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摘要：目的　 在无创正压通气下，避免对呼吸道内部进行操作以及自主呼吸和漏气的干扰等，研究有效在线动态测

算呼吸道气阻（ｒｅｓｉｓｔａｎｃｅ， Ｒ）和顺应性（ｃｏｍｐｌｉａｎｃｅ， Ｃ）的方法。 方法 　 在呼气末气流为 ０ 时，控制呼气支持压

（ｅｘｐｉｒａｔｉｏｎ ｐｏｓｉｔｉｖｅ ａｉｒｗａｙ ｐｒｅｓｓｕｒｅ，ＥＰＡＰ）跃降 １ 个幅度为 Δｐ 和时间宽度为 Δｔ 的负脉冲气压；在该负脉冲气压作

用下，呼吸道出现短暂释放气流；通过获得 Δｔ 时间段的释放气流计算 Ｒ 和 Ｃ。 另外，基于 Ｍａｔｌａｂ 建立通气模型，模
拟正常成人、急性呼吸窘迫综合征（ａｃｕｔｅ ｒｅｓｐｉｒａｔｏｒｙ ｄｉｓｔｒｅｓｓ ｓｙｎｄｒｏｍｅ， ＡＲＤＳ）患者和慢性阻塞性肺疾病（ ｃｈｒｏｎｉｃ
ｏｂｓｔｒｕｃｔｉｖｅ ｐｕｌｍｏｎａｒｙ ｄｉｓｅａｓｅ， ＣＯＰＤ）患者的呼吸，进行仿真实验，获取仿真数据并计算验证。 结果　 根据仿真数据

计算得到正常成人、ＡＲＤＳ 患者、ＣＯＰＤ 患者 Ｒ 和 Ｃ 与实践赋值的误差分别为 １ ６％ 和－１ ６％、１ ２１％ 和－１ １９％、
－１２ ５３％ 和 １４ ３２％ 。 结论　 该算法测算呼吸道 Ｒ 和 Ｃ 具有可行性和适应性。 仿真研究结果有助于智能通气、比
例辅助通气模式的研究与实现。
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　 　 无创正压通气自出现以来已成为救治各类呼

吸疾病患者的重要手段之一，且在应用过程中，越
来越趋于智能化通气模式和个体化通气原则［１⁃２］。
在通气过程中，存在呼吸道对流经气流的黏性阻力

和弹性力。 其中，黏性阻力为气阻（ ｒｅｓｉｓｔａｎｃｅ， Ｒ），
弹性力的倒数为顺应性（ ｃｏｍｐｌｉａｎｃｅ， Ｃ）。 Ｒ 和 Ｃ
是影响通气效果的关键参数之一，也是体现呼吸患

者症状的重要指标。 对 Ｒ 和 Ｃ 的测定，是调整通气

压力和流量，避免和减少通气并发症，实现个体化

精准通气、智能化通气策略的重要基础。 目前，对
呼吸道 Ｒ 和 Ｃ 的检测方法主要包括肺功能体积描

记法、食道测压法、强迫震荡法和脉冲震荡法、动态

测算法［３⁃９］。
２０ 世纪 ５０ 年代提出的肺功能体积描记法，其

原理是将被测患者置入封闭箱内，让被测试者通过

吸气口用力呼吸来测量和分析计算呼吸道 Ｒ 和

Ｃ［６］。 该方法因需采用特制的箱体，主要适用于到

医院就诊的疾病稳定期患者和健康体检者。 后来

Ｈｕｄｇｅｌ 等［７］提出通过测试食道压力方法来测量呼

吸力学参数，其原理是通过将特定的压力采集装置

插入患者的食道来测量气流流经气道时所产生的

压力。 但是该方法易引起患者食道发炎等不良病

症。 随后提出的强迫震荡技术 （ ｆｏｒｃｅ ｏｓｃｉｌｌａｔｉｏｎ
ｔｅｃｈｎｉｑｕｅ， ＦＯＴ ） 和 脉 冲 震 荡 法 （ ｉｍｐｕｌｓｅ
ｏｓｃｉｌｌｏｍｅｔｒｙ， ＩＯＳ）是分别通过对呼吸系统施加一定

频率的震荡气压和脉冲气压来获得呼吸道 Ｒ 和

Ｃ［８⁃９］。 但此类方法要求被测者坐靠特制的椅子上，
坐直坐正，保持自然。

目前，在线测算呼吸力学参数的技术已被人们

越发期待。 有学者先后对动态测算方法进行相关

研究，他们通过对气道压力和流量进行连续记录与

分析计算，得出呼吸道 Ｒ 和 Ｃ［５，１０］。 但该算法受制

于无创通气下自主呼吸用力、通气支持压变化等因

素，容易出现不同呼吸状态下测算出不同结果的情

况，其结果的一致性和可靠性不高。
对在线动态测算 Ｒ 和 Ｃ 的研究符合智能通气

的发展要求。 为了克服现有方法存在的不足，本文

提出一种测算方法：在呼气末的一定时间 Δｔ 内，利
用此时间段呼吸肌舒张而没有自主呼吸气流产生

的特征，阶跃降低呼气支持压 （ ｅｘｐｉｒａｔｉｏｎ ｐｏｓｉｔｉｖｅ
ａｉｒｗａｙ ｐｒｅｓｓｕｒｅ，ＥＰＡＰ），致使肺部短时间内通过气

道向外释放气流，然后采集该气流数据进行计算。
在线测算呼吸道 Ｒ 和 Ｃ 的研究与实现，将有利于个

体化、智能化通气的发展，以及实时调控诸如辅助

比例通气等通气模式的通气压力［１１⁃１２］。

图 １　 呼吸道电学模型

Ｆｉｇ．１　 Ｅｌｅｃｔｒｏｎｉｃ ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｒｅｓｐｉｒａｔｏｒｙ

１　 呼吸模型建立

　 　 人体呼吸道是一个具有复杂生理结构的一端

开口与外界相通的组织。 为了研究进出于其内部

的呼吸气流、气压及对气流的阻力，本文基于空气

动力学原理和电声学原理，将呼吸道空气力学问题

转化为电路学问题，建立 ＲＣ 呼吸模型［１３⁃１４］。 如

图 １所示，模型中 Ｒ 为呼吸道对气流的气阻，用电路

学上的电阻符号来表示；Ｃ 为呼吸道对气流的顺应
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性（即弹性阻力的倒数），用电路学上的电容符合来

表示；ｐｍｕｓ为自主呼吸做功产生的肺内压，类比为电

路学上的电压；Ｑ 为呼吸气流，类比为电路学上的

电流。
对 ＲＣ 呼吸模型进行充电和放电的过程即表示

人体的吸气和呼气过程。 在吸气阶段，人体呼吸肌

收缩做功，引起胸腔增大，肺随之扩大，产生肺内负

压 ｐｍｕｓ。 在 ｐｍｕｓ作用下，气流 Ｑ 克服呼气道阻力被

吸入肺部，此时类似电路学中对电容充电的过程。
在呼气阶段，人体呼吸肌舒张，肋骨与胸骨因本身

重力及弹性而回位，致使胸廓缩小，肺随之回缩，气
流 Ｑ 克服呼气道阻力被排出体外，此时类似于电路

学上电容放电的过程。

２　 算法推导

　 　 在对呼吸病患者进行机械通气的过程中，为
了在线动态检测呼吸道 Ｒ 和 Ｃ，在呼气末采取如

图 ２（ａ）所示的通气措施：当呼气末气流为 ０ 时，肺
内压与外界通气压达到平衡，即 ｐｍｕｓ ＝ ＥＰＡＰ；此
时，在时间段 ΔＴ 内，ＥＰＡＰ 主动跃降 Δｐ，使得肺部

气压比外界支持压高出 Δｐ。 由于呼吸肌处于舒张

不做功状态，自主呼吸用力产生的气流为 ０，可忽

略 ｐｍｕｓ的影响，形成如图 ２ （ ｂ） 所示的电路放电

模型。

图 ２　 通气施加气压及肺放气模型

Ｆｉｇ． ２ 　 Ｖｅｎｔｉｌａｔｉｏｎ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ａｎｄ ｌｕｎｇ ｄｉｓｃｈａｒｇｅ ｍｏｄｅｌ 　
（ａ） Ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｗａｖｅｆｏｒｍ， （ｂ） Ｌｕｎｇ ｄｉｓｃｈａｒｇｅ ｍｏｄｅｌ

根据图 ２（ｂ），肺部通过气道向外释放气流在时

域上的变化过程可以用式（１）来加以描述，即在 Δｐ
作用下，电容 Ｃ 经电阻 Ｒ 放电电流 Ｑ（ ｔ）与放电时

间 ｔ 的函数关系如下：

Ｑ（ ｔ） ＝
Δｐ (１ － ｅ － ｔ

ＲＣ ) － Δｐ

Ｒ
＝

－ Δｐ
Ｒ

ｅ － ｔ
ＲＣ，　 ｔ ∈ ［０，ΔＴ］ （１）

　 　 当 ｔ＝ ０ 时， １ － ｅ － ０
ＲＣ( ) ＝ ０，式（１）可写成式（２）

形式，并由此可以计算

Ｒ ＝ － Δｐ
Ｑ（０）

，　 ｔ ＝ ０ （２）

　 　 当 ｔ＞０ 时，将式（２）所得 Ｒ 代入式（１）可得式

（３），来描述 Ｃ 和时间 ｔ 与气流 Ｑ（ ｔ）之间的关系：

Ｃ ＝－ ｔ

Ｒ·ｌｎ － Ｒ·Ｑ（ ｔ）
Δｐ

æ

è
ç

ö

ø
÷

，　 ０ ＜ ｔ ＜ Δｔ （３）

　 　 考虑到实际值不为负值，式（２）、（３）中负号的

存在是因为所取电压与电流参考方向相反的缘故。
于是，将式（２）、（３）整理可得：

Ｒ ＝ Δｐ
Ｑ（０）

， ｔ ＝ ０

Ｃ ＝ ｔ

Ｒ·ｌｎ Ｒ·Ｑ（ ｔ）
Δｐ

æ

è
ç

ö

ø
÷

，　 ０ ＜ ｔ ＜ Δｔ

ì

î

í

ï
ï
ï

ï
ï
ï

（４）

　 　 即在 ｔ＝ ０ 时刻计算得出呼吸道 Ｒ 值，在 ０＜ｔ＜Δｔ
任意时刻计算得出呼吸道 Ｃ 值。

图 ３　 通气仿真模型

Ｆｉｇ．３　 Ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｓｍｕｌａｔｉｏｎ ｖｅｎｔｉｌａｔｉｏｎ

３　 仿真实验

　 　 为了实现仿真通气实验，并取得实验数据来计

算呼吸道 Ｒ 和 Ｃ，在 Ｍａｔｌａｂ Ｒ２０１６ａ（ＭａｔｈＷｏｒｋｓ 公

司，美国） 的 Ｓｉｍｕｌｉｎｋ 下建立通气系统模型 （见

图 ３）。 主要包括：建立呼吸机控制器模型控制压力

ｐａ（ ｔ）和输出通气气流 ＱＴ（ ｔ），建立自主呼吸用力模

型，输出自主呼吸用力 ｐｍｕｓ（ ｔ），建立 ＲＣ 呼吸模型产

生呼吸气流 Ｑ（ ｔ），建立漏气模型产生漏气流 Ｌｅａｋ。
实验时以 ＲＣ 呼吸模型为通气对象，对患者端

施加（呼吸机输出）下式所示通气压力［１４⁃１５］：
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ｐａ（ ｔ） ＝

（ＩＰＡＰ － ＥＰＡＰ） × （１ － ｅ －ｔ ／ τ） ＋ ＥＰＡＰ，
　 　 ｔ ∈ ［０，ＴＩ］

（ＩＰＡＰ － ＥＰＡＰ） × （ｅ －（ ｔ －ＴＩ） ／ τ） ＋ ＥＰＡＰ，
　 　 ｔ ∈ ［ＴＩ，Ｔ － ΔＴ］
ＥＰＡＰ － Δｐ，　 ｔ ∈ ［Ｔ － ΔＴ，Ｔ］

ì

î

í

ï
ï
ïï

ï
ï
ï

（５）
式中：ＴＩ、Ｔ、ΔＴ 分别表示吸气时间、呼吸周期、呼气

末肺部释放气流时间；τ＝Ｒ×Ｃ 为时间常数。 在吸气

阶段 （ ０ ＜ ｔ＜ ＴＩ ） 时， 呼 吸 机 输 出 吸 气 支 持 压

（ｉｎｓｐｉｒａｔｉｏｎ ｐｏｓｉｔｉｖｅ ａｉｒｗａｙ ｐｒｅｓｓｕｒｅ， ＩＰＡＰ）。 在呼气

阶段（ＴＩ ＜ ｔ＜Ｔ）时，呼吸机输出呼气支持压 ＥＰＡＰ。
在呼气末肺部释放气流阶段（Ｔ－ΔＴ＜ ｔ＜Ｔ）时，呼吸

机输出呼气支持压跳降至 ＥＰＡＰ－Δｐ。
自主呼吸用力模型输出自主呼吸用力由下式

表示［１４⁃１５］：

ｐｍｕｓ（ｔ） ＝

－ ｐｍ＿ｍａｘ × １ － ｔ
ＴＩ

æ

è
ç

ö

ø
÷

２

，

　 　 ｔ ∈ ［ＴＩ，Ｔ］

－ ｐｍ＿ｍａｘ × ｅ －
ｔ－ＴＩ
τ ，　 ｔ ∈ ［０，ＴＩ］

ì

î

í

ï
ï
ï

ï
ïï

（６）

在吸气阶段（０＜ｔ＜ＴＩ），自主呼吸用力 ｐｍｕｓ（ ｔ）产生的

最大肺内负压为 ｐｍ＿ｍａｘ。 在呼气阶段（ＴＩ ＜ ｔ＜Ｔ），自
主呼吸用力输出呼气压呈指数下降至 ０。

在无创通气过程中，为避免 ＣＯ２ 潴留的发生，
通常有且必须有一定的漏气流在患者端（如面罩）
来保证从呼吸道呼出的 ＣＯ２ 被排放到体外。 ｔ 时刻

的漏气气流 Ｌｅａｋ（ ｔ）与该时刻面罩端压力 ｐａ（ ｔ）的
关系如下：

Ｌｅａｋ（ ｔ） ＝ ｐａ（ ｔ） （７）
　 　 在呼吸机输出压力 ｐａ（ ｔ）和患者自主呼吸用力

　 　

ｐｍｕｓ（ ｔ）的作用下，流经呼吸管路的通气气流 ＱＴ（ ｔ）、
患者端的漏气气流 Ｌｅａｋ（ ｔ）和流经呼吸道的呼吸气

流 Ｑ（ ｔ）满足如下关系：
Ｑ（ ｔ） ＝ ＱＴ（ ｔ） － Ｌｅａｋ（ ｔ） （８）

　 　 为了测算呼吸道 Ｒ 和 Ｃ，在双水平通气方式下，
呼吸机 ＩＰＡＰ ＝ １０ ｃｍＨ２Ｏ （１ ｃｍＨ２Ｏ≈ ９８ Ｐａ），
ＥＰＡＰ＝５ ｃｍＨ２Ｏ。 以正常成人的呼吸力学参数为参

考［１０，１６］，对呼吸道 Ｒ 和 Ｃ 分别赋值为５ ｃｍＨ２Ｏ·ｓ·Ｌ－１

和 ５０ ｍＬ·（ｃｍＨ２Ｏ） －１，吸气时间 １ ４ ｓ，呼吸周期约

４ ｓ（呼吸频率 １５ 次 ／ ｍｉｎ），最大呼吸用力 ｐｍ＿ｍａｘ ＝
５ ｃｍＨ２Ｏ。 取定呼气末肺部释放气流时间 Δｔ ＝
０ ２ ｓ，ＥＰＡＰ 下降 Δｐ＝ ４ ｃｍＨ２Ｏ。

图 ４　 仿真输出气流数据曲线

Ｆｉｇ．４　 Ｏｕｔｐｕｔ ｆｌｏｗ ｏｆ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ

图 ４ 仿真输出曲线为运行稳定后所截取 １ 个呼

吸周期的呼吸气流数据。 读取图 ４ 中 ΔＴ 时间段内

的气流，ｔ＝ ０、０ ０３、０ ０６、０ ０９、０ １２、０ １５ ｓ 时的气

流分 别 为 － ０ ７８８、 － ０ ６９８、 － ０ ６２０、 － ０ ５４９、
－０ ４８７、－０ ４３２ Ｌ·ｓ－１（见表 １）。 采用式（４）计算

得出呼吸道 Ｒ 和 Ｃ 分别为 ５ ０８ ｃｍＨ２Ｏ·ｓ·Ｌ－１ 和

４９ ２ ｍＬ·（ｃｍＨ２Ｏ） －１。

表 １　 模拟正常成人呼吸时间内气流及 Ｒ 和 Ｃ 测算值

Ｔａｂ．１　 Ｆｌｏｗ， ｒｅｓｐｉｒａｔｏｒｙ ｒｅｓｉｓｔａｎｃｅ （Ｒ） ａｎｄ ｃｏｍｐｌｉａｎｃｅ （Ｃ） ｄｕｒｉｎｇ ΔＴ ｆｏｒ ａ ｎｏｒｍａｌ ａｄｕｌｔ

参数
ｔ ／ ｓ

０ ０ ０３ ０ ０６ ０ ０９ ０ １２ ０ １５

Ｑ（ ｔ） ／ （Ｌ·ｓ－１） －０ ７８８ －０ ６９８ －０ ６２０ －０ ５４９ －０ ４８７ －０ ４３２
Ｒ ／ （ｃｍＨ２Ｏ·ｓ·Ｌ－１） ５ ０８ — — — — —

Ｃ ／ ［ｍＬ·（ｃｍＨ２Ｏ） －１］ — ４９ ２ ４９ ２ ４９ ２ ４９ ２ ４９ ２
与赋值误差 ／ ％ １ ６０ －１ ６０ －１ ６０ －１ ６０ －１ ６０ －１ ６０

　 　 注：与赋值之间的误差计算方式为：（计算值－实际赋值） ÷ 实际赋值×１００％，下同。
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　 　 为了进一步判定该方法的可行性，本文进一步

对 Ｒ 和 Ｃ 赋予不同的值［１０，１６］，如以急性呼吸窘迫综

合征（ ａｃｕｔｅ ｒｅｓｐｉｒａｔｏｒｙ ｄｉｓｔｒｅｓｓ ｓｙｎｄｒｏｍｅ， ＡＲＤＳ）患

者为参考，设置 Ｒ 和 Ｃ 分别为 １０ ｃｍＨ２Ｏ·ｓ·Ｌ－１和

３０ ｍＬ·（ｃｍＨ２Ｏ） －１；以慢性阻塞性肺疾病（ ｃｈｒｏｎｉｃ
ｏｂｓｔｒｕｃｔｉｖｅ ｐｕｌｍｏｎａｒｙ ｄｉｓｅａｓｅ， ＣＯＰＤ）患者为参考，

设 置 Ｒ 和 Ｃ 分 别 为 ２０ ｃｍＨ２Ｏ· ｓ·Ｌ－１ 和

５０ ｍＬ·（ｃｍＨ２Ｏ） －１。 并进行仿真实验，计算输出结

果。 结果表明，ＡＲＤＳ 患者呼吸道 Ｒ 和 Ｃ 分别为

１０ １２ ｃｍＨ２Ｏ·ｓ·Ｌ－１和 ２９ ６ ｍＬ·（ｃｍＨ２Ｏ） －１，ＣＯＰＤ
患者呼吸道 Ｒ 和 Ｃ 分别为 １７ ４９ ｃｍＨ２Ｏ·ｓ·Ｌ－１和

３７ ２ ｍＬ·（ｃｍＨ２Ｏ） －１（见表 ２）。
表 ２　 模拟不同呼吸病患者呼吸时间内气流及 Ｒ 和 Ｃ 测算值

Ｔａｂ．２　 Ｆｌｏｗ， ｒｅｓｐｉｒａｔｏｒｙ ｒｅｓｉｓｔａｎｃｅ （Ｒ） ａｎｄ ｃｏｍｐｌｉａｎｃｅ （Ｃ） ｄｕｒｉｎｇ ΔＴ ｆｏｒ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｐａｔｉｅｎｔｓ

参数
ＡＲＤＳ 患者 ＣＯＰＤ 患者

０ ｓ ０ ０３ ｓ ０ ０６ ｓ ０ ０９ ｓ ０ １２ ｓ ０ １５ ｓ ０ ｓ ０ ０３ ｓ ０ ０６ ｓ ０ ０９ ｓ ０ １２ ｓ ０ １５ ｓ
Ｑ（ｔ） ／ （Ｌ·ｓ－１） －０ ３９５ －０ ３５８ －０ ３２４ －０ ２９３ －０ ２６５ －０ ２４０ －０ ２２９ －０ ２２２ －０ ２１５ －０ ２０９ －０ １２０ －０ １９７

Ｒ ／ （ｃｍＨ２Ｏ·ｓ·Ｌ－１） １０ １２ — — — — — １７ ４９ — — — — —
Ｃ ／ ［ｍＬ·（ｃｍＨ２Ｏ） －１］ — ２９ ６ ２９ ６ ２９ ６ ２９ ６ ２９ ６ — ５７ ２ ５７ ２ ５７ ２ ５７ ２ ５７ ２

与赋值误差 ／ ％ １ ２１ －１ １９ －１ １９ －１ １９ －１ １９ －１ １９ －１２ ５３ １４ ３２ １４ ３２ １４ ３２ １４ ３２ １４ ３２

４　 讨论

　 　 实现在线测算 Ｒ 和 Ｃ 技术的关键之一是在呼

气末屏气，即维持一段时间即不吸气也不呼气，保
证患者呼吸时，呼吸末至触发吸气这段时间内处于

呼吸气流为 ０ 的屏气状态。 同时，也要考虑患者的

屏气能力［１７］。 尽管常人呼气末屏气时间可达 １０ ｓ
以上，但为了不影响患者的正常通气，在本文仿真

通气中设定为 ０ ２ ｓ 的屏气时间。 该时间也是根据

目前市面上已有能产生宽度为 ０ ２ ｓ 脉冲气压的无

创呼吸机而设定［１８］。 而另一个涉及本文实现呼吸

道 Ｒ 和 Ｃ 测算的关键参数是 ＥＰＡＰ。 目前市面上双

水平无创正压通气呼吸机输出的呼气支持压 ＥＰＡＰ
通常在 ４ ～ ２０ ｃｍＨ２Ｏ 范围内，本文设定 ＥＰＡＰ ＝
５ ｃｍＨ２Ｏ，并在呼气末跃降 Δｐ＝ ４ ｃｍＨ２Ｏ。

根据表 １、２ 所测算的结果，呼吸道 Ｒ 和 Ｃ 的测

算值均与实际赋值接近，其误差均在±１０％ 以内，且
在不同时刻点所测算结果具有很好的一致性。 如

图 ５ 所示，针对计算结果所存在的误差，主要从两

方面来加以分析：① 理论上要求系统输出气压为阶

跃下降，但由于气压、气流下降沿斜坡的存在（也即

延时），引起结果的系统误差。 对此，在实践时将可

以利用泄流的方式来产生输出负脉冲气压来减小

延时［１８］。 ② 计算方式要求呼气气流为 ０（也即没有

自主呼气），但是若存在呼气气流不为 ０ 时，呼吸机

开始输出阶跃负脉冲，此时计算结果会受到自主呼

吸的影响而引起误差。 如图 ５ 中所示 ＣＯＰＤ 患者气

流曲线，根据其所计算得出的结果误差较正常成人

和 ＡＲＤＳ 患者大。 针对此类问题，采用高精度的传

感器将是解决或降低其影响的方法之一。

图 ５　 仿真输出下降边沿处气压和气流

Ｆｉｇ．５ 　 Ｏｕｔｐｕｔ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ａｎｄ ｆｌｏｗｓ ａｒｏｕｎｄ ｔｈｅ
ｆａｌｌｉｎｇ ｅｄｇｅ ｏｆ ｓｔｅｐ ｉｎ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ

目前在诸多呼吸道阻力测试方法中，能实现在

线动态测试呼吸道 Ｒ 和 Ｃ 功能的主要是由王哲

等［５］、陈宇清等［１０］ 提出的动态测算方法。 王哲

等［５］所提出的动态测算法，离散采集整个通气过程

中的气压与气流数据进行最小二乘法估算，需要至

少 ３ 个呼吸周期约 １０ ｓ 以上的数据才得出结果，且
需要对呼吸用力 ｐｍｕｓ加以单峰（即不出现抖动）条件
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约束。 相较而言，本文所述方法只需关注呼气末短

时间内的数据，计算过程简单，计算速度快，在 Δｔ 时
间内即可测算得出结果。 陈宇清等［１２］ 提出动态测

算法，在得到平台压、峰压、峰流速、潮气量等数据

后进行计算，所得结果随呼吸机输出的 ＩＰＡＰ 和

ＥＰＡＰ 的变化而变化。 根据陈宇清等［１０］ 的实验结

果，当 ＩＰＡＰ＞１５ ｃｍＨ２Ｏ 时，计算结果比较接近理论

值。 另外，该算法还受到呼吸切换的影响。 而本文

所述方法与支持压的相关性不大，能有效避免陈宇

清等［１０］所提出方法的缺陷。

５　 结论

　 　 为实现无创通气下在线动态监测呼吸病患者

呼吸道气阻和肺顺应性，本文提出了一种测算方

法：在呼气末屏气期间，迅速降低呼吸机输出的呼

气支持压，使肺部与体外之间形成一个差压致使肺

进行短暂放气，并根据该屏气时间段内的气流－时
间数据来计算呼吸道气阻和顺应性。 并基于 Ｍａｔｌａｂ
通气模型，模拟正常成人、ＡＲＤＳ 患者和 ＣＯＰＤ 患者

呼吸，进行仿真实验，分析验证该方法的可行性和

适应性。 该算法在仿真上的实现，为进一步研究与

应用提供可行性方案和研究基础。 接下来主要研

究工作是在呼吸机实现在线动态测算功能，解决实

践中遇到的问题，进行临床实验。
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