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摘要：目的　 研究针对慢性阻塞性肺疾病（ｃｈｒｏｎｉｃ ｏｂｓｔｒｕｃｔｉｖｅ ｐｕｌｍｏｎａｒｙ ｄｉｓｅａｓｅ，ＣＯＰＤ）患者的无创动态呼吸力学参

数估计方法。 方法　 通过将人体呼吸系统简化为一阶线性模型，基于最优化方法设置约束条件，估计慢阻肺患者

的呼吸系统阻力和顺应性。 结果　 利用所构建的模型以及设置的约束条件，在模拟实验中可以估计有自主呼吸慢

阻肺患者的呼吸系统阻力以及顺应性，所得结果相对准确（误差在 ５％ 以内）。 利用 １ 个呼吸周期内的数据即可获

得估计结果，估计所需时间仅相当于 ３ 个呼吸时长，可以满足动态监测的要求。 结论　 基于最优化方法实现对慢

阻肺患者呼吸系统阻力和顺应性进行无创动态估计在模拟实验中已被证明可行，可进一步开展临床实验。 通过临

床实验后可以帮助医生实时监测慢阻肺患者呼吸系统阻力及顺应性的变化情况，为 ＣＯＰＤ 诊断及治疗提供参考。
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　 　 慢性阻塞性肺疾病（ ｃｈｒｏｎｉｃ ｏｂｓｔｒｕｃｔｉｖｅ ｐｕｌｍｏ⁃
ｎａｒｙ ｄｉｓｅａｓｅ， ＣＯＰＤ），简称慢阻肺，是一种具有持续

气流受限特征的慢性支气管炎或肺气肿，是全球关

注的慢性病之一。 根据世界卫生组织（ＷＨＯ）统计，
每年约有 ３００ 万人死于慢阻肺，至 ２０３０ 年它将居

于全球死亡病因的第 ３ 位［１］。 当慢阻肺进入重度

或急性加重期，患者会出现呼吸困难甚至呼吸衰竭

的情况，此时除药物治疗外，还需要使用呼吸机对

患者进行机械通气以维持正常呼吸。 目前临床上

对慢阻肺患者进行机械通气治疗时，通常需要医生

观察呼吸机显示的压力流量等曲线，先预判患者的

呼吸力学参数，再对呼吸机进行设置。 但是由于慢

阻肺和慢阻肺急性加重患者的呼吸力学参数在短

时间内可能会出现较大变化，为了帮助医生及时获

得呼吸力学参数以便对治疗方案做出相应调整，以
及为呼吸机智能化奠定基础，需要对慢阻肺患者的

呼吸力学参数进行实时测量或估计［２］。
对慢阻肺患者进行机械通气治疗时，需要测

量呼吸系统阻力和顺应性两个主要呼吸力学参

数。 测量呼吸系统阻力和顺应性的方法主要有阻

断法、食道压测量法、强迫振荡法以及最小二乘

法［３］ 。 阻断法的原理是在患者吸气末进行短暂阻

断，测量患者的吸气峰压、平台压、气体流速等参

数，进而对呼吸系统阻力和顺应性进行求解。 阻

断法的优点是易于操作且无创，但缺点是测量时

需要对患者进行麻醉以保证患者在呼吸阻断过程

中完全被动，这样会影响患者正常呼吸并干扰呼

吸机正常运行，且不能对患者进行持续测量［４］ 。
食道测压法从 ２０ 世纪 ５０ 年代开始广泛应用在呼

吸力学研究中［５］ ，测量时需要将食道测压管通过

食管伸入到患者胃中。 与阻断法相比，食道测压

法不受患者是否有自主呼吸的限制，并且可以持

续测量患者的呼吸力学参数。 但由于食道测压法

本身具有侵入性，故在临床一般情况下都不会被

使用。 强迫振荡法利用外加压力使呼吸系统中的

气体处于一种受迫振荡状态，再通过检测系统中

的气体压力和流量波动幅度，对呼吸系统的阻抗

进行求解。 其优点是既能作用于有自主呼吸的患

者，也能作用于麻醉状态下的患者，并且可以实现

持续测量；其缺点是需要在呼吸机上增加一个压

力震荡源以及软件支持［６］ 。 最小二乘法通过构建

呼吸力学模型，并测量一些必要的呼吸力学参数

（如口端压力、呼吸流量等）对呼吸系统的阻力和

顺应性进行估计［７］ 。 最小二乘法的优点是不会影

响患者正常呼吸，而且可以实时持续对呼吸力学

参数进行估计，但是它的局限性与阻断法类似，不
能作用于有自主呼吸的患者［８］ 。 为了在有自主呼

吸情况下进行无创动态估计，有研究者提出了一

种基于最优化的估计方法［９］ ，并且已经可以实现

对正常人进行估计。 但是针对慢阻肺患者在呼气

时由于气道病变而阻力增大使得呼气受阻的特

点，本文认为其吸气、呼气时呼吸系统阻力不同，
而以往的方法均只能对 １ 个呼吸周期给出 １ 个呼

吸系统阻力的估计值，对慢阻肺患者并不适用；同
时在临床上，对于慢阻肺患者，由患者主动激发的

压力支持通气等模式的应用在逐渐增加。 因此，
临床迫切需求针对有自主呼吸慢阻肺患者无创、
连续动态的呼吸力学参数估计。

本文实现了一种可用于有自主呼吸慢阻肺患

者使用的呼吸力学参数动态估计方法。 该方法既

可以对患者实时持续监测，又同样适用于带有自主

呼吸的患者，可以根据每个呼吸周期的数据估计该

时刻患者的呼吸系统阻力和顺应性，服务于慢阻肺

病情的实时监测，并为机械通气的优化治疗提供技

术支持。

１　 材料与方法

１􀆰 １　 呼吸力学参数的分段估计

本文研究多种呼吸系统模型后采用一阶线性

模型［９］，它是在呼吸系统力学参数估计研究中最常
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用的模型之一。 一些研究者又将模型进一步简化，
只保留呼吸运动中口端压力、呼吸肌群压力、呼吸

气流量、呼吸系统阻力和顺应性这 ５ 个参数［１０］，
得到：

ｐａｏ（ ｔ） ＝ ＲＶ′（ ｔ） ＋ ＥＶ（ ｔ） ＋ ｐｍｕｓ（ ｔ） ＋ Ｐ０ （１）
式中： ｐａｏ 为气道口处的压力； ｐｍｕｓ 为呼吸肌群压力，
即在呼吸过程中由呼吸肌群收缩或舒张而带动肺

内压变化的压力，并且规定呼吸肌群收缩使肺内压

下降时 ｐｍｕｓ 用负数表示； Ｒ 为呼吸系统阻力； Ｅ 为呼

吸系统各部分的顺应性总和； Ｖ′ 为呼吸过程中的气

流流量； Ｖ 为呼吸过程中吸入的气体总体积； ｔ 为时

间，设定吸气开始时刻 ｔ ＝ ０；Ｐ０ 为令方程在零点左

右相等的常数。 　
考虑到慢阻肺患者在呼气时持续气流受限，表

现为呼气与吸气时的呼吸系统阻力明显不同，故继

续沿用同一个 Ｒ 代表整个呼吸周期的呼吸系统阻

力并不准确，需要将呼吸系统阻力在 １ 个呼吸周期

中分成吸气段和呼气段，并分别估计。 因此，式（１）
改写为：

　
ｐａｏ（ ｔ） ＝ Ｒ ｉｎＶ′（ ｔ） ＋ ＥＶ（ ｔ） ＋ ｐｍｕｓ（ ｔ） ＋ Ｐ０

ｐａｏ（ ｔ） ＝ ＲｅｘＶ′（ ｔ） ＋ ＥＶ（ ｔ） ＋ ｐｍｕｓ（ ｔ） ＋ Ｐ０
} （２）

式中： Ｒ ｉｎ、Ｒｅｘ 分别为吸气、呼气时的呼吸系统阻力。
１􀆰 ２　 呼吸肌群作用而产生的压力约束条件设置

式（２）中 ｐｍｕｓ 在临床中无法通过无创方法直接

测量得到［１０］，故需要对方程进行约束。 文献［１０］
中根据 ｐｍｕｓ 生理意义，设置约束条件： ｐｍｕｓ 在 １ 个呼

吸周期内不会发生剧烈变化；且在吸气段，以外界

大气压为参考，呼吸肌群压力负向增大，令肺内压

下降并与外界大气压形成压力差，使得气体进入肺

内。 随着气体进入肺内，肺内压再慢慢趋近外界大

气压，整个过程呼吸肌群压力是单峰的。 然而在呼

气段，对于正常人吸气肌群自然放松，靠肺和胸廓

的弹性回缩力将气体呼出，则 ｐｍｕｓ 基本为 ０。 同时，
还需要限制 ｐｍｕｓ、Ｒ 以及 Ｅ 的参数范围。 基于这些

假设，设置约束条件如下：

ｐ
～
ｍｕｓ（ ｔｋ＋１） － ｐ

～
ｍｕｓ（ ｔｋ） ≤ ０ （３）

ｋ ＝ １，２，…，ｍ － １

ｐ
～
ｍｕｓ（ ｔｋ＋１） － ｐ

～
ｍｕｓ（ ｔｋ） ≥ ０ （４）

ｋ ＝ ｍ，ｍ ＋ １，…，ｑ － １

ｐ⌒ｍｕｓ（ ｔｋ＋１） － ｐ
～
ｍｕｓ（ ｔｋ） ＝ ０ （５）

ｋ＝ ｑ，ｑ＋１，…，Ｎ－１
０ ≤ Ｒ ≤ Ｒｍａｘ （６）
０ ≤ Ｅ ≤ Ｅｍａｘ （７）

ｐ
～
ｍｉｎ ≤ ｐ

～
ｍｕｓ（ ｔｋ） ≤ ｐ

～
ｍａｘ （８）

式中： ｐ
～
ｍｕｓ ＝ ｐｍｕｓ ＋ ｐ

０
；ｔｋ 为第 ｋ 个采样点代表的时间

点；Ｎ 为整个呼吸周期的采样点总数；采样间隔为

Δｔ；ｔｍ 和 ｔｑ 分别表示吸气过程中呼吸肌群压力达到

峰值的时间点以及吸气末呼吸肌群压力与大气压

达到平衡的时间点，ｔｑ ～ ｔＮ 的过程表示正常人的呼

气阶段，呼吸肌群不再用力保持不变。 式（３） ～ （５）
规定了整个呼吸周期中呼吸肌群压力的变化情况。

但对于慢阻肺患者，在呼气段由于呼气系统阻

力增加，通常需要患者自主用力呼气，表现为呼吸

肌群用力使肺内压上升将气体排出，随着气体排

出，肺内压再逐渐减小趋近大气压。 因此，在约束

条件中需要加入用力呼气的部分。 同时，为了使代

价方程更好收敛，还可加入对呼吸肌群压力变化率

进行约束的约束条件。 因为呼吸肌群压力的变化

是一个连续且变化幅度在一定范围内的参数，故加

入限制呼吸肌群压力变化率的约束条件满足生理

意义。 改变式（９） ～ （１１）中 ａ１、ａ２ 和 ａ３ 值，可以分别

改变不同时刻呼吸肌群压力的变化率。 对参数约

束条件引入的意义在于，使那些非本文寻找的最小

值的解无效，只要对参数设置一个较大的边界，保
证得到的解不会超出生理意义即可。 因此，对参数

设置以下生理极值： Ｒｍａｘ、Ｅｍａｘ 分别为 １０ ｋＰａ·ｓ ／ Ｌ 和

１０ ｋＰａ ／ Ｌ［１０］，而 ａ１、ａ２ 和 ａ３ 的选取要以实际采样间

隔 Δｔ 为基础。 改进后的约束条件为：

－ ａ１ ≤ ｐ
～
ｍｕｓ（ ｔｋ＋１） － ｐ

～
ｍｕｓ（ ｔｋ） ≤ ０ （９）

ｋ ＝ １，２，…，ｍ － １

０ ≤ ｐ
～
ｍｕｓ（ ｔｋ＋１） － ｐ

～
ｍｕｓ（ ｔｋ） ≤ ａ２ （１０）

ｋ ＝ ｍ，ｍ ＋ １，…，ｑ － １

－ ａ３ ≤ ｐ
～
ｍｕｓ（ ｔｋ＋１） － ｐ⌒ｍｕｓ（ ｔｋ） ≤ ０ （１１）

ｋ ＝ ｑ，ｑ ＋ １，…，ｓ － １

ｐ⌒ｍｕｓ（ ｔｋ＋１） － ｐ
～
ｍｕｓ（ ｔｋ） ＝ ０ （１２）

ｋ ＝ ｓ，ｓ ＋ １，…，Ｎ － １
０ ≤ Ｒ ≤ Ｒｍａｘ （１３）
０ ≤ Ｅ ≤ Ｅｍａｘ （１４）

ｐ
～
ｍｉｎ ≤ ｐ

～
ｍｕｓ（ ｔｋ） ≤ ｐ

～
ｍａｘ （１５）
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式中： ｔｑ 表示在吸气阶段呼吸肌群压力达到峰值后

一直减小至与大气压平衡，再经过呼气阶段呼吸肌

群压力反向增加达到峰值的时间点； ｔｓ 表示呼气阶

段呼吸肌群压力达到峰值后再回归与大气压平衡

的时间点。 ｔｓ ～ ｔＮ 表示呼气末至下个呼吸周期吸气

初的间隔时间。
１􀆰 ３　 求解算法的改进

利用最优化方法列出代价函数为：

　 Ｊ ＝ ∑
ｋ ＝ ｑ－１

ｋ ＝ １
（ｐａｏ（ ｔｋ） － ［Ｒ ｉｎＶ′（ ｔｋ） ＋ ＥＶ（ ｔｋ） ＋

ｐ
～
ｍｕｓ（ ｔｋ）］） ２ ＋ ∑

ｋ ＝ Ｎ

ｋ ＝ ｑ
（ｐａｏ（ ｔｋ） －

［ＲｅｘＶ′（ ｔｋ） ＋ ＥＶ（ ｔｋ） ＋ ｐ
～
ｍｕｓ（ ｔｋ）］） ２ （１６）

代价函数表示的是 １ 个呼吸周期内全部时间

点所估计的 ｐａｏ 与实际 ｐａｏ 的误差和。 当代价函数最

小时，所估计的参数与实际值的误差最小，此时可

以求得最优解［１１］。

图 １　 模拟数据中 ４ 个重要时间点位置示意图

Ｆｉｇ．１　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ４ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｔｉｍｅ ｐｏｉｎｔ ｐｏｓｉｔｉｏｎｓ ｉｎ
ｓｉｍｕｌａｔｅｄ ｄａｔａ

在使用 Ｍａｔｌａｂ 自带的内点法或有效集法进行

求解之前，要先确定 ｔｍ、ｔｅｘ、ｔｑ 和 ｔｓ 的位置（见图１）。
由于呼吸肌群的压力未知，故这 ４ 个点的位置也未

知。 因此，采用以 １ 个规定步长不断移动这 ４ 个点

位置的方法求最优解，再比较每次求出最优解时代

价函数值的大小。 当代价函数 Ｊ 取最小值时，ｔｍ、
ｔｅｘ、ｔｑ 和 ｔｓ 最接近实际值，在此基础上求出的最优

解，即对 Ｒ ｉｎ、Ｒｅｘ 和 Ｅ 的估计值最接近实际。 具体移

动方案为：令 ｔｍ、ｔｅｘ、ｔｑ 和 ｔｓ 初始值都设置为 ０，从 ｔｓ
开始每次以采样间隔 Δｔ 为步长向后移动一步但不

能超过 ｔＮ，每次 ｔｓ 移动后，ｔｑ 都要从初始值以同样步

长移动但不能超过 ｔｓ，接着 ｔｅｘ 从初始值以同样步长

移动但不能超过 ｔｑ，ｔｍ 从初始值以同样步长移动但

不能超过 ｔｅｘ，直到 ｔｓ 不再移动。

利用上述方法求解时，在确定这 ４ 个时间点位

置的过程中，会导致运算时间大大增加。 为缩短计

算时间，采用模拟其中两个时间点位置的方法。 在

机械通气的过程中， ｔｅｘ 所代表的呼吸机吸气末归零

点与容量达到峰值的时间点基本吻合，而且容量达

到峰值的时间点在机械通气时很方便测量，故可以

直接通过这两个点的位置来确定 ｔｅｘ 点的位置。 对

于呼气末归零点 ｔｓ 的位置，通过后续实验发现，当 ｔｓ
达到理论值后，继续增加对模型的估计结果并不会

造成影响，故可以直接将 ｔｓ 设为呼吸周期末的时间

点。 这样虽然 ｔｓ 并未取到理论值，但是对实验结果

不会产生影响。 通过提前确定两个时间点的位置，
大大减小了运算的复杂程度，缩短了运算所需

时间。

２　 结果

本文利用模拟数据对方法及模型的准确性、
稳定性以及求解的运算速度进行验证。 实验采用

压力支持通气模式 （ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｓｕｐｐｏｒｔ ｖｅｎｔｉｌａｔｉｏｎ，
ＰＳＶ）。 ＰＳＶ 作为一种部分支持通气模式，是慢阻

肺患者有自主呼吸时常用的一种通气模式。 当患

者吸气时，呼吸机传感器达到预先设定的气流流

量，便会提供正压辅助患者克服呼吸系统阻力，增
加潮气量。 当患者开始吸气时（ ｐｍｕｓ 从 ０ 开始减

少使肺内压小于大气压），气流流量从 ０ 逐渐增

大，当达到呼吸机预先设定的流量时，呼吸机开始

正压通气， ｐａｏ 从 ＰＳＶ 模式设定的 ＰＥＥＰ ｅ 逐渐增大

到预先设定的压力峰值 ｐｐｅａｋ， 时间系数为 Ｔｒｉｓｅ。
当气流流量 Ｖ′（ ｔ） 逐渐增大达到峰值再逐渐减小，
达到一个阈值时呼吸机停止正压通气，这个阈值

由设定的 Ｅｃｙｃｌｅ 来决定。 Ｅｃｙｃｌｅ 是一个从０ ～ １ 取值的

系数，当呼吸流量由峰值减小的 Ｖ′ｐｅａｋ × Ｅｃｙｃｌｅ 时，呼
吸机停止正压通气，记录该时刻为 ｔＳＯＥ。 之后患者

进入呼气阶段，呼吸机的正压维持不变。 因此，整
个呼吸周期可以分为吸气和呼气两部分来表示：
当 ０ ≤ ｔ ≤ ｔＳＯＥ 时，

ｐａｏ（ ｔ） ＝ ＰＥＥＰ ｅ ＋ ｐｐｅａｋ（１ － ｅ －ｔ ／ Ｔｒｉｓｅ） （１７）
ｐａｏ（ ｔ） ＝ Ｒ ｉｎＶ′（ ｔ） ＋ ＥＶ（ ｔ） ＋

ｐｍｕｓ（ ｔ） ＋ ＰＥＥＰ ｅ （１８）
当 ｔＳＯＥ ≤ ｔ ≤ ｔＮ 时，

ｐａｏ（ ｔ） ＝ ＰＥＥＰ ｅ （１９）

７０４
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０ ＝ ＲｅｘＶ′（ ｔ） ＋ ＥＶ（ ｔ） ＋ ｐｍｕｓ（ ｔ） （２０）
式中： ｔＮ 表示呼吸结束； ＰＥＥＰ ｅ、ｐｐｅａｋ、Ｔｒｉｓｅ、Ｅｃｙｃｌｅ 可以

在呼吸机上设定，故在模拟实验中，这些参数是已

知的；而对于呼吸系统阻力 Ｒ ｉｎ 和 Ｒｅｘ 、顺应性 Ｅ 以

及 ｐｍｕｓ， 是提前设定的。 其中，对 ｐｍｕｓ 的模拟参考

ＡＳＬ５０００（Ｉｎｇｍａｒ 公司， 美国）模拟肺中对呼吸肌群

压力的模拟，将呼吸机群压力模拟为正弦波形，由
以下方程组表示：

　 ｐｍｕｓ（ ｔ） ＝

ｐｐｉｎｓｉｎ
π
２ｔｍ

ｔæ

è
ç

ö

ø
÷ ，　 ０ ≤ ｔ ＜ ｔｍ

ｐｐｉｎｓｉｎ
π（ ｔ ＋ ｔｅｘ － ２ｔｍ）

２（ ｔｅｘ － ｔｍ）
æ

è
ç

ö

ø
÷ ，

ｔｍ ≤ ｔ ＜ ｔｅｘ

－ ｐｐｅｘｓｉｎ
π（ ｔ － ｔｅｘ）
２（ ｔｑ － ｔｅｘ）

æ

è
ç

ö

ø
÷ ，

ｔｅｘ ≤ ｔ ＜ ｔｑ

－ ｐｐｅｘｓｉｎ
π（ ｔ － ｔｑ）
２（ ｔｓ － ｔｑ）

＋ π
２

æ

è
ç

ö

ø
÷ ，

ｔｑ ≤ ｔ ＜ ｔｓ
０，　 ｔｓ ≤ ｔ ≤ ｔＮ

ì

î

í

ï
ï
ï
ï
ï
ï
ï
ï
ï

ï
ï
ï
ï
ï
ï
ï
ï
ï

（２１）

式中： ｐｐｉｎ 为吸气时呼吸肌群压力峰值； ｐｐｅｘ 为呼气

时呼吸肌群压力峰值； ｔｍ 为吸气端压力达到峰值

点； ｔｅｘ 为吸气末压力归零点； ｔｑ 为呼气段用力呼气

压力达到峰值点； ｔｓ 为呼气末归零点。
设置好这些参数后，在吸气段， ｐａｏ 同时满足式

（１７）、（１８）两个方程，式（１７）是从呼吸机提供压力

的角度求出 ｐａｏ， 而式（１８）则是通过人体呼吸力学

方程求出 ｐａｏ， 理论上两种方法求出的 ｐａｏ 在同一时

刻是相等的。 因此，可以先通过式（１７）得到 ｐａｏ， 再

代入到式（１８）中解出 Ｖ′（ ｔ） 和 Ｖ（ ｔ） 。 同理在呼气

段，呼吸机只提供一个 ＰＥＥＰ ｅ，可以通过式（２０）解

出 Ｖ′（ ｔ） 和 Ｖ（ ｔ）。
２􀆰 １　 准确性验证

首先模拟实验验证了本文的模型及方法可以

在对患者无创测量的情况下，对人吸气和呼气时的

呼吸系统阻力及顺应性进行较为准确的估计。 在

模拟实验中，ＰＳＶ ＝ １７，ＰＥＥＰ ｅ ＝ ０， Ｔｒｉｓｅ ＝ ０􀆰 ３，Ｒ ｉｎ ＝
１５，Ｒｅｘ ＝ ４０，Ｅ ＝ １０。 对于 ｐｍｕｓ 的模拟， ｐｐ ＝ ５，
ｔｍ ＝０􀆰 ５，ｔｅｘ ＝ １，ｔｑ ＝ ２􀆰 ２５，ｔｓ ＝ ３􀆰 ５，ｔＮ ＝ ４。 步长取

５０ ｍｓ。 图 ２ 所示为在 Ｅｃｙｃｌｅ ＝ ０􀆰 ２ 情况下对患者口

端压力、呼吸肌群压力、患者吸入体内气体容量、流
量的模拟。

图 ２　 模拟条件下慢阻肺患者呼吸参数

Ｆｉｇ．２ 　 Ｒｅｓｐｉｒａｔｏｒｙ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｏｆ ｐａｔｉｅｎｔｓ ｗｉｔｈ ＣＯＰＤ ｕｎｄｅｒ
ｓｉｍｕｌａｔｅｄ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓ　 （ ａ） Ａｉｒｗａｙ ｏｐｅｎｉｎｇ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ａｎｄ
ｒｅｓｐｉｒａｔｏｒｙ ｍｕｓｃｌｅｓ ｐｒｅｓｓｕｒｅ， （ｂ） Ｃａｐａｃｉｔｙ， （ｃ） Ｆｌｏｗ

表 １ 所示为用不同 Ｅｃｙｃｌｅ 情况模拟出的数据进

行模拟试验后得到参数估计结果。 临床中， Ｅｃｙｃｌｅ 取

值范围为 ０􀆰 ２～０􀆰 ５，故由表 １ 可知，在这样的区间内

所得到的估计值结果与理论值基本一致。
２􀆰 ２　 稳定性验证

为了验证算法的稳定性及抗噪声干扰的能力，
在准确性验证的基础上，在 ｐａｏ 信号中加入不同程

度的高斯噪声， 观察估计的结果。 实验中， 取

Ｅｃｙｃｌｅ ＝０􀆰 ２，其他模拟条件不变。 在 ｐａｏ 信号上，分别

加入 ０􀆰 １、０􀆰 ５、１ 方差的高斯噪声，并重复进行 １００
次估计，取 １００ 次估计的均值和方差进行比较，最终

结果如表 ２ 所示。 在不同高斯噪声下， Ｒ ｉｎ、Ｒｅｘ 和 Ｅ
估计值的均值与理论值均相差 ５％ 以内，而估计值

的方差在高斯噪声的方差为 １ 时最高，也仅只有

０􀆰 ４６，说明本文模型在模拟实验中对噪声干扰有较

好的稳定性。
２􀆰 ３　 求解的运算速度

采取将普通方法优化为模拟其中两个时间点

位置的方法。 其中， ｔｅｘ 所代表的呼吸机吸气末归零

点与容量达到峰值的时间点基本吻合，故可以直接

通过这两个点的位置来确定 ｔｅｘ 的位置。 而对于呼
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　 　表 １　 不同 Ｅｃｙｃｌｅ值下两种寻优方法对 Ｒｉｎ、Ｒｅｘ和 Ｅ 的估计结果

Ｔａｂ．１　 Ｅｓｔｉｍａｔｉｏｎ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ Ｒｉｎ， Ｒｅｘ和 Ｅ ｗｉｔｈ ｔｗｏ ｏｐｔｉｍｉｚａｔｉｏｎ ｍｅｔｈｏｄｓ ｕｎｄｅｒ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｖａｌｕｅｓ ｏｆ Ｅｃｙｃｌｅ

Ｅｃｙｃｌｅ ｔＳＯＥ
有效集法 内点法

Ｒｉｎｅｓｔ Ｒｅｘｅｓｔ Ｅｅｓｔ Ｒｉｎｅｓｔ Ｒｅｘｅｓｔ Ｅｅｓｔ

０􀆰 ２０ ０􀆰 ９４ １５􀆰 ０００ ４０􀆰 ０００ １０􀆰 ０００ １５􀆰 ０００ ４０􀆰 ０００ １０􀆰 ０００
０􀆰 ２５ ０􀆰 ７７ １５􀆰 ０００ ４０􀆰 ０００ １０􀆰 ０００ １５􀆰 ０００ ４０􀆰 ０００ １０􀆰 ０００
０􀆰 ３０ ０􀆰 ６０ １５􀆰 ０００ ４０􀆰 ０００ １０􀆰 ０００ １５􀆰 ０９５ ４０􀆰 ０３６ １０􀆰 ２０９
０􀆰 ３５ ０􀆰 ５９ １５􀆰 ０００ ４０􀆰 ０００ １０􀆰 ０００ １５􀆰 ０８９ ４０􀆰 ０９０ １０􀆰 １９６
０􀆰 ４０ ０􀆰 ５８ １５􀆰 ０００ ４０􀆰 ０００ １０􀆰 ０００ １５􀆰 ００９ ４０􀆰 ００６ １０􀆰 ０２０
０􀆰 ４５ ０􀆰 ５７ １５􀆰 ０００ ４０􀆰 ０００ １０􀆰 ０００ １５􀆰 ０６５ ４０􀆰 ０５７ １０􀆰 １４３
０􀆰 ５０ ０􀆰 ５６ １５􀆰 ０００ ４０􀆰 ０００ １０􀆰 ０００ １５􀆰 ０１６ ４０􀆰 １０３ １０􀆰 ０３４

　 　 注：Ｒｉｎ、Ｒｅｘ、Ｅ 理论值分别为 １５、４０、１０；Ｒｉｎｅｓｔ、Ｒｅｘｅｓｔ、Ｅｅｓｔ分别表示对 Ｒｉｎ、Ｒｅｘ、Ｅ 的估计值

表 ２　 加入不同高斯噪声后各参数理论值与估计值对比

Ｔａｂ．２　 Ｃｏｍｐａｒｉｓｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｔｈｅｏｒｅｔｉｃａｌ ｖａｌｕｅｓ ｏｆ ｅａｃｈ ｐａｒａｍｅｔｅｒ ａｎｄ ｔｈｅ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ ｖａｌｕｅ ａｆｔｅｒ ａｄｄｉｎｇ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ Ｇａｕｓｓ ｎｏｉｓｅｓ

高斯噪声

方差

Ｒｉｎ Ｒｅｘ Ｅ
模型

理论值

估计值

均值 方差

模型

理论值

估计值

均值 方差

模型

理论值

估计值

均值 方差

０􀆰 １ １５ １４􀆰 ９９８ ０􀆰 ０２２ ４０ ３９􀆰 ７９５ ０􀆰 ０３１ １０ １０􀆰 ００１ ０􀆰 ０３４
０􀆰 ５ １５ １５􀆰 ０５７ ０􀆰 １１５ ４０ ４０􀆰 ０１５ ０􀆰 １９０ １０ １０􀆰 １６４ ０􀆰 ２１３
１􀆰 ０ １５ １５􀆰 １１５ ０􀆰 ２７６ ４０ ４０􀆰 ３２５ ０􀆰 ３６１ １０ １０􀆰 ２５１ ０􀆰 ４６０

气末归零点 ｔｑ 的位置，在之前的模拟实验中发现，
当 ｔｑ 达到模型理论值后继续增大对模型的估计结

果并不会造成影响，故可以直接将 ｔｑ 设为呼吸周期

末的时间点，这样虽然 ｔｑ 并未取到模型理论值，但
是对实验结果也不会产生影响。 如图 ３ 所示，当 ｔｑ
达到 ３􀆰 ５ ｓ 以后，估计结果不再发生明显变化。 这

样，在呼吸周期为 ４ ｓ、步长为 ０􀆰 ０５ ｓ、利用戴尔计算

机［Ｉｎｔｅｌ（Ｒ）Ｃｏｒｅ（ＴＭ）ｉ５－６３００ＨＱ 处理器，１２􀆰 ０ ＧＢ
内存］进行求解的情况下，普通方法需要至少 １２０ ｓ
才能估计出的结果，通过优化后的方法只需要 １０ ｓ
左右（３ 个呼吸周期内）就可以得出结果。 因此，优
化后的方法更能够满足临床中对参数实时监测的

要求。

３　 讨论与结论

经过以上准确性、稳定性以及实时性的验证，
证明本方法实现了持续自动地对慢阻肺患者呼吸

力学参数进行估计。 对比临床最广泛使用的阻断

法，本方法可以实现动态测量；对比食道压测量法，
本方法没有侵入性。 已有的方法只能得出 １ 个呼

吸系统阻力，对于慢阻肺患者，这样估计出的呼吸

系统阻力与实际相差较大。 本方法将一整个呼吸

周期分为两部分分别估计，分别求出患者吸气段和

呼气段的呼吸系统阻力；针对慢阻肺患者的特点，

图 ３　 在 ｔｑ 不同取值情况下对 Ｒｉｎ、Ｒｅｘ和 Ｅ 的估计结果

Ｆｉｇ．３　 Ｅｓｔｉｍａｔｉｏｎ ｒｅｓｕｌｔｓ ｆｏｒ Ｒｉｎ， Ｒｅｘ ａｎｄ Ｅ ｕｎｄｅｒ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｖａｌｕｅｓ

ｏｆ ｔｑ 　 （ａ） Ｒｉｎ， （ｂ） Ｒｅｘ， （ｃ） Ｅ

改进了呼吸肌群作用而产生压力的约束条件设置，
并改进了求解算法，在临床中更适用于慢阻肺

患者。
本方法在对 ｐｍｕｓ 进行约束时，要求患者必须在

吸气及呼气阶段都分别是单峰模型，同时要求在患
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者呼吸过程中，患者的体外环境（例如呼吸机管壁

的阻力）不变。 这样的约束条件是在简化临床情况

下而获得的［１２］，还需进一步改进，使其能够适用于

复杂的临床情况。
综上所述，本方法是一种基于最优化算法的呼

吸力学参数估计方法，在模拟实验中实现了对慢阻

肺患者吸气时呼吸系统阻力以及呼气时呼吸系统

阻力和顺应性的分别估计，且估计结果较为准确，
并且满足整个估计过程不会影响患者正常呼吸或

给患者带来额外创伤。 对于每个呼吸周期的运算

时间，在模拟实验中可以达到在获得数据后 ３ 个呼

吸周期内获得结果，满足实时动态估计的要求。 后

续结合临床实验验证，本方法可以帮助医生更好地

对慢阻肺患者进行监测和治疗。 同时，本文暂时没

有考虑呼吸系统阻力随时间变化的情况，在后续工

作中可进一步改进。
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