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В статье предложена структурная схема измерительного преобразователя пульсовой волны, реали-
зованного с использованием метода компрессионной сфигмографии. На основе проведённых исследова-
ний экспериментального образца предлагаемого измерительного преобразователя с участием 45 добро-
вольцев была определена оптимальная величина нагнетаемого в компрессионную манжету давления, 
лежащая в диапазоне 80-120 мм рт.ст., и динамический диапазон амплитуды регистрируемого сигнала 
пульсовой волны, составивший 20 дБ. Проведено математическое моделирование сигналов пульсовой 
волны и дыхательной помехи, на основе которого произведён выбор оптимальных параметров цифрово-
го фильтра верхних частот и определена величина частоты среза аналогового фильтра верхних частот. В 
ходе метрологических исследований разработанного измерительного преобразователя определена вели-
чина инструментальной погрешности измерения амплитудно-временных характеристик пульсовой вол-
ны, величина которой не превышает 1,5% – для измерения длительности межпульсовых интервалов и 
2,3% – для измерения амплитуды. 
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Введение 
Регистрация и обработка сигнала 

пульсовой волны находит широкое при-
менение в инструментальных системах 
кардиологической диагностики для мони-
торинга частоты сердечных сокращений, 
артериального давления крови и исследо-
вания гемодинамических процессов в ар-
териальном русле человека [1, 2].  

Существующие методы регистрации 
пульсовой волны можно разделить на 
сфигмографические и плетизмографиче-
ские. Плетизмографические системы осу-
ществляют регистрацию и обработку сиг-
нала изменения пульсового кровенапол-
нения участка тела или сосуда. Сфигмо-
графические измерительные средства 
обеспечивают преобразование механиче-
ских колебаний стенки артерии в выход-
ной информационный сигнал [3]. Методы 
сфигмографии широко используются в 
приборах автоматического измерения ар-
териального давления крови, системах ар-
териографии. Различают два основных 
варианта реализации сфигмографического 
метода: аппланационная сфигмография и 

компрессионная (объёмная) сфигмогра-
фия [4]. 

Реализация метода аппланационной 
сфигмографии заключается в частичном 
сдавливании поверхностно залегающей 
артерии с одновременной регистрацией 
при помощи пьезорезистивного датчика 
давления пульсовой волны. Недостатки 
метода аппланационной сфигмографии 
заключаются в сложности позициониро-
вания датчика над местом проекции арте-
рии и в необходимости дозирования уси-
лий по сдавливанию артерии.  

Наиболее распространенным и кли-
нически эффективным методом регистра-
ции пульсовой волны является компрес-
сионная сфигмография, основанная на ис-
пользовании пневматической манжеты в 
качестве воспринимающего элемента из-
менений колебаний артериального сосуда 
[4]. Реализация данного метода заключа-
ется в наложении на сегмент конечности 
пневматической манжеты, связанной с 
измерительным преобразователем (ИП) 
пульсовой волны. В пневмосистему зака-
чивается воздух, что вызывает постепен-
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ное повышение давления в манжете, при 
этом датчик давления регистрирует коле-
бания артерии. Взаимодействие давлений 
в артериальном сосуде и в манжете при-
водит к формированию компрессионной 
осциллограммы.  

Данная статья посвящена практиче-
ским вопросам разработки структуры и 
анализу основных параметров сфигмо-
графического ИП пульсовой волны.  

 
1. Материалы и методы 

Основным элементом сфигмографи-
ческого ИП пульсовой волны является 
датчик давления, который под воздей-
ствием измеряемой артериальной пульса-
ции крови формирует на выходе эквива-
лентный сигнал, как правило, электриче-
ской природы, являющийся функцией из-
меряемого биосигнала пульсовой волны. 

На рис. 1 представлен предлагаемый 
вариант структурного построения сфиг-

мографического ИП: Д – датчик давления; 
ИУ – инструментальный усилитель; 
УПН1 – усилитель переменного напряже-
ния; СД – синхронный детектор; ФВЧ – 
фильтр верхних частот; УБ – устройство 
бланкирования; УПН2 – регулируемый 
усилитель переменного напряжения; АЦП 
– аналого-цифровой преобразователь; МК 
– микроконтроллер; ПК – персональный 
компьютер. 

Характеристики входных каскадов 
ИП в значительной степени определяются 
амплитудой помех и шумов, искажающих 
полезный сигнал, поэтому к элементной 
базе первичного аналогового тракта 
предъявляются жесткие требования: вы-
сокое входное сопротивление измери-
тельных усилителей, большой коэффици-
ент ослабления синфазных помех, малый 
уровень шумов, линейность характери-
стик в большом динамическом диапазоне 
изменения входных сигналов. 

 

 
Рис. 1. Структурная схема сфигмографического ИП пульсовой волны 

 
Схема включения датчика давления 

представляет собой мостовую схему Уит-
стона, для питания которой используется 
последовательность высокочастотных 
прямоугольных импульсов, формируемых 
микроконтроллером. Использование пе-
ременного тока для питания схемы вклю-
чения датчика давления способствует 
уменьшению фоновых шумов и улучше-
нию соотношения сигнал/шум. Диффе-
ренциальный сигнал мостовой схемы ре-
гистрируется и усиливается с помощью 
ИУ.  

Выходной сигнал ИУ представляет 
собой квазипостоянный сигнал напряже-
ния с незначительными пульсациями дав-
ления и содержит информацию об уровне 
давления в пневматической манжете. 
Напряжение с выхода ИУ поступает на 

УПН1 для дополнительного усиления 
сигнала перед поступлением на вход син-
хронного детектора. Усиленный импульс-
ный сигнал с выхода УПН1 поступает на 
СД, где происходит выделение напряже-
ния, пропорционального сигналу пульсо-
вой волны. Синхронный детектор состоит 
из последовательно соединённого умно-
жителя и ФНЧ. На входы умножителя по-
ступают амплитудно-импульсный моду-
лированный сигнал и сигнал опорной по-
следовательности прямоугольных им-
пульсов; ФНЧ выделяет огибающую сиг-
нала.  

Сигнал с выхода СД поступает на 
первый канал АЦП для контроля уровня 
давления в манжете со стороны МК и на 
вход ФВЧ, который предназначен для 
выделения переменного сигнала 
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пульсовой волны на фоне постоянного 
сигнала высокого уровня. В силу высокой 
инерционности ФВЧ усилитель УПН2 
может находиться в состоянии насыщения 
в течение относительно длительного 
интервала времени, что приведёт к 
заметным искажениям биосигнала. Для 
сокращения переходных процессов 
вводится УБ, представляющее собой 
аналоговый коммутатор, управляемый 
сигналами с микроконтроллера. При 
насыщении выхода УПН2 
микроконтроллер будет переключать в 
открытое состояние коммутатор. В силу 
того, что величина сопротивления 
открытого ключа коммутатора намного 
меньше, чем сопротивления резистора в 
пассивном RC-фильтре, то будет 
достигнуто значительное сокращение 
длительности переходного процесса.  

Переменный сигнал напряжения с 
выхода ФВЧ поступает на регулируемый 
УПН2, который обеспечивает дополни-
тельное усиление сигнала и согласование 
динамического диапазона аналогового 
тракта регистрации сигнала с динамиче-
ским диапазоном АЦП. Сигнал с выхода 
УПН2 подается на второй канал АЦП и 
далее поступает на микроконтроллер. По-
сле преобразования в цифровую форму 
микроконтроллер по заданным алгорит-
мам осуществляет цифровую фильтрацию 
и обработку зарегистрированного биосиг-
нала.  

Центральным элементом ИП являет-
ся микроконтроллер, выполняющий одно-
временно функции формирования им-
пульсов питания мостовой схемы включе-
ния датчика давления, автоматической 
регулировки усиления сигнала, аналого-
цифрового преобразования сигналов, пер-
вичной цифровой обработки и передачи 
оцифрованных отсчётов биосигнала в 
персональный компьютер.  

Уровень давления, создаваемого в 
пневматической манжете, определяет ве-
личину амплитуды выходного сигнала. 
Известно, что при величине давления в 
манжете, равного среднему артериально-
му давлению человека, амплитуда артери-

альной пульсации крови достигает своего 
максимума [4]. В силу индивидуальных 
особенностей сосудистого тонуса челове-
ка величина амплитуды пульсовой волны 
подвержена внутригрупповой вариабель-
ности.  

Для определения достаточной с точ-
ки зрения соотношения сигнал/шум вели-
чины создаваемого в манжете давления 
необходимо провести исследование изме-
нения этого соотношения на выходе пер-
вичного ИП от величины давления в ман-
жете для выборки людей разного возрас-
та, пола и состояния артериальных сосу-
дов. С этой целью был спроектирован ис-
пытательный стенд, содержащий пьезоре-
зистивный датчик давления, мостовую 
схему включения, источник питания и 
ИУ. В измерении приняло участие 45 че-
ловек (28 мужчин и 17 женщин) в воз-
расте от 15 до 70 лет с различными анато-
мическими особенностями строения верх-
них конечностей. 

 
2. Результаты 

ИУ реализован на основе прецизи-
онного усилителя AD623 с малым уров-
нем шумов (величина входного тока сме-
щения не превышает 75 пкА, максималь-
ное входное напряжение смещения не бо-
лее 50 мкВ). В качестве первичного пре-
образователя использовался кремниевый 
пьезорезистивный датчик в интегральном 
исполнении MPX2053 Freescale Semicon-
ductor, обладающий высокой чувстви-
тельностью, хорошей линейностью при 
измерении давлений от 0 до 300 мм рт.ст. 
и практически линейной частотной харак-
теристикой в диапазоне от 0 до 200 Гц. 
Уровень шумов регистрировался на выхо-
де ИУ при нулевом давлении в манжете с 
помощью прецизионного компьютерного 
осциллографа по методике peak-to-peak. 

На рис. 2 приведена зависимость из-
менения коэффициента отношения сиг-
нал/шум Ks/n от величины создаваемого в 
манжете давления P. Для каждого значе-
ния нагнетаемого давления в манжете 
определялась выборка значений коэффи-
циентов отношения сигнал/шум.  
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Анализ зависимостей показал, что 
коэффициент отношения сигнал/шум уве-
личивается с ростом давления. При до-
стижении величины давления в манжете 
выше среднего артериального давления 
наблюдается уменьшение амплитуды 
пульсовой волны и, следовательно, 
уменьшение коэффициента отношения 
сигнал/шум. Если ограничить величину 
коэффициента отношения на уровне не 
менее 20 дБ, то величина нагнетаемого 
давления в манжете должна находиться в 
диапазоне 80 – 120 мм рт.ст. 

Вариабельность амплитуды пульсо-
вой волны предъявляет определённые 
требования к построению аналогового 
тракта ИП и обусловливает необходи-
мость использования усилителей с авто-
матической регулировкой усиления, име-
ющих высокую степень линейности в ши-
роком динамическом диапазоне. Прове-
дённые исследования показали, что дина-
мический диапазон изменения амплитуды 
при сфигмографической регистрации 
пульсовой волны не превышает 20 дБ. 

 

 
 

Рис. 2. Зависимость изменения коэффициента отношения сигнал/шум Ks/n  
от величины давления в пневматической манжете P  

(1 – медиана; 2 – 10-й перцентиль; 3 – 90-й перцентиль) 
 

Фильтр верхних частот предназна-
чен для выделения переменного сигнала 
пульсовой волны на фоне постоянного 
сигнала высокого уровня. Использование 
ФВЧ позволяет также и ослабить влияние 
помех дыхательной природы, искажаю-
щих изолинию сигнала. Интенсивное и 
глубокое дыхание человека при регистра-
ции пульсовой волны может вызвать 
сильное увеличение амплитуды сигнала и 
привести к насыщению усилительных 
каскадов. ФВЧ должен ослаблять влияние 
дрейфа изолинии, но при этом не должно 
происходить искажения биосигнала.  

Для определения оптимальных па-
раметров фильтрации пульсовой волны 
применялись модельные сигналы, полу-
ченные в результате математического мо-
делирования гемодинамических процес-
сов распространения пульсаций давления 
по артериальному руслу [5]. Для описания 

сигнала помехи использовался гармони-
ческий сигнал, частота которого соответ-
ствует диапазону физиологической адек-
ватности интенсивности дыхания челове-
ка. Для количественной оценки соответ-
ствия модельного сигнала после этапов 
высокочастотной фильтрации определял-
ся коэффициент искажения: 
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где i – номер отсчёта; N – количество от-
счётов в рассматриваемых фрагментах 
сигнала; Uf (i) – отсчёт модельного сигна-
ла после этапов фильтрации; U(i) – отсчёт 
модельного сигнала до фильтрации.  
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На рис. 3 приведены зависимости 
изменения коэффициента искажения δ и 
относительной амплитуды помехи Bm в 
зависимости от частоты среза ФВЧ при 
различных значениях частоты дыхания 
человека fbr.  

Анализ полученных данных показы-
вает, что увеличение частоты среза ФВЧ 
приводит к увеличению коэффициента 
искажения биосигнала и уменьшению от-
носительной амплитуды помехи. Если 
ограничить требования к величине коэф-
фициента искажения сигнала на уровне 
0,1, то требуемая частота среза ФВЧ не 
должна превышать 0,2 Гц. Однако данное 
значение частоты среза не обеспечивает 
достаточного подавления помехи, что 
обуславливает необходимость дополни-

тельной обработки на основе методов 
цифровой частотной фильтрации.  

Для дальнейшего подавления низко-
частотных помех пульсовой волны могут 
применяться цифровые фильтры верхних 
частот Баттерворта высокого порядка, к 
преимуществам которых относится плос-
кая частотная характеристика в полосе 
пропускания и невысокие требования к 
вычислительной мощности. Ключевым 
недостатком фильтров Баттерворта явля-
ется нелинейность их фазовой характери-
стики, для устранения которой необходи-
мо выходной сигнал фильтра повторно 
пропустить через фильтр, но в обратной 
последовательности следования отсчётов 
сигнала, при этом порядок фильтра удва-
ивается [6]. 

 

 
 

Рис. 3. Зависимости изменения коэффициента искажения пульсовой волны (1) и относительной 
амплитуды помехи от частоты среза ФВЧ при различных значениях частоты дыхания  

(2 – частота fbr=0,1 Гц; 3 – частота fbr=0,2 Гц) 
 

Выбор оптимальной частоты среза 
фильтра верхних частот осуществлялся по 
критерию максимизации соотношения 
сигнал/помеха на выходе фильтра. Для 
количественной оценки уровня фильтра-
ции сигнала использовался коэффициент 
фильтрации: 

А
Аkф

'
= , 

где А' – амплитуда сигнала или помехи на 
выходе фильтра; А – амплитуда сигнала 
или помехи на входе фильтра. 

На рис. 4 приведены зависимости 
изменения коэффициента фильтрации 

сигнала и помехи от величины частоты 
среза цифрового ФВЧ при различных зна-
чениях порядка фильтра M. 

В качестве оптимальной величины 
частоты среза цифрового фильтра было 
выбрано значение 0,5 Гц, поскольку при 
данной частоте среза наблюдается значи-
тельное ослабление присутствующих по-
мех (для фильтра 8-го порядка не менее 
30 дБ ослабления дыхательных помех и 
незначительное ослабление биосигнала – 
не более 2 дБ). 

Инструментальные погрешности 
разработанного ИП определялись в ре-



          Электроника, измерительная техника, радиотехника и связь 

197 
 

зультате его поверки прецизионным гене-
ратором биосигналов серии «Диатест-4», 
имеющим относительную погрешность 

установки эталонных амплитуд и дли-
тельностей тестируемого сигнала не более 
0,5%. 

 

 
Рис. 4. Зависимость изменения коэффициента фильтрации от частоты среза ФВЧ: 

1, 2, 3 – коэффициент фильтрации сигнала при M=4, 8, 12 соответственно;  
4, 5, 6 – коэффициент фильтрации помехи при M=4, 8, 12 соответственно 

 
Погрешность ИП определялась пу-

тём формирования с помощью генератора 
«Диатест-4» эталонного сигнала пульсо-
вой волны, имеющего одинаковые и по-
стоянные значения амплитуды и длитель-
ности межпульсовых интервалов. Детек-
тирование характерных точек биосигнала 
осуществлялось программным способом 
на основе применения обнаружителя, ха-
рактеризующегося малой методической 
погрешностью измерения амплитудно-
временных параметров сигнала [7].  

Погрешность измерения параметров 
эталонного сигнала определялась на осно-
ве квантильных оценок при доверитель-
ной вероятности P=0,9 [8]. В этом случае 
абсолютная погрешность измерения опре-
делялась как 1,6U U∆ = ⋅σ . Здесь: σU – 
среднеквадратичное отклонение измерен-
ных значений параметров биосигнала от 
эталонных значений: 

( )( )

N

XiX
N

i
этизм

и

∑
=

−
= 1

2

σ , 

где Xэт – эталонное значение параметра 
биосигнала, Xизм(i) – измеренное значение 

параметра, N – общее количество прове-
дённых измерений.  

В результате исследования метроло-
гических характеристик разработанного 
сфигмографического ИП пульсовой вол-
ны были получены следующие данные: 
относительная погрешность измерения 
длительности межпульсовых интервалов 
не превышает 1,5%; относительная по-
грешность измерения амплитуды биосиг-
нала не превышает 2,3%.  

 
Заключение 

Предложено структурное построе-
ние измерительного преобразователя 
пульсовой волны на основе метода ком-
прессионной сфигмографии, отличающе-
гося оригинальными схемотехническими 
решениями, обеспечивающими высокую 
эффективность регистрации сигнала пуль-
совой волны. На основе методов матема-
тического моделирования определена оп-
тимальная частота среза цифрового филь-
тра верхних частот, обеспечивающего вы-
сокую степень затухания присутствую-
щих помех при незначительном искаже-
нии регистрируемого сигнала пульсовой 
волны. Проведённые метрологические ис-
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следования разработанного сфигмографи-
ческого измерительного преобразователя 
пульсовой волны продемонстрировали 
малые значения инструментальной по-

грешности измерения амплитудно-
временных параметров регистрируемого 
биосигнала.  
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RESEARCH OF A PULSE WAVE SPHYGMOGRAPHIC TRANSDUCER 
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The article discusses the structure of a pulse wave measuring transducer based on compression sphyg-

mography. Practical examinations of an experimental model of the proposed measuring transducer have been 
carried out, involving 45 volunteers. The optimal value of the pressure injected  in the compression cuff in the 
range of 80 – 120 mmHg and the dynamic range of pulse wave amplitude  of 20 dB have been specified. Math-
ematical models of pulse wave signals and respiratory interference are used to determine the optimal parameters 
of the high-pass digital filter and the cut-off frequency of the high-pass analog filter. In the course of metrologi-
cal research of the developed transducer the instrumental error in measuring amplitude-time characteristics of the 
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pulse wave has been specified. It does not exceed 1.5% for the measurement of interpulse intervals’ duration and 
2.3% for the measurement of the amplitude. 

 
Sphygmography, inaccuracy, measuring transducer, pulse wave. 
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