　 Ｔｈｅ ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｎｕｍｂｅｒｓ ｏｆ ｗｉｒｅｓ
Ｎ Ｓ ／ ｍｍ ｄ ／ ｍｍ σ ／ ＭＰａ τ ／ ＭＰａ ΔＬ ／ ｍｍ ｐｃ ／ ＭＰａ
１８ ６０ ０． ２ １５４． ４１１ ４０． ９６０ １３． ６６７ ０． ０７３ ４
２０ ６０ ０． ２ １５４． ４０３ ４０． ８８０ １３． ７９６ ０． ０８８ ５
２２ ６０ ０． ２ １５４． ５０１ ４０． ７９４ １３． ９２１ ０． １０３ ６
２４ ６０ ０． ２ １４８． ２０９ ３８． ８７１ １３． ６７７ ０． １１４ ８
２６ ６０ ０． ２ １５４． ５５４ ４０． ６０４ １３． ７８２ ０． １３０ ３
２８ ６０ ０． ２ １５３． ５０６ ４０． ４９７ １３． ８９７ ０． １５２ ５

Ｔａｂ． ４　 Ｔｈｅ ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｗｉｒｅ ｄｉａｍｅｔｅｒｓ
Ｎ Ｓ ／ ｍｍ ｄ ／ ｍｍ σ ／ ＭＰａ τ ／ ＭＰａ ΔＬ ／ ｍｍ ｐｃ ／ ＭＰａ
２４ ６０ ０． １６ １４５． ５９１ ３６． ７６８ １３． ６７７ ０． １０２ ７
２４ ６０ ０． １８ １４６． ３９１ ３７． ９０９ １３． ６７７ ０． １０３ ４
２４ ６０ ０． ２０ １４８． ２９５ ３８． ８７１ １３． ６７７ ０． １１４ ８
２４ ６０ ０． ２２ １４７． ９５０ ３８． ８２１ １３． ６７７ ０． １２６ ２
２４ ６０ ０． ２４ １５４． ６６４ ４０． ５８９ １３． ６７７ ０． １５７ ９

Ｎｏｔｅｓ：σ ｉｓ ｔｈｅ ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｗｉｒｅｓ；τ ｉｓ ｔｈｅ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｗｉｒｅ
ｃｒｏｓｓ ｓｅｃｔｉｏｎ；ａｎｄ ΔＬ ｉｓ ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｅｌｏｎｇａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ．

　 Ａｃｃｏｒｄｉｎｇ ｔｏ ｔｈｅ ｒｅｓｕｌｔｓ ｉｎ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｇｒｏｕｐｓ，ｗｉｔｈ ｔｈｅ
ｉｎｃｒｅａｓｅ ｉｎ Ｎ ａｎｄ ｄ ａｎｄ ｔｈｅ ｄｅｃｒｅａｓｅ ｉｎ ｔｈｅ ｐｉｔｃｈ ｏｆ ｗｉｒｅｓ，
ｔｈｅ ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｓｔｒｅｓｓ ａｎｄ ｔｈｅ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｓｔｒｕｃ
ｔｕｒｅ ｗｉｌｌ ｉｎｃｒｅａｓｅ． Ａｃｃｏｒｄｉｎｇｌｙ，ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｉｎｃｒｅａｓｅ ｉｎ Ｎ
ａｎｄ ｄ ａｎｄ ｔｈｅ ｄｅｃｒｅａｓｅ ｉｎ Ｓ，ｔｈｅ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ
ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｗｉｌｌ ｉｎｃｒｅａｓｅ． Ｈｏｗｅｖｅｒ，ｗｈｅｎ Ｓ ＝ ４０ ｍｍ，ｔｈｅ
ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｓｔｒｅｓｓ ｉｓ ２１５． ０５８ ＭＰａ，ｂｕｔ ｗｈｅｎ Ｓ ＝ ８０ ｍｍ，
ｔｈｅ ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｓｔｒｅｓｓ ｉｓ ｏｎｌｙ １０８． ２６７ ＭＰａ． Ｔｈｅ ｖａｌｕｅ ｏｆ
ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｓｔｒｅｓｓ ｉｓ ｄｅｃｒｅａｓｅｄ ｂｙ ５０％ ． Ｂｅｃａｕｓｅ ｔｈｅ ｂｉｇ
ｇｅｒ ｔｈｅ Ｓ，ｔｈｅ ｓｍａｌｌｅｒ ｔｈｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｗｉｌｌ ｂｅ，ｗｈｉｃｈ ｍａｋｅｓ
ｎｉｔｉｎｏｌ ｗｉｒｅｓ ｐｒｏｄｕｃｅ ｌｅｓｓ ｔｏｒｓｉｏｎ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ，ａｎｄ ｔｈｅｎ
ｔｈｅ ｔｏｒｓｉｏｎ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｉｓ ｎａｔｕｒａｌｌｙ ｌｅｓｓ． Ｗｈｅｎ Ｓ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ
ｆｒｏｍ ４０ ｔｏ ８０ ｍｍ，ｔｈｅ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｉｓ ｄｅｃｒｅａｓｅｄ ｂｙ ｎｅａｒｌｙ
３０％ ． Ｃｏｍｐａｒｅｄ ｔｏ Ｓ，ｄ ａｎｄ Ｎ ｈａｖｅ ｌｅｓｓ ｉｍｐａｃｔ ｏｎ ｔｈｅ
ｓｔｒｅｓｓ．
　 Ｏｎｅ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｐｏｉｎｔ ｗｏｒｔｈｙ ｔｏ ｂｅ ｎｏｔｅｄ ｉｓ ｔｈａｔ ｗｈｅｎ Ｎ
ｉｓ ２４ ａｎｄ ｔｈｅ ｏｔｈｅｒ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ａｒｅ ｔｈｅ ｓａｍｅ，ｔｈｅ ｅｑｕｉｖａ
ｌｅｎｔ ｓｔｒｅｓｓ ａｎｄ ｔｈｅ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ａｒｅ ａｔ ａ ｍｉｎｉｍｕｍ． Ｔｈｅ
ｓｔｒｅｓｓ ｌａｗ ｉｓ ｃｏｎｓｉｓｔｅｎｔ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｂｔａｉｎｅｄ ｂｙ ｏｔｈｅｒ

ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｍｅｔｈｏｄｓ，ｓｕｃｈ ａｓ ｃｏｕｐｌｉｎｇ ｎｏｄｅｓ ｏｒ ｗｅｌｄｉｎｇ
ｎｏｄｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｃｒｏｓｓｉｎｇ ｏｆ ｗｉｒｅｓ． Ｉｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｆａｔｉｇｕｅ ｌｉｆｅ ｄｉ
ｒｅｃｔｌｙ ｌｉｎｋｓ ｔｏ ｔｈｅ ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｓｔｒｅｓｓ，ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｆａｔｉｇｕｅ ｌｉｆｅ
ｗｉｌｌ ｒｅａｃｈ ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｗｈｅｎ Ｎ ｉｓ ２４． Ｈｅｎｃｅ，Ｎ ＝ ２４
ｃａｎ ｂｅ ｔｈｅ ｂｅｓｔ ｃｈｏｉｃｅ ｆｏｒ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｆａｔｉｇｕｅ ｌｉｆｅ ｗｈｅｎ ｏｔｈｅｒ
ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ａｒｅ ｔｈｅ ｓａｍｅ．
　 Ｆｒｏｍ Ｔａｂ． ２，ｉｔ ｃａｎ ｂｅ ｃｌｅａｒｌｙ ｏｂｓｅｒｖｅｄ ｔｈａｔ ｗｈｅｎ Ｓ ｉｎ
ｃｒｅａｓｅｓ ｆｒｏｍ ３０ ｔｏ ８０ ｍｍ，ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｅｌｏｎｇａｔｉｏｎ ｉｓ ｄｅ
ｃｒｅａｓｅｄ ｂｙ ａｐｐｒｏｘｉｍａｔｅｌｙ ２０％ ． Ｆｒｏｍ Ｔａｂ． ３，ｔｈｅ ａｘｉａｌ
ｅｌｏｎｇａｔｉｏｎ ｄｏｅｓ ｎｏｔ ｃｈａｎｇｅ ｓｉｇｎｉｆｉｃａｎｔｌｙ ｗｉｔｈ Ｎ ｉｎｃｒｅａｓ
ｉｎｇ． Ｆｒｏｍ Ｔａｂ． ４，ｄ ｈａｓ ｎｏ ｉｎｆｌｕｅｎｃｅ ｏｎ ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｅｌｏｎｇａ
ｔｉｏｎ． Ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｅｌｏｎｇａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｃａｕｓｅｓ ｔｈｅ ｆｒｉｃｔｉｏｎ
ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ａｎｄ ｔｈｅ ｗａｌｌ ｏｆ ｅｓｏｐｈａｇｕｓ，ｗｈｉｃｈ ｃａｕ
ｓｅｓ ｔｉｓｓｕｅ ｐｒｏｌｉｆｅｒａｔｉｏｎ． Ｔｈｕｓ，ｉｔ ｉｓ ｎｅｃｅｓｓａｒｙ ｔｏ ｃｏｎｔｒｏｌ
ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｅｌｏｎｇａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｂｙ ｓｅｌｅｃｔｉｎｇ ｒｅａｓｏｎａｂｌｅ Ｓ
ｔｏ ｄｅｃｒｅａｓｅ ｔｈｅ ｆｒｉｃｔｉｏｎ．
　 Ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｅｘｉｓｔｓ ａｔ ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｐｏｉｎｔｓ ｏｆ ｔｈｅ
ｃｒｏｓｓｃｕｔｔｉｎｇ ｗｉｒｅｓ． Ｆｒｏｍ Ｔａｂｓ． ２，３ ａｎｄ ４，ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ
ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ ｗｉｔｈ Ｎ ａｎｄ ｄ ｉｎｃｒｅａｓｉｎｇ ａｎｄ Ｓ ｄｅｃｒｅａ
ｓｉｎｇ． Ｉｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｈａｓ ａ ｂｉｇ ｅｎｏｕｇｈ ａｂｉｌｉｔｙ ｔｏ ｒｅｓｉｓｔ ｃｏｍ
ｐｒｅｓｓｉｏｎ，ｔｈｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｗｉｌｌ ｂｅ ｌａｒｇｅｒ． Ｔｈｉｓ ｍａｙ ｂｅ
ｂｅｃａｕｓｅ ｔｈｅ ｆｒｉｃｔｉｏｎａｌ ｆｏｒｃｅ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｃｒｏｓｓｉｎｇ ｗｉｒｅｓ ｃａｎ
ｈｅｌｐ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｓ ｔｏ ｒｅｓｉｓｔ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ． Ｏｂｖｉｏｕｓｌｙ，ａｌｌ ｔｈｅ
ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｈａｖｅ ａｎ ｉｎｆｌｕｅｎｃｅ ｏｎ ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ
ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｏｆ ｓｔｅｎｔｓ，ｂｕｔ Ｓ ｉｓ ｔｈｅ ｍｏｓｔ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｐａｒａｍ
ｅｔｅｒ．
　 Ｔｏ ｏｂｓｅｒｖｅ ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｎ ｔｈｅ ｗｉｒｅｓ，ｔｈｅ
ｍｉｄｄｌｅ ｐａｒｔ ｏｆ ｔｈｅ ｃｒｏｓｓｃｕｔｔｉｎｇ ｗｉｒｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｉｓ ｃｈｏ
ｓｅｎ ａｎｄ ｅｎｌａｒｇｅｄ． Ｆｉｇｓ． ５，６ ａｎｄ ７ ｓｈｏｗ ｔｈｅ ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ
ｓｔｒｅｓｓ，ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｓｔｒｅｓｓ ａｎｄ ｔｈｅ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｎｉｔｉｎｏｌ
ｗｉｒｅｓ ｉｎｓｉｄｅ ｔｈｅ ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔｓ，ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ．
　 Ａｃｃｏｒｄｉｎｇ ｔｏ Ｆｉｇｓ． ５，６，ａｎｄ ７，ｔｈｅ ｂｅａｍ ｃｒｏｓｓ ｓｅｃｔｉｏｎ
ｉｓ ａｎ ｏｃｔａｇｏｎ ｒａｔｈｅｒ ｔｈａｎ ａ ｃｉｒｃｌｅ ｄｕｅ ｔｏ ｕｓｉｎｇ ｔｈｅ ｃｉｒｃｕｌａｒ
ｓｏｌｉｄ ｃｒｏｓｓ ｓｅｃｔｉｏｎ ｗｉｔｈ ｅｉｇｈｔ ｄｉｖｉｓｉｏｎｓ ａｌｏｎｇ ｔｈｅ ｃｉｒｃｕｍ
ｆｅｒｅｎｃｅ ａｎｄ ｔｗｏ ｄｉｖｉｓｉｏｎｓ ｔｈｒｏｕｇｈ ｔｈｅ ｒａｄｉｕｓ． Ｔｈｅ ｄｉｖｉｓｉｏｎ
ｎｕｍｂｅｒ ｃａｎ ｂｅ ｉｎｃｒｅａｓｅｄ ｏｒ ｄｅｃｒｅａｓｅｄ ｏｎｌｙ ｗｈｅｎ ｉｔ ｍｅｅｔｓ
ｔｈｅ ａｃｃｕｒａｃｙ ｒｅｑｕｉｒｅｍｅｎｔｓ ｉｎ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ａｎａｌｙｓｉｓ．
　 Ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ ａｎｄ ｓｔｒａｉｎ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｗｉｒｅｓ ａｒｅ ｕｎｅ
ｖｅｎ，ｗｈｅｒｅａｓ ｔｈｅｙ ｈａｖｅ ｓｉｍｉｌａｒ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓ
ｔｉｃｓ． Ｉｎ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｒａｄｉａｌ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ，ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ ｏｎ ｔｈｅ ｃｒｏｓｓ
ｓｅｃｔｉｏｎ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｅｓ ｉｎ ａ ｌａｙｅｒｅｄ ｆｏｒｍ． Ｓｉｎｃｅ ｔｈｅ ｎｉｔｉｎｏｌ
ｗｉｒｅｓ ａｒｅ ｓｕｂｊｅｃｔｅｄ ｔｏ ｔｈｅ ｃｏｍｂｉｎｅｄ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ，ｔｈｅ
ｍａｘｉｍｕｍ ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｓｔｒｅｓｓ ｏｃｃｕｒｓ ａｔ ｔｈｅ ｏｕｔｅｒ ｅｄｇｅ ｏｆ ｔｈｅ
ｗｉｒｅｓ ａｎｄ ｔｈｅ ｍｉｎｉｍｕｍ ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｓｔｒｅｓｓ ｏｃｃｕｒｓ ａｔ ｔｈｅ
ｍｉｄｄｌｅ ｐａｒｔ ｏｆ ｔｈｅ ｗｉｒｅｓ． Ａｃｃｏｒｄｉｎｇ ｔｏ ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｍｅ
ｃｈａｎｉｃｓ，ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｌａｗ ｉｓ ｒｅａｓｏｎａｂｌｅ．
　 Ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ，ｔｈｅ ｏｕｔｅｒ ｓｉｄｅ ｏｆ ｔｈｅ
ｗｉｒｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｂｅａｒｓ ｃｏｍｐｒｅｓ
ｓｉｏｎ；ｔｈｅｒｅｆｏｒｅ，ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｉｓ ｎｅｇａｔｉｖｅ． Ｏｎ ｔｈｅ ｉｎｎｅｒ
ｓｉｄｅ ｏｆ ｗｉｒｅｓ，ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｉｓ ｐｏｓｉｔｉｖｅ ｂｕｔ ｔｈｅ ａｂｓｏｌｕｔｅ
ｖａｌｕｅ ｉｓ ｔｈｅ ｓａｍｅ （ｓｅｅ Ｆｉｇ． ６）． Ａｎｄ ｏｗｉｎｇ ｔｏ ｔｈｅ ｆａｃｔ
ｔｈａｔ ｔｈｅ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｉｓ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ｔｏｒｓｉｏｎ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ
ｃｏｎｔａｃｔ，ｔｈｅ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｉｓ ｎｏｔ ｚｅｒｏ ｉｎ ｔｈｅ ｃｅｎｔｅｒ ｐｏｉｎｔ ｏｆ
ｔｈｅ ｗｉｒｅ ｃｒｏｓｓｓｅｃｔｉｏｎｓ． Ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｏｃｃｕｒｓ

０６４ Ｎｉ Ｘｉａｏｙｕ牞 Ｗａｎｇ Ｇｕｏ牞 Ｌｏｎｇ Ｚｈｉｈｏｎｇ牞 ａｎｄ Ｐａｎ Ｃｈａｎｇｗａｎｇ　



ａｔ ｔｈｅ ｉｎｎｅｒ ａｎｄ ｔｈｅ ｏｕｔｅｒ ｓｉｄｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｗｉｒｅｓ ｓｕｒｆａｃｅｓ ｉｎ ｔｈｅ
ｃｏｎｔａｃｔ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ． Ｔｈｅ ｖａｌｕｅ ｉｓ ｔｈｅ ｓａｍｅ ｂｕｔ ｔｈｅ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ
ｉｓ ｏｐｐｏｓｉｔｅ （ｓｅｅ Ｆｉｇ． ７）． Ｔｈｅ ｌａｗ ｏｆ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｉｓ
ａｌｓｏ ｃｏｎｓｉｓｔｅｎｔ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｍｅｃｈａｎｉｃｓ．

Ｆｉｇ． ５　 Ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｎｉｔｉｎｏｌ ｗｉｒｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｍｉｄｄｌｅ ｐａｒｔ ｏｆ
ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ （Ｎ ＝ ２４，Ｓ ＝ ６０ ｍｍ，ｄ ＝ ０． １６ ｍｍ）

Ｆｉｇ． ６　 Ａｘｉａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｎｉｔｉｎｏｌ ｗｉｒｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｍｉｄｄｌｅ ｐａｒｔ ｏｆ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔ （Ｎ ＝ ２４，Ｓ ＝ ６０ ｍｍ，ｄ ＝ ０． １６ ｍｍ）

Ｆｉｇ． ７　 Ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｎｉｔｉｎｏｌ ｗｉｒｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｍｉｄｄｌｅ ｐａｒｔ ｏｆ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔ （Ｎ ＝ ２４，Ｓ ＝ ６０ ｍｍ，ｄ ＝ ０． １６ ｍｍ）
　 Ｆｏｒ ｏｔｈｅｒ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ，ｔｈｅ ｌａｗ ｏｆ
ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｉｓ ｔｈｅ ｓａｍｅ． Ｔｈｕｓ，ｏｔｈｅｒ ｄｉａｇｒａｍｓ ｏｆ
ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ｗｉｒｅｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ
ａｒｅ ｎｏｔ ｄｉｓｐｌａｙｅｄ ｉｎ ｔｈｉｓ ｐａｐｅｒ．

２． ２　 Ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｓｔｅｎｔ

　 Ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｉｓ ｔｈｅ ｍｏｓｔ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ
ｉｎｄｅｘ ｂｙ ｗｈｉｃｈ ｔｏ ｊｕｄｇｅ ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ． Ｔｈｉｓ ｉｓ ｗｈｙ ｉｔ ｉｓ ｎｅｃｅｓｓａｒｙ ｔｏ ａｎａｌｙｚｅ ａｎｄ
ｐｅｒｆｏｒｍ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔｓ ｓｅｐａｒａｔｅｌｙ． Ａｃｃｏｒｄｉｎｇ ｔｏ ｔｈｅ ｃｏｎｖｅｒ
ｇｅｎｔ ｒｅｓｕｌｔ，ｔｈｅ ｒｅａｃｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅ Ｆｉ ｏｎ ｅａｃｈ ｎｏｄｅ ｂｅａｒｉｎｇ ａ
ｒａｄｉａｌ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｏｎｓｔｒａｉｎｔ ｉｓ ｓｕｍｍｅｄ，ａｎｄ ｔｈｅｎ ｔｈｅ
ｒａｄｉａｌ ｆｏｒｃｅ ｃａｎ ｂｅ ｏｂｔａｉｎｅｄ． Ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｔｈｉｎｗａｌｌ ｃｙｌ
ｉｎｄｅｒ ｔｈｅｏｒｙ，ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ Ｋ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｉｓ

Ｋ ＝ ∑Ｆｉ
π（Ｄｏ － ΔＤ）（Ｌｏ ＋ ΔＬ） （５）

ｗｈｅｒｅ Ｄｏ ｉｓ ｔｈｅ ｏｒｉｇｉｎａｌ ｓｔｅｎｔ ｄｉａｍｅｔｅｒ；ΔＤ ｉｓ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ
ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ；Ｌｏ ｉｓ ｔｈｅ ｏｒｉｇｉｎａｌ ｓｔｅｎｔ ｌｅｎｇｔｈ；
ａｎｄ ΔＬ ｉｓ ｔｈｅ ｅｌｏｎｇａｔｉｏｎ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ．
　 Ａ ｃｏｍｐｌｅｔｅ ｄｅｒｉｖａｔｉｏｎ ｏｆ Ｅｑ．（５）ｐｒｅｓｅｎｔｅｄ ｉｎ ｔｈｉｓ ｓｅｃ

ｔｉｏｎ ｉｓ ｓｕｍｍａｒｉｚｅｄ ｂｙ Ｗａｎｇ ｅｔ ａｌ． ［４］ａｎｄ Ｈｕａｎｇ ｅｔ ａｌ［１０］．
　 Ｔｈｅ ｔｅｓｔ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔｓ ｏｆ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｓ
ａｎｄ ｔｈｅ ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ｄａｔａ ａｎｄ ｔｈｅ
ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｄａｔａ ａｒｅ ｃｏｎｄｕｃｔｅｄ ｆｏｒ ｖｅｒｉｆｉｃａｔｉｏｎ． Ｆｉｇ． ８ ｉｌ
ｌｕｓｔｒａｔｅｓ ｔｈｅ ｓｅｔｕｐ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ，
ａｎｄ ｔｈｅ ｔｅｓｔ ｍｅｔｈｏｄ ｉｓ ｄｅｓｃｒｉｂｅｄ ｉｎ ｄｅｔａｉｌ ｉｎ Ｒｅｆ．［４］．
Ｔｈｒｅｅ ｇｒｏｕｐｓ ｏｆ ｓｔｅｎｔｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｐａｒａｍｅ
ｔｅｒｓ，ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ Ｎ （＝ １６，１８，２０，２２，２４），Ｓ （＝ ４０，
５０，６０，７０，８０ ｍｍ）ａｎｄ ｄ （＝ ０． １６，０． １８，０． ２０，
０． ２２，０． ２４ ｍｍ）ａｒｅ ｔｅｓｔｅｄ． Ｉｎ ｔｈｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ，ａｌｌ ｔｈｅ
ｉｎｉｔｉａｌ ｄｉａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｔｈｅ ｔｅｓｔ ｓｔｅｎｔｓ ａｒｅ ｓｅｔ ｔｏ ｂｅ ２０ ｍｍ ａｎｄ
ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ ｉｓ ３０％ ｏｆ ｔｈｅ ｉｎｉｔｉａｌ ｄｉａｍｅｔｅｒｓ． Ｔｈｅ
ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ａｒｅ ｏｂｔａｉｎｅｄ ａｎｄ ｓｈｏｗｎ ｉｎ Ｔａｂ． ５．

Ｆｉｇ． ８ 　 Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｓｅｔｕｐ ｆｏｒ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｓｔｅｎｔ． （ａ）
Ｌｏａｄｉｎｇ；（ｂ）Ｄａｔａ ａｃｑｕｉｓｉｔｉｏｎ ａｎｄ ａｎａｌｙｓｉｓ （ＩＮＳＴＲＯＮ ｔｅｎｓｉｌｅ ｍａ
ｃｈｉｎｅ）

Ｔａｂ． ５　 Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ
Ｇｒｏｕｐ Ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ Ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ／ ｋＰａ

１
Ｓ ＝ ６０ ｍｍ
ｄ ＝ ０． ２ ｍｍ
ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ Ｎ

１． ９４９ （Ｎ ＝ ２０）
２． ００４ （Ｎ ＝ ２２）
２． ３８２ （Ｎ ＝ ２４）
２． ８６７ （Ｎ ＝ ２６）
３． １２６ （Ｎ ＝ ２８）

２
Ｓ ＝ ６０ ｍｍ
Ｎ ＝ ２４
ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｄ

２． ６０５ （ｄ ＝ ０． １６ ｍｍ）
３． ２０３ （ｄ ＝ ０． １８ ｍｍ）
３． ８６２ （ｄ ＝ ０． ２０ ｍｍ）
５． ２８２ （ｄ ＝ ０． ２２ ｍｍ）
５． ９７３ （ｄ ＝ ０． ２４ ｍｍ）

３
Ｎ ＝ ２４

ｄ ＝ ０． ２ ｍｍ
ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ Ｓ

４． ００５ （Ｓ ＝ ４０ ｍｍ）
２． ５６４ （Ｓ ＝ ５０ ｍｍ）
２． ３８２ （Ｓ ＝ ６０ ｍｍ）
１． ７９９ （Ｓ ＝ ７０ ｍｍ）
１． ７０６ （Ｓ ＝ ８０ ｍｍ）

１６４　 Ａｎａｌｙｓｉｓ ｏｆ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｏｆ ｂｒａｉｄｅｄ ｅｓｏｐｈａｇｅａｌ ｓｔｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ａｎｄ ｉｔｓ ｗｉｒｅｓ



　 Ｉｎ ｔｈｉｓ ｔｅｓｔ ｓｅｔｕｐ，ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｃａｎ
ｍａｋｅ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ ｌｉｎｅｓ （ｓｅｅ Ｆｉｇ． ８（ａ））ｔｉｌｔ ａｎｄ ｎｏ ｌｏｎｇｅｒ
ｒｅｍａｉｎ ｖｅｒｔｉｃａｌ ｂｅｃａｕｓｅ ｔｈｅｒｅ ｉｓ ｔｈｅ ｆｒｉｃｔｉｏｎ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔ ａｎｄ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ ｌｉｎｅｓ． Ｂｅｓｉｄｅｓ，ｔｈｅ ｐｏｓｓｉｂｌｅ ｐｒｅｌｏａｄｓ
ｏｆ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ ｌｉｎｅｓ ａｒｅ ｕｎｐｒｅｄｉｃｔｅｄ． Ｏｆ ｃｏｕｒｓｅ，ｔｈｅｒｅ ｍａｙ
ｂｅ ｓｏｍｅ ｏｔｈｅｒ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｉｅｓ；ｔｈｅｒｅｆｏｒｅ，ｔｈｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ
ｒｅｓｕｌｔｓ ｍａｙ ｈａｖｅ ｌａｒｇｅ ｅｒｒｏｒｓ ａｎｄ ｉｎｓｔａｂｉｌｉｔｙ． Ｗｈｅｎ Ｎ ＝
２４，ｄ ＝ ０． ２ ｍｍ ａｎｄ Ｓ ＝ ６０ ｍｍ，ｔｈｅ ｖａｌｕｅ ｏｆ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ
ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｉｓ ｇｒｅａｔｅｒ ｉｎ ｔｈｅ ｓｅｃｏｎｄ ｇｒｏｕｐ ｔｈａｎ ｉｎ ｔｈｅ ｏｔｈｅｒ
ｔｗｏ ｇｒｏｕｐｓ（ｓｅｅ Ｔａｂ． ５）． Ｔｈｅ ｔｅｓｔ ｓｅｔｕｐ ｗｉｌｌ ｂｅ ｉｍｐｒｏｖｅｄ
ｉｎ ｏｕｒ ｆｏｌｌｏｗｕｐ ｗｏｒｋ．
　 Ｆｉｇｓ． ９，１０ ａｎｄ １１ ｓｈｏｗ ｔｈｅ ｖａｒｉａｔｉｏｎ ｔｒｅｎｄ ｏｆ ｔｈｅ ｒａ
ｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｓｔｅｎｔｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ａｎｄ ｅｘｈｉｂ
ｉｔ ｔｈｅ ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｄａｔａ ａｎｄ ｔｈｅ
ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ｄａｔａ． Ｔｈｅｒｅ ｉｓ ａｎ ｅｘｃｅｅｄｉｎｇｌｙ ｇｏｏｄ ａｇｒｅｅｍｅｎｔ
ｂｅｔｗｅｅｎ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ａｎｄ ａｎａｌｙｓｉｓ． Ｈｏｗｅｖｅｒ，ｔｈｅ ａｎａｌｙｔｉ
ｃａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ａｒｅ ｓｍａｌｌｅｒ ｔｈａｎ ｔｈｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ，
ｗｈｉｃｈ ｍａｙ ｂｅ ｄｕｅ ｔｏ ｔｈｅ ｅｒｒｏｒｓ ｏｆ ｔｈｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ａｎｄ ｔｈｅ
ｒｅｌｅｖａｎｔ ａｓｓｕｍｐｔｉｏｎｓ ｉｎ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ．
　 Ｏｂｖｉｏｕｓｌｙ，ａｓ Ｓ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ，ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔ ｓｈａｒｐｌｙ ｄｅｃｒｅａｓｅｓ，ｅｓｐｅｃｉａｌｌｙ，ｗｈｅｎ Ｓ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ
ｆｒｏｍ ４０ ｔｏ ７０ ｍｍ （ｓｅｅ Ｆｉｇ． ９）． Ｆｒｏｍ Ｆｉｇ． ９，ｉｔ ｃａｎ ｂｅ
ｃｌｅａｒｌｙ ｏｂｓｅｒｖｅｄ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｄｅｃｒｅａｓｅｓ ｗｉｔｈ ｔｈｅ
ｉｎｃｒｅａｓｅ ｉｎ ｔｈｅ ｐｉｔｃｈ ｏｆ ｔｈｅ ｗｉｒｅｓ． Ｉｔ ｃａｎ ｂｅ ｃｏｎｃｌｕｄｅｄ ｔｈａｔ
Ｓ ｉｓ ｔｈｅ ｍｏｓｔ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｐａｒａｍｅｔｅｒ ｔｏ ｄｅｔｅｒｍｉｎｉｎｇ ｔｈｅ ｒａ
ｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔ．

Ｆｉｇ． ９　 Ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｓｔｅｎｔｓ ｖｓ． ｔｈｅ ｐｉｔｃｈ ｏｆ ｗｉｒｅｓ

　 Ａｌｔｈｏｕｇｈ ｔｈｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ａｒｅ ｇｒｅａｔｅｒ ｔｈａｎ ｔｈｅ
ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ，ｔｈｅ ｃｈａｎｇｉｎｇ ｔｒｅｎｄｓ ｏｆ ｔｈｅ ｔｗｏ ｌｉｎｅｓ ａｒｅ
ａｌｍｏｓｔ ｔｈｅ ｓａｍｅ． Ｍｏｒｅ ｗｉｒｅｓ ｍａｋｅ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ
ｄｅｎｓｅｒ，ａｎｄ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ （ｓｅｅ Ｆｉｇ． １０）．
Ｆｒｏｍ Ｆｉｇ． １０，ｉｔ ｃａｎ ｂｅ ｃｌｅａｒｌｙ ｏｂｓｅｒｖｅｄ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ
ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｉｎｃｒｅａｓｅ ｉｎ ｔｈｅ ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ
ｗｉｒｅｓ．

Ｆｉｇ． １０　 Ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｓｔｅｎｔｓ ｖｓ． ｔｈｅ ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｗｉｒｅｓ

　 Ｉｔ ｃａｎ ａｌｓｏ ｂｅ ｃｌｅａｒｌｙ ｏｂｓｅｒｖｅｄ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ
ｖａｌｕｅ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ ｓｈａｒｐｌｙ ｗｈｅｎ ｄ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ，ｗｈｉｌｅ ａ ｒｅｌａｔｉｖｅ

ｐｌａｔｅａｕ ａｐｐｅａｒｓ ｉｎ ｔｈｅ ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ｖａｌｕｅ （ｓｅｅ Ｆｉｇ． １１），
ｗｈｉｃｈ ｍａｙ ｂｅ ｄｕｅ ｔｏ ｔｈｅ ｆｒｉｃｔｉｏｎａｌ ｃｏｅｆｆｉｃｉｅｎｔ ｉｎ ｓｉｍｕｌａ
ｔｉｏｎ． Ｆｒｏｍ Ｆｉｇ． １１，ｉｔ ｃａｎ ｂｅ ｃｌｅａｒｌｙ ｓｅｅｎ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ
ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｉｎｃｒｅａｓｅ ｉｎ ｔｈｅ ｗｉｒｅ ｄｉａｍｅｔｅｒ．
Ａ ｐａｒａｍｅｔｒｉｃ ｓｔｕｄｙ ｗｉｌｌ ｂｅ ｃａｒｒｉｅｄ ｏｕｔ ｔｏ ｄｅｔｅｒｍｉｎｅ ｔｈｅ
ｐｒｏｐｅｒ ｆｒｉｃｔｉｏｎａｌ ｃｏｅｆｆｉｃｉｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｎｉｔｉｎｏｌ ｗｉｒｅｓ ｉｎ ｏｕｒ ｆｏｌ
ｌｏｗｕｐ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎｓ．

Ｆｉｇ． １１　 Ｔｈｅ ｒａｄｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ ｓｔｅｎｔｓ ｖｓ． ｔｈｅ ｄｉａｍｅｔｅｒ ｏｆ ｗｉｒｅｓ

３　 Ｃｏｎｃｌｕｓｉｏｎ

　 Ｉｎ ｔｈｉｓ ｓｔｕｄｙ，ｔｈｅ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃａｌ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔｓ
ｃａｎ ｂｅ ｑｕｉｃｋｌｙ ｂｕｉｌｔ，ｗｈｉｃｈ ｃａｎ ｂｅ ｕｓｅｄ ｔｏ ｉｎｖｅｓｔｉｇａｔｅ ｔｈｅ
ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｂｅｈａｖｉｏｒ ｏｆ ｓｔｅｎｔｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｓｔｒｕｃｔｕｒａｌ ｐａ
ｒａｍｅｔｅｒｓ． Ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ａｎｄ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅ
ｓｕｌｔｓ，ｔｈｅ ｗｉｒｅｓ ｉｎｓｉｄｅ ｓｔｅｎｔｓ ａｒｅ ｎｏｔ ｔｏｔａｌｌｙ ｉｎｄｅｐｅｎｄｅｎｔ
ａｎｄ ｃａｎｎｏｔ ｂｅ ｒｅｇａｒｄｅｄ ａｓ ｓｏｍｅ ｓｉｍｐｌｅ ｈｅｌｉｘｅｓ ｏｒ ｓｉｍｐｌｅ
ｓｐｒｉｎｇｓ ｂｅｃａｕｓｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｐｒｅｓｓｕｒｅ （ｓｅｅ Ｔａｂｓ． ２，３ ａｎｄ ４）
ｃａｎ ｅｘｈｉｂｉｔ ｔｈｅ ｃｏｍｍｏｎ ａｃｔｉｏｎ ａｔ ｔｈｅ ｃｒｏｓｓｃｕｔｔｉｎｇ ｐｏｉｎｔｓ．
　 Ｔｈｅ ｌａｗ ｏｆ ｓｔｒｅｓｓ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ａｎｄ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ
ｓｔｅｎｔｓ ｉｓ ｏｂｔａｉｎｅｄ． Ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｓａｍｅ ｒａｄｉａｌ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ，Ｓ
ｈａｓ ｔｈｅ ｌａｒｇｅｓｔ ｉｎｆｌｕｅｎｃｅ ｏｎ ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｅｌｏｎｇａｔｉｏｎ，ｔｈｅ
ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｓｔｒｅｓｓ ａｎｄ ｔｈｅ ｓｈｅａｒ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｅｎｔｓ． Ｉｔ ｉｓ
ｎｏｔｅｄ ｔｈａｔ ｉｎ ｔｈｅ ｃａｓｅ ｏｆ Ｎ ＝ ２４，ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ｗｉｒｅｓ ｉｓ ｉｓｏ
ｌａｔｅｄ，ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｉｍｍｅｎｓｅｌｙ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｔｏ ｔｈｅ ｆａｔｉｇｕｅ ｌｉｆｅ ｏｆ
ｂｒａｉｄｅｄ ｓｔｅｎｔｓ．
　 Ｉｎ ｔｈｅ ｐｕｒｐｏｓｅ ｏｆ ｏｂｔａｉｎｉｎｇ ａ ｂｅｔｔｅｒ ｓｔｅｎｔ ｄｅｓｉｇｎ ａｎｄ
ｐｒｅｆｅｒａｂｌｙ ｍｅｅｔｉｎｇ ｔｈｅ ｃｌｉｎｉｃａｌ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ，ｉｔ ｉｓ ｎｅｃｅｓｓａｒｙ
ｔｏ ｋｎｏｗ ｔｈｅ ｃｏｍｐｒｅｈｅｎｓｉｖｅ ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｏｆ ｓｔｅｎｔｓ ｂｙ
ｍｅａｎｓ ｏｆ ｕｓｉｎｇ ｍｕｌｔｉｏｂｊｅｃｔｉｖｅ ｏｐｔｉｍｉｚａｔｉｏｎ． Ａｓｓｕｒｅｄｌｙ，
ｔｈｅ ｃｏｒｒｅｓｐｏｎｄｉｎｇ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ａｎａｌｙｓｉｓ ａｎｄ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔｓ ａｒｅ
ｅｘｔｒｅｍｅｌｙ ｅｓｓｅｎｔｉａｌ ｆｏｒ ｃｏａｔｅｄ ｓｔｅｎｔｓ．

Ｒｅｆｅｒｅｎｃｅｓ
［１］Ｌｉ Ｎ，Ｚｈａｎｇ Ｈ Ｗ，Ｏｕｙａｎｇ Ｈ Ｊ． Ｓｈａｐｅ ｏｐｔｉｍｉｚａｔｉｏｎ ｏｆ
ｃｏｒｏｎａｒｙ ａｒｔｅｒｙ ｓｔｅｎｔ ｂａｓｅｄ ｏｎ ａ ｐａｒａｍｅｔｒｉｃ ｍｏｄｅｌ［Ｊ］．
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编织型食管支架结构及其丝线的力学性能分析
倪晓宇１ 　 王　 果２ 　 龙志红２ 　 潘长网３

（１南京林业大学机械电子工程学院，南京２１００３７）
（２东南大学江苏省生物医疗器械设计与制造重点实验室，南京２１１１８９）

（３南京微创医学科技有限公司，南京２１００６９）

摘要：旨在找出支架结构参数与支架径向刚度之间的关系并了解支架变形及丝线上的应力分布规律．按照
空间螺旋曲线方程创建几何模型，用梁梁接触单元和三维梁单元建立有限元模型，并定义丝线为线弹性材
料．有限元分析结果显示支架结构径向刚度及丝线上的应力分布与支架的各个结构参数都相关，其中丝线
螺距对其影响最大．在相同载荷作用下，当丝线头数是２４且支架的其他结构参数都不变时，丝线横截面上
的应力最小．最后，将体外实验结果与分析结果进行比较，数据规律具有一致性，可以证明该有限元模型能
够用于近似预测编织型食管支架的相关力学性能．
关键词：编织型食管支架；有限元；力学性能；径向刚度；丝线
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