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摘要:  心血管系统是一个复杂的耦合系统, 研究心脏和血管之间的相互作用有助于揭示心血管

疾病的机理及发病规律# 左心室的 E( t) _R 模型和体动脉树的 T_Y 管模型被用来研究心室_血管

的动态耦合,得到了与生理实验符合得很好的结果# 并详细探讨了各参数对心功能的影响及最优

耦合问题,所得结果具有临床应用价值# 
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引   言

人体的心血管系统是心脏和血管相互作用的复杂的耦合系统# 血管系统特性改变如血管

弹性模量变化, 外周阻力变化必将影响心室功能# 反之,心室参数的变化如心室收缩无力,舒

张末期容积减少也将影响动脉中血液的流动# 研究心室和血管的相互影响和匹配耦合不仅对

心血管系统的生理研究是不可少的,而且它对临床诊断和防治以及揭示心血管疾病的机理及

发病规律等方面也具有重要的意义# 在这个领域内需要解决的关键问题有: 1)如何描述相互

独立的心室特性和血管后负荷特性# 2)设计耦合框架预测压力和流量波形# 3)研究血管参数

对心室功能的影响以及心室参数对血管中血液流动的影响# 4)探讨心室_血管的最佳耦合问

题# 

自从 70年代, 人们开始研究心室和血管耦合问题以来, 已经取得了一系列成果# 在静态

耦合方面,以Sunagawa等人
[ 1]
为代表的研究取得了很大的进展, 目前已比较成熟# 他们提出的

ESPVR( End_Systolic Pressure_Stroke Volume Relat ionship)至今仍广泛地被引用# 但是由于在生理

状况下压力和流量是脉动的, 还需要研究更加符合生理实际的心室和血管的动态耦合# 这方

面的研究尚处于初期阶段# Campbell
[ 2]
的文章是目前见到的实验和理论方面都比较完整的一

个工作# 在他的工作中, 心室采用准静态的 E( t ) _R 模型, 血管采用Westerhof三元件模型# 由

于模拟血管后负荷的Westerhof模型过份简单,它的升主动脉输入阻抗曲线无法反映脉搏波的

有限波速和功能反射点的反射特性,因此结果与实验相差较大# 最近,本文前二位作者发展了

模拟体动脉体的 T_Y型管模型,它的输入阻抗曲线和生理曲线相当符合, 能很好地反映出脉搏

波的有限波速及功能反射点的特性# 利用这个分布参数模型代替Westerhof集中参数模型并

采用脉冲响应法,研究了心室和血管的动态耦合, 得到了与 Campbell
[ 2]
的实验几乎完全一致的
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结果# 在此基础上我们研究了心室和血管参数对心室功能的影响以及最佳耦合问题# 

1  血管的T_Y型管模型

血管的输入阻抗的概念最早是由 McDonald
[ 3]

, Womersley
[ 4]
和 Taylor

[ 5]
等人引进, 尔后

Milnor
[ 6]
提出血管输入阻抗是描写心室后负荷的合适参数# 从此, 升主动脉输入阻抗作为度量

心室后负荷的重要标准已被广大研究者所接受, 并得到了广泛的应用# 它的最大优点是不受

心室参量的影响,包含了血管顺应性,流阻,流感和脉搏波反射等反映血管主要特性的因素,因

此是独立于心脏描述血管特性的最合适的参量# 由此可见,建立能正确模拟体动脉树输入阻

抗的血管模型是研究心室_血管耦合的一个重要问题# 最近,我们考虑到人体体动脉树的解剖

形态, 在非对称T 型管模型基础上提出了T_Y 型管(如文[ 7]图 2所示) ,该模型由四个粘弹性

管组成,分别代表上肢动脉,胸主动脉,腹主动脉以及左右髂动脉和股动脉# 下肢管的终端阻

抗取成纯阻力形式, 上肢管的终端取成弹性腔模型,有关的计算公式列举如下
[ 7]

:

  Z
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  U= U0 ( 1- e
- kX

) , ( 7)

式中 j = - 1, Q和 L分别是血液的密度和动力学粘度, R 是管内径, R是血管壁的泊松比, X

是角频率, a0 = Eh/ ( 2QR) 是Moens_Korteweg波速,其中 h 和E 分别是管壁的厚度和弹性模

量, U是一个表征管壁粘性程度的参量, ( 7) 式是 Taylor
[ 5]
的经验公式, 其中 U0 , k 是常数, F10

= 2J1 ( Aj
3/ 2

) / [ Aj
3/ 2

J0 ( Aj
3/ 2

) ] ,其中 J0 , J1 是第一类零阶和一阶 Bessel函数 # A= R X/ M是

Womersley 数,公式( 2) , ( 5) , ( 6) 中的下标 i = 1, 2, 3分别代表上支,下支和分叉管, Z in , ZL和DL

分别是输入阻抗,终端阻抗和反射系数, L 是分支管长度, R1 是外周阻力, L
*
1 , C

*
1 是管 1终端

的流感和流容# 

由于此模型抓住了体动脉树的几个主要功能反射点, 因此能够很好地模拟人体动脉树的

输入阻抗# 文[ 7]中图 3和图 8画出了正常人和高血压时升主动脉的输入阻抗曲线,选取的参

数在生理和病理范围内, 可以看出,无论是正常还是高血压情形, T_Y 模型的阻抗模和位相在

整个频率范围内都与实验十分符合# 

2  心室的 E ( t ) _R 模型

目前心室功能的研究大致沿着心肌力学和心室泵功能模型两个方向进行# 由于心室的主

动运动机制非常复杂, 心肌力学方向上的成果还远没有发展到能在实际中应用的地步# 心室
泵功能模型则采用集中参数研究心室的整体性能, 例如压力和体积的关系# 由于泵功能模型
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简单, 便于应用, 所以在研究心室_血管耦合问题时普遍地采用它来模拟心室# 描述心室功能

的压力_体积关系应满足: 1)不受后负荷影响, 仅取决于心室本身特性# 2)便于与后负荷耦合# 

长期以来, 研究者们争论应用什么参数来描写心室收缩力, 心室功能曲线应如何表达? 直到

Sunagawa
[ 8]
等在实验中发现收缩末期压力与体积基本上成线性关系(简称 ESPVR) , 提出用斜

率 E es 表示心室收缩的弹性度( elastance) , 才得到广泛的承认# ESPVR可表示成下列公式:

  Pes = E es( Ves - Vd ) , ( 8)

式中 P es , Ves分别为收缩末期压力和体积,斜率 Ees是心室弹性度, V d表示死体积# 若 Ved , S V

表示舒张末期的体积和射血量,则 V es = V ed - S V ,于是( 8) 式又可表为:

  Pes = E es( Ved - SV - V d ) , ( 9)

Manghan等人
[ 9]
用狗孤立的心脏作实验,采用三元件弹性腔模拟后负荷,发现当特征阻抗和顺

应性改变四倍, 对ESPVR影响很小,但当外周阻力改变时 ESPVR左移或右移,说明血管参数对

ESPVR仍有影响# 尽管如此,由于 ESPVR对后负荷不敏感, 它目前仍是在静态情况下描述心

室最好的功能曲线# 

心功能的动态描述比静态要复杂得多,目前大多数动态研究仅限于准静态# 事实上,心肌

收缩的惯性力只是静态的 1% ,当心室体积和压力变化不是太激烈时,惯性力或许可以忽略# 

Suga
[ 10]
等人将( 8)式推广到准静态情形,认为

  P( t ) = E( t ) [ V( t ) - Vd ] , ( 10)

其中 Vd 为 P ( t ) = 0时的死体积,一般随时间变化不大,可视为常数# ( 10) 式表明,在心搏周

期的同一时刻, P_V仍维持线性关系# 为了检验此公式的正确性, Little
[ 11]
等人在六条狗身上

进行实验, 采用静脉堵塞的方法调整后负荷# 结果表明,对于不同的后负荷, 在心脏搏动的同

一时刻, P_V基本上是线性的,它们的斜率 E( t ) 随时间变化# Little的实验还发现, E( t ) 模型

只是在射血前的头 70ms预示了心室压力,而在收缩中期和射血期过低地估计了心室压力# 为

了克服以上缺陷,以预测心室射血时的压力, Hunter
[12]
等人提出流阻力概念,即在射血期, 压力

要进一步减少, 减少的程度正比于流量,于是( 10)式应修改为下述 E ( t ) _R 模型:

  P( t ) = E( t ) [ V( t ) - Vd ] + RL V
dv
dt , ( 11)

在等体收缩阶段 dV/ dt = 0, P ( t ) = P iso ( t ) = E ( t ) ( V ed- V d ) , P iso( t ) 是等体压力# Shroff等

人
[ 13]
假定流阻力正比于等体压力,即 RLV = K P iso ( t ) , K 是根据他的实验进行拟合得出K =

115s/ m3 # 

描述心室功能的关键参数是 E ( t ) , 它描述了心室收缩力的强度# 一般说来,它只能由实

验确定,其形状大体如图 1所示# 可以看出, E ( t ) 从 t = 0时的 Ed 值逐渐增加,在收缩期达

到最大,然后下降,在松弛后期至冲盈期某一时刻 T r 之后近似为一常值# 基于 E ( t ) 的这一

形态,温功碧
[ 14]
假定 E ( t ) 为时间的三次多项式,即:

  
E( t ) = E0 + E1 t + E 2 t

2
+ E3 t

3  ( 0 [ t [ T r ) ,

E( t ) = Ed ( T r [ t [ T ) ,
( 12)

其中 T 为心动周期, T r = STm , Tm 为 E( t ) 达到最大值 Emax 时的时间, S 为一参数, 根据经

验
[ 15]

S = 114 ~ 212, ( 12) 式中的系数由下列条件确定E ( 0) = E d , E( T r ) = E d , E ( Tm ) = Emax

及 Ec( Tm ) = 0,由此可得

  
E0 = E d ,     E 1 = - ErT r ( 3Tm - 2T r ) ,

E2 = E r ( 3T
2
m - T

2
r ) ,  E3 = E r ( T r - 2Tm ) ,

( 13)
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其中

  Er =
Emax - E d

T
2
m ( T r - Tm )

2# 

因此只要给定 Emax , Ed , Tm , T r 四个参数, E ( t ) 的形状就完全定下来了# 

3  心室_血管的动态耦合

众所周知, 心室功能是通过时域内的 E ( t ) _R 关系描述的,而血管后负荷则是通过频域内

升主动脉输入阻抗曲线描述的# 两者要耦合就必须在一个统一的域内进行,或者都在频域内,

或者都在时域内# 如果耦合在频域内进行就必须对心室引入阻抗概念,它的前提是: 1)输入与

输出成线性关系# 2)定义的参量不随时间变化# 这两点在动脉中基本满足, 而在心室中则不

然# 事实上,描写心室的参量如弹性度随心室收缩和舒张强烈地依赖于时间,因此心室不适宜

于在频域上采用 Fourier分析方法,剩下的可能性是在时域内进行耦合,这就要求能在时域内

描述血管的性质# 在这方面存在着两种方法:

a) 直接解方程法# 将描述心室的公式与描述后负荷由弹性腔模型或传输线模型所提供

的微分方程联合起来直接在时域中求解# Campbell
[ 2]
等人的工作采用了这种方法,这个方法的

缺点是如果模拟血管的模型比较复杂,所列的微分方程数目增多,求解就比较复杂, 这或许是

该方法至今仍局限于应用三元件模型的原因# 

b) 脉冲响应法# 大量实验表明,血管系统基本上是一个线性系统# 如果将流量看成是输
入,压力看成输出,则脉冲响应法的基本思想是将输入的流量看成是一系列脉冲流量之和,每

个脉冲流量输入,在主动脉根部必将产生一压力输出波形, 称为响应函数# 将一系列脉冲响应
通过卷积技术迭加起来就得到主动脉根部的压力输出# 然后, 让主动脉根部的压力在每一时

刻都与左心室压力相等, 得到心室_血管耦合求解方程# 

脉冲响应法最初是由 Latson
[ 16]
提出的, 但他只根据实验结果结合Westerhof三元件模型作

了简单的分析, 并无计算结果# 本文将在心室 E_R 模型, 血管T_Y模型的基础上利用脉冲响

应法提出一套计算脉冲响应函数, 耦合求解的具体公式, 并进行详细的计算和分析, 从而具

体地实现了脉冲响应法# 

由于单个脉冲不是周期函数, 它不能展成 Fourier级数形式,而应该写成 Fourier积分形式,

我们让:

  D( t ) =
1
2PQ

]

- ]
e
j Xt
dX, ( 14)

其次将主动脉根部压力 Pa ( t ) 和流量 Qa ( t ) 也表成如下 Fourier积分形式:

  Pa ( t ) =
1
2PQ

]

- ]
P ( X) e

jXt
X, ( 15)

  Q a( t ) =
1
2PQ

]

- ]
Q ( X) e

jXt
dX, ( 16)

根据定义,输入阻抗

  Z( X) =
P ( X)
Q ( X)

, ( 17)

令 Q a ( t ) = D( t ) ,由( 16) 及( 14) 式得 Q ( X) = 1/ 2P# 代入( 17) 及( 15) 式得单个流量脉冲的

响应函数 SIR为

  SIR( t ) =
1
2PQ

]

- ]
Z ( X) e

jXt
dX, ( 18)
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由此可见,时域中的单个脉冲响应函数事实上是频域内的响应函数即输入阻抗的 Fourier 逆变

换# 只要知道输入阻抗, 就能根据( 18)式求出SIR和输入阻抗一样, SIR不随压力,流量以及心

室参数而变化, 它反映的是血管本身的特性# 

从SIR的表达式( 18)可以看出,它要求有连续的阻抗频谱,但从实验中测出的数据只有在

与基频成倍数的倍频时才有阻抗值,即只有离散的频谱,中间的阻抗值并不知道# 而且由于信
噪比在高频时变得恶化, 使得实验中测得的阻抗值都局限在较低频率范围内,利用这种离散频

谱和高频截断的阻抗值求出的 SIR必将严重偏离真实情况# 幸运的是,我们发展的 T_Y 管模

型不仅能模拟生理上的输入阻抗曲线,而且与实验不同,具有连续的频谱, 并能计算到任意频

率,从而可以得到准确的单个脉冲响应函数 SIR# 

( 18)式只有当 lim
Xy ]

Z ( X) = 0时才有意义,而T_Y模型中 lim
Xy ]

Z( X) = Z C(特征阻抗) ,故在

Z ( X) 中应减去 ZC ,即令 Z ( X) = ZC + Z
*
( X) , ZC 单独处理,对 Z

*
( X) 则可进行 Fourier变

换# 代入( 18) 式得:

  SIR = ZC D( t ) + SIR
*

( 19)

式中

  SIR
*

=
1
2PQ

]

- ]
Z

*
( X) e

jXt
dX ( 20)

图 1 典型的心室弹性度 E ( t)          图 2 T_Y管模型和Westerhof 3_元

件模型的单个脉冲响应

图2是根据Westerhof三元件模型和T_Y模型计算出来的 SIR# 当流量脉冲进入Westerhof模型

系统时,它立即传遍整个系统, 压力升高与容积的改变成正比,然后保存在流容中的血液渐渐

流向外周,压力随之以指数规律下降# 而在T_Y型管模型中,当有限波速的压力波从下游反射

回来时,使压力升高形成一个尖端, SIR曲线上的几个尖峰反映了上肢和下肢功能反射点的影

响# 这些反射波在功能反射点之间来回传播时逐渐衰减最后消失, 这时候压力越来越接近于

以指数规律衰减Westerhof模型的压力# 
知道了脉冲响应函数,当流量给定后, 可应用迭加原理和卷积技术求得主动脉根部的压

力:

  Pa ( t ) = Q
t

- ]
SIR( t - S) Q ( S) dS =

Q
t

- ]
ZC D( t - S) Q ( S) dS+ Q

t

- ]
SIR

*
( t - S) Q ( S) dS =
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ZCQ ( t ) + Q
t

- ]
SIR

*
( t - S) Q ( S) dS, ( 21)

在等容收缩或等容舒张期, 主动脉瓣关闭,左心室流量为零, 心室和血管内血液各自按( 11) ,

( 21)式独立运动# 当心室压力大于主动脉根部压力 P a 时, 主动脉瓣打开, 左心室开始射血,心

室和血管要按下列公式耦合求解:

  

Pa = PLV ,

Pa = ZCQ ( t ) + Q
t

- ]
SIR

*
( t - S) Q ( S) dS,

PLV = E ( t ) ( V - Vd ) - RLV Q ( t ) ,

d V
dt

= - Q ( t )# 

( 22)

初始条件是 t = 0时, V = Ved# 解出( 22) 式求得 P ( t ) , Q ( t ) 后,很容易算出收缩压 Ps ,舒张

压 Pd , 平均压P a = Q
T

0
P dt / T , 脉压 $P = P s- P d ,每搏输出量S V = Q

T

0
Q ( t ) dt ,每搏输出功SW

= Q
T

0
P( t ) Q ( t ) dt# 氧气消耗量 MVO2采用Suga

[ 10]
等人的经验公式 :

  MVO2 = A ( PVA) + B , ( 23)

其中   PVA = SW + PE,

式中 PE =
1
2
( V es - Vd ) Pes 是弹性势能, A , B 为常数, 根据 Suga

[ 10]
, 取 A = 3146 @

10
- 7

/m
3
O2 / beat / ( N # m

3
)
- 1
, B = 0105 @ 10

- 6
/ m

3
O2 / beat # 

4  结果和讨论

1)依照生理情况选取了如下一组参数值: Q= 1105 @ 10
- 3
/ kg/m

3
, M= 0104poi

表 1 T_Y型管参数

E / N/ m3 h /N/m3 R/ N/ m3 L /N/m3 U0 k R R1, R3 /N . s/ m5
L * / N. s2/ m5 C* / m5 /N

管 1 413@ 105 0104@ 10- 2 0139@ 10- 2 22@ 10- 2 22b 2 015 514@ 10- 2 180@ 10- 5 018@ 10- 1

管 2 312@ 105 0106@ 10- 2 0166@ 10- 2 29@ 10- 2 22b 2 015

管 3 715@ 105 0105@ 10- 2 015@ 10- 2 18@ 10- 2 22b 2 015 1210@ 10- 2

  表2 心 室 参 数

Emax / N/ m
5 R LV /Pa# s/ m3 Vd /m

3 V ed /m
3 E d/ N/ m

5 T / s T r / s Tm/ s

4200@ 10- 5 11299@ 103 8@ 10- 6 65@ 10- 6 0 0155 0131 01187

据此求解了方程( 22)得到压力和流量波形,它们在图 3中画出,同图还标出取自 Campbell

的实验值,可以看出,理论和实验符合得很好# 

表 3 由 T_Y模型和Westerhof模型预料的心功能

SV / m
3 P a / Pa P s /Pa P d/ Pa $P /Pa SW/ J O2 /m

3

T_Y 模型 2317@ 10- 6 11158 11149 01872 01547 01311 01149@ 10- 6

Westerhof模型 2118@ 10- 6 11143 11508 01894 016131 01302 01150@ 10- 6
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图 3 预料的主动脉根部压力 Pa ,左心室压力 PLV 和体积流量Q

(实验数据取自 Campbell等人[ 2] )

图 4  T_Y管模型和Westerhof模型预料的 P a , PLV 和 Q
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  2) 为了讨论有限波速和离散反射的影响, 我们将上述采用T_Y型管模型的耦合结果和与

用Westerhof 模型的耦合结果比较# 因为两个模型的参数和生理意义不同, 采取如下的方法

选取Westerhof 模型的参数使两模型尽可能接近# 即设 RTP为 T_Y 模型的外周阻力, ZC为

T_Y 模型的特征阻抗# 由于 T_Y 模型的 SIR
*
在 t 较大时趋于Westerhof 模型的 SIR

*
=

[ exp( - t / CRTP) ] / C,其中 C为Westerhof模型的顺应性# 选取 C 使Westerhof模型的SIR
*
的

衰减率等于T_Y模型的 SIR
*
在 t 很大时的衰减率# 根据以上原则,我们算得 RTP = 2842 @

10
5
/ N. s/ m

5
, C = 4157 @ 10

- 19
/N

- 1
.m

5
, ZC = 256 @ 10

5
/N. s/m

5
# 

图 5 心室最大的弹性度 Emax 对主动脉根部压力

Pa ,左心室压力 PLV 和体积流量 Q 的影响

图 6  心室最大的弹性度 Emax

对每博体积 S V的影响

计算结果如上表 3及图 4所示# 可以直出两

种模型算出的总体量差别不大, 流量波形相似,

Westerhof模型的流量小于T_Y模型的流量# 两种

模型的压力波有显著差别# 在收缩期, T_Y模型

的 P s 要比Westerhof模型低, 而在舒张期则比它

高, 且有第二个峰值# 这是因为Westerhof模型相

当于波速无穷的情形,舒张期压力单调下降, 而T_

Y模型则不同,当主动脉瓣打开时,压力以波的形

式向外传播,从而减少主动脉根部压力,有利于减

少氧消耗量和增加每搏输出量# 当主动脉瓣关

闭,脉搏波反射到主动脉根部, 提高了主动脉压

力,有利于冠状动脉灌住# 因为这时,主动脉瓣已
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关闭, 压力增高不会造成左心室的负担, 还可以更好地推动血液流向外流, 此事实与实验观测

一致# 可见,在正常生理情况下,有限波速的反射对心功能有利# 但是在某些病理(如高血压)

条件下,由于血管壁杨氏模量增大或别的原因,使脉搏波波速增加, 若反射波在主动脉瓣关闭

前回到主动脉根部, 那么这时的压力升高将会造成对心室的负担,使心肌氧消耗量增加, 每搏

输出量减少,这时的情况与Westerhof模型接近# 

图 7 心室舒张末端体积 V ed 对主动脉根部压力

P a ,左心室压力 PLV 和体积流量 Q 的影响

图 8 心室舒张末端体积 V ed 对左

心室压力_体积循环的影响

3) 为了研究参数变化对心功能

的影响, 首先确定敏感参数# 即将
某些参数增加 10% , 然后计算其余

参数增加或减少的百分数# 大量计

算表明 (为节省篇幅, 具体数据从

略) , 心室功能对心室的舒张末期体

积 Ved , 心室最大弹性度 Emax 以及血

管外周阻力 R1 (上肢) 和 R 3 (下肢)

最敏感# 而且在心室和血管的耦合

中, 心室本身的参数影响最大, 尤其

Emax 最显著# 

Emax 是表征心室收缩强度的量,

它变大表示心脏收缩力加大,可引起 PLV , Pa , Q的显著增大(图 5) ,但波形不变,只是向上平移

了一段# 图6表示E max 对SV的影响,当 Emax 增大时, 心输出量显著增大, 但到一定程度, SV的

增加就缓慢了, 这是因为心室最大的体积也不过 Ved 不管多大的收缩力也不可能将心室中的
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血液全部射出去# 图7和图8表示心室舒张末期体积 Ved (前负荷) 对流量,压力和心循环图的

影响# 当 Ved增大时,心室流量及所作的功都将显著增加,这一结论与著名的Starling 定律一

图 9  上肢周边阻力 R1 对 P a , PLV , Q 的影响

图 10  下肢周边阻力 R 3 对 P a , PLV , Q 的影响
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致# 图 9和图 10为外周阻力 R 1 , R3 的影响# 当 R1 或 R3 增加时, 可引起血压升高, 流量

减少, 脉博波反射影响更明显# 图 11表示 R3 对 SV 的影响# 当 R3 增大时, S V减少, 但当

R3继续增大时, SV减少趋于平缓, 每搏输出功SW随 R3的变化有一极值(图12) , 与Sunagawa

提出的 最大功原理一致, 即血管的特性处于某一状态时, 可使心室所作的功达到最大值# 从

图可以看出, 曲线最大值附近较为平坦, 因此外周阻力可以在相当大的范围内变动, 而心室

外功仍然十分接近最大值# 这种特性对于动物的适应性是有好处的, 因为在一般情况下, 外

周血管的性质并不总是在使心室外功最大值的地方, 而且可能有相当的偏差, 但心室的外功

基本上维持不变# 

图 11  SV 随 R3 的变化曲线              图 12 S W 随 R3 的变化曲线, 在

某 R3 处 S W 达到极大值

图13 等体积收缩时间 t i 和射血时间 te         图 14  当每搏外功达到最大

随心率 G的变化曲线(测量数据引 值时 E es 和 Ea 的关系

自Wallace等人的文章[ 17] )

图 13还计算了等容收缩期和射血期间隔时间随心动周期的变化, 并与实验值进行了比

较# 

5  心室_血管的最优耦合

本节应用最大输出功原理和心肌效率最高原理研究心室_血管最优耦合问题# 

a) 最大输出功原理# 对于静态的情况, Suga
[10]
等人得出如下结论:当 E es = E a时( E a是血

管参量,满足 E a = Pes/ SV ) ,心室所做的外功达到最大# 对于动态的情况, 外功达到最大时,
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心室和血管的关系并非这么简单# 考虑到脉动部分, 心室的特性和血管的特性都不能用一

个常数 E es 或 E a 来表示# 但为了同静态情形比较, 我们计算了外功达到最大时的 Ees 和

E a( E es 取 E( t ) 收缩期末的值, E a = P es/ SV )# 由于血管部分的参数较多, 但只有R 1 , R3的影

响最显著,因此我们只计算了使外功 SW 达到最大值的 R1 和 R3 ,这时整个血管的外周阻力等

图 15  最优效率时 E es 和 V ed

对耦合比 E es / Ea 的影响

( 1: Ved = 70 @ 10- 6 / m3 ,

2: Ved = 65 @ 10- 6 / m3 ,

3: Ved = 60 @ 10- 6 / m3 )

于 R1 R3 / ( R3 + 2R 1 )# 图 14是计算结果# 可以看到,

这时 Ea 与 Ees 仍是线性关系,但与静态情况下的 E a 与

Ees 有一定差别# 图中所示的是 Ved = 65ml的情况,当

Ved 变动时, E a 与 Ees 的关系不变, 静态情况下的 E a =

E es 也是与 V ed无关# 这一点两者是相同的# 

b) 心肌效率最大原理# 心肌效率定义为:

  功 / 氧耗量 = SW/ MVO2 ,

MVO2由( 23)式确定# 静态情况下, Suga
[ 10]
推导出, 在心

肌效率达到最大值时, E es 和 Ea 有如下关系 :

  
E es

E a
=

B +
1
2
A ( Ved - Vd )

2
Ees

B
,

E es/ E a 是 V ed的函数,而外功达到最大值时, E es和 E a的关系与 Ved无关# 图15显示了动态耦

合时,心肌效率达到最大时 Ees和 E a的关系# Ees / Ea 随 V ed , Ees 的变大而变大,定性上与静态

一致,但在数值上两者有一定差别# 

6  结   论

1) 心室采用 E ( t ) _R 模型,血管采用T_Y模型进行心室和血管的动态耦合可以得到与生

理测量数据符合得很好的结果# 

2) 心脏参数的影响比血管参数影响大,心室部分影响最大的是 Emax , V ed ,血管部分影响最

大的是 R1 , R3 # 

3) 在正常生理条件下, 有限波速与离散反射有利于心功能的发挥# 当波速增大时, T_Y模

型得到的结果越来越接于Westerhof模型# 

4) 当血管处于某一状态时,可以使心室作的外功达到最大或心肌效率最高# 
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The Dynamic Coupling of Left Ventricle

and Systemic Arteries

Wu Wangyi,  Dai Guohao,  Wen Gongbi

( Depar tment of Mechanics and En gin eer ing Sci ence , Pekin g Univer sity , Beijin g 100871, P R China )

Abstract: Cardiovascular system is a complex interactive system. The study of ventriculo_arterial

coupling can be greatly helpful to reveal themechanism andregularity of cardiovascular system diseas-

es. The dynamic process of the ventriculoarterial coupling is considered making use of E ( t) _R model

for the left ventricle and T_Y tube model for the arterial tree. The predicted pressure and flow wave-

forms agree well with the experimental data. The effects of the SA and LV properties on the LV/ SA

function and the optimal coupling of ventriculo_arterial are also discussed. The results have clinical

significance.

Key words: ventriculo_arterial coupling; T_Y tube model; impulse response function

674 吴  望  一   戴  国  豪   温  功  碧


