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提要　近20年来心室后负荷、泵功能及心室2动脉耦合的研究已有了很大的发展和某

些医疗应用. 在静态情况下, 这一问题的研究已比较成熟. 对于动态情形, 目前已

作了不少动物实验, 并提出一些理论模型. 本文首先评述20多年来这一问题的发展

概况, 然后报告笔者近期的研究结果, 最后提出进一步需要研究的问题.
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1 　概　述

哺乳动物的心血管系统由心脏和血管两部分组成. 心脏是推动血液循环的动力源, 它依

靠左心室收缩将由肺静脉送来的新鲜血液泵入动脉系统中, 再经过体循环和微循环为组织输

送营养, 以维持生理需要. 当右心室收缩, 则将静脉血泵入肺动脉, 流经肺, 使血氧合变成

新鲜血液. 氧合血经左心房再次进入左心室. 可以看到, 人体血液循环包括肺循环和体循环

两条回路, 而每一条回路中, 心室2动脉形成一耦合系统. 事实上, 心脏要能将血液最大限度

的挤入动脉, 必须克服动脉系统的阻力, 通常称为心室后负荷. 显然, 后负荷改变 (例如动

脉硬化或狭窄) 将影响心室射血、氧气消耗等心功能参量, 而心功能本身的变化 (如心肌坏

死, 收缩无力等) 也将影响动脉中的压力和流量等物理量, 所以心脏和血管是一个相互作用

的耦合系统.

研究心室2血管耦合问题需解决以下关键问题: (1) 采用什么参量来描述不依赖于心室特

性的后负荷. (2) 采用什么参量来描述不依赖于后负荷的心室特性. (3) 如何设计耦合框架

使它能刻化心室和血管的特性, 并能比较精确地预料每搏体积, 每搏输出功等. (4) 在什么

条件下, 心室2血管能达到最佳耦合, 即所谓匹配, 以确定或控制在相互作用系统中的平衡工

作点. (5) 寻找描述心室特性最敏感的参数, 研究它如何被药物、病理条件所改变, 以便为
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医疗应用提供理论基础. 所以研究心室2动脉耦合必须首先解决好心室后负荷和心功能的描

述.

心室后负荷实际上表示的是所有对抗心脏射血的外部因素. 用什么参量来表示后负荷曾

有过不同的定义, 但自从W esterhof (1971) [ 1 ]等人引入了血管输入阻抗的概念后, 尤其是M il2
no r (1975) [ 2 ]提出血管输入阻抗是描写心室后负荷的合适参量以来, 主动脉输入阻抗作为度

量心室后负荷的重要指标已被广大研究者接受, 并得到了广泛的应用. 它的最大优点是不受

心脏参量的影响, 包含了血管阻力、顺应性和脉搏波反射3个反应血管主要特性的因素, 因此

是在线性范围内描述心室后负荷特性的最合适参量, 它与心室性质无关. 目前关于输入阻抗

的实验测量, 正如柳兆荣 (1988) [ 3 ]在他的评述性文章中所述, 已经达到相当完美的程度. 理

论研究有分布参数和集中参数两种模型. 前者是从分析人体解剖学结构出发, 对复杂的动脉

树进行简化. 其中比较著名的是O ’Rou rke (1965, 1967) [ 4- 6 ]提出的哺乳动物动脉树的非对称

T 型管模型 (图1 (a) ). 这一模型既结构简单又抓住了体动脉树存在两个功能反射点的主要特

性. 柳等人 (1990) [ 7 ]对 T 型管进行了深入的研究并作了两点改进, 得到了与实验数据更加一

致的结果. 在此基础上, 吴望一等人 (1995) [ 9 ]提出了 T 2Y 管模型 (图1 (b) ) , 它比 T 型管

多了两条腿. 关于集中参数模型, 比较著名的是W esterhof (1971) [ 1 ]提出的3元件弹性腔模型

(图4 (a) ). 由于它简单, 输入阻抗的模在极低频和高频下都与实验基本一致, 至今仍被人们

广泛采用. 1978年, N oo rdergraaf [ 10 ]提出了双弹性腔5元件模型 (图4 (b) ). 之后, 柳等人

(1994) [ 8 ]改进了 (图4 (c) ) , 它与3元件模型相比, 精度有提高, 但在广泛的频率范围内, 输

入阻抗与实验仍有显著差别. 最近, 冯忠刚、吴望一等人 (1995) [ 11 ]提出了3弹性腔9元件模型

(图5). 计算结果在整个生理范围内阻抗模和幅角都与实验符合得很好. 所以, 动脉血管输入

阻抗的研究, 无论是实验测量, 还是理论模型都已达到了比较完美的程度.

　图1　 (a) T 管模型[5, 6 ], (b) T 2Y 管模型, 其中L 3 , C 3 , R 3 和R 3 3 分别表示流感、流容、流阻和

特征阻抗

　　与输入阻抗相比, 心功能的研究就显得不甚完美. 主要困难在于心室的主动运动机制非

常复杂, 很难完全用力学参量来准确描述. 目前研究大致沿着心肌力学和心室泵功能两个方
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面进行. 心肌力学主要基于心室的解剖学结构、形状等生理因素来研究心肌壁的应力分布

(本构关系)、射血或充盈时的流体动力学性质[ 12- 16 ]. 心室泵功能不考虑心室的具体形状, 采

用集中参数研究心室的整体性能, 例如压力和体积关系 (称 P 2V 关系). 由于泵功能模型简

单, 便于医疗应用, 所以在研究心室2血管耦合的问题中普遍采用泵功能集中参数模型. 目前

基于泵功能测量 (即测量哺乳动物心室的压力和流量 ) 的实验研究已经很多[ 17- 34 ] , 但用什么

参量来描述心室收缩力或者说如何表述心室功能曲线, 研究者们长期争论不休. 在静态情况

下, 直到 Sunagaw a (1983, 1984) [ 35, 36 ]实验中发现收缩末期压力和体积基本上成线性关系 (称

end2systo lic p ressu re2vo lum e rela t ion, 简称 ESPV R ) , 并提出用斜率 E es (es 为 end2systo lic 缩

写) 表示心室收缩的弹性度 (elastance) 才得到广泛的承认, 原因是该参数对生理范围内的后

负荷变化不敏感, 而对心室收缩力变化却很敏感. 但是, 在动态情况下, 问题就复杂得多. 由

于 Fou rier 分析在动脉的成功, 开始某些研究者也采用这一方法来研究心室的动态功能. 因为

既然后负荷可以用依赖于频率的输入阻抗来描述, 假如心室也在频域中用输出阻抗来表示, 那

么“源”与“负荷”的耦合不就可以一目了然了吗?但是正确的阻抗概念必须满足两个条件,

即 (1) 输入 (如流量) 与输出 (如压力) 成线性关系; (2) 定义的参量不随时间变化. 这两

条在动脉中基本满足, 而在心室中却很不满足. 事实上, 由于主动脉瓣膜的存在使心室特性

呈非线性, 特别是描述心室的参量随心室收缩和松弛与时间剧烈相关. 因此心室不适于在频

域上采用 Fou rier 分析方法. 现在研究者们已经放弃这一方向, 转而在时域上直接寻求 P 2V

关系. 主要的方法仍然是建立在现象学分析和实验结果的基础上. Suga (1974) [ 31 ] , L it t le

(1987) [ 26 ]等人相继提出了 E ( t) 和 E ( t) 2R 模型. 其优点是关系简单, 便于与后负荷耦合. 之

后, 不少人研究 E ( t) 的生理含意和进行了动物实验, 揭示了 E ( t) 或 E ( t) 2R 模型的缺

点[ 19, 23, 33, 34 ] , 提出了改进的3元件模型[ 33, 34 ]. L andesberg 等人[ 37, 38- 39, 33 ]则根据肌丝滑行学说研

究心肌收缩、舒张的动力学模型. 所有这些模型目前顶多只能作到描述性正确, 即可调整参

数拟合实验. 要做到预料性和解释性正确还有很长一段路程要走.

关于心室2动脉耦合问题, 在静态情况下 Sunagaw a (1983, 1984, 1985) [ 35, 36, 40 ]假定收缩末

期左心室压力等于主动脉根部压力, 并以此作为耦合条件, 得到了与实验比较符合的结果. 至

于动态耦合研究则较少. 目前见到的实验和模型都比较完整的工作报道是 Cam pbell

(1984) [ 41 ]的文章, 他对左心室采用 E ( t) 2R 模型, 后负荷采用W esterhof 3元件模型, 结果欠

佳. 与左心室2体动脉耦合相比, 人们对右心室2肺动脉耦合的研究则要少得多. W inner 等人

(1966) [ 42 ]应用传输线理论得到了压力、流量波形与实验较为一致的结果, 然而阻抗却与实验

相差甚远. Po llack 等人 (1968) [ 43 ]的分布参数模型获得了较好结果. 但在模型中引入了55个分

支管, 计算太繁杂, 应用起来十分不方便. 最近, 吴望一等人 (1995, 1996) [ 9, 11, 45- 50 ]改进了

后负荷, 应用脉冲响应技术, 较系统地研究了体循环和肺循环耦合问题, 无论是压力、流量

还是输入阻抗都得到了与实验相当一致的结果. 另外, 还需要进一步研究的是最佳耦合 (或

称匹配) 问题. 自然首先要问匹配原则是什么?在机械运动和电学中, 人们普遍应用的原则是

两个系统的阻抗相等. 但如前所述, 心室不便在频域中描述, 因此研究者们常常提出一些与

阻抗意义相同而形式上不同的其他原则. 例如, 最小功原理[ 51 ] , 最大输出功[ 35, 36, 40 ] , 氧气消
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耗最小或效率最高[ 52- 55 ]等等. 在静态情况下, Sunagaw a 等人[ 19, 35, 36, 40, 52- 56 ]应用最大输出功和

氧气消耗最小原则得到了与生理基本一致的心搏出量. Kass 等人 (1992) [ 57 ]对 Sunagaw a 学

派关于心功能、耦合和匹配的一系列工作作了全面的总结和评述. P iene (1984) [ 58 ]对于常流量

脉 冲输入, 采用 E ( t) 和3元件后负荷模型, 根据最大效率原则作过简单计算. 丁和柳

(1991) [ 59 ]应用最小功原理研究了心室2动脉耦合. 最近, 吴等人 (1995) [ 45 ]基于最大效率和最

小氧气消耗原则, 研究了在生理和病理条件下的工作点.

综上所述, 自60年代以来, 心室后负荷、心功能及它们的耦合研究已经有了很大的发展,

作了不少动物实验, 并提出一些理论模型. 下面对这一问题的主要成果作一评述, 包括作者

近期对这一问题的研究结果.

2 　心室后负荷的描述

如前所述, 主动脉输入阻抗是描述心室后负荷的最合适参量. 与电学中定义一样, 主动

脉输入阻抗是将主动脉根部的压力和流量展为时间的富氏级数, 两个级数对应的系数之比称

为阻抗模 (特别地, 零频时的系数比称为特征阻抗) , 其相位差定义为幅角. 主动脉输入阻抗

的特点及实验测量已在柳兆荣 (1988) [ 3 ]的综述性文章中作了详细介绍. 这儿着重介绍便于作

为心室后负荷的理论模型.

2. 1 　分布参数模型

1965, 1967年, O ’Rou rke 分析了升主动脉特殊的解剖结构. 流经升主动脉的血液要供给

上肢和头部以及下肢和驱干这两个不同的血管床. 因此在体动脉中存在两个功能反射点, 而

分支动脉仅有一个功能反射点. 基于这一差别, 他提出了哺乳动物动脉树的非对称 T 型管模

型 (图1a) , 模型的入口代表升主动脉根部, 模型的上、下肢分别代表头部和上肢的动脉床以

及下肢和驱干的动脉床. O ’Rou rke [ 6 ]将管壁处理为弹性管, 终端处理为纯阻力元件, 作了粗糙

计算, 结果欠佳. 柳 (1990) [ 7 ]比较深入地研究了这一模型, 作了两点改进: (1) 将管壁处理

为纵向受约束的均匀粘弹性管, (2) 用一弹性腔模型代表终端阻抗 (图1 (a) ) , 计算结果有改

进. 最近, 吴望一等人 (1995) [ 9 ]提出 T 2Y 管模型 (图1 (b) ). 它与柳改进的 T 管模型差别

在于: (1) 在下肢部位增加了两个分叉管, 代表人体的髂动脉和股动脉, 因为这两支动脉相

对说来也是较大的动脉, (2) 将上分支管的终端小动脉处理为弹性腔模型, 下分支管的终端

阻抗处理为纯阻力元件 (图1 (b) ). 因为图1 (a) 所示终端阻抗的弹性腔模型, 当频率趋于

无穷时, 阻抗变得无限大, 这与生理实际不符. 图2是高血压情形与实验的比较. 特别是由于

T 2Y 管模型与人体动脉树总体结构很相似, 利用这一模型计算的体动脉树不同部位的阻抗与

Bergel (1972) [ 60 ]书中的实验曲线惊人地相似 (图3). 这说明 T 2Y 管模型既保留了非对称 T 管

模型简单性 (与多重分叉管模型相比) 的优点, 又能更好地模拟人体动脉阻抗. 对于肺动脉

输入阻抗, 吴等人 (1996) [ 50 ]根据生理特点, 采用改进的 T 管模型. 其主要改进在于将两支的

终端阻抗都用改进的3元件弹性腔模型表示, 图9是计算例子, 阻抗模与实验相当一致.

2. 2　 集中参数模型
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图2　在高血压情况下升主动脉阻抗与实验的

比较 (ûzû是输入阻抗模) [9 ]　　

图3　T 2Y 管模型模拟人体各部位的输入阻抗

　　在生理上感兴趣的是作为心室后负荷的总体

效应, 而不十分关心某一血管段的具体流动特

性, 因而常常采用集中参数模型. 其中弹性腔模

型已为广大研究者所接受, 并得到了广泛的应

用. 最有名的是W esterhof (1971) [ 1 ]提出的 3 元

件模型 (图4 (a) ). 这一模型在低频和高频时与实

验一致, 幅角也趋于零, 但在很宽的中频段, 它

却不能表现阻抗模和幅角的振荡. 而中频段反映

了有限波速和波的离散反射, 它使阻抗曲线起

伏, 这对于心血管系统的正常机能起重要作用.

尽管如此, 由于3元件模型结构简单, 且反映了低

频和高频特性, 至今仍被人们广泛应用. 为了克

服W esterhof3元件在中频段与实验不符的缺点,

N oo rdergraaf ( 1978) [ 10 ] 提出 5 元件模型 (图 4

(b) ). 在这个模型中他引进了表征血液运动惯性

的流感L . 根据这一模型所得输入阻抗模在中频

段出现一个极小值, 这比3元件模型进了一步. 但

幅角在极小值点所对应的频率附近不穿过零点.

为了克服这一缺点, 柳等人 (1994) [ 8 ] 根据特征主

抗主要来源于大血管的生理背景, 对5元件模型

进行了修正 (图4 (c) ) , 这一改进使得在

中频段有一明显的极小值和极大值点,

幅角过零. 但阻抗模在第 1 个极小点后

逐渐与实验偏离, 幅角仍然与实验差得

很远. 最近, 冯忠刚等人 (1995) [ 11 ]提出

了一种新的 3 弹性腔 9 元件模型, 如图5

(a) 所示, 其中 c0, c1, c2 分别表示大、中、

小血管的顺应性, R z, R p 为特征阻抗和

外周阻力, R 1, R 2 是综合了流体粘性和

血管粘性的中、小血管的流阻, L 1,L 2 是

综合了流体惯性和血管惯性的中、小血

管流感. 它与常用的 3 弹性腔模型不同

之处在于它将流阻 (包括特征阻抗) 及流

感分别在弹性腔中与流容串联, 而不是

并联.
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　　图4　 (a) 3元件模型; (b) 5元件模型; (c) 改进的5元件模型; 其中 Z c, L , R 分别表示特征阻抗、流感、外周阻力, C ,

C 1, C 2 表示流容

图5　 (a) 9元件模型; (b) 正常人体升主

动脉阻抗　　　　　　　　

其含意在于将原来的弹性腔概念拓开成具有

惯性的粘弹性腔. 图 5 (b) 给出了 9 元件模型

的计算结果. 可以看出, 在整个频率范围内都

与实验相当符合, 尤其是幅角的符合程度大

大好于过去所有模型, 并且各元件的参数值

也都在生理范围内. 总之, 9 元件模型不仅精

度提高了一大步 , 而且具有结构较简单、各参

数生理意义明确, 易于调试的优点.

3 心室功能的集中参数模型

心室功能的集中参数描述就是寻找心室

压力2体积 (或流量) 关系, 这一关系应满足以

下2点: (1) 描述 P 2V 关系的参量应不受后负

荷影响, 它是由心室本身特性决定的. (2) 便

于与后负荷耦合 , 因此 , 最好是线性关系. 在

静态情况下, Sunagaw a (1984) [ 36 ]提出的 ES2
PV R 关系基本上满足这些条件. 这就是

P es = E es (V es - V d (3. 1)

或

P es = E es (V ed - SV - V d (3. 2)

其中 P es,V es 分别表示收缩末期压力和体积,

E es 表示心肌的弹性度 (elastance) , V d 表示死

体积, V ed, SV 分别表示舒张末期体积和射血

量. M aughan 等人 (1984) [ 61 ]用孤立狗的心脏

作实验, 采用3元件弹性腔模型模拟后负荷, 发现当特征阻抗和顺应性增加4倍, 对 ESPV R 影

响很小, 但外周阻力改变, ESPV R 左移或右移, 所以血管参数仍有影响. 尽管如此, 由于 ES2
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PV R 的线性性质和对后负荷的不敏感, 仍是目前在静态情况下描述心室最好的功能曲线.

Bu rkhoff 等人 (1986) [ 52 ]还进一步研究了在极端情形下的 P es 2SV 二次曲线关系, 发现非线性

有利于心室作功.

心功能的动态描述比静态要复杂得多. 目前绝大多数研究心功能随时间的变化实际上限

于准静态. 事实上, 心肌收缩的惯性力只是静态的 1◊ . 所以当心室体积或压力变化不是太

剧烈时, 心室收缩的惯性力或许可以忽略. 这儿我们总结一下目前描述心室泵功能的几种准

静态模型.

311　 E ( t) 模型 (1元件模型)

Suga 等人 (1974) [ 31 ]基于心脏的搏动来源于心肌的变硬和松弛的思想, 将心室看作一具

有主动机制的弹性结构, 这个结构在收缩时变硬, 描写这个弹性度的指数随时间的变化就是

E ( t) , 于是他将式 (311) 推广到准静态, 即

P ( t) = E ( t) [V ( t) - V d ] (313)

其中 P ( t) ,V ( t) 为作为时间函数的心室压力和体积1该式表示在不同后负荷或前负荷下, 在心

脏循环的同一时刻, P 2V 仍成线性关系1为了检验此公式的正确性, L it t le 等人 (1987) [ 26 ]在

6条狗身上作实验, 采用静脉堵塞的方法来调整后负荷, 结果发现对于不同的后负荷, 在心脏

搏动的同一时刻, P 2V 基本上是线性的1它们的斜率随时间的变化就是 E ( t) 1实验还发现,

E ( t) 模型只在射血前的头 70m s 预示了心室压力, 而在收缩中期和射血期对心室压力的估计

偏低1
312　 E ( t) 2R 模型 (2元件模型)

既然 (313) 不能预示心室射血时的压力, H un ter 等人 (1979) [ 21 ]提出源阻力概念, 即在

射血期, 压力要进一步减少1减少的程度正比于流量, 于是 (313) 修改为

P ( t) = E ( t) [V ( t) - V d ] + R ( t)
dV
d t

(314)

在等体收缩时 dV
d t

= 0 , P ( t) = P iso ( t) = E ( t) (V ed - V d) , Sh roff 等人 (1983) [ 29 ]假定源阻力

图6　 E ( t) 形状示意图

正比于等体压力 P iso , 即R ( t) = K P iso , 由他的

实验拟合得 K = 010015söm l1
这两个模型的关键参数是 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, 其形状如图6所示1 显然, E ( t) 在收缩时达

到最大, 然后下降, 在松弛后期至充盈某一时

刻 T r 近似为一常值, 基于这一形状特点, 温等人

(1994) [ 48 ]假定 E ( t) 为时间的三次多项式, 即
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E ( t) = E 0 + E 1 t + E 2 t2 + E 3 t3 0 Φ t Φ T r

。E ( t) = ED T r Φ t Φ T
(3. 5)

其中 T 为心动周期, T r = sT m , T m 为 E ( t) 达到最大值 Em ax 的时间, s 为非对称参数, 根据经

验 (N iko lic, 1990) [ 62 ]s = 114 - 212 , 系数由 E (0) = E D , E (T m ) = Em ax , E ’ (T m ) = 0 ,

E (T r) = ED 4个条件确定1因此, 只要给定 Em ax , ED 两个参数, E ( t) 的形状就完全定下来了1
Cam pbell 等人 (1986) [ 18 ]曾对源阻力进行了仔细研究, 发现不管R ( t) 取什么形式, 在收缩末

期, 预示的 P ( t) 误差总是越来越大, 且参数不唯一1因此, 还存在别的因素, 有待进一步揭

示1
313 　3元件模型

由于 E ( t) 2R 模型预示的收缩末期压力误差较大, 促使不少研究者[ 19, 23, 33, 34 ]进一步寻找

影响收缩力的其他因素1 D rzew iek i 等人 (1989, 1991) [ 63, 64 ]的实验发现, 实际上在射血末期心

瓣关闭之前, 心肌就开始舒张, 此时粘弹性效应起作用, 他认为所谓第3心音就源于心肌舒张

时的粘弹性影响1D rzew iek i 还从心肌力学出发研究 E ( t) 的生理含意1发现 E ( t) 实际上由两

部分组成, 一部分由肌节产生的主动收缩力, 它是心脏的能源泉, 随时间剧烈变化; 另一部

分是围绕肌节的纤维在肌节收缩时被动变硬产生的, 这是一个纯粹的弹性项1因此, 在预料心

室压力时至少应包括主动收缩、被动弹性、源阻力等因素1W ijk stra (1989, 1991) [ 33, 34 ],

图7　3元件模型

V aart jes (1987) [ 32 ]等人在正常的射血流量条件下, 提

出了 3 元件模型 (图 7) , 就是在 E ( t) 2R 模型上再串

连一弹性元件 E s ( t) , 表示被动弹性的影响, 结果成功

地揭示了射血对心肌收缩的正负影响1类似地, Boom

等人 (1992) [ 65 ]提出 3 房室模型1温等人 (1994) [ 48 ]建议

在 E ( t) 2R 模型上串连一粘弹性元件, 以模拟射血末

期和舒张期的粘弹性效应, 根据这一模型与W ester2
hof3元件模型耦合, 结果不十分满意, 有待进一步研究1
314 　动力学模型

L anderberg 等人[ 38, 39 ]研究心室的集中参数模型不同于上述完全基于现象学分析和实验

结果的 E ( t) 2R 模型, 它从心肌收缩的生理过程出发, 研究参与心肌活动的各种因素的调节

作用1 事实上, 心肌的收缩来源于肌小节的缩短1 根据肌丝滑行学说, 肌小节缩短时, 粗肌

丝、细肌丝的长度不变, 只是细肌丝在粗肌丝上滑行1 引起滑行的结构是肌球蛋白的横桥, 它

象划船的桨一样, 一端连在粗肌丝上, 另一端与细肌丝的肌动蛋白接触, 摆动一定弧度, 因而

产生粗肌丝的相对运动, 所以肌球蛋白丝和肌动蛋白丝之间的滑行运动来源于横桥作用于肌

动蛋白丝上所产生的力, 而横桥活动又与钙离子浓度有关1事实上, 在静息状态下, 肌球蛋白

所处的位置妨碍其头部与肌动蛋白丝结合 (即形成横桥) 1当钙离子存在时, 肌钙蛋白复合体

与钙离子结合后构象发生变化, 使肌球蛋白离开原位, 让肌球蛋白横桥附着于肌动蛋白位点

1于是钙离子与肌动蛋白的结合, 解除了对横桥活动的经常性抑制, 引起肌肉收缩1陈[ 66 ]指出,
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当钙离子的浓度小于 10- 7M 时, 肌肉就不能收缩1所以, 肌肉收缩与自由钙离子的瞬变过程、

钙离子与肌钙蛋白的结合、横桥数目以及它们之间的正负反馈等生理活动密切有关1 L andes2
berg 等人[ 38 ]将这一系列生理过程模型化为10个状态, 首先列出状态参量 (如钙离子结合数, 横

桥数目等) 随时间变化的化学动力学常微分方程, 每一过程的反应常数由实验确定1然后假定

横桥数目与心肌力、心室体积成线性关系, 从而得到力2长度或速度关系1我们认为从心肌活动

的生理过程出发的动力学模型比 E ( t) 2R 模型有更深刻、更细致的生理背景, 是一个很好的

研究途径1自然, 它比 E ( t) 2R 模型复杂, 实验要求也更高1
此外, Shoucri 等人[ 67- 72 ]走了一条与上述基于实验而提出的 P 2V 关系完全不同的道路1

基本思想是假定心室为一具有主动收缩机制的弹性厚壁圆柱体, 把心肌收缩力视为作用在圆

柱体上的体力, 根据弹性大变形理论积分导出 P 2V 关系1或许由于公式包含的参数缺乏生理

含意, 尽管 Shoucri 等人根据这一模型作了一系列研究, 但文章被引用的很少, 似乎独此一家,

远不如 E ( t) 或 E ( t) 2R 模型研究和引用得广1
最后指出, 所有上述模型至多只能做到描述性正确, 也就是基本上能拟合实验数据, 要

能预料别的实验结果, 或估计的参数要能解释某些生理事实, 还需要进行深入地研究1

4　心室2动脉耦合

411　静态耦合

先简单回顾一下在静态情况下, Sunagaw a (1984) [ 36, 40 ]学派关于耦合问题所作的精辟分

析1为了与式 (312) 所表示的 P es 2SV 线性关系耦合, Sunagaw a 根据实验将主动脉根部压力

也表示为 SV 的如下线性关系:

P a = E aSV + P d (411)

其中 P a, P d 分别表示主动脉根部压力和静脉压力, E a 为血管顺应性倒数, 表示弹性度1假定在

射血时 P a = P es , 则由 (312) 和 (411) 解得

SV = (V ed - V d) ö(1 + E aöE es) (412)

若要求每搏输出功达到最大值 (即匹配) , 则得 E a = E es , 即血管弹性度和心室弹性度相等1
此时 SV = 015 (V ed - V d) , 即心搏出量仅为最大值 (V ed - V d) 的 50◊ , 这与生理事实 (60—

70% ) 不符1 Suga (1981) [ 73 ] , Yasum u ra (1989) [ 55 ]从实验中发现, 心室的总能 (输出功 + 储

存在心室的势能) 与每搏氧气消耗成线性关系, 假定耦合时氧气消耗最小, 由此得到心搏出

量为最大值的60—70% , 与人体生理数据一致1 Bukhoff (1987) [ 17 ] , Kass (1989) [ 25 ]等人研究

了非线性 ESPV R 关系1结果表明, 即使 P es - V es 成非线性, 输出功达到最大值的条件仍然是

E a = E es , 而且非线性对心室效率是有利的, 这一结果与实验[ 17, 27 ]一致1
总之, 关于心室2血管的静态耦合, 以 Sunagaw 为代表的学派取得了很大进展, 已经比较

成熟1
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412　动态耦合

与静态相比, 动态耦合尚处于初期研究阶段1理论上目前主要有两种方法:

(1) 直接求解法 (我们暂且这么取名)

这一方法是将描述心室的公式与描述后负荷的微分方程直接在时域中求解1Cam pbell

(1984) [ 41 ]和Beyar (1984) [ 74 ]等人采用了这种方法1前者心室采用 E ( t) 2R 模型, 后者将心室

收缩分为主动和被动部分, 主动部分采用H ill 方程1有关后负荷, 两者都采用了W esterhof 3

元件模型, 计算结果与实验有明显差距.

该方法的缺点是只能对血管中的集中参数模型联立求解, 而且当元件数目多时, 微分方

程个数增加, 参数太多, 计算较复杂1
(2) 脉冲响应法

脉冲响应法的基本思想是将心室每搏输出流量分割为一系列输入常流量脉冲之和1每一

输入脉冲, 在主动脉根部必将产生一压力波形 (称响应函数) 1大量实验证明, 动脉基本上是

一线性系统, 将一系列流量输入产生的一系列脉冲响应加起来就得到主动脉根部的压力输出,

这个过程在数学上利用了卷积技术1然后在射血期, 让卷积所表示的主动脉根部压力在每一时

刻都与心室压力相等或采用考虑心瓣影响的柏努利关系作为衔接条件, 从而将心室2动脉两个

系统耦合起来联立求解1因此, 问题的关键是寻求单个脉冲的响应函数1
脉冲响应法最早由L atson (1986) [ 75 ]提出1但他只根据实验, 结合W esterhof3元件模型作

过简单分析, 无计算结果1最近, 吴望一等人 (1995, 1996) [ 44- 50 ]对这一方法作了深入研究和

系统计算1他们根据前面介绍的 E ( t) 2R 模型, T öT 2Y 模型和9元件模型, 提出一整套计算脉

冲响应函数、耦合求解的方法1在心室射血时的耦合公式如下[ 44 ]:

P a = Q ( t) Z c +∫
t

- ∞
S IR 3 ( t - 3 )Q (т) dT

P LV = E ( t) (V - V d) - RQ ( t)

dV
d t

= - Q ( t)

P a = P LV (或柏努力关系)

(4. 3)

t = 0 时, 　　V = V ed (414)

其中

S IR 3 =
1
2∫

∞

- ∞
Z (Ξ) e iΞtdΞ - Z c∆( t) (415)

Z c, Z (Ξ) 分别为特征阻抗和输入阻抗, S IR 3 (sing le im pu lse respon se) 第一项表示单个脉冲

的响应函数1吴等人的典型结果绘于图8和图91图8表示体循环的耦合结果1可以看出, 左心室

压力、流量和血管压力与实验值非常一致, 而且能反映由于波反射引起的主动脉根部压力 P a

的第2个峰值 (3元件模型因波速无穷, 在射血停止后, P a 单调下降) 1吴等人 (1996) [ 76 ]已利

用该模型研究在各种病理条件下, 脉搏波对心功能的影响1图9表明, 利用该方法计算的肺循
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图8　左心室2体动脉耦合结果与实验的比较, 其中 P a 、PLV 和Q 分别是主动脉根部压力、左

心室压力和射血流量

图9　右心室2肺动脉耦合结果与实验的比较, 其中 P a 、Q 分别是肺主动脉根部压力、右心室

射血流量
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环压力和流量与实验也相当一致, 目前尚未见到关于右心室2肺动脉耦合的类似结果1此外吴

等人[ 45 ]还研究了参数变化对心功能的影响以及最佳耦合问题1得到的主要结论是心功能对

Em ax, V ed 和外周阻力最敏感, 当血管特性处于某种状态时, 可使心室所作的功达到最大1在体

循环和肺循环的基础上, 王、吴等人 (1996) [ 47 ]还研究了全循环问题1
在射血时采用什么指标评估心室性能也是人们研究的重要问题之一1这些指标应对心室

性能变化非常敏感, 它们应能很好地区分正常心脏与有病的心脏; 应该几乎不受前、后负荷

的影响, 表示的只是心室本身的特性; 并且要便于无创伤测量1研究者们已采用了各种性能指

标, 如心输出量, 心室所作的功, 射血分数等[ 77 ]1这些对评估心室性能都很有用1但 Stein 等人

(1992) [ 78 ]指出, 它们都不是最敏感的, 尤其心输出量常常不能描述心功能状态1事实上, 对于

一个心脏有明显损伤、心脏肥大且射血分数很低的病人, 却可以有正常或近似正常的

心输出量1这是因为损伤的心脏被各种生理机制所弥补而保持一定的心输出量1根据

图10　 (d (PLVQ ) öd t)m ax 和 SV

　　　对 Em ax 敏感性的比较　

Stein 的研究 , 在最大张力下的功率变化率 , 即

dPQ
d t

对心脏功能变化最敏感, 而且它不受前、后

负荷的影响, 能够清楚地区分正常的与有病心脏

的性能1图10是吴等人[ 44 ]利用 (413) 的耦合公式

计算的 dPQ
d t

随 E m ax 的变化, 可以看出, 当心功能

变化时,
dPQ

d t m ax
的确比 SV 变化更敏感1

此外, W aldm an (1987) [ 79 ]还从心肌力学的

H ill 方程出发, 假定心室为一薄壳球形体、主动脉

为可以开启的两扇门等1 由于未定因素太多, 而

这些参数的实验数据又远比 E ( t) 2R 模型中参数

的测量值少, 故至今未见着具体的计算结果1

5　小结

现将前面的评述小结如下:

(1) 输入阻抗是描述心室后负荷最合适的参量, 实验测量数据已相当完美, T 2Y 模型和

9元件模型将现有模型向前推进了一步1
(2) 在静态情况下, Sunagaw a 的 ESPV R 关系得到了广泛的承认和引用, 已比较成熟1
(3) 心室泵功能的准静态或动态描述及与血管的耦合尚处于初期阶段, 现有模型至多只

能做到描述性正确1
(4) 心室采用 E ( t) 2R 模型, 后负荷采用 T 2Y 模型和9元件模型, 应用脉冲响应技术或许

是目前研究动态耦合的一个有效方法1
(5) 进一步需要研究的问题有: (1) 进行动物实验, 揭示心室射血中期和末期的生理机
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理, 以改进 E ( t) 2R 模型, 或从心肌收缩的生理过程出发, 提出更实用的理论模型1 (2) 研

究在动态情况下的匹配, 确定心室工作点, 特别是在生理和病理条件下, 心室2血管的匹配机

理1 (3) 进行实验测量和理论分析, 揭示描述心室功能最敏感而又便于测量的与后负荷无依

赖关系的参量, 作为无创伤检测心脏病变的基础1 (4) 研究血管参数 (如顺应性) 随压力或

时间变化[ 32, 80 ]的非线性耦合问题和反馈效应1
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THE VENTR ICULAR AFTERLOAD ,

PUM P-FUNCT ION

AND VENTR ICL E-ARTER IAL COUPL ING

W en Gongb i　　W u W angyi
D epartm ent of M echanics and Engineering Science, Pek ing U niversity, Beijing 100871

Abstract　T he research of ven tricu la r afterload, pum p 2funct ion of heart, ven tricle2arteria l

coup ling and their clin ic app lica t ion s have undergone rap id developm en t in the last tw en ty

years1 In the sta t iccase, the study of the p rob lem has com e to a ra ther m atu re stage1 In the

dynam ic case, m any an im al experim en ts and som e theo ret ica l m odels w ere p ropo sed1 In th is

paper, w e first review the p rogress in above th ree aspects du ring the last tw en ty years, then

w e p resen t ou r recen t research resu lts, and last ly w e po in t ou t som e p rob lem s tha t requ ire

fu rther stud ies1

Keywords　ven tricu la r af terload ; hea rt f unction; ven tricle2a rteria l coup ling ; im p u lse resp onse
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