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рактеристических точек. Для регистрации ЭКГ сигнала наиболее 
часто используются слабополяризующиеся электрокардиографи-
ческие электроды с твердым электролитом типа ЭСК-03, характе-
ризующиеся большой стабильностью потенциалов и малым пере-
ходным сопротивлением, при этом электродные параметры не из-
меняются в течение длительного времени. 

 
 
 

ГЛАВА 6. Мониторинг параметров давления крови и  
величины сердечного выброса 

 

Важным компонентом клинического мониторинга, опреде-
ляющим состояние сердечно-сосудистой системы и организма в 
целом, является контроль кровяного давления. 

Движение крови по сосудам представляет собой сложный 
процесс, зависящий от работы сердца, эластичности сосудистых 
тканей, тонуса гладкой мускулатуры, количества и вязкости крови, 
сопротивления потоку крови в капиллярном русле. Давление кро-
ви в сосудах представляет собой гидродинамическое давление, 
возникающее в результате работы сердца, нагнетающего кровь в 
сосудистое русло. 

Артериальное давление крови (АД) является важнейшим 
показателем, широко используемым в клинической диагностике. 
Изменение артериального давления за один сердечный цикл со-
стоит из постоянной составляющей давления и пульсового коле-
бания. Наибольший размах пульсовые колебания давления дости-
гают в крупных артериях, по мере сужения сосудов пульсации па-
дают, становясь неразличимыми в артериолах.  

В клинической практике наиболее часто используются сле-
дующие параметры, характеризующие АД крови: минимальное 
(диастолическое), среднее динамическое и максимальное (систо-
лическое) давление (рисунок 6.1) [54].  
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Рисунок 6.1 – Давление крови в аорте 

Диастолическое давление представляет собой величину ми-
нимального давления крови, достигаемую к концу диастолическо-
го периода сердечного цикла. Минимальное давление зависит от 
степени проходимости или величины  оттока крови через систему 
прекапиляров, ЧСС, упруговязких свойств артериальных сосудов. 

Систолическое давление равно максимальному давлению, 
достигаемому в момент, соответствующий выбросу крови из серд-
ца в аорту. Максимальное давление характеризует запас энергии, 
которым обладает движущаяся масса крови на данном участке со-
суда. Максимальное давление складывается из бокового систоли-
ческого давления (составляющая, действующая на боковую стенку 
артерии в период систолы) и ударного давления (гемодинамиче-
ский удар). 

Среднее динамическое давление определяется интегрирова-
нием текущего значения АД за время сердечного цикла. Ориенти-
ровочно величину среднего давления Рm можно определить по 
формуле Вецлера и Богера [54]: 

Рm=0,42·Рs+0,58·Рd 
или по формуле Хикема: 

Pm=Pd+(Ps−Pd) 
где: Рs – систолическое (максимальное) давление, Рd – диастоличе-
ское (минимальное) давление. 
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Измерение параметров давления крови для мониторинга по-
казателей сердечно-сосудистой системы осуществляется прямым 
или косвенным способами.  

Прямой, инвазивный способ определения давления крови 
основан на катетеризации сосуда датчиком давления, имеющим 
электрический выход. Датчик давления предварительно калибру-
ется в единицах измерения давления крови. Выходной сигнал дат-
чика поступает на устройство обработки, где определяются пара-
метры давления, которые затем передаются на устройства отобра-
жения, записи и хранения данных монитора. 

Косвенное определение давления крови связано с использо-
ванием неинвазивных методик регистрации параметров физиоло-
гических процессов, связанных с внутрисосудистым давлением 
крови. Широкое распространение получили окклюзионные мето-
ды, основанные на измерении давления воздуха в манжетке, охва-
тывающей участок тканей, содержащий кровеносный сосуд, кото-
рое уравновешивает (компенсирует) давление крови в сосуде под 
манжеткой. 

Используются также методики, основанные на ультразвуко-
вом измерении движения сосудистой стенки, допплеровском из-
мерении скорости кровотока. 

Однако, результаты измерений, полученные с использова-
нием различных косвенных методов, могут значительно отличать-
ся. Это связано с методическими погрешностями косвенных изме-
рений, а также с недостаточно четким определением параметров 
давления крови, измерение которых часто связано с конкретной 
методикой регистрации биологических сигналов. Результаты пря-
мых инвазивных измерений могут считаться наиболее достовер-
ными данными для сравнения различных косвенных методик 
определения параметров давления крови. 

В то же время ценность методов измерений, применяемых 
для целей клинического мониторинга, определяется, в первую 
очередь, устойчивостью и воспроизводимостью показаний, так как 
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особенности методики можно учесть, сравнивая всю физиологиче-
скую информацию о пациенте. 

 
6.1. Прямые инвазивные методы измерения давления крови 

 

Внутрисосудистое измерение параметров давления крови с 
отображением кривой давления на графическом дисплее и цифро-
вых данных на табло монитора является наиболее удобным, точ-
ным и достоверным способом непрерывного мониторинга показа-
телей сердечно-сосудистой системы. 

Цифровая обработка сигнала внутрисосудистого датчика 
давления в мониторах позволяет определить необходимые пара-
метры давления крови. Например, при слежении за АД: значения 
систолического, диастолического, среднего давления, а также рас-
считать производные гемодинамические показатели, характеризу-
ющие состояние сердечно-сосудистой системы. 

Для чрескожной катетеризации при мониторинге АД наибо-
лее часто используется лучевая артерия, в основном из-за доступ-
ности, возможностей обеспечения коллатерального кровотока в 
конечности, большого накопленного экспериментального матери-
ала и достаточной безопасности. Использование артериального 
катетера позволяет дополнительно к мониторингу АД проводить 
отбор проб крови для биохимического анализа. 

Датчик давления, используемый для внутрисосудистых из-
мерений в мониторных системах, содержит чувствительный эле-
мент, на который воздействует давление крови. Датчик включает 
катетер, фиксируемый в исследуемом сосуде. Чувствительный 
элемент, преобразующий величину давления в электрический сиг-
нал, может конструктивно размещаться вне катетера. В этом слу-
чае катетер заполняется жидкостью, передающей давление на чув-
ствительный элемент. В современных конструкциях датчиков дав-
ления чувствительный элемент располагается на кончике катетера 
и отделен от крови тонкой мембраной. 

В качестве чувствительного элемента в датчиках давления 
крови используются различные типы первичных преобразователей 



 166 

давления (тензометрические, емкостные, пьезоэлектрические, по-
лупроводниковые), трансформирующие величину давления за счет 
упругой деформации чувствительного элемента в изменение его 
электрических характеристик (сопротивления, емкости, напряже-
ния и др.). Наибольшее распространение в мониторной аппаратуре 
получили тензометрические датчики, обладающие высокими мет-
рологическими характеристиками.  

Надежностью и малыми размерами отличаются волоконно-
оптические датчики давления. Они содержат два световода, распо-
ложенные внутри катетера. Один световод служит для передачи 
излучения от источника света на чувствительный элемент, второй 
соединен с фотоприемником, подключенным к измерительной 
схеме. Чувствительная к давлению мембрана устанавливается на 
кончике катетера. С изменением давления крови световой поток, 
попадающий в приемный световод, оказывается промодулирован-
ным по амплитуде, что и регистрируется с помощью фотоприем-
ника. Волоконно-оптический датчик удается сделать диаметром 
0,5мм при длине гибкой части катетера до 0,6 м [55]. Измеритель-
ная схема, к которой подключен чувствительный элемент датчика, 
преобразует изменения его электрических характеристик в сигнал, 
поступающий в устройство обработки монитора. 

Точность измерения давления при использовании катетер-
ных датчиков определяется рядом физических факторов. При 
оценке динамических погрешностей измерений чувствительный 
элемент датчика, воспринимающий колебания давления, можно 
рассматривать как гармонический осциллятор под действием 
внешних сил. Электрический сигнал на выходе датчика давления 
будет пропорционален величине упругой деформации (смещения) 
чувствительного элемента, следовательно, в первом приближении 
он будет описываться решением обыкновенного дифференциаль-
ного уравнения второго порядка (при допущении, что сила вязкого 
трения пропорциональна скорости перемещения, сила упругости – 
перемещению).  
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Данное решение, в зависимости от значений параметров си-
стемы: частоты собственных колебаний fо  и коэффициента демп-
фирования ξ, имеет апериодический или затухающий колебатель-
ный характер. Соответственно, частотная характеристика системы 
вблизи частоты fо будет иметь подъем или спад в зависимости от 
величин коэффициента ξ. Это означает, что если в сигнале пульса-
ции давления присутствуют частотные компоненты, близкие к 
значению fо, то они будут искажаться, т.е. будут возникать дина-
мические погрешности измерений.  

Минимизация динамических ошибок при определении па-
раметров АД очень важна, так как систолическое значение АД 
оценивают по величине зарегистрированного пика пульсации дав-
ления в сосуде, определяемого высокочастотными компонентами 
пульсации давления. Частотный спектр пульсации давления опре-
деляется величинами ЧСС и скорости нарастания пика давления. 
Если допустить, что пульсация давления имеет треугольную фор-
му со временем нарастания не менее 10% от длительности периода 
колебаний, то при максимальном значении ЧСС равном 180 
уд/мин ширина спектра пульсаций давления не превышает 15 Гц. 

Для минимизации динамических погрешностей измерений 
собственная частота датчика должна в 2-3 раза превышать макси-
мальную частоту спектра пульсаций давления. Для катетерного 
жидкозаполненного датчика давления крови с жесткой неэластич-
ной трубкой, параметры fо, ξ, без учета механических характери-
стик безинерционного чувствительного элемента зависят от диа-
метра и длины катетера, плотности и вязкости жидкости [54, 55]. С 
увеличением длины трубки катетера резонансная частота fо падает, 
что может привести к ее попаданию в частотный диапазон сигнала 
и к увеличению динамических погрешностей. Так, для длины ка-
тетера l = 150 мм, fо = 45 Гц, для l = 1800 мм, fо = 7 Гц. 

Попадание в катетер пузырьков воздуха приводит к увели-
чению эластичности системы и увеличению ξ, что также ведет к 
искажениям регистрируемых пульсаций давления. Кроме того, 



 168 

наличие пузырьков воздуха опасно их проникновением в артери-
альное русло и развитием эмболии. 

Снижение динамической погрешности из-за близости частот 
спектра пульсации и частоты собственных колебаний датчика мо-
жет быть достигнуто введением корректирующих цепей в усили-
тель сигналов датчика, выравнивающих частотную характеристи-
ку системы в области возможных искажений. 

Катетерные датчики давления с чувствительным элементом, 
расположенным на кончике катетера, имеют высокую резонанс-
ную частоту и свободны от указанных недостатков. Тензометриче-
ские датчики фирмы Millar Instruments [55] имеют внешний диа-
метр катетера от 0.67 до 2.33 мм, длину от 0.74 до 1.4 м, что позво-
ляет их использовать для исследования малых сосудов и в педиат-
рии. 

Катетер датчика имеет просвет на рабочем конце для отбора 
проб крови и введения жидкостей. Системы катетеризации сосу-
дов, используемые для измерения АД, включают разветвления с 
клапаном отбора крови и очистки системы, а также для медленно-
го продолжительного (1...3 мл/час) введения раствора гепарина, 
снижающего риск образования тромбов. 

Технические параметры датчиков: 
• чувствительность....................................5 мкВ /В/ мм рт.ст. 
• сопротивление...........................................1 кОм 
• диапазон давления ....................................−50...+300 мм рт.ст. 
• резонансная частота................................10 кГц 

Показания жидкозаполненных датчиков зависят от положе-
ния чувствительного элемента датчика относительно тела пациен-
та. Для исключения ошибок измерения чувствительный элемент 
должен находиться на уровне правого предсердия, в противном 
случае необходимо ввести поправку на вес столбика жидкости вы-
сотой, равной разности уровней положения датчика и сердца. Осо-
бенно это важно учитывать при измерении низких значений дав-
ления, например, центрального венозного давления. 
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При измерении АД необходимо учитывать погрешности фи-
зиологической природы. Пульсации давления, регистрируемые в 
периферических артериях, определяются тонусом гладкой муску-
латуры, поэтому, например, в лучевой артерии систолическое дав-
ление оказывается обычно больше, а диастолическое меньше, чем 
эти значения в центральной аорте. При изменении сосудистого 
сопротивления это соотношение может изменяться. 

Благодаря развитию техники внутрисосудистой катетериза-
ции, прямой метод измерения давления крови используется для 
определения различных параметров давления в сердечно-
сосудистой системе. Однако, инвазивность методики и риск разви-
тия сосудистых осложнений ограничивают область применения 
прямого метода измерений, чаще всего катетерные измерения ис-
пользуются в интраоперационном мониторинге и в кардиореани-
мации.  

6.2. Косвенные методы измерения давления крови 
 

Неинвазивный мониторинг параметров АД может быть реа-
лизован путем использования косвенных методов измерения пара-
метров давления крови с помощью окклюзионной манжетки. 
Наибольшее распространение в клинической практике получило 
измерение АД в плечевой артерии, при котором окклюзионная 
манжетка охватывает соответствующий участок правой или левой 
руки пациента.  

Увеличение давления воздуха в манжетке (компрессия) при-
водит к изменению артериального кровотока под манжеткой, а 
также в дистальном участке конечности. Если давление воздуха в 
манжетке превысит значение диастолического давления крови, 
артериальный кровоток в руке дистальнее манжетки изменяет свои 
параметры. Оценка этих изменений и сопоставление их с давлени-
ем воздуха в манжетке позволяет определить параметры АД по 
результатам измерения давления воздуха в манжетке.  

Различие используемых на практике окклюзионных методов 
определения АД заключается в способах оценки соответствия из-
меренных значений давления воздуха в манжетке и параметров 
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давления в артерии при различных режимах компрессии (деком-
прессии) воздуха. 

Аускультативный метод измерения АД или метод Н.С. Ко-
роткова основан на анализе характерных звуков, так называемых 
тонов Н.С. Короткова (далее тонов), регистрируемых в простей-
шем случае с помощью фонендоскопа, в дистальном отрезке арте-
рии, непосредственно у нижнего края окклюзионной манжетки 
при определенной величине давления воздуха в манжетке. 

По методу Н.С. Короткова, первоначально при измерении 
АД давление в манжетке, охватывающей сосуд, увеличивают до 
полного прекращения кровотока (артериального пульса) в ди-
стальной части руки. Затем включают плавную декомпрессию 
(стравливание воздуха из манжетки). В момент открытия артерии 
кровотоку, начинают прослушиваться первые тоны. В этот момент 
давление крови на вершине артериальной пульсации становится 
чуть больше давления воздуха в манжетке и артерия на короткое 
время “открывается”, порождая звуковые колебания. Давление в 
манжетке, соответствующее появлению первых тонов, принимает-
ся в методе Н.С. Короткова за значение систолического АД. Про-
исхождение регистрируемых тонов может объяснить турбулент-
ным движением крови по сжатому сосуду, а также неустойчивым 
поведением стенок после “открытия” сжатой артерии, приводя-
щим к звуковым колебаниям характерного спектрального состава.  

При дальнейшей плавной декомпрессии (около 3 мм рт. ст. 
на один удар пульса) характер звуковых тонов изменяется, они 
становятся глуше (их частотный спектр сдвигается в сторону более 
низких частот) и затем они исчезают. Считается, что момент при-
глушения или исчезновение тонов соответствует равенству давле-
ния воздуха в манжетке минимальному динамическому давлению 
крови, то есть диастолической величине АД. Критерий приглуше-
ния тонов для отсчета диастолического значения АД признается 
большинством авторов [54].  

В ряде случаев, при патологии сосудистой стенки исчезно-
вение тонов происходит при весьма малых значениях давления в 
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манжетке. В случае кардиогенного шока или применения препара-
тов с вазопрессорным эффектом происходит задержка в появлении 
тонов, что приводит к занижению АД по результатам аускульта-
тивных измерений. Напротив, низкая эластичность сосудистых 
тканей, расположенных под манжеткой, например, при септиче-
ском шоке, может привести к завышению результатов определения 
АД. 

Следует отметить, что спектр тонов расположен в более вы-
сокочастотной области, чем звуковые колебания, регистрируемые 
при анализе артериальных пульсаций давления. Поэтому выделе-
ние тонов можно осуществить автоматически путем частотной 
фильтрации сигналов микрофонного датчика, расположенного под 
манжеткой. 

Метод Н.С. Короткова получил широкое распространение в 
клинической практике и используется при построении мониторов 
АД. Считается, что этот метод дает погрешность не более 2-3 мм 
рт.ст. [2, 4]. Измерение давления в манжетке осуществляется с по-
мощью тензометрического или емкостного датчика давления. Для 
обнаружения тонов Н.С. Короткова используются миниатюрные 
пьезомикрофоны, работающие в полосе частот 10...80 Гц [56]. 
Совместная запись сигналов двух датчиков, регистрирующих дав-
ление воздуха в манжетке и тоны, показана на рисунке 6.2. 

 
Рисунок 6.2 – Кривая давления воздуха в манжетке с наложенными  

тонами Короткова 
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Для снижения погрешностей измерений, обусловленных 
близостью спектров тонов и звуков артериальных пульсаций, по-
падающих в микрофон, а также для ослабления артефактов движе-
ния в мониторах АД используется дифференциальный метод вы-
деления тонов. В нижней части окклюзионной манжетки устанав-
ливается микрофон, состоящий из двух чувствительных элементов 
А и В (рисунок 6.3).  

При снижении давления в манжетке до систолического зна-
чения ниже манжетки регистрируются пульсации давления и тоны. 
Акустические характеристики манжетки таковы, что она плохо 
передает высокочастотные тоны, поэтому сигналы, регистрируе-
мые микрофоном по каналам А и Б, будут различаться. По каналу 
А регистрируется весь спектр колебаний, в который входят пуль-
сации давления, тоны, артефакты движения. По каналу Б реги-
стрируются сигналы в диапазоне 0,5...5 Гц, в который попадают 
только пульсации давления и артефакты движения. 

 
Рисунок 6.3 – Дифференциальный датчик тонов Короткова 
Таким образом, при вычитании сигналов каналов А и Б 

можно получить точное выделение тонов (рисунок 6.4), что суще-
ственно снижает погрешности измерения АД. 

Пальпаторный метод измерения параметров АД является 
одним из самых старых методов оценки параметров гемодинами-
ки, применяемых анестезиологами до настоящего времени. Метод 
основан на использовании окклюзионной манжетки, накладывае-
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мой на плечо, создании в ней давления воздуха, сжимающего ар-
терию, и определении значения давления в характерные моменты 
изменения пульса, контролируемого на дистальном участке арте-
рии (в простейшем случае путем пальпации) при плавной ком-
прессии (декомпрессии) воздуха в манжетке.  

 
Рисунок 6.4 – Выделение тонов при вычитании сигналов  

дифференциального датчика 
Обнаружение пульсаций давления крови на дистальном 

участке артерии может производиться сфигмографическими или 
плетизмографическими методами. Эти методы основаны на реги-
страции движения артериальной стенки или изменения объема 
тканей (например, пальца руки или ноги) при пульсации давления 
крови. Чаще всего используются три способа измерения артери-
альной пульсации: 
• реографический, основанный на измерении изменений электри-
ческого сопротивления  переменному току участка тканей, содер-
жащего артериальный сосуд; 
• механический, реализуемый с помощью микрофона или датчика 
давления, накладываемого на пульсирующий участок кожи, 
например, в локтевой ямке; 
• оптический (фотоплетизмографический), реализуемый с помо-
щью фотометрирования изменений оптической плотности тканей с 
артериальной кровью, например, при просвечивании ногтевой фа-
ланги пальца руки. 

Значение давления воздуха в манжетке, при котором появ-
ляется пульс, принимается за систолическое АД (рисунок 6.5). 
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Определение минимального давления данным способом сопряже-
но со значительными погрешностями. За критерий равенства дав-
ления воздуха в манжетке минимальному давлению может быть 
принято уменьшение амплитуды пульсаций при декомпрессии 
воздуха [4, 13]. Однако, этот критерий не является достаточно 
точным и однозначным для автоматического определения пара-
метров АД. Только при реографической записи и ручной расшиф-
ровке данных могут быть получены удовлетворительные результа-
ты [57]. 

Осциллометрический метод измерения параметров АД свя-
зан с анализом пульсаций давления (осцилляций), возникающих в 
окклюзионной манжетке, сжимающей артерию, в режиме ком-
прессии (декомпрессии) воздуха. Для регистрации осцилляций в 
воздушную магистраль манжетки вводят датчик давления с необ-
ходимыми динамическими характеристиками (аналогично датчику 
прямых инвазивных измерений). 

 
Рисунок 6.5 – Измерение АД пальпаторным методом (А – давление  
воздуха в манжете, Б – пульсовые колебания лучевой артерии) 
Определение параметров АД производится по результатам 

измерения давления воздуха в манжетке, соответствующим харак-
терным изменениям осцилляций воздуха при плавной компрессии 
(декомпрессии). Определенные изменения осцилляций происходят 
при равенстве давления воздуха в манжетке значениям параметров 
АД крови. Для выявления изменений осцилляций, соответствую-
щих значениям систолического, среднего, диастолического давле-
ния крови анализируют амплитуду и форму осцилляций. Суще-
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ствуют различные методики анализа, используемые при построе-
нии автоматических мониторов давления. 

Анализируя амплитуды осцилляций во время компрессии 
(декомпрессии), можно выделить области характерных изменений 
амплитуд, при которых давление в манжетке соответствует иско-
мым параметрам АД. Так, среднее динамическое давление опреде-
ляется как минимальное давление в манжетке, соответствующее 
максимальной амплитуде осцилляций (рисунок 6.6). 

Систолическое значение давления можно определить по 
критерию прекращения пульсаций дистального отрезка артерии 
конечности пальпаторным методом или по исчезновению осцил-
ляций в дистальной камере манжетки в режиме компрессии. В по-
следнем случае манжетка выполняется двухкамерной, дистальная 
ее часть звукоизолируется от проксимальной. Это связано с тем, 
что при отсутствии артериальной пульсации в дистальной части 
конечности осцилляции в проксимальной части манжетки сохра-
няются из-за ударов пульсовой волны давления о проксимальную 
часть манжетки. Поэтому осцилляции, регистрируемые датчиком 
давления воздуха в манжетке, не падают до нуля, а лишь умень-
шаются (рисунок 6.6).  

Резкое уменьшение амплитуды осцилляций может быть 
принято за критерий определения систолического давления [2, 4]. 
При снижении давления в манжетке ниже минимального (диасто-
лического) также можно зафиксировать снижение амплитуды ос-
цилляций, что позволяет фиксировать величину диастолического 
давления. 

Однако, многие исследователи отмечают, что изменение 
амплитуды осцилляций может иметь монотонный характер в обла-
сти систолического и диастолического значений АД, что вносит 
значительные ошибки в измерения. Достаточно просто (после 
фильтрации артефактов и дыхательных волн) определяется макси-
мальная амплитуда осцилляций, соответствующая среднему дина-
мическому давлению. 
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а – осцилляции, б – изменение давления в манжетке 

Рисунок 6.6 – Изменение амплитуды осцилляций при компрессии  
воздуха в манжетке 

Измерение этой величины позволяет реализовать относи-
тельно простой алгоритм анализа осцилляций для определения 
параметров АД, основанный на оценке относительной амплитуды 
осцилляций по сравнению со значением максимума. Снижение 
амплитуды до уровня 0,4 максимума при компрессии используется 
для отсчета систолического давления, а уменьшение до уровня 0,6 
при декомпрессии – диастолического давления. Однако, коэффи-
циенты уменьшения зависят от значения ЧСС и нуждаются в кор-
рекции при тахикардии и брадикардии [58]. 

Значения амплитуд осцилляций, соответствующих парамет-
рам АД, можно вычислить по регрессионной модели, связываю-
щей искомые значения и амплитуду фоновых осцилляций, реги-
стрируемых в манжетке при значениях давления воздуха в ман-
жетке, превышающего систолическое на 20...40 мм рт.ст. Регрес-
сионная модель представляет собой степенной полином, коэффи-
циенты которого рассчитываются путем обработки большого мас-
сива измерений АД [59]. 

Анализ первой производной осцилляций – тахоосцилляций, 
сделанный Н.Н. Савицким [10], позволяет достаточно точно опре-
делить диастолическое АД. Тахоосциллограмма имеет положи-
тельную часть, относящуюся к систолической части осцилляций, и 
отрицательную, характеризующую скорость опорожнения сжима-
емой артерии (рисунок 6.7). 
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Рисунок 6.7 – Тахоосциллограмма плечевой артерии 

(1 – пульсовые артерии дистальнее манжете, 2 – тахоосциллограмма  
лучевой артерии, 3 – давление воздуха в манжете) 

Отрицательная часть тахоосцилляций изменяет свои пара-
метры в тесной зависимости от величины давления, оказываемого 
манжеткой на артерию [60]. За точку отсчета диастолического 
давления принимается начало роста отрицательной части тахоос-
циллограммы при плавной компрессии воздуха в манжетке. При 
дальнейшей компрессии воздуха наблюдается увеличение ампли-
туды и достижение максимума. По Н.Н. Савицкому [10], это кри-
терий равновесия величины давления в манжетке и значения боко-
вого систолического давления крови. 

Величина систолического давления может быть определена 
по начальному участку роста тахоосцилляций при плавной деком-
прессии воздуха в манжетке. 

Для определения параметров АД может быть использован 
анализ второй производной осцилляций. В этом случае значение 
систолического АД принимается равным величине давления в 
манжетке, соответствующей максимуму огибающей осцилляций 
“отрицательного” участка кривой (рисунок 6.8). Значение диасто-
лического АД равно давлению в манжетке, соответствующему 
максимальной скорости убывания “положительного” участка [61]. 
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Рассмотренные методы определения параметров АД реали-
зуются в условиях режима плавной декомпрессии (компрессии) 
воздуха в окклюзионной манжетке. Выбор скорости и линейность 
декомпрессии оказывают влияние на точность измеряемых пара-
метров. Скорость декомпрессии для минимизации погрешности 
поддерживают на уровне 2 мм рт.ст. на один межпульсовой интер-
вал.  

Для поддержания линейности декомпрессии используются 
специальные клапаны – линеаризаторы воздушного потока [62] 
или схемы автоматического поддержания скорости декомпрессиии 
с электромеханической обратной связью. В простейшем варианте 
используется набор клапанов с различным воздушным сопротив-
лением, автоматически подключаемых к воздушной магистрали 
декомпрессии в зависимости от давления в манжетке. 

 
Рисунок 6.8 – Определение показателей АД по второй производной  

тахоосциллограммы 
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Измерение параметров АД в рассмотренных методах осу-
ществляется циклически. Частота циклов измерений ограничена 
условием поддержания нормального кровотока в дистальной части 
конечности, так как частое сжатие артерии и нарушение кровотока 
при компрессии воздуха в манжетке, а также венозный застой в 
конечности могут привести к неблагоприятным последствиям. 
Кроме того, имеются наблюдения о колебаниях АД при очень ча-
стых процедурах подобных измерений.  

Мониторинг в критических состояниях требует непрерыв-
ного слежения за параметрами АД, так как важные изменения дав-
ления могут происходить достаточно быстро. Непрерывный неин-
вазивный мониторинг может быть реализован по методу слежения 
за пульсовыми колебаниями артерии, разработанному J. Penaz 
[63], и обеспечивающему минимальное сжатие сосудистой стенки 
артерии.  

Метод включает определение пульсации артерии под ман-
жеткой при помощи фотоплетизмографического датчика, разме-
щаемого в манжетке. Для измерений выбирается артерия первого 
пальца кисти руки. Давление воздуха в манжетке регулируется по 
принципу отрицательной обратной связи; при увеличении просве-
та артерии давления воздуха – уменьшается, при уменьшении – 
увеличивается, то есть давление воздуха в манжетке отслеживает 
артериальную пульсацию в пальце, не вызывая сильного сжатия 
артериальной стенки.  

Зарегистрированная датчиком пульсация давления исполь-
зуется для осциллометрической обработки с целью вычисления 
параметров АД. Кривая пульсации давления выводится на дисплей 
для наблюдения за артериальным кровотоком. Периодические ка-
либровки, уточняющие параметры АД, проводятся также по ос-
циллометрической методике. Метод хорошо согласуется с прямы-
ми измерениями АД и рекомендуется при продолжительных ис-
следованиях АД [64]. 

 
6.3. Структурное построение аппаратуры мониторинга  
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параметров давления крови 
 

Аппаратура для измерения параметров давления крови вхо-
дит в состав практически всех современных многоканальных мо-
ниторных систем.  

В таких системах прямому инвазивному измерению пара-
метров давления крови может отводиться несколько измеритель-
ных каналов для определения параметров давления в различных 
точках сосудистого русла и отображения кривых давления на гра-
фическом дисплее монитора.  

Аппаратура неинвазивного измерения АД также входит в 
состав мониторных систем, однако она имеет более широкое кли-
ническое применение, поэтому мониторы давления, основанные на 
косвенных методах определения параметров АД, выпускаются в 
виде отдельных приборов [60]. 

Аппаратура прямого инвазивного измерения давления крови 
представляет собой измерительный канал, преобразующий элек-
трический сигнал катетерного датчика, пропорциональный вели-
чине давления крови, в цифровую форму для дальнейшей обра-
ботки в мониторе. Структурная схема канала с использованием 
тензодатчика давления показана на рисунке 6.9. На рисунке 6.9 
показано: 1 – измерительный мост, 2 – источник тока, 3 – диффе-
ренциальный усилитель, 4, 5 – усилительные каскады переменно 
напряжения, 6 – мультиплексор, 7 – АЦП. 

 
Рисунок 6.9 – Структура тензометрического измерителя давления 
Чувствительный элемент датчика включен в измерительный 

мост 1, питаемый для снижения погрешности измерений от источ-
ника стабильного тока 2. Для усиления сигнала датчика до уровня, 
необходимого для использования полной шкалы АЦП, служат 
каскады 3, 4, 5. Дифференциальный усилитель 3 с частотной кор-
рекцией для устранения помех, согласует мост 1 с последующими 
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каскадами усиления. В усилителе 4 осуществляется установка ну-
ля, необходимая при тарировке датчика.  

Усилительный каскад 5 и мультиплексор 6 по сигналу 
управления от процессора осуществляют цифровую регулировку 
усиления сигнала давления для согласования амплитуды сигнала 
со входом АЦП 7. Для снижения динамической погрешности из-
мерений усилитель 5 может быть охвачен частотно-зависимой це-
пью коррекции. 

Неинвазивные мониторы параметров АД строятся с исполь-
зованием осциллометрического или аускультативного метода из-
мерения, а иногда совмещают оба метода. Если аппаратура входит 
в состав многоканальной мониторной системы, то для повышения 
точности измерений используется канал ЭКГ, позволяющий син-
хронизировать обнаружитель пульсовой волны монитора. 

Функциональная схема монитора АД, реализующего 
аускультативный и осциллометрический метод измерения, приве-
дена на рисунке 6.10. На рисунке 6.10 показано: 1 – плечевая ман-
жета, 2 – дифференциальный датчик Короткова, 3, 6 – дифферен-
циальные усилители, 4 – датчик давления, 5 – фильтр токов, 7 – 
усилитель постоянной составляющей, 8 – усилитель пульсаций, 9 – 
коммутатор сигналов, 10 – АЦП, 11 – микропроцессор, 12 – дис-
плей, 13 – коммутатор токов, 14 – клапан сброса, 15 – клапан де-
компрессии, 16 – компрессор, 17 – клапан избыточного давления.  

Аускультативный измерительный канал монитора содержит 
дифференциальный акустический датчик, встроенный в нижнюю 
часть плечевой окклюзионной манжетки 1, усилитель разностного 
акустического сигнала 3 и фильтр тонов Короткова 5. Воздушная 
магистраль, соединенная с манжеткой, включает компрессор 16, 
создающий максимальное давление в  манжетке, обычно выбирае-
мое на 20...30 мм рт.ст. выше конечного систолического давления 
крови. Клапаны, включенные в магистраль, служат для быстрого 
сброса давления (14), плавной декомпрессии (15), предохранения 
магистрали от избыточного давления (17).  
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Осциллометрический канал включает датчик давления 4 
тензометрического типа, соединенный с манжеткой 1, который 
преобразует давление в манжетке в электрический сигнал, усили-
ваемый дифференциальным каскадом 6. Постоянная составляю-
щая сигнала, пропорциональная постоянной составляющей давле-
ния в манжетке, выделяется усилителем постоянного тока с ФНЧ 
7, выделение и усиление сигнала пульсаций давления осуществля-
ется с помощью усилителя с ФВЧ 8. Контроллер 11, включающий 
процессор, ОЗУ, ПЗУ, соединен с дисплеем и осуществляет управ-
ление элементами воздушной магистрали, а также мультиплексо-
ром 9 и АЦП 10.  

Сочетание аускультативного и осциллометрического кана-
лов позволяет реализовать гибкие алгоритмы определения пара-
метров АД – значений систолического, диастолического, среднего 
давления, и тем самым повысить точность измерений и их надеж-
ность. Так, среднее АД измеряется осциллометрическим методом, 
даже в тех случаях, когда звуковые сигналы тонов очень слабы. 

Мониторы АД имеют автоматический режим периодиче-
ских измерений с интервалом времени от 1 до 60 минут, а также 
систему тревожной сигнализации при выходе измеряемых пара-
метров за установленные границы. 

Технические характеристики мониторов АД, выпускаемые в 
различных странах, удовлетворяют требованиям стандартов (стан-
дарт Британской ассоциации гипертонии, национальный стандарт 
США для электронных сфигмоманометров). 

Пределы измерения давления устанавливаются чаще всего 
от 0 до 250 мм рт.ст. Точность отсчета давления определяется как 
± 3 мм рт.ст. Эта величина является инструментальной погрешно-
стью измерения давления воздуха в окклюзионной манжетке. 
Оценка погрешности измерения параметров АД затруднена из-за 
отсутствия адекватного метрологического обеспечения.  
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Рисунок 6.10 – Функциональная схема монитора АД с использованием 

двух косвенных методов измерения 
Американский стандарт рекомендует сопоставительную ме-

тодику определения погрешности измерения АД автоматизиро-
ванными сфигмоманометрами. В стандарте учтено, что основная 
масса диагностических данных по определению АД получена руч-
ным аускультативным способом.  

Методика оценки погрешности включает одновременное 
измерение параметров АД с помощью фонендоскопа и исследуе-
мого сфигмоманометра с использованием одной окклюзионной 
манжетки [2, 60]. Для уменьшения погрешности, связанной с субъ-
ективным восприятием наблюдателей тонов Н.С. Короткова, ис-
пользуется фонендоскоп с разветвленными слуховыми трубками 
для получения независимых результатов двумя наблюдателями. 
Средняя величина результатов наблюдений используется при 
оценке точности.  

В соответствии с данной методикой следует провести 3 из-
мерения параметров АД в течение 30 мин для каждого пациента. 
Количество пациентов не должно быть менее 85 человек. Стандарт 
регламентирует, чтобы среднее значение разницы величины АД, 
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определенной по всем измерениям с помощью прибора и наблю-
дателями, не превышало ±5 мм рт.ст. Среднеквадратичное откло-
нение не должно быть более 8 мм рт.ст. 

Неинвазивные мониторы непрерывного слежения за пара-
метрами АД, с отображением кривой изменения давления на дис-
плее, строятся по методу слежения за поперечным размером сосу-
да при пульсовых колебаниях артериальной стенки. Функциональ-
ная схема монитора давления, реализующего данный метод, пред-
ставлена на рисунке 6.11. На рисунке 6.11 показано: 1 – пальцевая 
манжета, 2 – излучатель, 3 – фотоприемник, 4 – генератор, 5 – 
дифференциальный усилитель, 6 – усилитель, 7 – переключатель, 8 
– микроконтроллер, 9 – клапан управления, 10 – датчик давления, 
11 – компрессор, 12 – микроконтроллер, 13 – АЦП, 14 – дисплей.  

 
Рисунок 6.11 – Функциональная схема монитора АД по методу слежения 

за изменением давления в манжетке 
Пальцевая окклюзионная манжетка 1 содержит фотоплетиз-

мографический датчик, включающий излучатель 2, питаемый от 
источника 4, и фотоприемник 3, дающий сигнал, пропорциональ-
ный величине диаметра пальцевой артерии. Воздушная магистраль 
прибора, связанная с манжеткой, включает компрессор 11, клапан 
с пропорциональным управлением 9 и датчик давления 10. В петле 
электромеханической обратной связи происходит формирование 
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сигнала, пропорционального диаметру артерии, и напряжения 
управляющего работой клапана 9. 

В результате, при пульсации сосуда, с увеличением просвета 
артерии давление в манжетке уменьшается, а при уменьшении – 
увеличивается. Таким образом, поддерживается номинальная ве-
личина просвета артерии, задаваемая микропроцессором 12.  

Давление воздуха в манжетке отслеживает колебания АД на 
протяжении сердечного цикла и после преобразования в электри-
ческий сигнал датчиком 10 поступает на АЦП 13 для обработки в 
микропроцессоре по осциллометрической методике.  

На экран дисплея 14 выводятся кривая давления и вычис-
ленные значения параметров АД. В приборе предусмотрена пери-
одическая калибровка по сигналу от микропроцессора 12, подава-
емому на переключатель 7. При этом обратная связь размыкается и 
под действием напряжения калибровки осуществляется поиск раз-
мера сосуда, при котором пульсации давления достигают макси-
мума.  

Для предотвращения искажений фотоплетизмографического 
сигнала палец с манжеткой при проведении процедур изменения 
АД необходимо надежно зафиксировать. 
 

6.4. Мониторинг величины сердечного выброса 
 

Сердечный выброс характеризует насосную функцию серд-
ца, то есть его способность к нагнетанию крови в артериальное 
русло. Чаще всего оцениваются два параметра сердечного выбро-
са: ударный (систолический) объем (СО), равный количеству кро-
ви, выбрасываемому за одно сердечное сокращение, и минутный 
объем кровообращения (МОК), равный объему крови, проходяще-
му через сердце за минуту. Минутный объем кровообращения ра-
вен произведению величины систолического объема на значение 
ЧСС. 

Величина сердечного выброса гомеостатически поддержи-
вается в организме в соответствии с потребностью метаболизма 
тканей, что делает этот показатель важным индикатором функци-
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онирования сердечно-сосудистой системы, отражающим процессы 
нервной и гуморальной регуляции. Определение параметров сер-
дечного выброса, а также производных показателей, характеризу-
ющих центральную гемодинамику, играют важную роль в клини-
ческом мониторинге. 

Разработаны прямые методы определения сердечного вы-
броса, связанные с катетеризацией сердца, а также неинвазивные, 
основанные на ультразвуковых (допплеровских), эхокардиографи-
ческих, реографических и фотоплетизмографических методах 
оценки параметров кровотока. 

Совершенствование техники клинического мониторинга за 
последние годы связывают с достижением неинвазивных методов 
измерения сердечного выброса, дающих при простоте их реализа-
ции оперативную информацию о состоянии сердечно-сосудистой 
системы пациента во время проведения хирургических вмеша-
тельств, а также в послеоперационном периоде. 

 
6.4.1. Инвазивное измерение сердечного выброса 

 

В основе инвазивных методов измерения сердечного выбро-
са, используемых в клиническом мониторинге, лежит принцип A. 
Fick [10, 13]. По A. Fick, оценка объемной скорости кровотока 
осуществляется с помощью введения (инъекции) вещества инди-
катора внутрь сосуда в поток крови и определения изменения кон-
центрации индикатора во времени. В этом случае объемная ско-
рость потока крови оказывается равной отношению количества 
индикатора, введенного в единицу времени, к изменению его кон-
центрации на изучаемом участке сосудистого русла. 

В газовых методах оценки сердечного выброса в качестве 
индикатора используют газ, растворимость которого в крови из-
вестна. По прямому методу A. Fick в качестве такого газа исполь-
зуют кислород. Тогда, для определения сердечного выброса по 
количеству крови проходящей через легкие, измеряют потребле-
ние кислорода при дыхании и содержание кислорода в артериаль-
ной и смешанной венозной крови: 
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МОК=100·ПО2/([O2]a·[O2]в), 
где: МОК, л/мин – минутный объем кровообращения, ПО2, л/мин – 
потребление кислорода при дыхании, [O2]a, % – содержание кис-
лорода в артериальной крови, [O2]в, % – содержание кислорода в 
венозной крови. 

Для получения пробы артериальной крови необходимо 
пунктировать артерию, а для пробы смешанной венозной крови – 
производить зондирование сердца, забирая кровь из легочной ар-
терии. Потребление кислорода пациентом и уровень гемоглобина, 
или кислородную емкость крови, определяют одновременно. Для 
расчета минутного объема кровообращения, по данным, получен-
ным в результате анализа проб крови, определяют артерио-
венозную разность по кислороду в объемных процентах.  

Прямой метод A. Fick, являясь фундаментальным методом 
оценки параметров гемодинамики, обеспечивает высокую воспро-
изводимость оценки сердечного выброса, однако долгое время из-
за сложности процедур его реализации он использовался только в 
физиологических исследованиях и функциональной диагностике. 
В клиническом мониторинге лишь в последние годы появились 
возможности реализации метода A. Fick, благодаря разработке 
быстродействующих мониторов выдыхаемых газов, а также появ-
лению волоконно-оптических оксиметров, позволяющих непре-
рывно определять артерио-венозную разность по кислороду с по-
мощью волоконных катетерных датчиков, вводимых в соответ-
ствующие сосуды. 

Метод разведения индикатора заключается во введении в 
поток крови известного количества вещества-красителя и измере-
нии изменения его концентрации на дистальном участке сосуди-
стого русла. В качестве индикатора используется красящее веще-
ство (интактное вещество, имеющее острый пик поглощения при 
спектрофотометрировании), быстро покидающее сосудистое рус-
ло, что удобно при частых повторных определениях значений сер-
дечного выброса. Введенный в вену краситель проходит через 
правое сердце, малый круг кровообращения, левое сердце и посту-
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пает в артерии, где и определяют его концентрацию. Минутный 
объем кровообращения может быть определен на основе уравне-
ния Stewart-Hamilton: 

∫
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где: Iо, г – количество введенного красителя, [i](t), г/л – концен-
трация красителя в артериальной крови, T, с – время измерения. 

Для получения зависимости [i](t) – кривой разведения кра-
сителя, необходим многократный забор проб артериальной крови 
и их спектрофотометрический анализ. 

Кривую разведения можно записать с помощью ушного оп-
тического датчика, регистрирующего поглощение в области крас-
ного света. В этом случае можно отказаться от проб артериальной 
крови, ограничиваясь введением красителя в вену и забором двух 
тест-проб венозной крови [13].  

Прежде чем весь введенный краситель пройдет мимо места 
забора проб (или точки расположения регистрирующего датчика), 
первые его порции рециркулируют, что сопровождается подъемом 
кривой разведения (рисунок 6.12). При обработке кривой разведе-
ния, перед интегрированием зависимости для расчета величины 
МОК, падающий участок кривой разведения аппроксимируют экс-
понентой для устранения ошибок, связанных с рециркуляцией 
красителя. 

 
Рисунок 6.12 – Кривая разведения красителя 
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Метод термодилюции является одним из вариантов метода 
разведения, при котором в качестве индикатора используется 
охлажденный (до +5°С) раствор, например, глюкозы, вводимый 
через катетер в правое предсердие. 

Для зондирования сердца используется катетер Swan-Ganz, 
имеющий на конце малоинерционный датчик температуры – тер-
мистор (постоянная времени около 60 мс). На поверхности катете-
ра на определенных расстояниях до его конца (6 и 16 см) располо-
жены электроды для контроля внутрисердечной ЭКГ, отверстия 
для болюсного введения индикатора (21 см), отверстие для инфу-
зии растворов (31 см) (рисунок 6.13). 

 
Рисунок 6.13 – Зондирование сердца катетером Swan-Ganz 
Катетер проводится через верхнюю полую вену таким обра-

зом, что термистор располагается в стволе легочной артерии, а от-
верстие, через которые вводится индикатор – в правом предсер-
дии. 

Таким образом, путем измерения изменения температуры 
крови в легочной артерии с помощью термистора определяется 
функция правого сердца. В данном случае уравнение Stewart-
Hamilton имеет вид: 

∫
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где: V, л – объем вводимого индикатора; (Тв–Тi), oС – разность тем-
ператур между кровью и индикатором; К – постоянная, зависящая 
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от размера катетера, удельной теплоемкости индикатора, скорости 
его введения; tв(t) – текущее значение температуры. 

Кривая разведения, полученная методом термодилюции, 
представляет собой зависимость температуры, регистрируемой 
термистором, от времени. Погрешности метода термодилюции в 
основном связаны с методикой введения индикатора и его харак-
теристиками. Ошибки уменьшаются с увеличением объема инъек-
ции, но слабо зависят от увеличения разности температур между 
кровью и индикатором. Кроме того, при очень сильном охлажде-
нии индикатора могут возникнуть сердечные аритмии. Из-за ма-
лых погрешностей измерений метод термодилюции считается 
клиническим стандартом в определении сердечного выброса. В 
настоящее время выпускается аппаратура, позволяющая вести мо-
ниторинг сердечного выброса методом термодилюции с вычисле-
нием различных гемодинамических показателей. 

Система REF-1 (Вaxter, США) [65], включающая катетер 
Swan-Ganz, позволяет контролировать гемодинамические пара-
метры: минутный объем кровообращения, сердечный индекс, 
ударный объем, ЧСС по результатам оценки R-R интервалов внут-
рисердечной ЭКГ, а также фракцию выброса правого желудочка 
(долю крови, выбрасываемую за один удар), конечно-
систолический и конечно-диастолический объемы правого желу-
дочка. Прибор имеет графический дисплей для отображения кри-
вой  разведения и вычисляемых параметров.  

Монитор сердечного выброса “Vigilance” (Baxter, США) 
позволяет вести непрерывные измерения показателей без инъек-
ции индикатора. Для построения кривой разведения используется 
импульсное изменение температуры крови в правом предсердии с 
помощью спирального импульсного малоинерционного нагревате-
ля, укрепленного на поверхности катетера Swan-Ganz в той его 
части, которая располагается в правом предсердии (рисунок 6.13). 
Поскольку тепловые импульсы, сообщаемые крови, имеют малую 
мощность, то в мониторе используется оригинальная система 
формирования время-импульсного кода нагрева и корреляционно-
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го обнаружения и измерения изменений температуры крови в ле-
гочной артерии, необходимая для точного построения кривой раз-
ведения. Данный монитор дает хорошее совпадение результатов 
измерений с традиционной методикой термодилюции и обладает 
рядом очевидных достоинств, главным из которых является отсут-
ствие необходимости введения раствора индикатора. 

 
6.4.2. Неинвазивная оценка величины сердечного выброса 

 

Инвазивные средства измерения сердечного выброса, обес-
печивая необходимую точность определения параметров цен-
тральной гемодинамики, применяются в случаях, когда риск, свя-
занный с процедурами зондирования сердца, оправдан необходи-
мостью получения диагностической информации. Это ограничива-
ет широкое применение инвазивных средств в практике клиниче-
ского мониторинга. Особенно это относится к методу термодилю-
ции, требующему катетеризации легочной артерии. 

В то же время развитие косвенных методов оценки парамет-
ров гемодинамики позволяет с достаточной точностью определить 
пульсовые изменения центрального и периферического кровотока, 
что в сочетании с компьютерными средствами обработки биоло-
гических сигналов открывает возможность построения техниче-
ских средств для неинвазивной оценки величины сердечного вы-
броса. 

Ультразвуковой допплеровский (УЗД) метод оценки сер-
дечного выброса основан на измерении скорости потока крови в 
грудной аорте с помощью УЗД датчика. Минутный объем крово-
обращения может быть определен по формуле:  

ЧССTS иaср ⋅⋅⋅=VМОК , 

где: Vср, дм/с – скорость крови в аорте, усредненная за время изгна-
ния; Sa, дм2 – площадь поперечного сечения аорты; Ти, с – время из-
гнания. 

Необходимыми условиями проведения ультразвуковых до-
пплеровских измерений является обеспечение перекрытия рабо-
чим сектором УЗД датчика площади аорты и выбор такого поло-
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жения датчика, при котором он находился бы в непосредственной 
близости к исследуемому потоку и ультразвуковые колебания рас-
пространялись бы в направлении потока крови. 

Наиболее просто реализуется супрастенальное положение 
УЗД датчика. Оно позволяет измерить скорость потока крови вос-
ходящей части аорты. Для проведения измерения УЗД датчик пе-
риодически помещается в яремную ямку и излучение датчика 
направляется вдоль аорты. Для измерений могут быть использова-
ны приборы с непрерывным или импульсным режимом излучения. 
Импульсный режим является более помехоустойчивым, так как он 
позволяет считывать информацию о скорости кровотока на опре-
деленном расстоянии от датчика, в области расположения интере-
сующих анатомических структур. 

Диаметр аорты, необходимый для вычисления МОК, может 
быть определен с помощью анализа прекардиального эхокардио-
графического изображения или найден по номограммам. Сравне-
ние результатов, полученных супрастенальным УЗД методом, с 
данными термодилюции показывает удовлетворительное соответ-
ствие (коэффициент корреляции r=0,87) в большом диапазоне зна-
чений МОК (1,86...10,1 л/мин), однако авторы, использующие эту 
методику, отмечают важность правильного размещения датчика 
[2]. 

При чреспищеводном измерении сердечного выброса УЗД 
датчик крепится к стандартному пищеводному стетоскопу и оцен-
ка кровотока осуществляется в нисходящей части аорты. Калиб-
ровка чреспищеводных измерений проводится с помощью су-
прастенального датчика, путем определения поправочного коэф-
фициента, учитывающего изменение скорости кровотока в нисхо-
дящей части аорты. Однако, при изменениях мозгового кровооб-
ращения такая калибровка может быть неточной.  

Данный метод измерений считается относительно неинва-
зивным, так как большой размер датчика не позволяет проводить 
его использование без общей анестезии. Однако в кардиохирур-
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гии, когда необходимо постоянное наблюдение за величиной сер-
дечного выброса, данный метод находит широкое применение. 

Для внутритрахеального измерения сердечного выброса ис-
пользуется специальная эндотрахеальная трубка, содержащая им-
пульсный УЗД датчик. Ультразвуковые колебания излучаются 
датчиком в направлении кровотока восходящей части аорты. Ис-
пользование сканирующего датчика позволяет с его помощью 
определить диаметр аорты для вычисления величины сердечного 
выброса. Ограничением метода является необходимость интуба-
ции трахеи. Дополнительные ошибки возникают из-за движения 
трубки во время дыхания, однако они, как показывает сравнение с 
методом термодилюции, оказываются небольшими. 

Использование метода импедансной плетизмографии (рео-
графии) для оценки величины сердечного выброса основано на 
анализе изменений электрического сопротивления грудной клетки 
под влиянием сосудистого кровоток. Показано [66], что при про-
хождении через ткани, содержащие артериальный сосуд, слабого 
переменного тока существует линейная зависимость между коле-
баниями электрического сопротивления тканей и пульсовыми ко-
лебаниями объема крови:  

V
V

Z
Z Δ−=Δ  

где: ∆Z/Z – относительное изменение сопротивления тканей между 
электродами, ∆V/V – относительное изменение объема крови в 
тканях в той же области. 

Исходя из этого соотношения, можно по измерениям элек-
трического сопротивления тканей определить параметры кровото-
ка. Для проведения измерения выбирается слабый переменный ток 
амплитудой порядка 5 – 10 мА, частотой около 100 кГц, прикла-
дываемый к тканям через накожные электроды. Зарегистрирован-
ные изменения сопротивления тканей определяются пульсацией 
крови в крупных сосудах и коррелируют с фазами сердечного цик-
ла (рисунок 36). 
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W.Kubichek [84], изучая торакальную импедансную плетиз-
мограмму, регистрируемую с измерительных электродов располо-
женных на шее и грудной клетке на уровне мечевидного отростка, 
показал, что систолический объем пропорционален максимуму 
скорости изменения сопротивления тканей Z и продолжительности 
фазы изгнания Ти (рисунок 6.14). Формула определения систоли-
ческого объема имеет вид: 

max2
0

и
2

)(
dt
dz

Z
TLСО ⋅⋅⋅= ρ  

где: ρ – удельное сопротивление крови, L – расстояние между 
электродами, Zo – базовая величина сопротивления межэлектрод-
ного промежутка.  

 
Рисунок 6.14 – Запись изменений торакального сопротивления и ЭКГ 

Сравнение полученных значений сердечного выброса при 
торакальном расположении электродов с данными, определенны-
ми по методам A. Fick, разведения красителя и термодилюции, по-
казало хорошее соответствие результатов (r=0,85). При оптимиза-
ции импедансного метода (использование активной составляющей 
сопротивления, минимизация расстояния между электродами) со-
ответствие еще более улучшается (r=0,94). Методика импедансной 
плетизмографии обладает высокой чувствительностью, что было 
показано на примере оценки изменений систолического объема во 
время проведения ортостатических проб [85]. 

В мониторах сердечного выброса, построенных на импе-
дансном методе, может быть использована стандартная реографи-
ческая методика регистрации зависимости изменения сопротивле-
ния тканей между измерительными электродами. Компьютерная 
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обработка этой зависимости позволяет в реальном масштабе вре-
мени производить вычисление dz/dt, поиск максимума и минимума 
кривой необходимые для определения данных, входящих в выра-
жение для СО (рисунок 6.14).  

Наибольшие ошибки при обработке сигнала реограммы воз-
никают при определении величины времени изгнания Ти, так как 
инцизура реограммы может быть слабо выражена. Для уменьше-
ния погрешностей может использоваться модель реографического 
сигнала в экспоненциальном разложении [86]. 

Для ослабления сетевых помех при регистрации реограммы 
и артефактов движения может быть использован параболический 
цифровой фильтр, а для идентификации характерных точек рео-
граммы – первая и вторая производная реограммы [87]. 

В многоканальных мониторах, содержащих канал ЭКГ, рео-
графические электроды могут быть совмещены с электродами ЭКГ 
в первом стандартном отведении с развязкой через фильтры, 
настроенные на частоту тока реографических измерений [88]. 
Кроме того, присутствие ЭКГ сигнала позволяет повысить точ-
ность измерения Ти. 

Другим, реографическим методом определения сердечного 
выброса является метод М.И. Тищенко – интегральная реография 
тела (ИРГТ) [68]. Метод можно рассматривать как электрическую 
модель метода ультранизкочастотной баллистокардиографии – 
одного из наиболее точных механических методов оценки пара-
метров гемодинамики, используемых в функциональной диагно-
стике. 

 
Рисунок 6.15 – Запись интегральной реограммы по методу М.И. Тищенко 
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Запись кривой ИРГТ напоминает по форме сфигмограмму, 
на которой легко выделяются анакротическая и катакротическая 
части. Для расчета СО необходимо определение характерных то-
чек кривой, по которым находят расстояние между моментами 
начала фаз быстрого изгнания соседних комплексов (С), равное 
длительности сердечного цикла, длительность катакротической 
части реограммы (Д), максимальную амплитуду реограммы (Y) 
(рисунок 6.15). 

Величина СО рассчитывается по формуле: 

R

2

⋅⋅
⋅⋅⋅=

DY
CYlkСО

k

 

где: k – эмпирический поправочный коэффициент (для мужчин – 0,275, 
для женщин – 0,247); R– базовое сопротивление; ук – амплитуда ка-
либровочного сигнала; l – рост обследуемого. 

Благодаря дистальному расположению электродов помехо-
устойчивость метода ИРГТ выше, чем при торакальной импеданс-
ной плетизмографии, поэтому ИРГТ удобнее для применения в 
клинической анестезиологии и реаниматологии. Кроме того, в от-
личие от метода W. Кubichek, с помощью ИРГТ рассчитывается 
ряд ценных клинических показателей (коэффициент интегральной 
тоничности как показатель системного артериального тонуса, ко-
лебания ударного объема за дыхательный цикл, показатели взаи-
мосвязи сердечно-сосудистой и дыхательной систем, соотношения 
вне- и внутрисосудистой жидкости и прочее). 

Использование тетраполярного варианта ИРГТ и примене-
ние дифференциальной ИРГТ позволяет использовать для расчета 
ударного объема формулу W. Kubichek [89]. Достоинством импе-
дансных мониторов является непрерывное измерение и индикация 
текущих значений сердечного выброса, позволяющие быстро оце-
нить изменение состояния сердечно-сосудистой системы пациента. 

Для определения величины сердечного выброса может быть 
использован компьютерный анализ фотоплетизмограммы, реги-
стрируемой пульсоксиметрическим датчиком на мочке уха.  
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Для 42 реанимационных больных получено хорошее соот-
ветствие результатов измерения СО с данными, определенными 
методом термодилюции (r=0,93, максимальное отклонение – не 
более 10%) [90]. Метод является перспективным из-за простоты 
процедур измерения и возможности непрерывного мониторинга 
сердечного выброса, хотя остается неясной проблема калибровки 
результатов измерения СО при различных формах патологии пе-
риферического кровообращения. 

Так как сердечный выброс во многом определяет величину 
артериального давления, то рядом исследователей были предло-
жены формулы для вычисления СО с учетом измеренных прямым 
или косвенным методами показателей АД [10, 13]. Точность вы-
числения СО недостаточна, однако, недостатки определения абсо-
лютной величины СО компенсируются возможностью произво-
дить эти исследования в динамике. Формула Бремзера-Ранке: 

DC
QTSZPСО

p ⋅
⋅⋅⋅⋅Δ⋅= 1332  

где: Q, см2 – площадь поперечного сечения аорты, определяемая 
по таблице или номограмме, ∆Р, мм рт. ст. – пульсовое давление, Z 
– фактор поправки, равный 0,6 для человека; (S, D, Т), с, – соот-
ветственно длительность систолы, диастолы и сердечного цикла, 
Ср, см/с – скорость распространения пульсовой волны по аорте. 

Формула Старра: 
BPdPСО ⋅−⋅−Δ⋅+= 61,057,054,097,90  

где: Рd, мм рт.ст – диастолическое давление, В – возраст, в годах. 
Для определения СО у детей была предложена следующая 

формула: 
B2Pd0,6-P0,580СО ⋅+⋅Δ⋅+=  

Методики оценки сократительной деятельности сердца по 
проявлениям его механической активности оказались малопригод-
ными для мониторинга показателей центральной гемодинамики, 
основное их применение – использование в функциональной диа-
гностике сердечно-сосудистой системы. 
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Наряду с мониторингом параметров АД, СО, ЦВД, важное 
значение в клинической практике имеет слежение за некоторыми 
производными этих величин. Предел нормальных значений МОК у 
взрослого человека в норме составляет 3,5–5,5 л/мин, при физиче-
ской нагрузке: 25–30 л/мин. МОК увеличивается при различных 
стрессовых ситуациях за счет выброса катехоламинов.  

Отношение МОК к поверхности тела Sт является относи-
тельно постоянной величиной и называется сердечным индексом 
(СИ): 

T

2

S
МОК]СИ[л/мин =  

Соответственно, отношение СО к Sт называется ударным 
индексом (УИ): 

T

2

S
СО]УИ[мл/м =  

Поверхность тела Sт (в м2) можно определить по формуле 
Брейтмана:  

26,0)(087,0]м[ 2 −+⋅= MlST  
где: l – рост в см, М – масса в кг. 

Величину Sт можно определить, также, по нормограмме 
Герцога-Энгстрема или Дюбуа. Общее периферическое сосудистое 
сопротивление (ОПСС) представляет собой суммарное сопротив-
ление системы артериол – величину, обратную суммарной прохо-
димости артериол. ОПСС может быть найдено по формуле Пуа-
зейля: 

МОК
79920]с/смдин[ 5- PmОПСС ⋅=⋅  

где: Рm – среднее динамическое давление. 
Предел нормальных колебаний ОПСС составляет 1200 – 

2500 дин с/см-5. ОПСС увеличивается при компенсированной кро-
вопотере, инфаркте миокарда, поверхностном наркозе, гипертони-
ческой болезни и уменьшается при коллапсе, декомпенсированной 
кровопотере, глубоком наркозе, септическом шоке, интоксикации. 
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Отношение ОПСС к поверхности тела Sт называется удельным 
периферическим сопротивлением (УПСС), которое отражает со-
стояние наиболее периферических отделов артериального русла 
(прекапилляров). 

 
 
 
 
 
 
 
 

ГЛАВА 7. Респираторный мониторинг 
 

7.1. Принципы мониторинга функции внешнего дыхания 
 

Важное место в медицине критических состояний занимает 
мониторинг показателей функции внешнего дыхания с целью кон-
троля процесса газообмена между организмом и окружающей сре-
дой. Основными звеньями этого процесса являются легочная вен-
тиляция, обмен газов между альвеолярным воздухом и кровью, 
транспорт газов кровью, обмен газов в тканях, клеточное дыхание. 
Оценка параметров физиологических систем, реализующих эти 
функции, в зависимости от вида клинического мониторинга обла-
дает различной диагностической ценностью. 

Анестезиологический мониторинг респираторной функции 
имеет своей целью выявление специфических нарушений газооб-
мена, связанных с ошибками и осложнениями при проведении ин-
тубации, искусственной вентиляции легких (ИВЛ), возникновени-
ем дыхательных дисфункций во время наркоза и в послеопераци-
онном периоде. Наибольшей диагностической ценностью в этом 
случае обладают методики контроля газового состава крови и ана-
лиза концентрации газов во вдыхаемой и выдыхаемой газовой 
смеси. 


