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摘要：目的　 设计并研制壁冠状动脉周向应力体外模拟装置，实现不同程度心肌桥压迫下壁冠状动脉周向应力的

体外加载。 方法　 利用心肌桥冠状动脉血液动力学体外模拟装置，实现壁冠状动脉周向应力的体外测量。 依托上

述实验数据，实现不同程度心肌桥压迫下壁冠状动脉周向应力的体外加载。 结果　 通过体外测量实验发现，壁冠

状动脉近心段周向应力最大值、平均值以及波动值都会随着心肌桥压迫程度的增加而显著增大。 通过壁冠状动脉

周向应力的体外加载实验，验证加载波形与周向应力体外测量实验波形基本吻合。 结论　 该装置可以实现壁冠状

动脉周向应力的体外加载，为探究壁冠状动脉近端血液动力学异常对动脉粥样硬化产生及斑块破裂的影响，提供

一个尽量接近在体环境、多种参数可调控的体外模拟平台。
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　 　 研究表明，心肌桥的存在可能导致壁冠状动脉

管腔狭窄、血管阻塞，从而引发心肌缺血、心律失

常、甚至心肌梗死等［１］，同时会使壁冠状动脉血液

动力学环境发生变化，而血液动力学对动脉粥样硬

化病变具有至关重要的影响［２⁃３］。
人体内部血液动力学环境包括切应力、正应力

和周向应力等力学刺激，是血管结构与功能变化的

重要调节因素［４⁃６］。 细胞的形态、结构、功能和基因

表达等将会随着力学刺激而发生变化［７⁃９］，细胞内

部的这些改变与血管重建现象密切相关［１０⁃１２］，而血

管重建是高血压、动脉粥样硬化及血管移植后再狭

窄等疾病的基本病理表现［１３］。 Ｃｈｅｎｇ 等［１４］ 通过分

析 ２４ 个冠状动脉病变的应力分布发现，在斑块破

裂致死病灶中有 ５８％ 破裂发生在最大周向应力区

域。 易损斑块稳定性与其所承受的周向应力具有

高度相关性，斑块破裂区周向应力的波动值远超过

稳定斑块。 Ｒｉｃｈａｒｄｓｏｎ 等［１５］ 研究发现，斑块破裂发

生在斑块两肩的概率更大，斑块两肩的周向应力显

著增加。 周向应力及其波动值增加很可能是导致

斑块破裂以及血栓形成重要的因素。 因此，分析壁

冠状动脉周向应力对研究冠状动脉粥样硬化斑块

破裂机理具有重要的临床意义。
目前，有关心肌桥引起的壁冠状动脉周向应力

异常对动脉粥样硬化病变的影响还鲜有报道。 由

于心肌桥结构的特殊性、不同个体心肌桥状况的差

异性以及技术本身的局限性，临床手段很难满足临

床研究系统性和全面性的要求。 而在目前绝大多

数体外模拟平台中，能提供的血液动力学参数还比

较简单，与在体的力学环境相差较远。
针对上述问题，本课题组研制一种壁冠状动脉

周向应力体外加载装置，使该装置能够更加接近人

体内部血液动力学环境，装置内环境同时存在正应

力、切应力以及周向应力 ３ 种应力共同作用，实现

壁冠状动脉周向应力的体外加载。

１　 装置设计与原理

１ １　 装置设计

１ １ １　 装置功能设计 　 装置的主要功能包括：
① 实现壁冠状动脉周向应力的加载。 用弹性基底

膜片的拉伸模拟血管周向应力的加载，在进行体外

细胞实验时，膜片能将应力作用传递给贴壁生长的

细胞，实现细胞应力的加载。 ② 能模拟切应力、正
应力和周向应力共同作用的血液动力学环境。 血

流对血管壁存在的 ３ 种力学刺激信号共同作用于

在体细胞上，装置设置不同的研究模式，既可以研

究单因素条件变化对血管壁细胞的影响，也具有研

究 ３ 种应力同时作用的功能。 ③ 提供多种实验参

数可调、可控的实验条件。 由于在体和动物研究的

复杂性和参数难以调控的局限性，壁冠状动脉血液

动力学异常对冠状动脉粥样硬化病变的影响很难

实现大规模、系统的临床试验。 因此，本装置基于

体外模拟装置的发展，设置多参数、可调控的模式，
模拟壁冠状动脉血流动力学异常情况下复杂血流

动力学环境对冠状动脉粥样硬化及斑块稳定性的

影响。
１ ２ １　 装置结构设计　 基于上述功能要求，对装置

的机械结构进行设计。 装置的主要机械结构部分

置于 １ 个恒温箱中，通过恒温箱的温控系统来实现

系统的温度调节。 恒温箱内主要机械结构如图 １
所示。

图 １　 装置机械结构三视图
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（１） 储液罐：是用于储存液体，维持装置工作

时整个系统的液体循环。
（２） 脉动泵：模拟心脏泵血系统。 血流从脉动

泵流出，由脉动泵为整个循环系统提供稳定的脉动

流环境，主要由电机、丝杆、柱塞泵和光电传感器组

成。 脉动泵工作时，由电机通过丝杆带动柱塞泵往

复运动构成泵血的动力系统。 通过调整电机 １ 个

正反转周期的时间来调整脉动泵的频率，泵血量可

以通过脉动泵的行程来控制。
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（３） 蓄能器：从脉动泵出来的液体再经由蓄能

器，蓄能器用于储能和模拟动脉弹性腔。
（４） 力学加载实验段：是整个加载装置机械部

分的核心，主要由伺服电机、联轴器以及平行平板

流动腔构成。 平行平板流动腔呈“十”字形状，上部

有透明有机玻璃材料密封，使腔体密封的同时，便
于实验观察。 平行平板流动腔主要由平行平板流

动腔室、灌流系统、观测系统 ３ 个模块组成［１６］，本文

以硅胶片作为弹性基底材料，通过伺服电机带动联

轴在硅胶片上施加周向应力。 腔室水平方向是液

体流动方向，垂直方向即为周向应力加载方向。 垂

直方向的弹性基底膜片一端固定在腔室基座上，另
一端通过固定在滚轴上，滚轴与联轴器相连，伺服

电机通过带动联轴来拉伸弹性基底膜片。 在体外

细胞实验中，周向应力可以通过弹性膜传递给细

胞，从而研究不同周向应力对细胞生长的影响（见
图 ２）。

图 ２　 力学加载实验段结构图
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（５） 节流阀：模拟血流最后由节流阀流回储液

器。 节流阀是模拟毛细血管外周阻力。
（６） 传感器与编码器：系统的数据采集部分由

压力传感器、压差传感器和拉力传感器组成，压力

传感器。 压力传感器（型号 ＭＣ２０ＷＡ，精度 ０ ２５％ ）
可测量平行平板腔液体流入口的液体压力，压差传

感器与入口处压力传感器联合使用，可以测出液体

流出口的液体压力。 拉力传感器采用的是 Ｓ 型拉

力传感器（型号 ＤＹＬＹ⁃１０４，精度 ０ ０５％ ），拉力传感

器可以监测电机拉伸弹性基底膜片时的力。 光电

编码器：实验过程中，电动机运行时，通过光电编码

器采集和传输实时数据，形成闭环反馈，确保电机

转动的精度。 同时，光电编码器可以用于计算弹性

基底膜片的应变量和拉伸弹性基底膜片以后的置

零操作。
１ ２　 装置原理

１ ２ １　 周向应力加载　 硅胶片一端通过心轴固定

在基座上，另一端固定在滚轮上，滚轮通过联轴器

与伺服电机相连，伺服电机带动滚轮转动从而拉伸

硅胶片，模拟血管壁的周向应力的加载。 伺服电机

的运动则通过主控芯片和电机驱动器来调控。 可

由发出的脉冲个数可以准确计算步进电机的角位

移，确定硅胶膜片的拉伸量，进而确定硅胶膜片上

的应力。 基座端设置有 Ｓ 型拉力传感器。 实验前

进行置零操作，利用 Ｓ 型拉压力传感器来确定零点

位置。 同时，在实验之前应进行预拉伸，确定硅胶

膜片的力学性质。
１ ２ ２　 切应力⁃正应力调控 　 切应力⁃正应力的调

控则是电机通过丝杆驱动脉动泵的柱塞杆按设定

的幅度做往复运动，形成脉动流，从而产生切应力

和正应力。 通过调节电机转速控制柱塞往复频率

从而调节心率，通过调节脉动泵柱塞杆运动的行程

来调节切应力。 正应力则通过节流阀结合压力传

感器测得数据来控制调节。 脉动流产生的正应力

可以通过压力传感器实时测量，但是切应力需要通

过计算得出。
目前已有很多关于平行平板腔内液体的流动

和受力情况的研究，柳兆荣等［１７⁃１８］ 对此做了深入研

究，推算出定常流条件下腔体底部切应力的准确表

达式。 本装置则是通过该计算方法来确定体外培

养的内皮细胞所受的切应力。 假设流量传感器测

得瞬时流量为 Ｑ（ ｔ）， 平板腔腔室长度为 Ｌ，宽度为

ｂ，弹性基底与透明盖板之间的高度为 δ，液体密度

为 ρ，液体动力黏度为 μ，时间为 ｔ。 在 Ｗｏｍｅｒｓｌｅｙ 数

α ＜ １ 时，由黏性流体运动微分方程和牛顿内摩擦

定律推导出平板腔内腔体底部的切应力：
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τ ＝ ６μ
ｂδ２Ｑ（ ｔ） （１）

式中： ｚ ＝ － δ
２
，α ＝ δ ρω

μ
。

２　 壁冠状动脉周向应力的体外测量

采用本课题组研制的心肌桥冠状动脉血液

动力学体外模拟装置作为心肌桥冠状动脉周向

应力测量的实验平台，结合该装置接近人体生理

条件血液动力学环境以及多参数可调控的特征，
进行不同程度心肌桥压迫冠状动脉的体外模拟

实验，实现壁冠状动脉周向应力的体外测量。 该

装置的仿真性、可靠性已经有实验进行测评与验

证 ［１９］ 。
本实验设置 ４ 种不同的压迫程度，分别为 ０％ 、

５０％ 、８０％ 、１００％ ，按照装置的操作，对应观察并记

录 ４ 种不同压迫状况下心肌桥冠状动脉的血流动

力学参数及波形（见图 ３）。

图 ３　 壁冠状动脉周向应力体外测量实验结果

Ｆｉｇ．３　 Ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｉｎ ｖｉｔｒｏ ｍｅａｓｕｒｅｍｅｎｔ ｏｆ ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｉｎ ｍｕｒａｌ ｃｏｒｏｎａｒｙ ａｒｔｅｒｉｅｓ　 （ａ） ｐｏｓｉｔｉｖｅ ｓｔｒｅｓｓ，
（ｂ） ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｓｔｒｅｓｓ

　 　 压迫程度为 ０％ 时，近心段：舒张压 ７６ ｍｍＨｇ
（１ ｍｍＨｇ＝１ ０１３ ｋＰａ），收缩压 １２０ ｍｍＨｇ；远心段：
舒张压 ７４ ｍｍＨｇ，收缩压 １１９ ｍｍＨｇ。 此时对应的近

心段周向应力最大为 １６６ ５ ｋＰａ，最小为 １０３ ｋＰａ；远
心段周向应力最大为 １６４ ｋＰａ，最小为 １００ ４ ｋＰａ。

压迫程度为 ５０％ 时，近心段：舒张压 ７４ ｍｍＨｇ，
收缩压 １４１ ｍｍＨｇ；远心段：舒张压 ７２ ｍｍＨｇ，收缩

压 １２０ ｍｍＨｇ。 此时对应的近心段周向应力最大为

１９９ ６５ ｋＰａ，最小为 １００ ４ ｋＰａ；远心段周向应力最

大为 １６６ ５ ｋＰａ，最小为 ９７ ４５ ｋＰａ。
压迫程度为 ８０％ 时，近心段：舒张压 ７２ ｍｍＨｇ，

收缩压 １４８ ｍｍＨｇ；远心段：舒张压 ７０ ｍｍＨｇ，收缩

压 １２１ ｍｍＨｇ。 此时对应的近心段周向应力最大为

２１２ ７ ｋＰａ，最小为 ９７ ４５ ｋＰａ；远心段周向应力最大

为 １６７ ０２ ｋＰａ，最小为 ９４ ６６ ｋＰａ。
压迫程度为 １００％ 时，近心段：舒张压 ７１ ｍｍＨｇ，

收缩压１８０ ｍｍＨｇ；远心段：舒张压 ６４ ｍｍＨｇ，收缩为

１２１ ｍｍＨｇ。 此时对应的近心段周向应力最大为

２９５ ７ ｋＰａ，最小为 ９４ ６６ ｋＰａ；远心段周向应力最大

为 １６７ ０２ ｋＰａ，最小为 ８６ ２９ ｋＰａ。

３　 壁冠状动脉周向应力加载

３ １　 预拉伸实验

血管作为一种真实的人体结构，力学性质和结

构比较复杂。 硅胶片以其与机体相容性好、弹性性

质稳定等优势已经被广泛用于细胞基底加载试验

中［２０］，故本文采用硅胶片作为弹性基底材料。 在实

验前需要对硅胶膜片进行预拉伸实验，分析硅胶膜

片的力学性质。
实验中硅胶膜片采用的是美国杜邦公司产品，

硅胶膜片厚度 ０ ５ ｍｍ、长 ９０ ｍｍ、宽 ３０ ｍｍ。 硅胶

膜片两端各标记 １０ ｍｍ，除去两端夹头后，有效尺寸
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为 ７０ ｍｍ×３０ ｍｍ×０ ５ ｍｍ。
预拉伸实验 １：将硅胶膜片从无载荷状态下拉

伸到断裂状态，经过多组实验测得硅胶膜片所能承

受的最大应力为 １ ３７ ＭＰａ，最大载荷为 ３４ Ｎ。
预拉伸实验 ２：设置多组拉伸率对硅胶片进行

拉伸，范围 １％ ～ ４０％ 。 实验数据如表 １ 所示，根据

实验测得硅胶膜片弹性力学性质如下：弹性模量为

２ ４２ ＭＰａ，泊松比为 ０ ４９。 同时，在进行硅胶膜片

的拉伸试验过程中，发现硅胶膜片的应力、应变关

系是近似线性的（见图 ４），故实验中可以先确定硅

胶膜片的拉伸量，进而确定硅胶膜片上的应力。

表 １　 硅胶片预拉伸实验数据（ｎ＝ ５）
Ｔａｂ．１　 Ｐｒｅ⁃ｔｅｎｓｉｌｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｄａｔａ ｏｆ ｓｉｌｉｃｏｎｅ ｓｈｅｅｔ

拉伸率 ／ ％ 拉伸量 ／ ｍｍ 载荷 ／ Ｎ 拉伸应力 ／ ＭＰａ

５ ３ ５ ３ ５７８ ６±０ ０１５ ０ １３１ １±０ ０１３

１０ ７ ０ ５ ９４０ ２±０ ０１１ ０ ２２３ ０±０ ０１４

１５ １０ ５ ７ ８３６ ２±０ ０２１ ０ ３４３ ５±０ ０１８

２０ １４ ０ ９ ５７２ ６±０ ０１４ ０ ３７２ ４±０ ０２３

２５ １７ ５ １１ ３５８ ７±０ ０２１ ０ ４７６ ５±０ ０２６

３０ ２１ ０ １３ １２８ ０±０ ０１７ ０ ５２７ ９±０ ０３９

３５ ２４ ５ １５ ２２７ ４±０ ０３５ ０ ６６０ １±０ ０１９

４０ ２８ ０ １８ ９６５ ４±０ ０３８ ０ ６６９ ４±０ ０３５

图 ４　 应力⁃应变曲线

Ｆｉｇ．４　 Ｓｔｒｅｓｓ⁃ｓｔｒａｉｎ ｃｕｒｖｅ

３ ２　 加载实验

结合硅胶膜片的预拉伸试验，通过确定硅胶膜

片的拉伸量来确定硅胶膜片上的应力。 在壁冠状

动脉周向应力加载的过程中，根据应力⁃应变对应关

系确定伺服电机的位移角。 伺服电机可以将电压

信号转化为转矩和转速，实现硅胶膜片的应力加

载。 电机控制过程中，通过软件编程实现控制器

（本文采用的是单片机）对伺服驱动器的控制。 控

制器发射脉冲给交流伺服驱动器，交流伺服驱动器

控制伺服电机按照一定的速度运转，由电机尾部的

光电编码器将速度信息等反馈给驱动器，驱动器将

反馈值与目标值相比较之后再次控制电机转子的

转动，由此形成闭环控制，实现电机旋转角度和转

动速度的高精度控制。
基于以上设计，对该装置的功能进行验证。 对

应壁冠状动脉周向应力体外测量实验，设置相同实

验条件下的 ４ 组壁冠状动脉周向应力体外加载实

验，并将实验数据和波形进行记录和分析（见图 ５），
左侧为壁冠状动脉周向应力体外测量实验波形，中
间为壁冠状动脉周向应力体外加载实验波形，右侧

为上位机的显示。
实验 １：选择档位为 ０％ 进行实验，观察并记录

波形。 周向应力加载实验中，最大值为 ０ １６ ＭＰａ，
最小值 ０ １０１ ＭＰａ；对比体外测量实验波形，最大值

为 １６５ ５ ｋＰａ，最小值为 １０３ ｋＰａ。
实验 ２：选择档位为 ５０％ 进行实验，观察并记录

波形。 周向应力加载实验中，最大值为 ０ ２ ＭＰａ，最
小值为 ０ １ ＭＰａ；对比体外测量实验波形，最大值为

１９９ ６５ ｋＰａ，最小值为 １００ ４ ｋＰａ。
实验 ３：选择档位为 ８０％ 进行实验，观察并记录

波形。 周向应力加载实验中，最大值为 ０ ２２ ＭＰａ，
最小值为 ０ ０９ ＭＰａ；对比体外测量实验波形，最大

值为 ２１２ ７ ｋＰａ，最小值为 ９７ ５ ｋＰａ。
实验 ４：选择档位为 １００％ 进行实验，观察并记

录波 形。 周 向 应 力 加 载 实 验 中， 最 大 值 为

０ ３０５ ＭＰａ，最小值为 ０ ０９ ＭＰａ；对比体外测量实验

波形，最大值为 ２９５ ７ ｋＰａ，最小值为 ９４ ６６ ｋＰａ。
综合实验数据可知，壁冠状动脉周向应力体外

加载装置对不同程度心肌桥压迫状态下的壁冠状

动脉周向应力进行加载的结果与体外测量实验结

果在误差允许的范围内基本一致，并对两次实验波

形进行观察对比，显示波形基本吻合。

４　 讨论与结论

本文基于心肌桥冠状动脉血液动力学体外模

拟装置，完成壁冠状动脉周向应力的测量（不同心

肌桥压迫下），通过体外测量实验发现：壁冠状动脉
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近心段周向应力最大值、平均值以及波动值都会随

着心肌桥压迫程度的增加而显著增大。 依托上述

图 ５　 壁冠状动脉周向应力加载实验结果对比

Ｆｉｇ．５　 Ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎ ｏｆ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ｆｏｒ ｃｉｒｃｕｍｆｅｒｅｎｔｉａｌ ｓｔｒｅｓｓ ｌｏａｄｉｎｇ ｉｎ ｍｕｒａｌ ｃｏｒｏｎａｒｙ ａｒｔｅｒｉｅｓ　
（ａ） Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ １， （ｂ） Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ２， （ｃ） Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ３， （ｄ） Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔ ４

实验数据研制壁冠状动脉周向应力体外加载装置，
并结合电机控制理论完成壁冠状动脉周向应力的

体外加载，旨在研制出更贴近人体生理状况的体外

加载装置，为探究心肌桥压迫引起的壁冠状动脉周

向应力异常对冠状动脉粥样硬化及斑块破裂的影

响提供更加理想的体外实验平台。 但依然有以下

几个问题有待深入研究：
（１） 冠状动脉属于典型的生物软组织类材料，
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其本构特性非常复杂，表现为黏弹性、各向异性，应
力⁃应变关系具有非线性和滞后性［２１］。 本文壁冠状

动脉周向应力体外测量实验中选用的硅胶管，周向

应力加载中选用的是硅胶膜片。 硅胶材质虽以其

特有的优势广泛被用于体外模拟实验中，但是实际

上硅胶材料的本构特性与人体血管还是存在很大

的差异。 因此，为了提高体外模拟实验的准确性和

可靠性，还需要继续探索更接近人体血管的材料作

为弹性基底。
（２） Ｆｕｎｇ 等［２２］通过实验发现了血管残余应力

的存在，将血管零应力状态用张开角来描述，即血

管壁在无载荷状态下周向应力并不为零。 有研究

表明，残余应力的存在对于体外模拟研究中弹性基

底应力有不同程度的影响。 因此，在对周向应力进

行体外测量实验和体外加载实验时，考虑残余应力

的影响非常重要。
（３） 根据多次调试发现，本文选择伺服电机作

为将电信号转化为位移变化的执行元件已能够满

足基本的需求。 但是装置长时间用于体外模拟，容
易有损耗，尽管该电机具有快速定位、精度高的特

点，但是在高速运转中仍可能会有损耗。 因此，后
续研究中可以通过优化算法结构来提高精度和准

确度，或者更换功能更好的电机，提高机械装置的

使用寿命。 同时，体外加载装置的仿真能力可能会

受到材料和工艺的影响，更贴近体内环境的材料和

精进的工艺技术也是未来提高体外模拟装置仿真

能力的关键。
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·致读者·

论文写作中的注意事项

论文的写作前言主要概述研究的背景、目的、研究思路、理论依据等。 有些研究还应说明该研究开始的

具体时间。 前言必须开门见、简要、清楚，切忌套话、空话、牵涉面过宽、详述历史过程或复习文献过多等。 不

要涉及本研究中的数据或结论。 不要与摘要雷同。 未经检索，前言中不可写“国内外未曾报道”等字样，也
不可自我评价达到“ｘｘ 水平”或“填补 ｘｘ 空白”等。 前言通常不需要标题。 论著文稿的前言一般不超过 ２５０
字；比较短的论文可以只用小段文字起前言作用。

方法主要介绍研究对象（人或实验动物，包括对照组）的选择及其基本情况，以及研究所采用的方法及

观察指标。 常用标题有“材料与方法”、“对象与方法”、“资料与方法”等。
临床研究需交代病例和对照者的来源、选择标准及研究对象的年龄、性别和其他重要特征等，并应注明

参与研究者是否知情同意。 临床随机对照组研究应交代干预方法（随机方法）和所采用的盲法。 实验研究

需注明动物的名称、种系、等级、数量、来源、性别、年龄、体质量、饲养条件和健康状况等。
个人创造的方法应详细说明“方法”的细节，以备他人重复。 改进的方法应详述改进之外，并以引用文

献的方式给出原方法的出处。 原封不动地使用他人方法，应以引用文献的方式给出方法的出处，无须展开

描述。
药品、试剂应使用化学名，并注明剂量、单位、纯度、批号、生产单位和生产时间。 仪器、设备应注明名称、

型号、规格、生产单位、精密度或误差范围。 无须描述其工作原理。
统计学处理项应说明统计分析方法及其选择依据。
结果的叙述应客观真实、简洁明了、重点突出、层次分明、合乎逻辑，不应与讨论内容混淆。 若文稿设有

图表，则正文不需重述其全数据，只需摘述其主要发现或数据。 若使用文字描述，内容冗长、繁琐、不易读懂，
则应改用图或表来表达数据，以收到一目了然的效果。 应认真核对正文和图表的数据，达到准确、统一。 统

计学分析应交代统计方法、统计值，仅有 Ｐ 值不能体现重要的定量信息。
讨论应着重讨论研究中的新发现及从中得出的结论、包括发现的意义及其限度，以及对进一步研究的启

示。 若不能导出结论，可以进行必要的讨论，提出建议、设想、改进的意见或待解决的问题。 应将研究结果与

其他有关的研究相联系，并将本研究的结论与目的相关联。 不必重述已在前言和结果部分详述过的数据或

资料。 不要过多罗列文献。 避免作不成熟的主观推断。 讨论中一般不应设置图或表。
本刊编辑部

８１３
医用生物力学　 第 ３５ 卷　 第 ３ 期　 ２０２０ 年 ６ 月

Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｍｅｄｉｃａｌ Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃｓ， Ｖｏｌ． ３５　 Ｎｏ．３， Ｊｕｎ． ２０２０


