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基于有限元方法的直接心室辅助加载模式

研究
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【摘要】  为了研究直接心室辅助的生物力学影响以及探究最优的加载模式，本文基于有限元方法建立了心

衰患者的左心室模型，并提出了一种维持压迫力峰值的加载模式，从血流动力学和生物力学两个方面与传统的正

弦加载模式进行了对比。结果表明，两种模式都能显著提升血流动力学参数，射血分数分别从基线 29.33% 增加

到 37.32% 与 37.77%，峰值压力、每搏量和每搏功等参数都有所增加；且两种模式的应力集中、过度纤维应变等现

象均有所改善。然而，当考虑到辅助装置工作周期的相位误差时，本文所提出的辅助模式受到的影响更小，故本

文研究或可为直接心室辅助装置的设计和优化提供理论支持。
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【Abstract】 To investigate the biomechanical effects of direct ventricular assistance and explore the optimal loading

mode, this study established a left ventricular model of heart failure patients based on the finite element method. It

proposed a loading mode that maintains peak pressure compression, and compared it with the traditional sinusoidal

loading mode from both hemodynamic and biomechanical perspectives. The results showed that both modes significantly

improved hemodynamic parameters, with ejection fraction increased from a baseline of 29.33% to 37.32% and 37.77%,

respectively, while peak pressure, stroke volume, and stroke work parameters also increased. Additionally, both modes

showed improvements in stress concentration and excessive fiber strain. Moreover, considering the phase error of the

assist device's working cycle, the proposed assist mode in this study was less affected. Therefore, this research may provide

theoretical support for the design and optimization of direct ventricular assist devices.

【Key words】 Heart failure; Epicardial assistance; Finite element; Hemodynamics

 

0    引言

心力衰竭（hearth failure，HF）（以下简称：心

衰），是心脏结构或功能异常导致心室充盈或射血

能力受损的一组复杂临床综合征。2012—2015 年进

行的中国高血压调查研究显示，我国 35 岁以上成

人心衰患病率约为 1.3%，涉及 1 370 万人[1-2]。目

前，基于循证医学证据的主要心衰治疗措施包括

“新四联”药物治疗和心脏再同步化治疗等器械

治疗[3]。通过药物及现有的器械治疗措施，虽可改

善近期血流动力学指标并减轻症状，但有相当比例

终末期心衰患者对上述措施低反应[2]，因而需进一 
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步接受心室辅助装置植入[4]。现有的主流心室辅助

装置，通过机械泵连接左心室（left ventricle，LV）和

主动脉血流来实现心脏泵功能和血液输送及回

流[5]。由于其直接接触血液，必须长期服用抗凝血

药物，不可避免出现败血症、血栓、心衰加重等问

题[6]，且手术创伤大，不利于康复。

直接心室辅助装置（direct cardiac compre-
ssion，DCC）可包裹住心脏并与心脏的跳动进行同

频柔性挤压来辅助泵血，无需在心室及主动脉开

孔，大大降低了手术难度及术后创伤 [ 7 -8 ]。虽然

DCC 已有 40 年的研究历史，但由于心脏按压的生

物力学效应相关研究很少，其临床应用一直受到限

制[9]，如何以正确的方式将压迫施加给心脏是一个

值得讨论的问题。

目前，已有的仿真模型大多以理想的正弦曲线

力加载在心室壁上，且认为压迫峰值与收缩末期重

合 [10 -11]。然而在现实中，由于 DCC 结构的复杂

性，要保持与心脏自然射血周期同频工作是一件很

困难的事情，施加压迫力开始时刻与心脏开始收缩

的时刻有不可避免的误差。这种误差可能会影响

装置的辅助效果，增加患者的负荷。为此，参考外

科医生施加压迫的手法[12]，本文提出了在收缩初期

开始施加压迫，射血开始时达到压迫力峰值，并在

整个射血期间维持压迫力峰值的压迫方式。由于

该方式维持了一段时间的峰值压迫力，即使在

DCC 启动时刻存在滞后的情况下，压迫力峰值与

心肌收缩力峰值也会重合，从而减小 DCC 辅助效

果受到上述误差的影响。

为了验证该方式的合理性，本研究通过有限元

方法构建人体 LV 的仿真模型，对比分析正弦加载

和在射血阶段维持峰值力的两种加载模式的辅助

效果，同时通过改变压迫开始时间来模拟相位误

差，进一步对比两种工作模式受误差影响的结果。

通过上述研究，本文期望能探究更优的 DCC 工作

模式，以实现在尽量减小心肌的应力和应变的同时

最大化提高输出量。 

1    材料与方法

本研究使用的心脏核磁共振成像数据来自心

脏图谱项目（Cardiac Atlas Project）中的桑尼布鲁克

心脏数据集（Sunnybrook cardiac data，SCD），该数

据集对公众提供开放访问和数据下载[13]，其研究对

象为一名 42 岁的心衰男性。

本文所描述的三维人体 LV 模型由以下部分组

成：患者个性化 LV 网格模型、肌纤维结构、被动

心肌本构、主动张力模型、体循环参数。求解器采

用有限元分析软件 Abaqus 2018（SIMULIA Inc., 美
国），本构模型通过有限元分析软件 A b a q u s
2018（SIMULIA Inc. ,  美国）自带的用户子程序

VUMAT 实现。 

1.1    左心室几何模型及纤维结构的建立

LV 几何模型选取舒张初期为初始构型，此时

LV 的体积和压力都最小且最接近空载构型状态。

心衰 LV 的几何模型基于核磁共振图像由 Guan
等[14] 的公开算法生成，如图 1 所示，共 72 956 个四

面体单元，16 268 个节点。心肌纤维方向定义为从

心外膜到心内膜呈线性变化。根据 Streeter 等[15]

先前的实验测量，L V 的心内膜肌纤维螺旋角

（α e n d o）、心外膜肌纤维螺旋角（α e p i）规定为：

αendo = 60°、αepi = − 60°，结果如图 1 所示。

已有研究通过实验证明，心肌纤维不会沿着平

均纤维方向完全排列，而是离散分布的[16-17]。本文

遵循纤维离散模型[18]，参考 Guan 等[14] 的参数，心

肌纤维在单位半球区域内的平均纤维方向呈正态

分布。 

1.2    心肌材料本构与参数

本文采用了 Holzapfel 等[19] 提出的基于不变量

的纤维增强本构模型，该模型考虑了心肌的形态和
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图 1　LV 有限元模型

Fig.1　LV finite element model
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结构，将 LV 心肌的被动特性建模为非均匀的、厚

壁的、不可压缩的、正交各向异性的非线性弹性材

料，具体参数如表 1 所示。心肌的主动应力如式 (1)
所示：

σa = nfTa f̂⊗ f̂ + nsTaŝ⊗ ŝ + nnTan̂⊗ n̂ (1)

f̂ = Ff0/ |Ff0|

n0 = s0 × f0 ŝ = Fs0/ |Fs0| n̂ = Fn0/ |Fn0|

其中，T a 为沿纤维方向产生的主动张力，

 ，F 为变形梯度，f0 为平均心肌纤维方

向，s0 为平均片层纤维方向，n0 为 s0 的法向向量，

 ，   ，   ， n f 、 n s 、

nn 为主动张力在各自方向上的比例，参考 Guan 等[20]

的参数，nf = 0.086，ns = 0.268，nn = 0.646，“⊗”代

表张量积。

主动张力的时变弹性模型[21]，如式 (2) 所示：

Ta = Tmax
Ca20

Ca20 + ECa250
Ct (2)

其中，Tmax 是最大收缩力，代表心肌组织能够

产生的最大等距张力。Ca0 为细胞内钙离子浓度的

峰值，ECa50 为钙敏感性，Ct 为时间相关性函数，如

式 (3)～式 (5) 所示：

ECa50 =
(Ca0)max√
eB(l– l0)–1

(3)

Ct =
1
2
(1–cos (ω)) (4)

ω =


π
t
t0

0 ⩽ t ⩽ t0

π
(t–t0 + tr)

tr
t0 ⩽ t ⩽ (t0 + tr)

0 (t0 + tr) ⩽ t

(5)

l = lr
√
2Eff + 1

tr = ml + b

其中，(Ca0)max 是细胞内钙浓度的最大峰值，

B 是一个常数，l 为当前肌节长度，   。

l0 是主动张力时的肌节长度，t0 是张力峰值的时

间，tr 是松弛的时间，   。m、b 为支配松弛

时间与肌节长度关系的常数， lr 为无应力肌节长

度。E 是格林—拉格朗日应变张量，其中下角标 f、
s 和 n 分别表示肌纤维、片层和片层法线方向。

心衰 LV 的被动心肌参数分别由 Mangion 等[22]

的模型参数重新缩放，根据舒张末期容积（end-
diastolic volume，EDV）确定，如表 1 所示。其中

a、b、af、bf、as、bs、afs 和 bfs 是与纤维方向有关的

8 个材料常数。另一方面，根据收缩末期容积（end-
systolic volume，ESV）缩放主动收缩模型参数的

Tmax，所得数值如表 2 所示。 

1.3    循环系统模型

根据血流动力学与电学系统的等效规律[23]，将

简化闭环集总参数循环系统与 LV 模型耦合，包括

主动脉腔（aorta，Ao）和左心房（left atrium，LA）

腔。如图 1 所示循环系统模型中，二尖瓣（mitral
valve，MV）和主动脉瓣（aortic valve，AV）的功能通

过单向流体交换来实现。CV
AV、CV

MV、CV
Sys 分别代

表 AV、MV 和体循环的阻抗，CV
AV = 1.2、CV

MV =
1.0、CV

Sys = 100，单位为 MPa·mm²/t。kAo、kLA 为两

个接地的弹簧，代表 LV 和 Ao 的顺应性，kAo = 0.8、
kLA = 1.0，单位为 k/(N·mm)。通过有限元分析软件

Abaqus 2018（SIMULIA Inc.，美国）的流体腔和流体

交换模块实现了简化的循环模型。该模型类似于

弹性腔模型（windkessel models）[24]。

参考正常生理参数的研究，设置每个腔室的加

载压力作为本研究的初始条件，由于心衰患者的舒

张末期压力相比健康受试者通常高出 1 0 ～

25 mm Hg[25-26]，设置初始条件为 LV 腔：14 mm Hg、
Ao：100 mm Hg、LA 腔：14 mm Hg。整个过程如

下：首先将模型 LV 预加载至正常 LV 舒张末期压

力，以达到舒张末期状态，然后开始等容收缩，心

室的压力增加到超过 Ao 的压力，AV 打开，LV 开

始射血（t ≈ 0.1 s），整个心动周期为 0.65 s。 

1.4    不同模式的心外膜压迫

Aranda-Michel 等[27] 通过在理想椭球体 LV 上

施加压迫得出结论：对 LV 压迫区域进行细分，对

于血流动力学几乎没有影响。因此，本文选择覆

盖 LV 中部大部分区域的压迫范围，覆盖面积为

 

表 1　被动本构模型参数

Tab.1　Passive constitutive model parameters
 

参数 a/kPa b af/kPa bf as/kPa bs afs/kPa bfs

初始值 0.180   2.600   3.340   2.730 0.690 1.110 0.310   2.580
拟合值 0.236 10.810 20.037 14.154 3.725 5.165 0.411 11.300

 

表 2　主动收缩模型参数

Tab.2　Active shrink model parameters
 

Tmax/kPa Ca0/μmol (Ca0)max/μmol B/μm l0/μm t0/s m/(s·μm-1) b/s lr/μm

140 4.35 4.35 4.75 1.58 0.2 1.048 9 − 1.7 1.85
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11 278.63 mm²，如图 2 所示。

传统直接辅助压迫的正弦曲线，开始于 LV 射

血初始时刻，在射血结束时达到峰值，在等容舒张

末期附近降为零[27]，本文将这种压迫模式记作模式

一；本文提出的另一种压迫幅值曲线在心室收缩

时压迫力逐渐增加，直到开始射血时达到峰值，并

在整个射血期间，受力均保持在峰值不变，之后逐

渐降低为零，本文将该曲线记作模式二；两种压迫

模式的曲线如图 2 所示，计算公式如式 (6)～式

(7) 所示：

p(t) =


0 0 ⩽ t < 0.1
1
2

(
1–cos

π (t–0.1)
0.1

)
0.1 ⩽ t < 0.3

0 0.3 ⩽ t ⩽ 0.65
(6)

p(t) =



1
2

(
1–cos

π (t–0.1)
0.1

)
0 ⩽ t < 0.1

1 0.1 ⩽ t < 0.2
1
2

(
1–cos

π (t–0.1)
0.1

)
0.2 ⩽ t < 0.3

0 0.3 ⩽ t ⩽ 0.65
(7)

其中，p(t) 为压迫力幅值；t=0 为舒张末期时

刻，心室开始收缩；0～0.1 s 为等容收缩阶段；

0.1～0.2 s 为快速射血期，之后心肌收缩力减小；

0.2～0.3 s 为减慢射血期，之后 AV 关闭，射血结

束，0.65 s 为一个心跳周期的总时长。

为了模拟 DCC 工作周期的误差，参考第一心

音时长约为 100 ms，将模式一和模式二从最初的开

始时间分别向后移动了 10 ms、20 ms 和 50 ms（第

一心音时长的 50%），所有的模拟均运行 4 次循

环，LV 压力与容积变化趋于稳定。

Obiajulu 等[26] 通过使用半球形 DCC 装置的简

单模型来估计 DCC 装置致动器的力需求，参考其

施加的压力范围，施加峰值为 5 kPa 的负载（本模

型 LV 最大血压约为 16 kPa）。 

1.5    模型有效性验证

如表 3 所示，本文对比了 EDV、ESV 和射血分

数（ejection fractions，EF）的模拟值和核磁共振图像

的测量值，可以看出 EDV、ESV 和 EF 的模拟值和

测量值误差都在 1% 以内。

另一方面，参考 Kuijer 等[28] 根据短轴和长轴

核磁共振图像中标记点的位移，描述了整个人类

LV 三维位移和应变演变的正常范围。将本文 LV
三个部位的应变结果与之进行对比，包括周向应变

和轴向应变。这些应变计算均以舒张末期作为初

始构型，选择单个心动周期内收缩末期作为比较时

间节点，所有应变均表示为格林—拉格朗日应变，

如式（8）所示：

λc =
√
ec · C · ec (8)

λl =
√
el · C · el (9)

其中，ec、el 分别是周向和纵向方向上的单位向

量，由前文计算可得，C 为右柯西—格林变形张

量。因此，格林—拉格朗日应变定义如式 (10)
所示：

Eii =
1
2
(
λ2i–1

)
(10)

对比结果如表 4 所示，表 4 中所有数据均表示

为均值±标准差，可以看出，除了在心尖部的轴向

应变外，其它所有应变都在临床数据的两个标准偏
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图 2　压迫模式示意图

Fig.2　Compression mode diagram

 

表 3　模型结果对比

Tab.3　Comparison of model results
 

结果 EDV/mL ESV/mL EF

模拟值 215.43 152.25 29.33%
测量值 217.51 153.66 29.35%
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差范围内，以上结果共同证明了模型的有效性。 

2    结果
 

2.1    两种辅助模式效果对比

评价血流动力学的最佳方法是使用压力—容

积曲线，两种压迫模式与心衰 LV 的压力—容积曲

线如图 3 所示。

整体上可以看出，两种模式压迫下的压力—容

积曲线几乎重叠，说明两种模式的每搏输出量

（ s t r o k e  v o l u m e， S V）、E F、峰值压力（p e a k
pressure，PP）和每搏功（stroke work，SW）对于未

施加压迫的 LV 都有所提升，且增加量近似相等，

两种压迫模式下的 LV 血流动力学参数具体值如

表 5 所示。

在收缩末期时心肌收缩力达到最大，此时心肌

纤维主应力（以 σff 表示）分布如图 4 所示。施加压

迫之后，位于心尖部的应力集中有明显改善，且整

体的应力分布有所减小。 

2.2    考虑相位误差情况下两种辅助模式效果的对比

延迟两种模式压迫开始时间，血流动力学参数

结果如图 5 所示，包括 EF、PP 和 SV。从中可以看

出， 随着压迫开始延迟时间的增加，模式一的各项

血流动力学参数都有所下降，当延迟时间增大到

50 ms 时，EF 下降了 2%，PP 下降了 6 mm Hg，
SV 下降了 4 mL，而模式二的各项血流动力学参数

都基本保持稳定。

心尖扭转角是 LV 尖部相对于基部旋转的角

度，在射血过程中，心内膜纤维间质变形产生势

能，随后扭转变形[29]。模式一和模式二在 0.00～
0.20 s 之间收缩过程中的心尖扭转角变化如图 6 所

示。可以看出，当压迫开始时刻与射血开始时刻同

步时，模式一在收缩末期的心尖扭转角为 18.6°，模

式二在收缩末期的心尖扭转角为 20.3°，相差不

大。随着压迫开始时间的滞后，模式一的心尖扭转

角逐渐减小，在 50 ms 时为 13.7°；模式二的心尖扭

转角度依旧保持稳定。 

2.3    两种辅助模式对左心室生物力学的影响

不同开始时间点的 LV 收缩末期相对于心跳周

期开始时刻的纤维应变分布如图 7 所示，图 7 中数

据均为真实应变（以 LE11 表示）。从图 7 中可以看

出，两种模式的压迫均可以减小 LV 收缩末期的最

大纤维应变。未施加外膜辅助压迫时，最大纤维应

变为 14.6%。当压迫开始时间没有延迟时，模式一

和模式二的最大纤维应变分别为 10.0% 和 9.5%，近

似相等。随着压迫开始时间的滞后，两种模式的心

肌纤维应变均增大，但模式一增加的更多，当滞后

时间为 50 ms 时，模式一的最大纤维应变为 12.9%，

模式二的最大纤维应变为 10.2%。相对于模式一，

改变压迫开始时间对模式二的最大心肌纤维应变

几乎没有影响。 

3    讨论

本文针对心衰患者构建了个性化 LV 有限元模

型，在此基础上分别施加了正弦曲线及维持一段时

间 PP 的心外膜辅助模式。

对比来看，在血流动力学参数方面，两种辅助

模式下的 EF、PP 和 SV 都有所上升，其中 LV 的

 

表 4　收缩末期应变对比（x ± s）

Tab.4　Comparison of end-systolic strain（x ± s）
 

结果
周向应变 轴向应变

心基部 心中部 心尖部 均值 心基部 心中部 心尖部 均值

模型值 − 0.18 ± 0.01 − 0.19 ± 0.01 − 0.15 ± 0.01 − 0.18 ± 0.02 − 0.11 ± 0.01 − 0.13 ± 0.03 − 0.07 ± 0.01 − 0.11 ± 0.03
测量值 − 0.16 ± 0.03 − 0.14 ± 0.03 − 0.21 ± 0.02 − 0.17 ± 0.04 — — — —
文献[28] − 0.17 ± 0.01 − 0.19 ± 0.02 − 0.21 ± 0.01 − 0.19 ± 0.02 − 0.16 ± 0.02 − 0.15 ± 0.02 − 0.16 ± 0.02 − 0.15 ± 0.02

 

表 5　血流动力学参数

Tab.5　Hemodynamic parameters
 

模式 SV/mL EF PP/mm Hg SW/J

未辅助 63 29.33% 120.24 0.73
模式一 79 37.32% 132.88 1.16
模式二 80 37.77% 137.08 1.14
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图 3　压力容积曲线

Fig.3　Pressure-volume loop
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EF 分别从 29.33 % 提升到 37.32 % 和 37.77 %，可以

维持患者的正常生理活动（EF 降低型心衰的基线

EF 为 40%）。

从生物力学的结果来看，两种模式的压迫都可

以增加 LV 收缩能力及改善应力集中。收缩末期

时 LV 处于收缩状态，心肌纤维长度小于静息长

度，如图 7 所示，最大心肌纤维应变减小说明

LV 的收缩能力增强。从图 4 可以看出，由于心尖

部心肌壁较薄，所以有明显的应力集中现象，长时

间的应力集中可能导致局部心肌梗死，施加心外膜

辅助可以很大程度改善应力集中。

本文认为有两个方面的原因导致了应力和应

变的减小。第一，由于心肌纤维本身的结构特点，

心肌纤维在心外膜处与周向成− 60°，在心内膜处

为 60°，心内壁区域下心肌纤维更接近于轴向方

向，并且心肌纤维在沿着纤维方向上的硬度远远高

于横向方向。在心外膜施加压迫时，心室被拉长，

纤维有向心尖处伸展的趋势，处于收缩状态的心肌

沿纤维方向的加载减小，因此心肌纤维的应力和应

变都减小。第二，施加心外膜辅助可增强 LV 的扭

转能力。如图 6 所示，施加模式一和模式二的压迫

后，收缩末期心尖扭转角从 8.0°增加到了 18.6°和
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图 4　收缩末期 LV 心肌纤维应力分布

Fig.4　Fiber stress distribution in the LV end-systole
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图 5　血流动力学参数

Fig.5　Hemodynamic parameters
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图 6　心尖扭转角

Fig.6　Heart apex twist angle
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20.3°，恢复正常扭转能力，该数据参考 Badano
等[29] 测量的健康人收缩末期心尖扭转角约为 16°。
当纤维达到收缩峰值时，沿纤维方向的应力会很

大，且心内膜收缩力大于心外膜，但由于心外膜半

径较大，心外膜处可以产生更大的扭矩以控制旋转

方向。在射血期间，心外膜下心肌较大的扭矩经壁

耦合至心肌中层和心内膜下心肌，导致 LV 整体旋

转。在心外膜下，这种扭矩有助于主纤维方向的收

缩；在中层，扭转动作增强了圆周方向的缩短；在

心内膜下，扭转动作可引起肌纤维重新排列，使得

心内膜下肌纤维沿纤维的法向方向更紧密地排列

以增厚左室壁。扭转减小会增加心内膜应力和应

变，从而增加需氧量，降低 L V 收缩功能的效

率[29]，提高心室的扭转角有助于使纤维应力和肌纤

维的缩短沿室壁均匀分布。

进一步推迟压迫开始时间以模拟相位误差的

影响，根据血流动力学结果显示，压迫开始时间的

滞后会削弱模式一辅助效果，EF、SV 和 PP 都有所

下降。具体而言，EF 在压迫延迟 50 ms 时从 37.32%
下降到 35.60%，相对于理想情况下的 EF 提升，效

果降低。从图 5 可以看出，模式二的各项血流动力

学结果基本保持稳定不受影响。这是由于模式二

在整个射血期间都维持了压迫力峰值，尽管压迫开

始时间滞后，在收缩末期时心外膜压迫力仍与心肌

纤维收缩力同时处于峰值，因此对误差的抵抗能力

较强。从生物力学角度来看，模式一的心尖扭转能

力下降，在压迫延迟 50 ms 时从 18.6°下降到 13.7°，
模式二基本维持在 20.0°左右。模式一的心尖扭转

能力减弱，心室收缩效率也降低，心肌纤维需要更

大的变形来实现收缩动作，如图 7 所示，模式一的

心肌的纤维最大应变从 10.0% 增大到 12.9%，模式

二的心肌纤维最大应变依旧保持不变，说明本文提

出的加载模式在减小心肌应变方面能力更强，从而

在引导心衰心肌的反向良性重塑方面更有优势。

本文的研究也存在一定的局限性：首先，本文

仅考虑了 LV 的模型，而未对其他心腔的运动情况

进行模拟。其次，所建立的简化体外循环系统耦合

并不能完全模拟人体的血液循环系统。在下一步

工作中，将考虑多个心腔的交互，搭建更为复杂的

系统，同时根据不同程度的心衰情况建立不同类型

的心脏模型，以进一步比较不同的心外膜辅助方式

对心脏生物力学的影响，旨在为 DCC 的设计与优

化、临床治疗和术后康复提供理论支持。 

4    结论

本文所提出的维持一段时间峰值压迫力的模

式和传统正弦加载压迫力模式相比，带来的血流动

力学参数提升近似相等，并且心肌的生物力学结果

也近似相同。然而，由于 DCC 工作周期和心脏跳

动周期存在的相位误差，正弦加载压迫力模式的血

流动力学参数有所下降，心室的收缩能力也有所降

低。相比之下，本文所提出的维持峰值压迫力的模

式，可以在误差为 50 ms 的情况下保持血流动力学

参数及心肌纤维应力、应变不受影响，因此可对

DCC 设计和优化提供理论指导。
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图 7　不同压迫开始时间的纤维应变分布

Fig.7　Fiber strain distribution at different compression start time
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