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ВСТУП 

Сучасну організацію охорони здоров’я складно уявити без процесу 

об'єднання класичних методів дослідження та інноваційних біотехнічних 

технологій. Основним з найбільш перспективних напрямків досягнення цієї 

мети є розробка і активне використання мобільних телемедичних систем 

моніторингу фізіологічних параметрів. Вони грають важливу роль в процесі 

профілактики, лікування та реабілітації пацієнта при різних захворюваннях. 

Необхідно виявити відхилення у функціонуванні організму на початковому 

етапі, щоб запобігти розвитку патологічних процесів.  У сучасній біомедичної 

інженерії прикладаються значні зусилля, спрямовані на зниження габаритів 

розроблюваних пристроїв та питанням мінімізації їх енергоспоживання і 

забезпечення максимальної мобільності. 

Одні з можливих варіантів забезпечення портативності розроблюваних 

пристроїв є застосування мікросхем аналогового вхідного інтерфейсу Analog 

Front-End (AFE). AFE являє собою набір аналогових схем, в яких 

використовуються операційні підсилювачі, фільтри і, іноді, інтегральні схеми 

для конкретних додатків, датчиків і інших електричних ланцюгів, що 

об’єднуються в блок, необхідний для взаємозв’язку різних датчиків з аналого-

цифровим перетворювачем і мікроконтролером. 

Розробки на основі мікросхем AFE можуть широко використовуватися в 

спортивній і фітнес апаратурі в силу їх малих габаритів, мобільності і низького 

енергоспоживання. Особливо важливими системами, оцінка діяльності яких 

необхідна під час проведення функціональних обстежень в даних областях є 

серцево-судинна і дихальна системи. При цьому процеси зовнішнього дихання 

чинять постійний вплив на серцево-судинні функції. Внаслідок цього, 

основними зареєстрованими в цій галузі показниками є частота серцевих 

скорочень (ЧСС) і частота дихальних рухів (ЧДР). 

Тому проведення аналізу методів та засобів моніторингу сигналів 

дихання для розробки відповідного пристрою з достовірним аналізом даних є 

актуальною задачею.  
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РОЗДІЛ 1 ОГЛЯД СИСТЕМИ ДИХАННЯ ТА АНАЛІЗ МЕТОДІВ 

МОНІТОРИНГУ СИГНАЛІВ ДИХАННЯ 

 

Зміни в роботі вегето-судинної діяльності супроводжується різними 

функціональними розладами вегетативної нервової системи, що в свою чергу 

призводить до різних порушень звичних життєвих функцій організму. В першу 

чергу це помітно по зміні частоти пульсу і коливань тиску. Але нерідко 

порушується і ще одна важлива функція організму – дихання. 

Частота дихання. Частота дихальних рухів – число дихальних рухів 

(циклів вдих-видих) за одиницю часу (зазвичай хвилину). Підрахунок числа 

дихальних рухів здійснюється за кількістю переміщень грудної клітини і 

передньої черевної стінки. 

Нормальний ритм дихання може змінюватися, щодо кількості та глибини 

дихальних рухів, під впливом хімічних змін в крові. Центр дихання, як відомо, 

чутливий до змін кислотно-лужної рівноваги. Підвищення концентрації 

водневих іонів в крові сильно дратує дихальний центр, посилюючи його 

діяльність. У таких випадках збільшується головним чином глибина дихання. 

Для стимулювання дихання при підвищенні кислотності крові може виявитися 

вирішальним вміст CO2, так як підвищення концентрації водневих іонів в крові 

часто пов'язано з підвищенням вмісту вуглекислоти, а тим самим і з вмістом 

CO2 в крові. Ізольоване підвищення концентрації водневих іонів, що 

супроводжується нормальним або зниженим значенням CO2, виявляється при 

метаболічному ацидозі, – діабетичесному або уремічному, – викликає дихання 

Куссмауля. Зниження кислотності крові тягне за собою зменшення глибини 

дихання [45]. 

Зменшення кровотоку через мозкове судинне русло при значному 

зниженні хвилинного обсягу серця або при облітеруючих процесах судин мозку 

викликає збільшення хвилинного обсягу дихання внаслідок ацидозу і гіпоксії 

дихального центру. Підвищена температура крові так само дратує дихальний 

центр. 
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Частота дихальних рухів у здорових дорослих осіб в стані спокою 

коливається від 10 до 24 дихальних циклів у хвилину (звичайно 16-20 

дихальних циклів), у новонароджених 44-58 дихальних циклів в хвилину, а у 

дітей старшого віку в стані спокою від 20 до 26 дихальних рухів. На частоту 

дихання впливає багато фізіологічних факторів, як наприклад температура і 

положення тіла, сон, прийом їжі і емоції. 

Патологічне збільшення частоти дихання (тахіпноз) розвивається в 

результаті наявності деяких патологічних станів: 

1. Звуження просвіту дрібних бронхів при їх спазмі, або дифузному 

запаленні їх слизової оболонки (бронхіоліт), які перешкоджають нормальному 

надходженню повітря в альвеоли; 

2. Зменшення дихальної поверхні легенів (запалення легенів – крупозна 

або вірусна пневмонія, туберкульоз легенів, спадання легені (ателектаз); в 

результаті здавлення легені - ексудативний плеврит, гідроторакс, пневмоторакс, 

пухлина середостіння; при обтурації або здавленні головного бронха пухлиною; 

при інфаркті легкого в результаті закупорки тромбом або емболом гілки 

легеневого стовбура; при різко вираженою емфіземі легкого і переповненні їх 

кров'ю при набряку на тлі патології серцево-судинної системи); 

3. Недостатню глибину дихання (поверхневе дихання) при різких болях в 

грудній клітці (сухий плеврит, діафрагматіт, гострий міозит, міжреберна 

невралгія, перелом ребер, або розвиток в них метастазів злоякісної пухлини); 

при різкому підвищенні внутрішньочеревного тиску і високому рівні стояння 

діафрагми (асцит, метеоризм, пізні терміни вагітності) і при істерії. 

Патологічне уражень дихання (брадіпне) може бути викликано: 

підвищенням внутрішньочерепного тиску (пухлина головного мозку, менінгіт, 

крововилив в мозок, набряк мозку); впливом на дихальний центр накопичених в 

значних кількостях токсичних продуктів метаболізму (уремія, печінкова або 

діабетична кома, деякі гострі інфекційні захворювання і отравлення) [31]. 

Дихальний акт впливає на величину опору тканин і органів головним 

чином шляхом зміни кровонаповнення вен. Під час вдиху кров притікає в 
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грудну порожнину, до серця; венозної крові на периферії залишається менше, і 

опір тканин і органів зростає. При видиху венозна кров накопичується в 

периферичних венах, і відповідно опір на периферії зменшується. Графічна 

реєстрація пульсових і дихальних коливань опору тіла є основною фізичною 

передумовою методу реографії (рисунок 1.2). 

 

Рисунок 1.2 – Типовий вигляд реограми на фоні ЕКГ 

 

Більш повне уявлення про пульсові коливання електричного опору 

отримують при обліку (співвідношенні) базового опору досліджуваного 

ділянки (тобто сумарного опору тіла зондуючого струму високої частоти). 

Повний імпеданс (опір) складається з двох величин, постійний або базовий 

імпеданс, обумовлений загальним кровонаповненням тканин і їх опором, і 

змінний або пульсовий імпеданс, викликаний коливаннями кровонаповнення 
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під час серцевого циклу. Величина пульсового імпедансу складає 0,5-1 % 

загального імпедансу. Разом з тим пульсовий імпеданс становить об'єкт 

вивчення для реографії. 

Частота дихальних рухів і їх тривалість визначається кількістю піків і 

відстанню між ними, як зображено на рисунку 1.3. 

 

Рисунок 1.3 – Реограма людини 

 

Використання в реографії високочастотних струмів необхідно для 

зведення до мінімуму явищ поляризації в системі «електрод - шкіра», що 

значно підвищують комплексний опір досліджуваної ділянки при використанні 

низькочастотних струмів. 

 

 

РОЗДІЛ 2 

ОГЛЯД ТА АНАЛІЗ МОДЕЛЕЙ СИСТЕМИ ДИХАННЯ  

ТА СЕРЦЕВО–СУДИННОЇ СИСТЕМИ 

 

2.1 Організм людини як кібернетична система 

Кібернетика (у перекладі з грецкої – мистецтво управління) – це наука 

про управління, зв'язок і переробку інформації. Об'єктом дослідження 

кібернетики є кібернетичні системи, що розглядаються абстрактно, незалежно 

від їх матеріальної природи. 

Біологічна кібернетика вивчає загальні закони зберігання, передачі й 

переробки інформації в біологічних системах. Біологічну кібернетику в свою 

чергу розділяють на [57]: 
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 медичну кібернетику, яка займається головним чином 

моделюванням захворювань і використанням цих моделей для діагностики, 

прогнозування й лікування; 

 фізіологічну кібернетику, що вивчає й моделює функції клітин і 

органів у нормі і патології; 

 нейрокібернетику, в якій моделюються процеси переробки 

інформації в нервовій системі; 

 психологічну кібернетику, що моделює психіку на основі вивчення 

поведінки людини. 

Проміжну ланку між біологічною та технічною кібернетикою займає 

біоніка – наука про використання моделей біологічних процесів і механізмів як 

прототипів для вдосконалення існуюючих і створення нових технічних 

пристроїв. 

Живий організм людини може бути віднесений до найбільш складної 

кібернетичної системи. Вивченням динаміки процесів у живому організмі 

займається наука фізіологія. Тому живий організм називають сукупністю 

взаємозв'язаних і функціонуючих фізіологічних систем.  

 

Системний підхід до вивчення фізіологічних систем людини. Під 

фізіологічною системою організму людини розуміються сукупність фізико-

хімічних, біомеханічних, біоелектричних та ін. процесів, що відбуваються в 

організмі, і внутрішніх органах, необхідних для реалізації цих процесів. Ця 

сукупність, як система, складається з матеріально та інформаційно 

взаємозв'язаних, взаємодіючих між собою, внутрішнім і зовнішнім 

середовищем підсистем і, в певному розумінні, є єдиним замкнутим цілим 

(інакше її не можна було б назвати системою). 

На рисунку 2.1 представлена узагальнена структурна схема фізіологічної 

системи організму людини. 

Система матеріально та інформаційно взаємодіє із зовнішнім середовищем 

і може бути оцінена кількісно через свої входи X і виходи Y. Входами X можуть 



9 

бути - їжа, її склад, температура навколишнього середовища, механічні дії, 

електромагнітні поля та інша інформація. Виходами Y можуть бути - реакція 

організму на вхідні дії, його параметри в стані гомеостазу. Звичайно ж 

людський організм, як система, схильна до збурень Z і для їх компенсації 

підсистеми внутрішньої регуляції здорового організму реагують відповідними 

діями U. Взаємодія з внутрішнім середовищем виявляється при вивченні 

функціонування окремих органів живого організму з обов'язковим обліком 

матеріального і інформаційного обміну із зовнішнім середовищем. У зв'язку з 

цім людській організм можливо віднести до відкритої системи. 

Особливістю об'єктів живої 

природи, до яких належить організм 

людини, є те, що вони є само 

організовуваними та такими, які само 

розвиваються. Тому можна вважати, 

що моделі живих організмів є 

побудованими за ієрархічним 

принципом складними 

багаторівневими системами з 

численними перехресними 

позитивними та негативними зворотними зв'язками. 

Живий організм людини – це складна кібернетична система, що 

складається з простіших елементів, які матеріально й інформаційно пов'язані 

один з одним і з навколишнім середовищем. Сукупність вказаних елементів і 

зв'язків утворює структуру цієї системи. 

Моделювання системи зовнішнього дихання. Дихання – це 

фізіологічна функція, що забезпечує газообмін кисню і вуглекислоти між 

навколишнім середовищем і організмом відповідно до його метаболічних 

потреб. Дихання протікає в декілька стадій: 

 зовнішнє дихання – обмін кисню і вуглекислоти між зовнішнім 

середовищем і кров'ю легеневих капілярів. У свою чергу зовнішнє дихання 

 

Рисунок 2.1 – Узагальнена структурна 

схема фізіологічної системи організму 

людини  
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можна розділити на два процеси: а) газообмін між зовнішнім середовищем і 

альвеолами легенів, що позначається як “легенева вентиляція ”; б) газообмін 

між альвеолярним повітрям і кров'ю легеневих капілярів: 

  транспорт кисню і вуглекислоти кров'ю; 

 обмін киснем і вуглекислотою між кров'ю і клітками організму; 

  тканинне дихання. 

Дихання здійснює перенесення кисню з атмосферного повітря до кліток 

організму, а у зворотному напрямі проводять видалення вуглекислоти, яка є 

найважливішим продуктом метаболізму кліток. 

Транспорт кисню і вуглекислоти в організмі людини та істот на значні 

відстані, наприклад, в межах повітряно-провідних шляхів, легень і в системі 

кровообігу здійснюється за рахунок конвекції. 

Перенесення кисню і вуглекислоти на незначні відстані, наприклад, між 

альвеолярним повітрям і кров'ю, а також між кров'ю і клітинами тканин 

організму здійснюється шляхом дифузії. Кожна із стадій дихальної функції 

відповідно до метаболічних потреб кліток організму регулюється нервовими і 

гуморальними механізмами. 

Основними змінними системи дихання, необхідними для побудови 

моделей дихальної системи, є: альвеолярна вентиляція Va, напруга 

(парціальний тиск) кисню і вуглекислого газу pO2, рСО2 в артеріальній крові та 

величина рН крові. Значення цих змінних обумовлені численними зв'язками, 

що існують в самій системі дихання або пов'язують її з іншими системами 

організму. 

Рівняння альвеолярної вентиляції для стаціонарних умов, знайдене 

Гріємо, певною мірою описує цю залежність: 

 

де Vа – альвеолярна вентиляція (л/хв); рН – концентрація іонів водню в 

артеріальній крові ( моль 10-6 / л ); рСО2 та рO2 – напруги газів в артеріальній 

крові (парціальний тиск) (мм. рт. ст.). 
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Як відомо, надходження кисню з легеневих альвеол у напрямку 

еритроциту в крові відбувається через альвеолярну мембрану, інтерстиціальну 

рідину, мембрану капіляра, шар плазми та мембрану еритроциту. 

Точна кількісна оцінка дифузії кисню через кожний з цих шарів видається 

в даний час доволі складною, тому її опис звичайно здійснюється простими 

рівняннями, наприклад рівнянням дифузії Фіка, де враховується невелике число 

показників: 

 

де а – коефіцієнт, що характеризує поверхню, через яку відбувається 

дифузія; b – коефіцієнт дифузії; V – об'єм кисню; dc/dx – градієнт концентрації 

кисню в напрямку дифузії. 

Коефіцієнт дифузії залежить від ряду чинників, що не входять у рівняння 

Фіка. Так, з підвищенням температури на 1°С, коефіцієнт дифузії b 

збільшується приблизно на 3 %. 

Різниця між середнім тиском кисню в альвеолах і в легеневих капілярах 

утворює середній альвеоло-капілярний градієнт концентрації кисню. 

Парціальний тиск кисню, при якому гемоглобін насичується, дещо нижчий, ніж 

тиск кисню в альвеолах (110 мм рт. ст.), і складає близько 100 мм рт. ст. Кров, 

що відтікає від легенів, містить 19–20 % кисню. 

Являють певний інтерес дані Мітчелла із співавторами, згідно з якими 

легенева вентиляції змінюється залежно від внутрішньо-грудного об'єму 

циркулюючої крові. Ця залежність відзначена також у експериментах на 

собаках з синхронізованою вено-артеріальної перфузією. Дренування венозної 

крові в оксигенатор приводило до зменшення частоти та глибини дихання, а 

повернення крові в систему циркуляції збільшувало об'єм і частоту дихання. 

Таким чином, контур регулювання альвеолярної вентиляції має безліч 

вхідних сигналів, що надходять з тканинної енергетичної системи й системи 

кровообігу. Інформація, вміщена в цих сигналах, забезпечує узгоджену 

взаємодію даних систем і їх надійне функціонування. 
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Моделювання системи дихання. При математичному моделюванні 

дихальної системи зазвичай дається опис як процесів газообміну в легенях при 

заданому рівні вентиляції, так і процесів зміни цього рівня. Про систему 

газообміну в легенях при цьому часто говорять, як про керовану систему, а про 

систему, регулюючу альвеолярну вентиляцію при зміні змінних внутрішнього 

або зовнішнього середовища, як про керуючу систему чи дихальний регулятор. 

Модель процесів 

газообміну в дихальній системі 

повинна описувати обмін газів 

(кисню, вуглекислоти) між 

вдихуваним і альвеолярним 

повітрям, артеріальною та 

венозною кров'ю. Зазвичай 

обмін кисню та вуглекислоти 

розглядається незалежно, і 

математична модель 

газообміну розпадається на дві частини, що описують, відповідно, обмін кисню 

і вуглекислоти. Ці частини в усіх моделях описуються подібними рівняннями, 

тому доволі повне уявлення про моделювання газообміну в легенях можна 

одержати, розглянувши запропоновану Гродінзом модель системи обміну 

вуглекислоти між легенями, кровоносною системою й тканинами (рисунок 2.2) 

[57]. 

Для спрощення аналізу Гродінз припустив, що: 

 легені є вентильованим безперервним потоком повітря з 

резервуаром постійного об'єму з нульовим мертвим простором; 

 транспортними затримками при перенесенні крові можна 

нехтувати; 

 артеріальна й венозна кров описується одною й тою ж кривою 

поглинання вуглекислоти; 

 парціальний тиск вуглекислоти в альвеолярному повітрі, що 

  

Рисунок 2.2 – Схема для моделювання  

газообміну в організмі  
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видихається, дорівнює напрузі вуглекислоти в артеріальній крові, а напруга 

вуглекислоти у венозній крові рівна напрузі вуглекислоти в тканинах. 

Тоді швидкість зміни концентрації вуглекислоти в легеневому резервуарі 

виражатиметься у вигляді похідної цієї концентрації за часом d/dt(cАСО2), а в 

тканинному резервуарі – d/dt(сtСО2). 

Вуглекислий газ потрапляє в легені з швидкістю, яка дорівнює добутку 

легеневої вентиляції (при нульовому мертвому просторі рівної альвеолярної 

вентиляції VА) і концентрації вуглекислоти у вдихуваному повітрі c1СО2, а 

також з потоком q3 венозної крові. З легень вуглекислота виходить з повітрям, 

що видихається, з швидкістю q1 і з артеріальною кров'ю зі швидкістю q2. 

 

Структурне комп'ютерне моделювання фізіологічних систем  

Відомо, що процеси в біологічних і фізіологічних системах математично 

описуються, як правило, нелінійними диференціальними рівняннями. 

Знаходження точних аналітичних розв’язків у цьому випадку пов'язане із 

значними математичними труднощами й часто взагалі неможливе. Тому при 

математичному моделюванні вказаних процесів від пошуку точних рішень 

відмовляються й використовують якісну теорію диференціальних рівнянь.  

Моделювання серцево-судинної системи людини [57]. Розглянемо 

просту модель роботи серцево-судинної системи (модель Ростона), побудовану 

на основі поняття “еластичного резервуару” Франка. 

Диференціальне рівняння, що приблизно описує процес кровоструму з 

лівого шлуночку серця в аорту (систола) і з аорти в периферичні судини 

організму (діастола), має вигляд: 

 

де C – еластичність стінок камери аорти, P – тиск в камері аорти, R – 

гідравлічний опір периферичної судинної системи, Q(t) – імпульси потоку крові 

з лівого шлуночка серця в камеру аорти. 

У цій моделі лівий шлуночок серця є джерелом імпульсів потоку крові, а 



14 

аорта є камерою з еластичними пружними стінками. Під дією пружних сил 

стиснення стінок аорти кров видавлюється в периферичні судини організму і в 

результаті відбувається її відтік з аорти. При цьому процес відтоку крові з 

аорти походить не миттєво, а із затримкою за часом, яка є складною функцією 

пружності стінок аорти, в'язкості крові, гідравлічного опору судинної системи 

тощо. 

Рівняння моделі перетворимо у вигляд, зручний для структурного 

моделювання: 

 

де K
1
, K

2 
– коефіцієнти, що встановлюються в процесі розв'язання задачі. 

За цим рівнянням у вікні програми Electronics Workbench за рівнянням 

складається структурна схема – модель процесу, що вивчається, яка наведена на 

рисунку 2.6.  

 

Рисунок 2.6 – Структурна схема простої моделі серцево-судинної 

системи людини 

 

Вихідний сигнал X підключається до віртуального осцилографу. Вибір 

параметрів схеми проводиться в процесі її налаштування з урахуванням того, 

що частота пульсу здорової людини складає 1–1,5 Гц. Частота пульсацій 

потоку крові з лівого шлуночку моделюється позитивними півхвилями джерела 

синусоїдальної напруги з бібліотеки програми. 

Параметри елементів структурної схеми:  
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, 

D1- D2 – ідеальні діоди, Σ – підсумкова ланка, I – інтегруюча ланка, L = 1 Гн, 

С = 1000 мкФ, А – ідеальнbй операційній підсилювач ланки транспортного 

запізнення, K2 – підсилювальна ланка, коефіцієнт посилення якої складає 0.8. 

 

 

Рисунок 2.7 – Інтегральні криві (а) та фазовий портрет (б) поведінки 

моделі серцево-судинної системи людини в динаміці 

 

Інтегральні криві та фазовий портрет поведінки моделі системи в 

динаміці приведені на рисунку 2.7. З рисунку 2.7 виходить, що в даній системі 

протягом певного часу встановлюється стійкий коливальний режим. Це 

узгоджується з практично спостережуваним існуванням у живому організмі 

періодичних повторюваних змінних процесів. 

 

2.2 Модель функціональної системи дихання 

Математична модель функціональної системи дихання та кровообігу, 

розроблена спільними зусиллями науковців Інституту фізіології імені 

О.О. Богомольця (А.З. Колчинська, А.Г. Місюра) та Інституту кібернетики 

імені В.М. Глушкова (Ю.М. Онопчук) стала ефективним засобом для розв’язку 
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теоретичних та прикладних проблем фізіології та медицини. Самоорганізація 

яка здійснюється активними та пасивними механізмами в моделі представлена 

класичною задачею оптимального керування (Л.С. Понтрягін), в якій 

параметри самоорганізації можна вибирати з експериментально встановлених 

інтервалів. Ці моделі застосовувалися спеціалістами для розв’язку цілого ряду 

теоретичних та практичних задач фізіології та медицини (С.О. Гуляр, М.М. 

Філіпов, Л. Я.-Г. Шахліна). 

 

Рисунок 2.13 – Загальна схема роботи алгоритму КРО 

 

Одним з найбільш ефективних та порівняно нескладних способів 

отримання інформації про функціональний стан системи дихання є оцінка 

кисневих режимів організму (КРО) та поетапної доставки кисню в організм 

людини, яка ґрунтується на концепції щодо регулювання кисневих режимів 

організму, згідно якої в організмі людини взаємопов’язані дві групи 

параметрів – швидкості транспорту кисню і його парціальні тиски та 

напруження на основних етапах шляху в організмі (легені, альвеоли, 
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артеріальна кров, змішана венозна кров). Аналіз поєднання цих двох груп 

параметрів дозволяє охарактеризувати функцію системи забезпечення 

організму киснем кількісно та якісно. Алгоритм роботи моделі КРО показано 

на рисунку 2.13 

Планомірне накопичення даних, їх систематизація з наступною обробкою 

та аналізом забезпечують можливість розпізнавання та об’єктивність 

характеристик великої кількості осіб, яких обстежують, дають можливість 

відстежувати динаміку змін основних показників у процесі загальної фізичної 

підготовки, яка сприяє оздоровленню організму та розвитку загальних фізичних 

якостей та спеціальної фізичної підготовки, яка професійно орієнтована та 

спрямована в першу чергу на підвищення стійкості організму, також 

відстежити динаміку зміни основних параметрів системи дихання та кровообігу 

людини. 

 

2.3 Модель взаємодії серцево-судинної і респіраторної систем 

Серцево-судинна і дихальна системи є одними з найбільш важливих 

вегетативних систем організму, оцінка діяльності яких необхідна під час 

проведення функціональних обстежень [8]. При цьому процеси зовнішнього 

дихання чинять постійний вплив на серцево-судинні функції. Його ступінь 

може залежати як від відмінності в окисленності крові під час різних фаз 

дихального циклу, так і від частоти дихання. Більш того, тісний генетичний 

зв'язок розглянутих систем може призводити до зворотного впливу стану серця 

і кровоносних судин на процеси зовнішнього дихання. Тому побудова моделей, 

що дозволяють простежити рітмогенез і взаємодію серцево-судинної та 

респіраторної систем, є досить актуальним і надзвичайно складним завданням. 

В даний час для оцінки структури коливань серцевого ритму 

використовується досить широкий набір методів обробки ритмограмм. Як 

характерні приклади згадаємо їх статистичний аналіз у часовій області 

(докладніше див. В [50]), аналіз розподілу спектральної щільності потужності 

по частоті [53], а також спектральний аналіз на площині комплексних частот 
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[48]. 

Діяльність головного мозку, серця та інших життєво важливих органів у 

високому ступені залежить від їх кровопостачання, яке відбувається завдяки 

підтримці артеріального тиску в оптимальному діапазоні. Його зниження нижче 

критичного рівня призводить до втрати свідомості і може бути небезпечно для 

життя. Тому в організмі існують кілька систем контролю і стабілізації тиску, 

взаємно підстраховують один одного. 

В рамках моделі діастолічний тиск Di кожного удару серця виражається 

через параметри, що характеризують попередній кардіоінтервал, відповідно до 

гіпотези Windkessel (аортальной компресійної камери): 

 

де i - номер кардіоінтервала. Скорочувальна здатність міокарда 

враховується тут через вплив довжини попереднього інтервалу на систолічний 

тиск поточного відповідно до гіпотези Франка-Старлинга, а механічний вплив 

респіраторної активності – за допомогою введення адитивного члена 

: 

 

Тут γ і P0 - константи; A – амплітуда змін систолічного тиску, обумовлена 

дихальними рухами грудної клітини; f- частота дихання; ti – момент часу 

відповідного серцевого скорочення. 

Картина взаємодії респіраторної і серцево-судинної систем вельми 

непроста на рисунку 2.16. Під час фази вдиху відбувається зниження тиску в 

грудній порожнині, що призводить до більшого наповнення серця і, отже, до 

більшого ударному обсягу. 
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Рисунок 2.16 – Схема взаємодії серцево-судинної та 

кардіореспіраторної систем 

 

Таким чином, короткочасові реакції двох життєво важливих систем на 

їхню взаємодію та зовнішні випадкові впливи описуються лінійно- 

квадратичною задачею управління. 

 

 

РОЗДІЛ 3 РОЗРОБКА ПРИСТРОЮ МОНІТОРИНГУ СИГНАЛІВ 

ДИХАННЯ З ВИКОРИСТАННЯМ РЕОПНЕВМОГРАМИ 

Реопневмографія – метод дослідження функції зовнішнього дихання 

(ФЗД) в динаміці, що базується на принципах реографії на підставі графічної 

реєстрації коливань електричного опору грудної клітини у поперечному 

напрямі в умовах пульсуючого кровотоку та дихання. 

 

3.1 Моделювання біофізичних процесів реопневморгафічного сигналу 

Опір пневмографа є широко використовуваним методом для контролю 

частоти дихання людини, або динаміки. Мета цього методу полягає у 

вимірюванні зміни електричного імпедансу грудної клітки людини, 

викликаного дихальними рухами. 

Існують дві можливі схеми підключення електродів – двополярне і 

тетраполярне. 

В обох з цих методах використовується змінний струм високої частоти, 

що подається на поверхню тканини через поверхню електрода (рисунок 3.1). 
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Змінний струм викликає різницю потенціалів між двома точками електродів. Ця 

різниця потенціалів пов'язана з питомим опором тканини. 

 

Рисунок 3.1 – Способи підключення електродів 

 

Як було сказано раніше, еквівалентний опір визначається як відношення 

напруги, що виникає між цими двома електродами і величини струму, який 

тече через тканину. Конфігурація двоелектродного вимірювання на рисунку 

3.1, а призводить до великих помилок, в порівнянні з тетраполярною, тому що 

різниця потенціалів між двома електродами включає нелінійні напруги, що 

виникають при проходження струму через поляризаційний імпеданс на кордоні 

розділу електрод-тканина. Чотириелектродна конфігурація на рисунку 3.1, б дає 

більш точні вимірювання, так як джерело генерації струму і вимірювання 

напруги фізично розділені, але вимагає два додаткових електродів. Таким 

чином, вимір двохелектродним підключенням на рисунку 3.1, a є найбільш 

часто використовуваним; стандартні електроди для реєстрації 

електрокардіограми (ЕКГ) можуть бути використані для дослідження дихання, 

а також торакального імпедансу. Останній, в свою чергу, поділяється на дві 

складові: з відносно постійною величиною і зі змінним значенням. Щодо 

постійною величиною торакальної імпедансу мають на увазі власний базовий 

імпеданс або RB (як правило, 500 Ом/см2). Змінне значення, з іншого боку, 

відоме як змінний опір або ΔR. 

Зміни в електричному опорі легень, в основному, є результатом двох 

наступних ефектів: 

1. Під час вдиху, відбувається збільшення обсягу газу грудної клітини по 

відношенню до обсягу рідини. Це призводить до зменшення 

електропровідності. 
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2. Під час вдиху, довжина шляху провідності збільшується через 

розширення. 

Враховані разом, обидва ці ефекти викликають виникнення електричного 

імпедансу. Існує кореляція між цією зміною імпедансу і обсягу вдихуваного 

повітря. Цей зв’язок близький до лінійного. Зміна складової імпедансу, генерує 

змінний компонент напруги ΔV, при проходженні струму. Цей змінний 

компонент напруги є параметром, що представляє найбільший інтерес, оскільки 

цей компонент може бути використаний для визначення частоти дихання 

людини. Як правило, ΔR знаходиться в діапазоні від 0,1 Ω до 1 Ом. ΔV, в свою 

чергу, залежить від величини струму, що подається. 

На рисунку 3.2 представлена електрична модель контуру дихання. Ця 

модель включає в себе дефібрилятор з опорами захисту (RP) в кожному дроті 

кабелю ЕКГ (близько 1 кОм на кожне відведення) і нульовий електрод опору 

(ZElectrode). Електрод опору моделюється як резистор 51 кОм з паралельно 

включеним конденсатором 47 нФ, як зазначено в стандарті ANSI/AAMI 

EC13:2002. Загальний базовий імпеданс (RBeff) складається з суми Rp, Pbі 

ZElectrode. 

 

Рисунок 3.2 - Модель електричного кола РПГ 

 

Переваги застосування методу реографії. Об’єкт дослідження – 

порушення електропровідності органа на фоні змін у його кровонаповненні.  

Рівень дослідження судинної системи – вимірювання величини 

реґіонарної гемодинаміки та периферичного кровоплину за рахунок аналізу 
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реограм шляхом оцінки пульсового кровонаповнення різних судинних 

басейнів, тонусу артерій та вен.  

Метод обробки отриманої інформації – кількісно-якісний (графічний).  

Переваги методу:  

1. Можливість довгої і безперервної реєстрації навіть незначних змін 

кровоплину без порушення фізіологічних умов досліджуваної ділянки.  

2. Цілковита атравматичність, можливість проведення тривалих 

спостережень за гемодинамікою .  

3. Застосування функціональних проб (із гіпервентиляцією, з 

гіперкапнією, з нітрогліцерином, із нікотиновою кислотою) дає змогу виявити 

приховані порушення кровообігу, відрізнити функціональні судинні зміни від 

органічних уражень судин мозку.  

4. Широкі можливості для вивчення гемодинаміки життєво важливих 

органів і систем, своєчасної діагностики порушень кровоплину й призначення 

раціональної терапії . 

За дослідженнями Нікітчука Т.М. [48] метод реографії є доцільним для 

обробки біосигналів. Результати наведені у таблиці 1. 

 

Таблиця 3.1 – Порівняльний аналіз методів реєстрації 

Метод реєстрації 

пульсограми 
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Пряма сфігмографія ні невисока так папір/екран низька так 

Обємна 

сфігмографія 

так невисока так папір/екран висока ні 

Флебосфігмографія ні висока ні папір/екран низька ні 

Плетизмографія ні невисока так папір низька ні 

Фотоплетизмографія ні висока так екран висока так 

Реографія ні висока так папір/екран висока так 

 

Метод обробки даних. Удосконалення біотехнічних систем є основним 
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шляхом підвищення рівня фізіологічних досліджень людини та автоматизації 

медико-біологічних експериментів. Велике значення при цьому має підвищення 

якості обробки та аналізу біологічних сигналів. У багатьох випадках – при 

контролі стану тяжкохворого, при обробці багаточасових записів біологічних 

процесів – необхідна безперервна обробка біосигналів в режимі моніторингу. 

До недавнього часу така обробка проводилась за допомогою спеціальної 

аналого-дискретної апаратури. Але на сьогоднішній день надзвичайно 

актуальною є задача розробки біотехнічних систем з цифровою оперативною 

обробкою біологічних сигналів [10]. 

Фундаментальні розробки стосовно плетизмографічної методики і 

методи обробки і опису РПГ-сигналів детально описані в [10]. 

У зв'язку з постійним спадом цін на мікро- та міні-ЕОМ економічно 

вигідніше використовувати ЕОМ в задачах фільтрації і особливо, якщо 

комплекс за технічним завданням містить у собі мікропроцесорний блок. 

Фільтрування проводиться за рахунок використання наближення по 

методу найменших квадратів [56]. Цей алгоритм реалізує нерекурсивний фільтр 

нижніх частот шляхом апроксимації значень відліків у вхідній послідовності за 

допомогою параболічного степеневого ряду. Можна вибрати будь-яку непарну 

кількість точок для їх наближення параболою. Але далі апроксимуємо 

параболою кожну групу з п'яти точок у вхідній послідовності, використовуючи 

критерій найменшої квадратичної похибки. Для кожної точки будемо 

використовувати апроксимацію до цієї точки з урахуванням попередніх 2-х 

точок і наступних 2-х точок (тому першою точкою обробки є 3-тя точка). У 

випадку параболічної апроксимації маємо поліном виду: 

 

де p(nT + kT ) – значення параболи для кожного з п’яти значень k (-2, -1, 0, 1, 

2). Змінні  треба визначити для наближення 

параболою кожної з п’яти вхідних точок даних. 

Наближення досягається шляхом знаходження параболи (коефіцієнтів 
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), яка найкращим чином апроксимує п'ять точок даних, що 

оцінюється за найменшою квадратичною похибкою. Ця похибка є: 

 

Мінімальне значення цієї похибки визначається прирівнюванням до нуля 

її часткових похідних за параметрами параболи: 

 

У результаті отримуємо систему рівнянь: 

 

 

 

Оскільки ми хочемо зберегти лише центральні точки парабол, тоді в 

якості вихідної послідовності будемо мати при k = 0, що . 

Розв'язання системи відносно  дає: 

 

Таким чином, параметр параболи , заданий рівнянням, являє собою 

одне з чисел вихідної послідовності, обчислене по п'яти точках вхідної 

послідовності. Вихідна послідовність подібна до вхідної, але містить менше 

завад (тобто фільтруються нижні частоти), тому що параболічне наближення 

забезпечує згладжену апроксимацію для кожного набору з п'яти точок у вхідній 

послідовності. 

Кожний з п'яти членів в правій частині рівняння відповідає одному числу 

з вхідної послідовності на відстані від сусіднього Тс. У результаті 

перетвореннм для нашого фільтра нижніх частот буде: 
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Для визначення частотної характеристики фільтра замінюємо z в 

передатній функції на і отримуємо  

 

 

Рисунок 3.3 – Амплітудна характеристика у випадку наближення  

по 5, 7, 9 або 11 точках 

 

Амплітудна характеристика для 5-ти точкового параболістичного 

фільтру, а також характеристики для фільтрів, побудованих на згладжуванні за 

допомогою груп з 7, 9 та 11 точок для кожного значення параболи, приведені на 

рисунку 3.3. 

Застосування фільтрації є одним з найважливіших методів обробки 

біосигналів, який дозволяє отримати більш якісну корисну інформацію, що є 

дуже важливим для їх подальшої обробки. Результат використання 

нерекурсивного фільтра нижніх частот шляхом апроксимації значень відліків у 

вхідній послідовності за допомогою параболічного степеневого ряду за 
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методом найменших квадратів представлено на рисунку 3.4. 

 

Рисунок 3.4 – Приклад ФПГ сигналу до і після обробки 5-ти точковим 

фільтром: а)-ФПГ до обробки; б)-ФПГ після обробки 

 

Для зменшення похибки при реалізації інформаційно-вимірювальних 

систем з метою більш повного використання апріорної інформації про характер 

вимірювальних сигналів використовувався метод фільтрації із застосуванням 

таких виразів: 

 

 

Для аналізу сигналів був використаний спектральний підхід, згідно з 

яким пульсації артеріальної крові мають майже періодичну форму з частотою, 

що лежить в діапазоні від 0,5 до 4 Гц. З іншого боку, коливання, що викликані 

рушійним артефактом, як правило, носять випадковий характер з центральною 

частотою спектру в районі 7 Гц. 

Ця апріорна інформація про розподілення частот артеріальних пульсацій 

та рушійного артефакту найбільш просто може бути використана в процедурі 

оцінювання тарировочної кривої шляхом переходу до Фур'є-перетворень 

часових рядів по червоному та інфрачервоному каналах. 

При цьому відношення амплітуд перших гармонік Фур’є сигналів дає 

більш точну оцінку аргументу калібровочної кривої, ніж аналогічні 
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відношення для гармонік, що лишилися, оскільки частота першої гармоніки 

найбільш віддалена від центральної частини артефакту. 

Для безперервного сигналу y(t) коефіцієнти an, bn та амплітуда αn n-ої 

гармоніки Фур’є обчислюється стандартними методами: 

 

де f n – частота першої гармоніки Фур’є, Гц. 

Формально можна розглядати як згладжуючий фільтр, в якому в якості 

вагових коефіцієнтів використані елементарні тригонометричні функції. Як 

відомо, обчислювальні властивості такого фільтра зростають при віддаленні 

частоти завади від частоти гармоніки. Крім того, згладжування завади тим 

ефективніше, чим більш згладжену форму має її спектр. 

 

3.2 Розробка структурної схеми дослідного макету зняття 

реопневмограми 

Як було зазначено раніше, реопневмографія вимагає подачі струму в 

організм. ANSI / AAMI ES1-1993 стандарт дозволяє впровадити до 100 мкА 

струму при 10 кГц. При більш низьких частотах струм, який подається на 

поверхню тканини, може бути знижений. Для дихання, що генерується сигнал 

змінного струму високої частоти діє в якості носія, який накладається на 

амплітудно-модульований низькочастотний сигнал ΔV, отриманої в результаті 

дії дихання. Пристрій реєстрації повинен демодулювати отриманий сигнал, щоб 

виділити низькочастотну складову дихання. Після демодуляції сигнал 

фільтрується смуговим фільтром з пропускною здатністю 2 Гц-4 Гц для 

видалення небажаних шумів. Демодульований і фільтрований вихідний сигнал 

оцифровується високоточним аналого-цифровим перетворювачем (АЦП). На 
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рисунку 3.5 показана вся концепція ланцюга сигналу у вигляді блок-схеми. 

Модулюючий сигнал на частоті FC може бути представлений як синусоїда або 

прямокутна функція. Демодуляція здійснюється на тій же частоті. Конденсатор 

CT блокує постійну складову струму в передавачі сигналу, в той час як 

конденсатор CR використовується для тієї ж мети на стороні приймача. В 

ідеальній ситуації, необхідно мінімізувати величину електричної ємності, так 

щоб на частоті мережі (50 Гц до 60 Гц), будь-який опір, що виникає в організмі 

був значним. Однак, на практиці, номінали конденсаторів вибираються 

великими, щоб запобігти ослаблення сигналу. 

 

Рисунок 3.5 – Структурная схема досліджуваного макета 

 

1 – Система електродів, 2 – Схема захисту від перенапруги, 3 – Підсилювач, 4 –

Смуговий фільтр, 5 – МК AFE з вбудованим АЦП, 6 – ЕОМ, 7 – Джерело 

живлення. 

 

Рисунок 3.6 – Структурна схема аналогової частини макета 
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Сигнал знімається за допомогою трьохканальної системи електродів (1) (2 

канали ЕКГ і 1 канал реограми). Далі схема захисту від перенапруги (2) 

контролює підвищений рівень напруги (більше 20 В). Потім сигнал 

посилюється (3), фільтрується смуговим фільтром (4). Далі сигнал передається 

на мікроконтролер із вбудованим АЦП (5). Сигнал оцифровується, 

обробляється і передається на ЕОМ (6). Як аналогова, так і цифрова частина 

схеми живиться від блоку живлення (7). 

Обгрунтування застосування мікросхеми аналогового інтерфейсу 

Texas Instruments Incorporated розширила свою лінійку Analog Front End 

(AFE) п'ятьма новими, повністю інтегрованими AFES для портативних додатків 

вимірювання біопотенціалів (зокрема, для дослідження електрокардіограми 

(ЕКГ) і електроенцефалограми (ЕЕГ)). TI є першою компанією, яка 

запропонувала 16 - і 24- бітову роздільну здатність з 1 або 2 каналами. Пристрій 

дозволяє скоротити енергоспоживання більш ніж на 94% в порівнянні з 

дискретними реалізаціями, в той час як скорочення необхідного місця на платі 

сягає 86 %.  

Вхідний шум має найкращі показники для значень, передбачених 

вимогами CE / IEC 60601 для найбільш точних вимірювань характеристик 

портативного високопродуктивного обладнання ECG і EEG.  Структурна схема 

мікросхеми наведена на рисунку 3.7. 

Мале енергоспоживання забезпечує економію живлення до 95 відсотків в 

порівнянні з дискретними рішеннями, що підвищує портативність устаткування 

і покращує мобільність пацієнтів. В таблиці 3.2 представлена характеристика 

розглянутих мікросхем. 
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Рисунок 3.7 – Структурна схема мікросхеми Texas Instruments 

 

Таблиця 3.2 – Характеристика мікросхеми аналогового вхідного 

інтерфейсу Texas Instruments 

Кількість відведень 3 

Vin 3.3В 

Енергоспоживання (на 1 електрод) 350 мкВт 

АЦП Дельта-сигма АЦП 

Інтерфейс передачі даних SPI 

Розміри 90мм х 90мм 

Частота квантування 16 кГц, 128 кГц 

Регуляция Ку Апаратна 

Канал дихання 1 

Діапазон частот 0,05-30 Гц 

Розрядність 24 

 

Маючи кращі характеристики, ніж чотири- і шестиканального версії, а 

також 16-бітові версії, даний АЦП дозволяє розробникам варіювати рішення і 

комбінації каналів для досягнення мінімальних перешкод в медичному 
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обладнанні. Як приклади можна привести моніторинг стану пацієнтів, ЕКГ в 

стані спокою і під навантаженням, AED для використання в лікарнях і в 

громадських місцях, а також моніторинг стану спортсменів і людей, що 

займаються фітнесом. 

ADS1298R-EVM демонструє вимірювання швидкостей дихання, 

заснований на принципі імпеданс пневмографа, використовуючи ADS1298R. 

ADS1298R використовує прямокутний сигнал для модуляції. Частота модуляції 

складає 32 кГц. Демодуляція здійснюється за допомогою схеми блокування. 

Схема, яка ілюструє відведення пристрою для реєстрації сигналу дихання, 

показана на рисунку 3.8. 

 

Рисунок 3.8 – Принципова схема реєстрованих відведень 

 

Пацієнт може бути підключений між електродами ELEC_RA і ELEC_LA, 

для зняття базового імпедансу (RB) і змінної складової (ΔR). Резистори R96 і 

R97 обмежують номінал змінного струму, який подається на об'єкт. 

Конденсатори C108 і C109 блокують будь-який постійний струм, що 

утворюється на корпусі. Конденсатори C99 і C100 служать для тієї ж мети з 

боку приймача сигналу. Конденсатори C113 і C114 використовуються для 

запобігання випадкових помилок (наприклад, коротке замикання на генераторі) 

від надмірно великих значень постійних струмів утворених на пацієнті. 
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РОЗДІЛ 4 

ОПИС РЕЗУЛЬТАТІВ РОЗРОБКИ ПРИСТРОЮ ДЛЯ 

МОНІТОРИНГУ СИГНАЛІВ ДИХАННЯ 

 

4.1 Практичний підхід до створення дослідного зразку макета 

Друкована плата. В ході роботи була розроблена друкована плата 

пристрою на основі мікросхеми ADS1292R виробництва Texas Instruments. 

Мінімізація впливів схем трасування на фізично реалізовану аналогову 

плату лежить в основі принципів, якими керується розробник. Крім цього, при 

проектуванні схеми закладаються допуски на відхилення характеристик 

реальної плати від її моделі, причому чим більше нюансів буде враховано, тим 

буде вище якість підсумкового продукту. 

Джерела шуму і завад. Будь-яка схема має враховувати такі якісні 

характеристики, як рівень шуму і перешкод, які можуть виникати як за рахунок 

внутрішніх джерел, так і наводитися із зовні на елементи схеми. Аналогова 

схема часто розміщується на друкованій платі разом з швидкодіючими 

цифровими компонентами, включаючи цифрові сигнальні процесори (DSP). 

Високочастотні логічні сигнали створюють значні радіочастотні перешкоди 

(RFI). 

В ході роботи було проведене трасування друкованої плати 

досліджуваного макета на основі мікросхеми ADS1292R. Трасування було 

проведене при за потужності AltiumDesign зображене на рисунку 4.1. 

 

Рисунок 4.1 – Вид друкованої плати досліджуваного макета 
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4.2 Передача даних на мікроконтролер та ПК 

Після проходження через мікросхему AFE, електрокардіографічних і 

реографічний сигнали надходять на плату, аналогом якої стала плата 

ArduinoUno зображено на рисунку 4.6. 

Arduino – апаратна обчислювальна платформа, основними компонентами 

якої є проста плата введення-виведення і середовище розробки на мові 

Processing / Wiring. 

 

Рисунок 4.2 – Вид макету-аналога ArduinoUno 

 

Arduino застосовується для створення електронних пристроїв з 

можливістю прийому сигналів від різних цифрових і аналогових датчиків, які 

можуть бути підключені до нього, і управління різними виконавчими 

пристроями. 

4.2 Передача цифрового сигналу на ЕОМ.  

Передача оцифрованого сигналу на ЕОМ відбувається по інтерфейсу 

UART. Обробка сигналу відбувається за допомогою програми LabView. Дана 

програма формує текстовий документ для подальшої графічної інтерпретації 

отриманого сигналу. 

Передача сигналу виробляється за рахунок віртуального COM-порту за 

допомогою віртуального компонента VISA (Virtual Instrument Software 

Architecture) – програмних віртуальних інструментів програмного середовища 

LabView). Набір програмних інструментів, що містяться в пакеті драйверів 
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VISA, дозволяє організовувати за допомогою середовища LabView управління 

приладами різних виробників що мають різні комунікаційні інтерфейси. 

Передача даних відбувається за допомогою інтерфейсу UART. Для зв'язку 

з UART використовується два виводи контролера RXD – для прийому 

повідомлень (Receiver) і TXD – для передачі повідомлень (Transmitter). UART – 

повнодуплексний інтерфейс (приймач і передавач працюють незалежно один 

від одного). 

Обробка сигналу здійснюється за допомогою програми MatLab. 

На наступному рисунку представлено приклад реєстрації сигналу. Варто 

відзначити, що виходячи з перерахованих вище особливостей обох сигналів для 

отримання найбільш точних результатів була обрана частота дискретизації 1000 

відліків за хвилину. Фрагмент запису має тривалість у 4 хвилини. 

 

Рисунок 4.3 – Графічна інтерпретації отриманого сигналу 

 

4.3 Спектральний аналіз сигналу реопневмограми 

Для дослідження залежності між двома процесами були розглянуті два 

тестових сигнали: ритмограма і сигнал дихання. 

За допомогою програми MatLab за дискретними відлікаим були 

відновлені обидва сигнали. Так само були отримані амплітудні спектри 

кожного з сигналів і графік їх взаємно кореляційної функції. 
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Рисунок 4.4 – Графіки обробки тестових сигналів 

 

В результаті обробки даних були отримані частотної залежності серцевих 

скорочень і дихальних рухів (рис. 4.4). На графіку амплітудних спектрів 

основні сплески спостерігаються на одних і тих же частотах. Маємо очевидний 

взаємозв’язок діяльності серця і дихальної системи. 

4.4 Можливості клінічного застосування добового моніторування 

реопневмограми в педіатричній практиці 

Метод добового моніторування ЕКГ і артеріального тиску зараз широко 

застосовується в педіатричній практиці. При цьому оцінка функції зовнішнього 

дихання (ФЗД) за допомогою добового моніторування реопневмограми (ДМ 

РПГ) шляхом запису реопневмографічної кривої протягом доби в педіатрії 

практично не застосовується, хоча суттєво розширює діагностичні можливості. 

Треба відзначити, що існуючі методи оцінки ФЗД у дітей, у тому числі 
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спірографія, є одномоментними і мають вікові обмеження, оскільки можуть 

застосовуватися лише в дітей віком від 5–6 років. У той же час можливість 

реєстрації понад 25 тисяч респіраторних циклів за добу при ДМ РПГ в умовах 

необмеженої вільної активності дитини дає унікальну можливість вивчення 

функціонального стану респіраторної системи і всього організму на основі 

різноманітних методик оцінки ритму дихання, якісних характеристик рео-

графічної кривої. Шляхом ДМ РПГ можна виявити ознаки дихальної 

недостатності, її тип, час виникнення, залежність від навантажень, застосування 

лікарських засобів, а також зв'язок зі змінами серцевого ритму на паралельно 

зареєстрованій ЕКГ. Визначення циркадних індексів показників дихання 

дозволяє виявляти категорію хворих із ризиком розвитку загрозливих для 

життя станів, у тому числі апное, та здійснювати підбір лікарських препаратів 

відповідно до принципів хронотерапії. Метод ДМ РПГ дає можливість оцінити 

ФЗД у дітей починаючи з дворічного віку. При цьому вікові нормативи 

показників ДМ РПГ у дітей визначені недостатньо. У той же час наявність 

нормативних показників ФЗД у дітей дозволяє оцінити ступінь вентиляційних 

порушень та їх характер при дослідженні хворих у природних умовах, тобто в 

умовах звичайної життєдіяльності, без додаткових навантажень на організм. 

Метод не змінює ритм перебігу і характер дихальних рухів дитини протягом 

доби, дає можливість аналізувати дихальний ритм під час сну, активності та 

навантажень. З іншого боку, не слід розглядати ДМ РПГ як «довгу 

реопневмограму», що дозволяє збільшити кількість виявлених 

реопневмографічних феноменів [40]. 

При оцінці ДМ РПГ зручно користуватися синдромальним підходом. Так, 

синдром подовженого низхідного коліна РПГ відображає подовження фази 

видиху, зниження показника Твд/Твид. Такі криві мають місце у хворих дітей з 

клінічними явищами обструктивного синдрому при бронхіальній астмі, 

обструктивному бронхіті. Синдром подовженого висхідного коліна РПГ 

характеризується подовженням фази вдиху, зміщенням співвідношення 

Твд/Твид у бік збільшення. Така РПГ є характерною для обструкції за верхнім 
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типом, емфіземи легенів. Гіповентиляційний синдром характеризується 

реопневмографічною кривою з низьким АТ, що є специфічним для масивних 

рестриктивних патологічних станів у легенях (масивні склеротичні або 

інфільтративні зміни, ателектази, плевральні шварти, пневмоторакс). 

Гіпервентиляційний синдром характеризується реопневмографічною кривою зі 

збільшенням амплітуди дихальних коливань і відображає компенсаторну 

гіпервентиляцію за різними ступенями задишки. 

 

 

ВИСНОВОК 

 

Було проведений огляд системи дихання та систем організму, що 

приймають участь в забезпеченні життєдіяльності організму безпосередньо в 

спільній дії з дихальною системою. Виконаний аналіз методів моніторингу 

сигналів дихання.  Проаналізовано сучасний стан та перспективи розвитку 

створення систем моніторингу сигналів дихання дихальної системи організму.  

Розглянуті питання застосування сучасних технологій в пристроях 

моніторингу стану людини в розрізі дихальної та серццево-судинної системи. З 

цих даних слідує, що напрям дослідження даної магістерської роботи є 

актуальним. Проведений огляд системи дихання, розглянуте поняття частоти 

дихання та можливі відхилення в особливостях процесу дихання. Визначені 

особливості проведення реографії легень та застосування  реографії для зняття 

сигналів дихання та походження реопневмографічного сигналу і особливостей 

проявів артефактів руху під час зняття сигналів реопневмограми.  

Умовно було виділено проблему визначення сигналів дихання та 

розділено її на два напрями, що взаємно доповнюють один одного: отримання 

електрокардіосиналу та реографічного сигналу одночасно; передача та обробка 

отриманих сигналів. 

Проаналізована класифікація керівних систем організму людини з 

застосування комп’ютерного моделювання у вивченні складних біолоігчних 
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систем з застосуванням математичного моделювання системи зовнішнього 

дихання, регулятора дихання та узагальненої системи дихання. 

Наведена модель кардіореспіраторної системи людини з її 

характеристиками та особливостями. Також застосовується модель 

функціональної системи дихання. 

Розглянута модель взаємодії серцево-судинної та респіраторної системи.   

Визначено, що для зняття реопневмографічного сигналу доцільно 

використовувати чотириполярне включення електродів. 

Визначено переваги обраного методу зняття реопневмографічного 

сигналу: 

1. Можливість довгої і безперервної реєстрації навіть незначних змін 

кровоплину без порушення фізіологічних умов досліджуваної ділянки.  

2. Цілковита атравматичність, можливість проведення тривалих 

спостережень за гемодинамікою .  

3. Застосування функціональних проб (із гіпервентиляцією, з 

гіперкапнією, з нітрогліцерином, із нікотиновою кислотою) дає змогу виявити 

приховані порушення кровообігу, відрізнити функціональні судинні зміни від 

органічних уражень судин мозку.  

4. Широкі можливості для вивчення гемодинаміки життєво важливих 

органів і систем, своєчасної діагностики порушень кровоплину й призначення 

раціональної терапії. 

Фільтрацію сигналу пропонується проводиться за допомогою методів 

найменших квадратів. 

Для аналізу сигналів був використаний спектральний підхід, згідно з яким 

пульсації артеріальної крові мають майже періодичну форму з частотою, що 

лежить в діапазоні від 0,5 до 4 Гц. 

Розроблена структурна та принципова схема дослідного макету зняття 

реопневмограми з врахуванням рекомендацій ANSI / AAMI ES1-1993 та з 

використанням схеми аналогового вхідного інтерфейсу Texas Instruments  

ADS1298R-EVM з можливістю застосування безпровідного модуля передачі 
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інформації по інтерфейсу зв’язку Bluetooth. 

Розглянуті питання можливості клінічного застосування добового 

моніторування реопневмограми в педіатричній практиці 

В результаті визначено:  

 Результати ДМ РПГ можуть бути використані для діагностики, 

визначення характеру і ступеня тяжкості порушень ФЗД у дітей з 

бронхолегеневими захворюваннями протягом доби, під час лікування та після 

нього. 

 За результатами ДМ РПГ можна здійснювати об'єктивну оцінку 

ефективності лікування бронходилататорами, інгаляційними 

кортикостероїдами та іншими препаратами, що застосовуються при лікуванні 

бронхолегеневих захворювань у дітей. 

 Показаннями для проведення ДМ РПГ у дітей є: визначення типу 

вентиляційних порушень і ступеня дихальної недостатності; моніторування 

показників ФЗД для оцінки динаміки перебігу бронхолегеневого захворювання 

та одужання хворого; визначення порушень ритму дихання, циркадних ритмів 

дихання; оцінка ефективності лікування бронходилататорами, інгаляційними 

кортикостероїдами та іншими препаратами; діагностика епізодів обструктивних 

апное (гіпопное) сну і визначення його тяжкості. 

Стисло можна зазначити наступне: 

1. Проведено аналіз біофізичних процесів реопневмаграфічного сигналу.  

2. Запропоновано для зняття реопневмографічного сигналу 

використовувати чотириполярне включення електродів.  

4. Розроблена структурна та принципова схема дослідного макету зняття 

реопневмограми. 

5. Розроблено віртуальний прилад реєстрації сигналу реопневмограми та 

аналізу даних для моніторингу сигналів дихання. 

6. Результати ДМ РПГ можуть бути використані для діагностики, 

визначення характеру і ступеня тяжкості порушень ФЗД у дітей з 

бронхолегеневими захворюваннями протягом доби. 
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	2.1 Організм людини як кібернетична система
	На рисунку 2.1 представлена узагальнена структурна схема фізіологічної системи організму людини.
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	Модель процесів газообміну в дихальній системі повинна описувати обмін газів (кисню, вуглекислоти) між вдихуваним і альвеолярним повітрям, артеріальною та венозною кров'ю. Зазвичай обмін кисню та вуглекислоти розглядається незалежно, і математична мод...
	Структурне комп'ютерне моделювання фізіологічних систем
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	2.2 Модель функціональної системи дихання
	2.3 Модель взаємодії серцево-судинної і респіраторної систем
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	В даний час для оцінки структури коливань серцевого ритму використовується досить широкий набір методів обробки ритмограмм. Як характерні приклади згадаємо їх статистичний аналіз у часовій області (докладніше див. В [50]), аналіз розподілу спектрально...
	Діяльність головного мозку, серця та інших життєво важливих органів у високому ступені залежить від їх кровопостачання, яке відбувається завдяки підтримці артеріального тиску в оптимальному діапазоні. Його зниження нижче критичного рівня призводить до...
	В рамках моделі діастолічний тиск Di кожного удару серця виражається через параметри, що характеризують попередній кардіоінтервал, відповідно до гіпотези Windkessel (аортальной компресійної камери):
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	Реопневмографія – метод дослідження функції зовнішнього дихання (ФЗД) в динаміці, що базується на принципах реографії на підставі графічної реєстрації коливань електричного опору грудної клітини у поперечному напрямі в умовах пульсуючого кровотоку та ...
	3.1 Моделювання біофізичних процесів реопневморгафічного сигналу
	Існують дві можливі схеми підключення електродів – двополярне і тетраполярне.
	В обох з цих методах використовується змінний струм високої частоти, що подається на поверхню тканини через поверхню електрода (рисунок 3.1). Змінний струм викликає різницю потенціалів між двома точками електродів. Ця різниця потенціалів пов'язана з п...
	На рисунку 3.2 представлена електрична модель контуру дихання. Ця модель включає в себе дефібрилятор з опорами захисту (RP) в кожному дроті кабелю ЕКГ (близько 1 кОм на кожне відведення) і нульовий електрод опору (ZElectrode). Електрод опору моделює...
	Переваги застосування методу реографії. Об’єкт дослідження – порушення електропровідності органа на фоні змін у його кровонаповненні.
	Рівень дослідження судинної системи – вимірювання величини реґіонарної гемодинаміки та периферичного кровоплину за рахунок аналізу реограм шляхом оцінки пульсового кровонаповнення різних судинних басейнів, тонусу артерій та вен.
	Метод обробки отриманої інформації – кількісно-якісний (графічний).
	Переваги методу:
	1. Можливість довгої і безперервної реєстрації навіть незначних змін кровоплину без порушення фізіологічних умов досліджуваної ділянки.
	2. Цілковита атравматичність, можливість проведення тривалих спостережень за гемодинамікою .
	3. Застосування функціональних проб (із гіпервентиляцією, з гіперкапнією, з нітрогліцерином, із нікотиновою кислотою) дає змогу виявити приховані порушення кровообігу, відрізнити функціональні судинні зміни від органічних уражень судин мозку.
	4. Широкі можливості для вивчення гемодинаміки життєво важливих органів і систем, своєчасної діагностики порушень кровоплину й призначення раціональної терапії .
	За дослідженнями Нікітчука Т.М. [48] метод реографії є доцільним для обробки біосигналів. Результати наведені у таблиці 1.
	Таблиця 3.1 – Порівняльний аналіз методів реєстрації
	Метод обробки даних. Удосконалення біотехнічних систем є основним шляхом підвищення рівня фізіологічних досліджень людини та автоматизації медико-біологічних експериментів. Велике значення при цьому має підвищення якості обробки та аналізу біологічних...
	У зв'язку з постійним спадом цін на мікро- та міні-ЕОМ економічно вигідніше використовувати ЕОМ в задачах фільтрації і особливо, якщо комплекс за технічним завданням містить у собі мікропроцесорний блок.
	Фільтрування проводиться за рахунок використання наближення по методу найменших квадратів [56]. Цей алгоритм реалізує нерекурсивний фільтр нижніх частот шляхом апроксимації значень відліків у вхідній послідовності за допомогою параболічного степеневог...
	Наближення досягається шляхом знаходження параболи (коефіцієнтів ), яка найкращим чином апроксимує п'ять точок даних, що оцінюється за найменшою квадратичною похибкою. Ця похибка є:
	Мінімальне значення цієї похибки визначається прирівнюванням до нуля її часткових похідних за параметрами параболи:
	У результаті отримуємо систему рівнянь:
	Оскільки ми хочемо зберегти лише центральні точки парабол, тоді в якості вихідної послідовності будемо мати при k = 0, що . Розв'язання системи відносно  дає:
	Таким чином, параметр параболи , заданий рівнянням, являє собою одне з чисел вихідної послідовності, обчислене по п'яти точках вхідної послідовності. Вихідна послідовність подібна до вхідної, але містить менше завад (тобто фільтруються нижні частоти),...
	Кожний з п'яти членів в правій частині рівняння відповідає одному числу з вхідної послідовності на відстані від сусіднього Тс. У результаті перетвореннм для нашого фільтра нижніх частот буде:
	Для визначення частотної характеристики фільтра замінюємо z в передатній функції на і отримуємо
	Амплітудна характеристика для 5-ти точкового параболістичного фільтру, а також характеристики для фільтрів, побудованих на згладжуванні за допомогою груп з 7, 9 та 11 точок для кожного значення параболи, приведені на рисунку 3.3.
	Застосування фільтрації є одним з найважливіших методів обробки біосигналів, який дозволяє отримати більш якісну корисну інформацію, що є дуже важливим для їх подальшої обробки. Результат використання нерекурсивного фільтра нижніх частот шляхом апрокс...
	Рисунок 3.4 – Приклад ФПГ сигналу до і після обробки 5-ти точковим фільтром: а)-ФПГ до обробки; б)-ФПГ після обробки
	Для зменшення похибки при реалізації інформаційно-вимірювальних систем з метою більш повного використання апріорної інформації про характер вимірювальних сигналів використовувався метод фільтрації із застосуванням таких виразів:
	Ця апріорна інформація про розподілення частот артеріальних пульсацій та рушійного артефакту найбільш просто може бути використана в процедурі оцінювання тарировочної кривої шляхом переходу до Фур'є-перетворень часових рядів по червоному та інфрачерво...
	Для безперервного сигналу y(t) коефіцієнти an, bn та амплітуда αn n-ої гармоніки Фур’є обчислюється стандартними методами:
	де f n – частота першої гармоніки Фур’є, Гц.
	3.2 Розробка структурної схеми дослідного макету зняття реопневмограми
	Як було зазначено раніше, реопневмографія вимагає подачі струму в організм. ANSI / AAMI ES1-1993 стандарт дозволяє впровадити до 100 мкА струму при 10 кГц. При більш низьких частотах струм, який подається на поверхню тканини, може бути знижений. Для д...
	Сигнал знімається за допомогою трьохканальної системи електродів (1) (2 канали ЕКГ і 1 канал реограми). Далі схема захисту від перенапруги (2) контролює підвищений рівень напруги (більше 20 В). Потім сигнал посилюється (3), фільтрується смуговим фільт...
	Обгрунтування застосування мікросхеми аналогового інтерфейсу
	Таблиця 3.2 – Характеристика мікросхеми аналогового вхідного інтерфейсу Texas Instruments
	Маючи кращі характеристики, ніж чотири- і шестиканального версії, а також 16-бітові версії, даний АЦП дозволяє розробникам варіювати рішення і комбінації каналів для досягнення мінімальних перешкод в медичному обладнанні. Як приклади можна привести мо...
	ADS1298R-EVM демонструє вимірювання швидкостей дихання, заснований на принципі імпеданс пневмографа, використовуючи ADS1298R. ADS1298R використовує прямокутний сигнал для модуляції. Частота модуляції складає 32 кГц. Демодуляція здійснюється за допомог...
	Рисунок 3.8 – Принципова схема реєстрованих відведень
	Пацієнт може бути підключений між електродами ELEC_RA і ELEC_LA, для зняття базового імпедансу (RB) і змінної складової (ΔR). Резистори R96 і R97 обмежують номінал змінного струму, який подається на об'єкт. Конденсатори C108 і C109 блокують будь-який ...
	4.1 Практичний підхід до створення дослідного зразку макета
	1. Можливість довгої і безперервної реєстрації навіть незначних змін кровоплину без порушення фізіологічних умов досліджуваної ділянки. (1)
	2. Цілковита атравматичність, можливість проведення тривалих спостережень за гемодинамікою . (1)
	3. Застосування функціональних проб (із гіпервентиляцією, з гіперкапнією, з нітрогліцерином, із нікотиновою кислотою) дає змогу виявити приховані порушення кровообігу, відрізнити функціональні судинні зміни від органічних уражень судин мозку. (1)
	4. Широкі можливості для вивчення гемодинаміки життєво важливих органів і систем, своєчасної діагностики порушень кровоплину й призначення раціональної терапії.
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