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сигналу для підвищення інформативності фотоплетизмографічних систем. – 
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Дисертація на здобуття наукового ступеня кандидата технічних наук 

(доктора філософії) за спеціальністю 01.05.02 – математичне моделювання та 

обчислювальні методи. – Тернопільський національний технічний університет 

імені Івана Пулюя, Тернопіль, 2021. 

Підготовка здійснювалась на кафедрі біотехнічних систем Тернопільського 

національного технічного університету імені Івана Пулюя Міністерства освіти і 

науки України. 

Спеціалізована вчена рада Д 58.052.01 при Тернопільському національному 

технічному університеті імені Івана Пулюя Міністерства освіти і науки України. 

Дисертаційна робота присвячена розв’язанню актуального наукового 

завдання – обґрунтування математичної моделі та розроблення методів аналізу 

пульсового сигналу для підвищення інформативності фотоплетизмографічних 

систем. Об’єкт дослідження:  процес моделювання та аналізу пульсового сигналу 

для підвищення інформативності фотоплетизмографічних систем. Предмет 

дослідження:  математична модель пульсового сигналу, її властивості та 

можливості для підвищення інформативності фотоплетизмографічних систем. 

У першому розділі проведено аналіз відомих математичних моделей 

досліджуваних пульсових сигналів та розроблених на їх основі методів аналізу, 

що застосовуються при автоматизації процесу діагностики стану судин людини, а 

саме їх ригідності. За результатами аналізу встановлення необхідність щодо 

дослідження математичної моделі пульсового сигналу, яка забезпечила би 

урахування  у своїй структурі інформативних (діагностичних) ознак як чутливих 

показників стану ригідності судин людини. Із урахуванням того факту, що для 

задачі виявлення ригідності судин людини за пульсовими сигналами потрібні дані 

локалізуються у фазово-часовій структурі цих сигналів, тому вказано на 
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доцільність аналізу характеристик досліджуваного сигналу для обґрунтування 

вибору його математичної моделі адекватної задачі наукового дослідження. 

У другому розділі проаналізовано характеристики емпіричного пульсового 

сигналу методами, які реалізовано на підходах детермінованих та стохастичних. Із 

урахуванням результатів аналізу та фазо-часової структури емпіричного 

пульсового сигналу здійснено обґрунтування вибору його математичної моделі як 

періодично корельований випадковий процес для актуальної задачі дослідження 

динаміки зміни фазо-часових параметрів сигналу як чутливого показника стану 

ригідності судин. Розроблено обчислюваний метод оцінювання періоду 

пульсового сигналу у складі фотоплетизмографічних систем, який базуюється на 

процедурі пошуку мінімуму функції варіації середніх значень пульсового сигналу 

як центрованого. За обчисленими оцінками середньоквадратичного відхилення 

синхронізованих реалізацій ПС за різними значеннями тривалості періодів 

встановлено, що розроблений метод оцінювання періоду забезпечує найменший 

розмах відхилення серед відомих (існуючих) методів, що забезпечило підвищення 

точності аналізу пульсових сигналів. 

У третьому розділі розроблено макет фотоплетизмографічної системи для 

реєстрації та аналізу пульсового сигналу, наведено результати її роботи. За 

результатами метрологічної повірки встановлено, що результати роботи макету 

відтворюють результати роботи існуючої повіреної системи в одних і тих же умов 

вимірювання. Така відтворюваність результатів вказує на достовірність роботи 

макету і її придатність для реєстрації та подальшого аналізу пульсових сигналів. 

На базі обґрунтованої математичної моделі пульсового сигналу отримано 

нові вирази для числення його ймовірнісних характеристик у вигляді усереднених 

за часовими зсувами кореляційних компонент як чутливих інформативних ознак 

стану ригідності судин одержаних в результатів синфазного та компонентного 

аналізів. На основі математичних виразів синфазного та компонентного методів 

розроблено відповіді їх алгоритмічні реалізації, що забезпечило розробити 

спеціалізоване програмне забезпечення як складової одиниці 

фотоплетизмографічних систем. 
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У четвертому розділі розроблено метод та алгоритм верифікації методів 

аналізу пульсового сигналу на базі його моделі імітаційної як періодично 

(циклічно) подовжені в часовому просторі суми двох часозміщених функцій 

нормальних (гаусових) розподілів із врахуванням випадковості (стохастичності) 

амплітудних та фазо-часових показників. Така імітаційна модель забезпечила 

урахування у своїй структурі поєднуваність властивостей періодичності із 

випадковістю, що є характерним для емпіричних пульсових сигналів із ознаками 

ригідності судин. Розроблено спеціалізоване програмне забезпечення із 

використання середовища MATLAB для генерування високовірогідних реалізацій 

тестових пульсових сигналів як програмного інструменту верифікації методів та 

розроблених на її основі алгоритмів аналізу досліджуваних пульсових сигналів 

для підтвердження факту їх працездатності при виявленні зміни ригідності судин. 

За результатами верифікації компонентного та синфазного методів аналізів 

реалізацій імітованих пульсових сигналів встановлено, що при незалежних 

фазових зсувах прямої та відбитої хвиль у структурі сигналів, що є характерним 

для проявів ригідності судин людини, спостерігаються зміни значень потужності 

усереднених кореляційних компонент як інформативних ознак. За результатами 

верифікації виявлено взаємну пов’язаність між фазовими зсувами хвиль із 

кореляційними компонентами, що підтвердило факт істинності щодо 

працездатності методів аналізу пульсового сигналу при виявленні проявів 

ригідності судин людини. 

Здійснено процедуру валідації методів та алгоритмів аналізу  пульсового 

сигналу (компонентного і синфазного) шляхом порівняння вибірок значень 

усереднених кореляційних компонент як результатів аналізу імітованих сигналів 

та емпіричних, які зареєстровано розробленим макетом фотоплетизмографічної 

системи. Для порівняння усереднених компонент застосовано параметричний 

критерій Фішера. За результатами валідації встановлена подібність усереднених 

компонент імітованого пульсового сигналу із емпіричним з достовірністю 

прийнятого рішення 0,95 (0,99) та помилкою прийнятого рішення 0,05 (0,01), що 

підтвердило факт істинності працездатності методів та розроблених на їх основі 
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алгоритмів аналізу сигналів при виявленні змін ригідності судин у людей. 

Наукова новизна отриманих результатів. 

1. Вперше обґрунтовано математичну модель пульсового сигналу у 

вигляді періодично корельованого випадкового процесу, що уможливило 

врахування кореляційної взаємопов’язаності між різними хвилями (циклами) 

однієї і тієї ж його реалізації для відстеження динаміки зміни фазо-часових 

параметрів як чутливого показника стану ригідності судин, чим підвищено 

інформативність результатів аналізу пульсового сигналу. 

2. Вперше розроблено обчислювальний метод оцінювання періоду 

пульсового сигналу на основі процедури пошуку мінімуму функції варіації 

середніх значень центрованого сигналу, чим підвищено точність аналізу сигналу 

у складі фотоплетизмографічних систем за рахунок зменшення розмитості 

обчислених оцінок інформативних ознак. 

3. Вперше обґрунтовано застосування в області діагностики стану судин 

людини інформативних ознак пульсового сигналу – кореляційних компонент, які 

адекватно відображають стан ригідності судин. 

4. Розроблено імітаційну модель пульсового сигналу як періодично 

подовжені в часовому просторі суми двох часозміщених функцій нормального 

(гаусового) розподілу з врахуванням властивостей періодичності (циклічності),  

стохастичності амплітудних та фазо-часових показників, що уможливило 

верифікувати методи та алгоритми аналізу. 

Практичне значення отриманих результатів дисертаційного дослідження 

полягає в тому, що на базі запропонованої моделі пульсового сигналу 

удосконалено відомі методи та алгоритми його аналізу, які дають змогу 

підвищити інформативність фотоплетизмографічних систем шляхом 

запровадження в галузь діагностики стану судин нового класу чутливо-

інформативних ознак у виді кореляційних компонент. Розроблена комп’ютерна 

імітаційна модель пульсового сигналу є придатною для тестування (верифікації) 

алгоритмів аналізу даних, одержаних у медичних установах. 

Основні результати досліджень, що відображені у дисертаційній роботі, 



 6 

опубліковано у 21 наукових працях: з них у 6 статтях, що входять до переліку 

наукових фахових видань України з технічних наук (2 з яких у виданнях, що 

зареєстровані у наукометричних базах даних з міжнародним індексом цитування 

«Web of Science», «DOAJ»), 3 статті в міжнародних періодичних виданнях 

(зареєстровані у наукометричних базах даних з міжнародним індексом цитування 

(«Index Copernicus», «Google Scholar»), 2 статті в міжнародних періодичних 

виданнях (зареєстровані у наукометричних базах даних з міжнародним індексом 

цитування («Polish Scholarly Bibliography»), 1 стаття в міжнародних періодичних 

виданнях (зареєстровані у наукометричних базах даних з міжнародним індексом 

цитування («Ulrich’s Web Global Serials Directory», «Infobase Index», «Inspec», 

«Open Academic Journals Index», «CiteFactor» і «Scientific Indexing Services») та 15 

тез доповідей у працях міжнародних та всеукраїнських наукових та науково-

технічних конференцій. 

Ключові слова: пульсовий сигнал, ригідність судин, інформативність, 

періодично корельований випадковий процес, синфазний та компонентний метод, 

кореляційні компоненти, верифікація, валідація, алгоритм, програмне 

забезпечення, фотоплетизмографічна система. 
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SUMMARY 

 

Khvostivska L. Mathematical model and methods of pulse signal analysis to 

increase the informativeness of photoplethysmographic systems. - Qualifying scientific 

work on the rights of the manuscript. 

Dissertation for the degree of a candidate of technical sciences (doctor of 

philosophy) in specialty 01.05.02 – Mathematical modeling and computational 

methods. – Ternopil Ivan Puluj National Technical University, Ternopol, 2021. 

The training was carried out at the Department of Biotechnical Systems of the 

Ternopil Ivan Puluj National Technical University of the Ministry of Education and 

Science of Ukraine. 

Specialized Academic Council D 58.052.01 at the Ternopil Ivan Puluj National 

Technical University of the Ministry of Education and Science of Ukraine. 

The dissertation is devoted to the solution of the actual scientific problem - 

substantiation of the mathematical model and development of methods of the analysis of 

a pulse signal for increase of informativeness of photoplethysmographic systems. 

Object of research: the process of modeling and analysis of the pulse signal to increase 

the informativeness of photoplethysmographic systems. Subject of research: 

mathematical model of pulse signal, its properties and possibilities for increase of 

informativeness of photoplethysmographic systems. 

The first section analyzes the known mathematical models of the studied pulse 

signals and the analysis methods developed on their basis, which are used in the 

automation of the process of diagnosing the condition of human vessels, namely their 

rigidity. According to the results of the analysis, it is necessary to study the 

mathematical model of the pulse signal, which would ensure the consideration in its 

structure of informative (diagnostic) features as sensitive indicators of the state of 

rigidity of human vessels. Given the fact that the task of detecting the rigidity of human 

vessels by pulse signals, the required data are localized in the phase-time structure of 

these signals, so it is indicated the feasibility of analyzing the characteristics of the 

studied signal to justify the choice of its mathematical model. 



 8 

The second section analyzes the characteristics of the empirical pulse signal by 

methods implemented on deterministic and stochastic approaches. Taking into account 

the results of analysis and phase-time structure of the empirical pulse signal, the choice 

of its mathematical model as a periodically correlated random process is substantiated 

for the urgent problem of studying the dynamics of phase-time parameters of the signal 

as a sensitive indicator of vascular rigidity. A computational method for estimating the 

pulse signal period in photoplethysmographic systems has been developed, which is 

based on the procedure of finding the minimum function of variation of the average 

values of the pulse signal as centered. According to the calculated estimates of the 

standard deviation of synchronized implementations of the aircraft at different values of 

the duration of the periods, it is established that the developed method of estimating the 

period provides the smallest deviation among known (existing) methods, which 

improved the accuracy of pulse signals. 

In the third section the model of photoplethysmographic system for registration 

and the analysis of a pulse signal is developed, results of its work are resulted. 

According to the results of metrological verification, it is established that the results of 

the layout reproduce the results of the existing verified system in the same measurement 

conditions. This reproducibility of the results indicates the reliability of the layout and 

its suitability for registration and subsequent analysis of pulse signals. 

On the basis of a substantiated mathematical model of the pulse signal, new 

expressions are obtained to calculate its probabilistic characteristics in the form of time-

averaged correlation components as sensitive informative signs of vascular rigidity 

obtained as a result of in-phase and component analyzes. Based on mathematical 

expressions of in-phase and component methods, the answers to their algorithmic 

implementations were developed, which ensured the development of specialized 

software as a component unit of photoplethysmographic systems. 

The fourth section develops a method and algorithm for verification of pulse 

signal analysis methods based on its simulation model as periodically (cyclically) 

extended in time space sums of two time-shifted functions of normal (Gaussian) 

distributions taking into account randomness (stochasticity) of amplitude and phase-
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time indices. This simulation model took into account in its structure the compatibility 

of the properties of periodicity with randomness, which is characteristic of empirical 

pulse signals with signs of vascular rigidity. Specialized software has been developed to 

use the MATLAB environment to generate high-probability implementations of test 

pulse signals as a software tool for verification of methods and algorithms developed on 

its basis to analyze the studied pulse signals to confirm the fact of their performance in 

detecting changes in vascular rigidity. 

According to the results of verification of component and in-phase methods of 

analysis of simulated pulse signals, it is established that at independent phase shifts of 

direct and reflected waves in the signal structure, which is characteristic of human 

vascular rigidity, changes in power values of averaged correlation components are 

observed. The verification revealed a correlation between the phase shifts of the waves 

with the correlation components, which confirmed the fact of truth about the 

effectiveness of the methods of analysis of the pulse signal in detecting manifestations 

of rigidity of human vessels. 

The procedure of validation of methods and algorithms of pulse signal analysis 

(component and in-phase) by comparison of samples of values of averaged correlation 

components as results of analysis of simulated signals and empirical ones, which are 

registered by the developed model of photoplethysmographic system, is carried out. 

Fisher's parametric criterion was used to compare the averaged components. According 

to the validation results, the similarity of the averaged components of the simulated 

pulse signal with the empirical one with the reliability of the decision 0.95 (0.99) and 

the error of the decision 0.05 (0.01) was established, which confirmed the truth of the 

methods and analysis algorithms developed on their basis. signals in detecting changes 

in vascular rigidity in humans. 

Scientific novelty of the obtained results. 

1. For the first time a mathematical model of the pulse signal in the form of a 

periodically correlated random process was substantiated, which made it possible to 

take into account the correlation between different waves (cycles) of the same 

implementation to track the dynamics of phase-time parameters as a sensitive indicator 
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of vascular rigidity. the informativeness of the results of the analysis of the pulse signal 

is increased. 

2. For the first time a computational method for estimating the pulse signal period 

based on the procedure of finding the minimum of the variation function of the average 

values of the centered signal was developed, which increased the signal processing 

accuracy in photoplethysmographic systems by reducing the blurring of calculated 

estimates 

3. For the first time the application in the field of diagnostics of a condition of 

vessels of the person of informative signs of a pulse signal - correlation components 

which adequately reflect a condition of rigidity of vessels is substantiated. 

4. Simulated model of pulse signal as periodically extended in time space sums of 

two time-shifted functions of normal (Gaussian) distribution taking into account 

properties of periodicity (cyclicity), stochasticity of amplitude and phase-time indicators 

that allowed to verify methods and algorithms. 

The practical significance of the obtained results of the dissertation research is 

that on the basis of the proposed model of the pulse signal the known methods and 

algorithms of its analysis are improved, which allow to increase the informativeness of 

photoplethysmographic systems. The developed computer simulation model of the pulse 

signal is suitable for testing (verification) of data analysis algorithms obtained in 

medical institutions. 

The main research results reflected in the dissertation are published in 21 

scientific papers: including 6 articles included in the list of scientific professional 

publications of Ukraine in technical sciences (2 of which in publications registered in 

scientometric databases with international citation index "Web of Science",  "DOAJ", 3 

articles in international periodicals (registered in scientometric databases with an 

international citation index ("Index Copernicus", "Google Scholar"), 2 articles in 

international periodicals (registered in scientometric databases) with international 

citation index ("Polish Scholarly Bibliography"), 1 article in international periodicals 

(registered in scientometric databases with international citation index ("Ulrich's Web 

Global Serials Directory", "Infobase Index", "Inspec", "Open Academic Journals 
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Index", "CiteFactor" and "Scientific Indexing Services") and 15 abstracts in 

international and national scientific and scientific works o-technical conferences. 

Key words: pulse signal, vascular rigidity, informativeness, periodically 

correlated random process, synphase and component method, correlation components, 

verification, validation, algorithm, software, photoplethysmographic system. 
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ПЕРЕЛІК УМОВНИХ ПОЗНАЧЕНЬ 

 

АЦП – аналого-цифрового перетворювач; 

ВООЗ – Всесвітня організація охорони здоров'я; 

ВП – вимірювальний перетворювач; 

ПК – персональний комп’ютер; 

ПС – пульсовий сигнал; 

ПХ – пульсова хвиля; 

СКВ – середньоквадратичне відхилення; 

ССД – серцево-судинна система; 

ССЗ – серцево-судинні захворювання; 

ФМ – фотоплетизмографічний метод; 

ПКВП – періодично корельований випадковий процес; 

ФВЧ – фільтр високих частот; 

ФНЧ – фільтр низьких частот; 

LF – Low frequency; 

VLF – Very low frequency; 

HF – High frequency; 

UART  – Universal Asynchronous Receiver-Transmitter 

USB – Universal Serial Bus; 

 uBk  – корeляцiйнi компонeнти; 

 utb ,  - параметрична (зсувова) коваріація значень випадкового процесу – в 

часовий момент t  та зсунутої на u  його версії; 

 tdd


,  - дисперсія випадкової величини чи випадкового процесу; 

E  - символ оператора математичного сподівання; 


E  - енергія випадкового процесу  , Dt ; 

 E  - теоретико-числова функція ціла частина числа; 

 exp  - експонента (показникова функція); 
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 ,F  - спектральна біміра гармонізовного випадкового процесу – її значення 

на декартовому добутку   множин   та  ; 

f ,  f  - символ функції, трактованої як елемент векторного функційного  

простору; 

 tf  - значення функції  f  у точці Dt , тобто   Mtf  ; 

 H  - функція (стрибок, сходинка) Гевісайда; 

H  - абстрактний гільбертів простір; 

10
,HH  - статистичні гіпотези; 

 SD;L  - простір функції на множині D , інтегровних за мірою S ; 

ut MMM ,,  - символ усереднення (по змінній t ) на числовій осі; 

 tmm


,  - математичне сподівання випадкової величини чи випадкового процесу; 

k
m  - k -а компонента матсподівання періодично корельованого випадкового 

процесу; 


P  - середня (на числовій осі) потужність випадкового процесу   Rtt , ; 

 uR  - коваріація стаціонарного випадкового процесу його значень, віддалений 

одне від одного на u : 

R  - множина дійсних чисел; 

 ur  - кореляція значень випадкового процесу у момент u; 

 str ,  - коваріація значень випадкового процесу у момент t  та s . 

sup  - нижня межа (грань) множини дійсних чисел; 

U  - унітарний оператор зсуву на числовій осі; 


ZZ,  - множина всіх і відповідно підмножина додатніх цілих чисел; 

  - випадкова величина; 

T  - період функції або сигналу; 

t  - крок дискретизації; 

  - випадкове число; 

 tk  - стаціонарні компоненти ПКВП; 

 


 - середньоквадратичне відхилення; 
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   - дельта функція Гевісайда-Дірака; 

  - клас випадкових процесів скінченої енергії; 

T  - клас періодично корельованих з тим самим періодом корельованості T  

випадкових процесів скінченої середньої потужності; 

  - об’єднання множин. 
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ВСТУП 

 

Актуальність теми. За даними ВООЗ та Всесвітньої федерації серця на 

2020 р., показники смертності від захворювання серцево-судинної системи у світі 

займають перше місце (31% від усіх захворювань) [17]. В розподілі захворювань 

серцево-судинної системи значна частка належить інфарктам (45%) та інсультам 

(29%) першопричинами розвитку яких є змінна еластичності судин, зумовлена 

змінною їх ригідності (жорсткості) [16]. Зміна ригідності судин відбувається під 

дією таких факторів ризику, як порушений ліпідний обмін, артеріальна гіпертонія, 

цукровий діабет, забруднення довкілля, шкідливі звички, емоційні стреси, 

генетична спадковість та інші. Тому, важливою проблемою сучасної медицини є 

зменшення показників смертності від розвитку ригідності судин шляхом 

своєчасної діагностики та профілактики захворювання. 

Регулярна та своєчасна діагностика стану судин людини за пульсовим 

сигналом (ПС) забезпечує процедуру відстеження динаміки розвитку їх 

захворювання (Лебедев П.А., Буничева А.Я., Айвар Ю.П., Мухин С.И., 

Злепко С.М., Павлов С.В., Михайлов Н.Ю., Рибін О.І., Шарпан О.Б., 

Сторчун Ю.Є., Кожем'яко В.П., Тимчик Г.С., Мужицька Н.В., Webster J.G., 

Млинко Б.Б. та інші). 

Застосування фотоплетизмографічного методу (ФМ) щодо реєстрації ПС на 

відміну від сфігмографії, флебосфігмографії, плетизмографії забезпечує повну 

неінвазивність, високу роздільну здатність та точність, можливість подальшого 

аналізу, візуалізацію та добовий моніторинг [63]. 

Фотоплетизмографічні системи (оптоелектронний діагностичний комплекс 

(Україна), Endo-Pat2000 (Ізраїль), ELACAT (Німеччина), ЭЛДАР (Росія), 

PulseTrace PCA2 (США), Senzio (Голандія) та інші), які реалізовано на ФМ, 

забезпечують процес формування інформативних (діагностичних) ознак 

(амплітудно-часові параметри хвиль ПС, індекс відбивання, швидкість поширення 

ПС, індекс жорсткості, амплітудно-частотна характеристика, оцінка 

математичного сподівання) як показників стану судин людини. 
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Ефективність та кількість інформативних ознак, які формують 

фотоплетизмографічні системи про стан судин визначаються адекватністю 

математичної моделі та розроблених на її основі методів аналізу ПС та 

відповідного програмного забезпечення. 

Математичні моделі ПС, які використано у відомих фотоплетизмографічних 

системах, побудовані на базі детермінованого та стохастичного підходів, зокрема: 

- детерміновані моделі: синусоїда з експоненційним затуханням 

(Акулов В.А.) [4]; лінеаризовані рівняння Нав’є-Стокса в циліндричних 

координатах (Благітко Б., Пирогов О., Заячук І.) [10]; гармонічна трифазна модель 

(В.В.Гніліцький, Н.В. Мужицька) [19]; гармонічний осцилятор з 

експоненціальним затуханням (Михайлов Н.Ю., Толмачев Г.Н.) [53,54]); рівняння 

Кортевега Де Фриза та методу Хірота (Дармаєв Т.Г., Цибіков А.С, Хабітуєв Б.В.) 

[22];  

- стохастичні моделі: адитивна суміш детермінованої і випадкової 

складових (Черненко А.И., Самков C.B.) [75]; стаціонарний випадковий процес 

(Клецкін С.З., Баєвский P.M., Кирилов О.И.) [8]; лінійний випадковий процес 

(Марченко Б.Г., Фриз М.Є., Млинко Б.Б.) [47]; адаптивна негармонічна модель 

(Han-Kuei Wu, Hau-Tieng Wu, Chun-Li Wang, Yueh-Lung Yang, Tung-Hu Tsai, Wen-

Hsiang Wu, Hen-Hong Chang) [122]; лінійний періодичний випадковий процес 

(Млинко Б.Б., Пастух О.А., Фриз М.Є.) [48,57,58,60]). 

Неврахування у структурах відомих моделей кореляційної 

взаємопов’язаності між різними хвилями (циклами) однієї і тієї ж реалізації ПС не 

уможливлює відстеження динаміки зміни фазово-часової структури з метою 

виявлення змін у функціонуванні судин людини, зокрема ригідності, на 

початкових стадіях розвитку захворювання. 

Наведені аргументи вказують на актуальність наукового дослідження, яке 

полягає в обґрунтуванні математичної моделі пульсового сигналу та розробленні 

на її основі методів аналізу для підвищення інформативності 

фотоплетизмографічних систем шляхом впровадження в область діагностики 

стану судин людини нових інформативних ознак як показників ригідності. 
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Зв’язок роботи з науковими програмами, планами, темами. 

Дисертаційна робота є складовою частиною наукової роботи 

Тернопільського національного технічного університету імені Івана Пулюя. 

Окремі результати роботи були отримані при виконанні наукової теми ВК 51-15 – 

«Методи та засоби виявлення патологічних станів для систем медичного 

контролю функціонального стану організму людини», інвентарний номер 

державної реєстрації № 0115U002455, 2015-2017 рр. Дисертанту належить 

розробка програмного забезпечення та статистичного аналізу пульсових сигналів 

та проведені серії статистичних експериментів. 

Мета і задачі дослідження. Метою дослідження є обґрунтування 

математичної моделі та розроблення методів аналізу пульсового сигналу для 

підвищення інформативності фотоплетизмографічних систем. Досягнення цієї 

мети вимагає розв’язання таких задач: 

1. Проаналізувати стан справ та тенденції розвитку математичних 

моделей пульсового сигналу та методів їх аналізу для обґрунтування напрямку 

наукового дослідження. 

2. Обґрунтувати структуру математичної моделі пульсового сигналу для 

розв’язання задачі дослідження динаміки зміни фазо-часових параметрів як 

чутливого показника стану ригідності судин. 

3. Розробити методи та алгоритми аналізу пульсового сигналу на основі 

обґрунтованої математичної моделі зорієнтованих на підвищення 

інформативності фотоплетизмографічних систем шляхом отримання нових 

інформативних ознак як індикаторів стану ригідності судин. 

4. Розробити методи та алгоритми верифікації і валідації методів аналізу 

пульсового сигналу для обґрунтування вибору рішення про затвердження їх 

результатів. 

5. Розробити дослідний макет фотоплетизмографічної системи та 

програмне забезпечення для комп’ютерного моделювання пульсових сигналів та 

верифікації і валідації результатів його статистичного аналізу. 
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Об'єкт дослідження: процес моделювання та аналізу пульсового сигналу 

для підвищення інформативності фотоплетизмографічних систем. 

Предмет дослідження: математична модель та методи аналізу пульсового 

сигналу, їх властивості та можливості для підвищення інформативності 

фотоплетизмографічних систем. 

Методи дослідження побудовано на основі енергетичної теорії 

стохастичних сигналів, а саме застосовність періодично корельованого 

випадкового процесу для обґрунтування математичної структури пульсового 

сигналу і його оцінювання, статистичної теорії вибору та прийняття рішень при 

верифікації і валідації методів аналізу пульсового сигналу. Для реалізації 

алгоритмів аналізу у виді програмного забезпечення застосовано середовище 

MATLAB R2014a. 

Наукова новизна одержаних результатів: 

1. Вперше обґрунтовано математичну модель пульсового сигналу у 

вигляді періодично корельованого випадкового процесу, що уможливило 

врахування кореляційної взаємопов’язаності між різними хвилями (циклами) 

однієї і тієї ж його реалізації для відстеження динаміки зміни фазо-часових 

параметрів як чутливого показника стану ригідності судин, чим підвищено 

інформативність результатів аналізу пульсового сигналу. 

2. Вперше розроблено обчислювальний метод оцінювання періоду 

пульсового сигналу на основі процедури пошуку мінімуму функції варіації 

середніх значень центрованого сигналу, чим підвищено точність аналізу сигналу 

у складі фотоплетизмографічних систем за рахунок зменшення розмитості 

обчислених оцінок інформативних ознак. 

3. Вперше обґрунтовано застосування в області діагностики стану судин 

людини інформативних ознак пульсового сигналу – кореляційних компонент, які 

адекватно відображають стан ригідності судин. 

4. Розроблено імітаційну модель пульсового сигналу як періодично 

подовжені в часовому просторі суми двох часозміщених функцій нормального 

(гаусового) розподілу з врахуванням властивостей періодичності (циклічності),  
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стохастичності амплітудних та фазо-часових показників, що уможливило 

верифікувати методи та алгоритми аналізу. 

Практичне значення одержаних результатів. Полягає у тому, що на базі 

запропонованої моделі пульсового сигналу удосконалено відомі методи та 

алгоритми його аналізу, які дають змогу підвищити інформативність 

фотоплетизмографічних систем шляхом запровадження в галузь діагностики 

стану судин нового класу чутливо-інформативних ознак у виді кореляційних 

компонент. Розроблена комп’ютерна імітаційна модель пульсового сигналу є 

придатною для тестування (верифікації) алгоритмів аналізу даних, одержаних у 

медичних установах. 

Результати дисертаційних досліджень впроваджено при виконанні наукових 

досліджень:  

- в ТзОВ «Медичний центр ВІТАМІН» – методика відбору та аналіз 

пульсових сигналів для оцінювання функціонального стану судин людини при 

проведенні комплексного медико-біологічного дослідження. 

- у навчальному процесі Тернопільського національного технічного 

університету імені Івана Пулюя – математичне, алгоритмічне та програмне 

забезпечення пульсового сигналу для виявлення інформативних ознак щодо 

визначення стану серцево-судинної системи людини. 

Акти впроваджень наведено в Додатку Г до дисертації.  

Особистий внесок. Основні результати, які становлять суть дисертаційної 

роботи, отримані дисертантом самостійно. У працях, опублікованих у 

співавторстві, дисертанту належить: у праці [1] – обґрунтування застосування 

енергетичної теорії стохастичних сигналів для вибору математичної моделі 

сигналів пульсової природи у вигляді імпульсного періодично корельованого 

випадкового процесу; у працях [2,7] – обґрунтування структури математичної 

моделі пульсового сигналу у вигляді періодично корельованого випадкового 

процесу; у працях [3,11] – розроблення дослідного макету інформаційної системи 

для реєстрації та обробки пульсового сигналу; у працях [4,13] – розроблення 

математичного, алгоритмічного та програмного забезпечення для імітування 
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пульсового сигналу судин людини; у праці [5] – розроблення математичного, 

алгоритмічного та програмного забезпечення для імітування добового пульсового 

сигналу судин людини; у працях [6,19] – розроблення методу та алгоритму 

обчислення періоду стохастичного пульсового сигналу з показниками високої 

роздільної здатності та швидкодії для використання у біомедичних комп’ютерно-

діагностичних системах; у праці [8] – обґрунтовано застосування синфазного та 

компонентного методів до аналізу пульсового сигналу як періодично 

корельованого випадкового процесу; у праці [9] – проаналізовано пульсовий 

сигнал як періодично корельований випадковий процес синфазним методом; у 

праці [10] – проаналізовано пульсовий сигнал як періодично корельований 

випадковий процес компонентним методом; у праці [12] – проаналізовано відомі 

математичні моделі пульсового сигналу; у праці [14] – проаналізовано варіацію 

фазо-часових параметрів пульсової хвилі при зміні стану ригідності судини 

людини; у праці [15] – запропоновано методи та алгоритми верифікації 

синфазного та компонентного методів аналізу пульсового сигналу; у праці [16] – 

дано розвиток теорії періодично корельованих випадкових процесів як моделей 

стохастичних сигналів із властивістю змінної періодичності; у праці [17] – 

розроблено метод валідації синфазного та компонентного методів аналізу 

пульсового сигналу із використанням F-критерію (критерію Фішера); у праці [18] 

– розроблено комп’ютерну систему для задачі діагностування функціонального 

стану судин системи людини; у праці [20] – розроблено комп’ютерний генератор 

тестових сигналів для генерувати пульсових хвиль різного генезису із різними 

станами та амплітудно-часовими параметрами; у праці [21] – розроблено 

математичну модель та метод аналізу пульсового сигналу як змінно-періодично 

корельованого стохастичного процесу для побудови нових алгоритмічних та 

програмних комп'ютерних систем для діагностики кровоносних судин людини. 

Апробація результатів дисертації. Викладені в дисертаційній роботі 

результати доповідалися і обговорювалися на всеукраїнській науково-технічній 

конференції «Теоретичні та прикладні аспекти радіотехніки і приладобудування» 

Тернопільського національного технічного університету імені Івана Пулюя, м. 
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Тернопіль, 2013; XVII науковій конференції Тернопільського національного 

технічного університету імені Івана Пулюя «Природничі науки та інформаційні 

технології», м. Тернопіль, 2013; Міжнародній науково-практичній конференції 

SWorld "Научные исследования и их практическое применение. Современное 

состояние и пути развития ‘2013", м. Одеса, 2013; 18-ому Міжнародному 

молодіжному форумі «РАДИОЭЛЕКТРОНИКА И МОЛОДЕЖЬ В ХХІ веке», 

м. Харків, 2014; XVIII науковій конференції Тернопільського національного 

технічного університету імені Івана Пулюя «Природничі науки та інформаційні 

технології», м.Тернопіль, 2014; ІІ Всеукраїнській науково-технічній конференції 

«Теоретичні та прикладні аспекти радіотехніки і приладобудування» 

Тернопільського національного технічного університету ім. І.Пулюя, м.Тернопіль, 

2015р.; Міжнародній науково-технічній конференції «Фундаментальні та 

прикладні проблеми сучасних технологій», м.Тернопіль, 2015; ХІХ науковій 

конференції ТНТУ ім. Ів. Пулюя, м.Тернопіль, 2016; ⅩХ науковій конференції 

ТНТУ ім. Ів. Пулюя, м. Тернопіль, 2017; ІІІ Всеукраїнській науково-технічній 

конференції, м. Тернопіль, 2017; VI Міжнародній науково-технічній конференції 

молодих учених та студентів „Актуальні задачі сучасних технологій“, м. 

Тернопіль, 2017; VІІ Міжнародної науково-технічної конференції молодих учених 

та студентів „Актуальні задачі сучасних технологій“, м. Тернопіль, 2018; IV 

Міжнародній науково-технічній конференції «Теоретичні та прикладні аспекти 

радіотехніки, приладобудування і комп’ютерних технологій, м. Тернопіль, 2019; 

ІІ Всеукраїнській науково-практичній конференції молодих вчених та студентів 

«Сучасні інформаційні системи та технології», м.Херсон, 2019; Міжнародній 

науково-практичній конференції «Інформаційні системи та технології в 

медицині» (IСM–2019ІІ), м.Харків, 2019. 

В цілому робота доповідалася на науковому семінарі кафедри економіко-

математичного моделювання та інформаційних технологій Національного 

університету «Острозька академія» (м. Острог) та науковому семінарі 

Тернопільського національного технічного університету імені Івана Пулюя          

(м. Тернопіль). 
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Публікації. Основні результати досліджень, що відображені у 

дисертаційній роботі, опубліковано у 21 наукових працях: з них у 6 статтях, що 

входять до переліку наукових фахових видань України з технічних наук (2 з яких 

у виданнях, що зареєстровані у наукометричних базах даних з міжнародним 

індексом цитування «Web of Science, «DOAJ»), 3 статті в міжнародних 

періодичних виданнях (зареєстровані у наукометричних базах даних з 

міжнародним індексом цитування («Index Copernicus», «Google Scholar»), 2 статті 

в міжнародних періодичних виданнях (зареєстровані у наукометричних базах 

даних з міжнародним індексом цитування («Polish Scholarly Bibliography»), 1 

стаття в міжнародних періодичних виданнях (зареєстровані у наукометричних 

базах даних з міжнародним індексом цитування («Ulrich’s Web Global Serials 

Directory», «Infobase Index», «Inspec», «Open Academic Journals Index», 

«CiteFactor» і «Scientific Indexing Services») та 15 тез доповідей у працях 

міжнародних та всеукраїнських наукових та науково-технічних конференцій. 
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РОЗДІЛ 1 

МАТЕМАТИЧНІ МОДЕЛІ ПУЛЬСОВОГО СИГНАЛУ ТА  

ЯКІСТЬ РЕЗУЛЬТАТІВ ЙОГО АНАЛІЗУ 

 

В розділі наведено результати аналізу розвитку математичного 

моделювання ПС та методів їх аналізу для виявлення своєчасних змін у 

функціонуванні судин людини, зокрема їх ригідності (жорсткості) як 

першопричини смертності від захворювань ССС.  

Виявлено, що відомі інформативні (діагностичні) параметри ПС 

(формуються діагностичними системи шляхом аналізу ПС на базі математичних 

моделей та методів їх аналізу) як показники рівня ригідності судин – часові та 

частотні характеристики не враховують викликані зміни у часі діагностично 

цінних параметрів (важливо для своєчасної діагностики та профілактики судин).  

Аналіз робіт з дослідження стану судин показав, що динаміка зміни фазо-

часової структури ПС на кожному періоді (серцевому циклі) слугує чутливим 

діагностичним параметром при своєчасному виявленні змін у ригідності судин. 

Показана необхідність концепції і принципів побудови математичної моделі 

ПС та методів її аналізу для розв’язання задачі дослідження динаміки зміни фазо-

часових параметрів як чутливого показника стану ригідності судин. 

 

1.1. Соціально-медичний аспект актуальності роботи 

 

За даними ВООЗ та Всесвітньої федерації серця на 2020 р., смертність у 

світі в розрізі усіх захворювань CCС займає перше місце (31%) для жінок і 

чоловіків (рис.1.1) [17]. 

В розподілі захворювань CCС, вагома частка належить інфарктам (45%) та 

інсультам (29%) першопричиною яких є така патологія як змінна параметрів 

еластичності судин під впливом зміни їх ригідності (жорсткості) [17]. 

За даними ВООЗ встановлено, що розвиток ригідності судин відбувається 

під впливом соціальних та екологічних факторів ризику, основними з яких є 
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забруднене довкілля, фізичні перенавантаження, шкідливі звички, емоційні 

стреси, нераціональне харчування та інші. 

 
 

  
(a) (б) 

Рис.1.1. Світові показники захворювання та смертності від захворювань ССС [17]: 

а) розподіл захворювань; б) глобальний розподіл смертності 

 

Аналіз праць [17,67] показав, що однією з основних проблем сучасної 

медицини є задача зниження рівня показнику смертності пов’язаного із розвитком 

ригідності судин (3), який відбувається під дією впливу екологічних та соціальних  

факторів ризику (1) на людський організм (2), шляхом своєчасної діагностики 

захворювання (4) при використанні технічних засобів та запобігання розвиткові 

захворювання відповідними профілактичними заходами (5) (рис.1.2). 

 

 

Рис.1.2. Структура вирішення проблеми сучасної кардіології 
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1.2. Медичний та технічний аспекти роботи 

 

1.2.1. Пульсова хвиля як показник стану ригідності судин людини 

В період скорочення м’язу серцевого (систоли) потік крові виштовхується в 

напрямку з серця до аорти і артерій, що відходять від неї [39,67,74,79,80,119,124]. 

За умови повної ригідності судин швидкість передачі тиску крові від серця до 

периферійної системи становитиме швидкості звуку [79,119]. 

Пружні властивості стінок судин забезпечують процес розтягування 

артерій, аорти та артеріол в часовий проміжок систоли коли кров виштовхується 

серцем, а саме великі судини будуть сприймати більшу частину крові, на відміну 

від периферійної системи. Систолічний тиск для фізіологічної норми приблизно 

рівний 16 кПа [38,46]. При розслабленні серця (період діастоли) відбувається 

процес звуження розтягнених кровоносних судини, і передана ними кров від 

серця їм потенційна енергія трансформується у кінетичну енергію руху в 

середовищі крові з рівнем діастолічного тиску близько 11 кПа [41,46,67,74]. 

Хвиля підвищеного тиску у період систоли, яка поширюється в аорті та артеріях в 

часовий проміжок викиду її з лівої зони шлуночка серця має назву пульсової 

хвилі (ПХ) (рис.1.3).  

 
Рис. 1.3. Поширення пульсових хвиль в судинах людини [79]: а – клапан 

аортальний є відкритим;  б, в – клапан аортальний є закритим; 1 – спрямування 

тиску крові; 2 – нерозширена стінка судини; 3 – розширена стінка судини 
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ПХ формується за рахунок того, що в період систоли викидання лівим 

шлуночком кров’яного потоку в аорту під високим тиском першочергово 

спричиняє розтягування найближчого до нього відділу аорти і приріст 

напруженості в його стінках (рис. 1.3, а) [79]. При зменшенні швидкості вигнання 

крові з зони серця значення тиску у зоні розтягнення починає зменшуватися, а 

розтягнені стінки стягуються і повертаються в стан рівноваги, штовхуючи кров 

далі за напрямом і викликаючи розтягування наступної ділянки (зони) аорти 

(рис. 1.3, б) [79]. Такий процес поширення кров’яного тиску триває до кінцевих 

зон розгалуження артеріол і артерій, де струм пульсацій змінюється неперервно та 

поступово заникає (рис. 1.3,в) [79]. 

Під час реєстрації зміни (варіації) об'ємів V1 (напрям руху крові від серця) 

та V2 (напрям руху крові до серця) судин (рис.1.4,а) в зафіксованій точці 

впродовж деякого часу t спостерігається варіація значень об’єму судини у вигляді 

ПХ в межах n-ого серцевого циклу (рис.1.4,б) [15,39,50]. 

 

 

(a) (б) 

Рис. 1.4. Зміна об'ємів V1 (рух крові від серця) та V2 (рух крові до серця) судин у 

залежності від кровонаповнення:  

(а) – варіації об’єму судин при русі крові; (б) – залежність об’єму 

кровонаповнення судин від часу спостереження t 

 

В межах одного серцевого циклу ПХ (рис.1.4,б) залежно від напряму руху 

крові містить у своїй структурі пряму (рух крові від серця) та відбиту (рух крові 

до серця) хвилі (рис.1.5) [15,16,39,50]. 
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Рис.1.5. Узагальнена структура ПХ в межах одного серцевого циклу [15,39,50] 

 

Конфігурація коливального об’єму ПХ має пряму залежність від ригідності 

артерій і судинного тонусу. Ригідність артерій, яка спричинена втратою 

еластичності, є найголовнішим фактором, що призводить до додатного приросту 

швидкості поширення ПХ [6,7,51,64,83,110,113,123,125]. 

Виявлено, що зміна показників судинної ригідності спричиняє часові зсуви 

ПХ (рис.1.6, б,в) по відношенню до стану початкового (рис.1.6, а) шляхом зміни 

кров’яної швидкості. 

 

Рис.1.6. Залежність фазо-часових показників ПХ відбитої від зміни судинної 

ригідності: а) стан початку; б) додатній приріст швидкості кровотоку при 

підвищенні ригідності судин; в) негативний приріст швидкості кровотоку при 

зниженні ригідності судин [43,77] 

 

При додатному прирості швидкості кровотоку як індикатора чутливості 

зміни судинної ригідності відмічається часовий зсув фази ПХ відносно стану 
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початку (рис.1.6,а) в напрямку додатному (рис.1.6,в), а в іншому випадку – у 

напрямку від’ємному (рис.1.6,б). Констатування такого факту вказує на  

актуальність дослідження варіацій у фазо-часовій структурі ПХ (рис.1.6) як 

показника чутливості змін ригідності судин. 

1.2.2. Фотоплетизмографія як метод реєстрації пульсового сигналу 

Пульсовий сигнал або сигнал пульсової хвилі – процес поширення 

пульсових хвиль впродовж деякого часового проміжку [3,7]. Для організації 

процесу реєстрації ПС застосовують низку методів неінвазивного типу, а саме 

пряму та об’ємну сфігмографію, плетизмографію, флебосфігмографію, 

фотоплетизмографію (рис.1.5) та реографію, яким є притаманна низка переваг та 

недоліків [2,3,5,23,63,65,68,70,72]. За результатами аналізу вище наведених 

методів реєстрації ПС відзначено, що фотоплетизмографічний метод (ФМ) по 

відношенню до інших неінвазивних методів реєстрації водночас забезпечує повну 

неінвазивність, високу роздільну здатність та точність, можливість подальшої 

обробки, добовий моніторинг та візуалізацію [3,23,63,65,72]. 

ФМ базований на принципі вимірювання фотоприймальним блоком 

(приймачем) інтенсивності 22212 III   ( 21I  і 22I  – відбитті інтенсивності від вен 

і артерій) (рис.1.7,б) відбитого (віддзеркаленого) від поверхні судин або 

пройденого скрізь них розсіювання променю I1, що формується світловим 

джерелом (ІЧ-випромінювач) з значенням інтенсивності I1 (рис.1.7,а) [2,5,72].  

 
(а) (б) 

Рис. 1.7. Основи реєстрації ПС ФМ: (а) – процеси відбивання променів світла від 

поверхонь судин; (б) – процес варіації інтенсивностей 21I  і 22I  відбивання 

(віддзеркалення) променю світла від поверхні судин впродовж часу t (ПС) [2,5] 
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За результатом аналізу методу фотоплетизмографії встановлено, що при 

збільшенні об’єму кровонаповнення судин 1V  і 2V  інтенсивність відбитого 

світлового променю I2 збільшується, а в іншому випадку зменшується за рахунок 

зміни відстані між приймачем та досліджуваними судинами [72]: 
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де 1V  і 2V  - об’єми артерії та судини;  dV  – приріст об’єму кровотоку. 

dI  – приріст інтенсивності відбивання променю світла;   

Процеси поглинання або відбивання променю світла в своїй залежності від 

часу складаються з двох складових: пульсуюча (періодична) складова, яка 

зумовлена зміною об’ємів венозної і артеріальної крові під час серцевих 

скорочень і "постійну" складову, яка залежить від частки світлового потоку, що є 

поглинений під час вимірюваного пульсового циклу в період діастоли, і оптичних 

характеристик крові, біологічної тканини та кісток (рис.1.8) [3,5,127].  

 

 

Рис.1.8. Складові поглинання світлового променю при ФМ [3,5,127] 

 

У загальному випадку форми ПС різних пацієнтів можуть істотно 

розрізнятися по набору наявних в межах основного періоду локальних хвиль, їх 

вираженості, значенням максимумів, мінімумів та часу їх досягнення.  
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1.2.3.  Актуальність застосування технічних систем для 

діагностування стану судин людини 

Науковцями медичного (Айвар Ю.П. [2], Буничева А.Я., 

Мухин С.И. [13,14], Лебедев П.А. [44], Ходарева Н.К. [108] та інші) та технічного 

(Михайлов Н.Ю. [49,108], Павлов С.В. [65,66,72], Рибін О. І. [71,31], Шарпан О.Б. 

[71,83,84], Кожем'яко В.П. [66,72], Сторчун Ю.Є. [76], Мужицька Н.В. [61,62], 

Тимчик Г.С. [61], Webster J.G. [126,127] та ін.) спрямувань встановлено, що 

процедура діагностики станів судин людини за ПС уможливлює своєчасне 

виявлення змін у функціонуванні судин людини. 

У діагностичних системах, які реалізовані на ФМ, вимірювальні 

перетворювачі (ВП) артеріальної пульсації крові базовані на методі фотометрії 

[3,5,49,72,81]. В основі фотометричних методів покладено здатність біологічної 

тканини змінювати ступінь поглинання або відбиття світлового пучка, що 

проходить крізь неї [3,5,78,81]. Відповідно до закону Бугера-Ламберта-Бера [3,5] 

поглинання світла в об'єкті з однорідними оптичними властивостями залежить від 

товщини шару, через який це випромінювання проходить (рис.1.9) [3,5,81]: 

 

la
eII 
 12 ,     (1.2) 

 

де  І1 і І2 – інтенсивність падаючого та відбитого світлового променю; 

  - коефіцієнт світлопоглинання (залежить від довжини хвилі 

випромінювання та оптичних властивостей тканини); l - товщина тканини. 

 

Рис.1.9. Принцип дії закону Бугера-Ламберта-Бера в задачі 

фотоплетизмографії 
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Згідно з законом Бугера-Ламберта-Бера (1.2) [3,5] відбивання світлового 

випромінювання інтенсивністю І2 залежатиме від товщини тканини, її 

внутрішньої структури, розмірів кровоносних судин і спектрального складу 

джерела світла інтенсивністю І1. Із урахуванням фізичних аспектів закону Бугера-

Ламберта-Бера узагальнена схема структурна фотоплетизмографічної системи 

(рис.1.10) складається з вимірювального перетворювача (джерело 

випромінювання і фотоприймач), формувача сигналу, підсилювача сигналу та 

блоку обробки сигналу [3,5,7]. 

 

 

Рис.1.10. Узагальнена структурна схема фотоплезмиграфічної системи, яка 

реалізована на ФМ [3,5,7] 

 

Приклад реалізації експериментально зареєстрованого ПС пацієнта в стані 

норми зображено на рис.1.11. 

 

Рис.1.11. Реалізація пульсового сигналу пацієнта в стані норми [51] 

 

Застосування фотоплетизмографічних систем (оптоелектронний 

діагностичний комплекс (України, патент №6871 [66]), Endo-Pat2000 (Ізраїль), 
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ELACAT (Німеччина), PulseTrace PCA2 (США), ЭЛДАР (Росія), Senzio (Голандія) 

та низка інших), які базуються на ФМ, для задачі діагностики станів ригідності 

судин людини формують корисну інформацію, яка відображається у вигляді 

сформованих інформативних (діагностичних) ознак (амплітудно-часові хвиль ПС, 

швидкість поширення хвилі, індекс відбивання та жорсткості, амплітудні спектри 

та оцінки математичного сподівання) (рис.1.12).  

 

 

Рис.1.12. Інформативність фотоплетизмографічних систем 

 

Відомі інформативні ознаки, які формують відомі фотоплетизмографічні 

системи (рис.1.12) шляхом аналізу ПС, не дають змогу відстежити динаміку зміни 

ригідності судин в часі на кожному серцевого циклу (задає періодичність 

сигналу), що є важливим при вирішенні проблеми своєчасної діагностики. 

В сучасних фотоплетизмографічних системах аналіз ПС втілюється у 

ланках «ПС-математична модель-метод аналізу-алгоритм-програма-інформативні 

ознаки» [3,5,30,24,30,49,66,81,115]. 

Методи аналізу ПС в фотоплетизмографічних системах визначаються їх 

математичною моделлю. На основі методів здійснюється побудова алгоритмів та 

програмного забезпечення, які здійснюють процедуру аналізу ПС з метою 

формування інформативних (діагностичних) ознак як індикаторів стану судин. За 
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отриманими інформативними ознаками ПС лікар приймає рішення щодо стану 

ригідності судин: норма чи патологія. 

При цьому вибір структури математичної моделі ПС є ключовим фактором 

(ядром): вона (модель) має поєднувати у своїй структурі істотні з погляду 

розв'язуваних задач властивості досліджуваних біооб'єктів, застосовувати їх при 

дослідженнях - теоретичних і експериментальних, та бути підставою для обробки 

та тлумачення їх результатів (норма чи патологія). 

Отже, кількість та ефективність діагностичної інформації, яку формують 

фотоплетизмографічні системи про стани ригідності судин першочергово 

визначаються адекватністю структури математичної моделі досліджуваних ПС. 

 

1.3. Математичний аспект роботи 

 

1.3.1. Відомі математичні моделі пульсового сигналу 

Серед відомих математичних моделей ПС виділено два типи - стохастичні 

та детерміновані. В розрізі детермінованих математичних моделей ПС 

[4,10,19,53,54] виділено фізико-математичну модель, періодичну функцію та 

заникаючий осцилятор, які дають змогу описати форму сигналу в межах одного 

циклу (періоду). Такі моделей ПС в міру їх спрощеності та ідеалізованості 

(незмінності) характеру не часто застосовуються при розробці програмного 

забезпечення (ПЗ) для медико-технічних систем при формуванні інформативних 

ознак. 

На сьогодні використання стохастичних моделей ПС, які включать у свої 

структури детерміновані моделі, при розробці ПЗ медико-технічних систем є 

найбільш поширеним. 

1.3.1.1. Детерміновані математичні моделі пульсового сигналу 

Відомі детерміновані математичні моделі ПС реалізовано на принципах 

природи його породження (генезису) та часово-просторової структури. 

У праці [10] використано модель генезису ПС у вигляді фізико-математичної 

моделі як лінеаризовані (нелінійні) рівняння Нав’є-Стокса в циліндричних 
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системах координат, за припущенням, що кров є ньютонівською, а її рух – 

осесиметричним та ламінарним [10]: 
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де  p – тиск; ρ – густина крові; v – динамічна в’язкість; vr і vx – осьова та 

радіальна складові вектора швидкості; t – показник часу; r, x – радіальна та осьова 

координати.  

Вираз (1.1) здійснює пов’язування швидкості поширення хвиль тиску в 

судинах, параметрів тонкостінної оболонки та крові у стані спокою в межах 

періоду. 

Серед моделей часово-просторової структури ПС виділено періодичні 

функції та їх розкладання в ряди Фур’є. У праці [4] стверджують, що кров 

поширюється у судині вздовж осі з певною швидкістю V, а її в’язкість та пружні 

властивості судинних стінок знижують амплітуду ПС у відповідності до 

експоненційного закону. З урахуванням такого ствердження у праці [4] модель 

ПС подано у вигляді синусоїди з ознаками експоненційного заникання: 

 

   ttBV  sinexp  ,    (1.2) 

 

де    - кругова частота; V  – швидкість крові; t  – показник часу;  

  – коефіцієнт згасання хвилі; B – максимальне значення амплітуди ПС. 

 Вираз (1.2) відображає структурну форму ПС та показники швидкості 

потоків крові в межах часового періоду. 

У праці [19] авторами ПС подано як гармонічну трифазну модель 

(сукупність компонент ПС як гармонічних коливань в фази систоли, діастоли та 

пресистоли), яка відображає природу породження пульсацій в системі кровообігу 

в межах періоду: 
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де p0 – амплітуда ПХ; t – час;  – кутова частота; v – швидкість ПХ; x – 

відстань між заданою точкою судини до серця;  – часова різниця між моментом 

появи систолічних і дикротичних складових;  – часова різниця між моментом 

появи систолічної і пресистолічної складових. 

 У працях [53,54], враховуючи заникаючо-коливний характер варіативності 

об’єму кровонаповнення судини в точці виміру під дією вимушеної сили, модель 

ПС подано у вигляді гармонічного осцилятора (диференціального рівняння 2-го 

порядку) в межах одного квазіперіода: 

 

          TtФtФAtxktxktx  21  ,   (1.4) 

 

де  tх  – зміщення стінки артерії в місті виміру, х(t)=0 при t<0; 

 Ф(t) –одинична асиметрична функція;  

А і T – амплітуда та час дії вимушеної сили. 

Михайловим Н.Ю. у праці [54] операторним методом отримано аналітичний 

розв’язок виразу (1.4) як модель ПС, яка містить N квазіперодів (кардіоциклів): 
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де iA  - амплітуда і-ої одиничної асиметричної функції; iT  - часовий проміжок 

дії сили в межах i-го карідоциклу (квазіперіоду); N – загальна кількість серцевих 

циклів; i  - час початку і-та асиметричної одиничної функції. 

Вираз (1.5) як модель ПС враховує його заникаючо-коливний характер в 

межах кожного кардіоциклу та періодичність, яку зумовлює робота серцево-

судинної системи. 

Детерміновані моделі ПС (1.1-1.5) не дають змоги врахувати у своїх 

структурах випадкового характеру, що є властивим для даних сигналів такої 

природи їх породження.  
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Із урахуванням того, що ПС за механізмом природи породження є  

випадковим, тому побудова структури його математичної моделі має передусім 

базуватися на принципах стохастики. 

1.3.1.2. Стохастичні математичні моделі пульсового сигналу 

Серед стохастичних моделей ПС виділено моделі у вигляді: 

1) стаціонарний стохастичний процес (враховує стохастичність ПС) [8]: 

 

R),( tt ,      (1.6) 

 

де )(t  - ПС в якого кореляційна функція )(),( stRstR    та матсподівання 

consttm )( ; 

2) адитивна суміш (сума) детермінованої та стохастичної (випадкової) 

складових (враховує стохастичність (випадковість) ПС) [75]: 

 

   tntst )( ,     (1.7) 

 

де  ts  та  tn - детермінована та випадкова складові ПС; 

3) лінійний випадковий процес забезпечує врахування випадковості ПС 

[47]:  






 )(),()(  dtt ,     (1.8) 

 

де ),( t  – ядро, що характеризує відбиті світлові імпульси; )(  –процес 

породження, що характеризує їх інтенсивності та часові моменти появи імпульсів; 

4) лінійний періодичний випадковий процес (ЛПВП) [48,57,58,60] 

забезпечує врахування випадковості та періодичності ПС): 

 






 )(),()(  dtt ,     (1.9) 

 

де ),( t  – періодична функція,    TtTt  ,,  ; )(  - процес з 

незалежними приростами періодичними з часовим періодом Т. 
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Автори Chun-Li Wang, Han-Kuei Wu, Hau-Tieng Wu, Yueh-Lung Yang, Tung-

Hu Tsai, Hen-Hong Chang, Wen-Hsiang Wu, у своїй праці [122] подають 

математичну модель ПС у вигляді адаптивної негармонічної функції: 

 

          tttstAtY   ,    (1.10) 

 

де  A(t)s(ϕ(t)) - адаптивна негармонічна модель ПС; 

σ - плавно мінлива плавна функція, яка кількісно визначає можливу 

нестаціонарність у процесі збору даних. Φ - стаціонарний випадковий процес з 

одиницею стандартного відхилення, що описує шум. 

Таблиця 1.1  

Класифікація відомих математичних моделей ПС 

Властивість Моделі пульсового сигналу 
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Враховує періодичність - - + - - - - - + 

Враховує випадковість - - - - + + + + + 

Враховує кореляційну 
взаємопов’язаність між 
різними хвилями однієї і 
тієї ж реалізації ПС для 
відстеження динаміки 
зміни фазо-часових 
параметрів 

- - - - - - - - +/- 

Уможливлює здійснення 
морфоаналізу 

+ + + + + + + + + 

Уможливлює імітаційне 
моделювання 

+ + + + + + + + + 

Примітка: «+» – враховує, «-» – не враховує; «+/-» – теоретично враховує, а по факту ні 
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За результатами аналізу відомих моделей ПС (табл.1.1) встановлено, що 

відомі моделі окрім ЛПВП (лише теоретично враховує, а по факту її використання 

не враховує), не враховують випадковість та періодичність ПС з можливістю 

глибини дослідження взаємозв’язків між різними хвилями однієї і тієї ж реалізації 

ПС, що є важливим при дослідженні динаміки зміни фазо-часових параметрів. 

Таке дослідження є актуальним при часовому відстеженні змін у функціональному 

стані судин людини в процесі виявлення розвитку їх ригідності. 

1.3.2. Відомі методи аналізу пульсового сигналу 

Від обраної математичної моделі ПС та розроблених на її основі методів 

опрацювання буде залежати точність та достовірність результатів комп'ютерної 

діагностики. На сьогодні відома велика кількість розроблених методів 

автоматизованого аналізу ПС та побудованих на їх основі спеціалізованих пакетів 

діагностичних програм. З огляду літературних джерел [49,11,12,18,20,21, 

25,26,36,37,52,56,59,65,72,82-84,110-112] встановлено, що більшість із методів, які 

використовуються в сучасних діагностичних систем, висвітлені не в повній мірі, 

оскільки є інтелектуальною власністю та комерційною таємницею фірми-

розробника фотоплетизмографічної системи. 

Програмне забезпечення є важливою складовою частиною діагностичних 

фотоплетизмографічних системи, яке визначає її функціональність та зручність у 

користуванні. Розробка ПЗ в першу чергу спрямована на забезпечення високої 

достовірності виявлення та вимірювання діагностичних ознак, на підставі яких 

лікар-кардіолог проводить постановку діагностичного заключення про 

функціональний стан судин людини.  

Однією з основних функціональних можливостей діагностичних систем є 

знаходження інформативних параметрів, які несуть інформацію про стан ССС 

людини (здоровий, хворий, вид патології).  

1.3.2.1. Кількісний аналіз 

В сучасних комп’ютерних фотоплетизмографічних системах 

використовують кількісні методи аналізу ПС. Найбільш широке застосування 
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знайшло вимірювання та аналіз амплітудно-часових характеристик екстремальних 

точок (максимумів і мінімумів) досліджуваних ПС [12,21,25,59,65,78,82].  

В якості інформативних параметрів ПС розглядаються точки екстремумів 

(часові тривалості і амплітудні значення), які зображено на рис.1.13. 

 

Рис.1.13. Базові інформативні параметри ПС [55,82] 

 

Амплітудні параметри ПС [55,82]: 

– Максимум амплітуди ПХ 2H  є величиною пульсового 

кровонаповнення області досліджування. На значення 2H  суттєво впливають 

тонус стінки судин та ударний об'єм крові. 

– Відношення значення амплітуди рівня інцизури до значення 

амплітуди систолічної хвилі ( 23 HH ) – «індекс дикротичний». Це відношення 

кількісно відображає судинний опір периферії. 

– Відношення значення амплітуди на вершині зубця  дикроти до 

( 24 HH ) – «індекс діастоли», відображає кількісно тонус венозних судин. 

– Амплітуда хвилі вен характеризує венозний відтік 5H . 

Часові параметри пульсової хвилі [55,82]: 

– Тривалість пульсового коливання BA . 

– Інтервал від зубця R  до початку пульсового циклу AB   – час 

затримки ПХ дає інформацію щодо стану модуля пружності стінок; 

– Швидкість поширення ПХ MAB , де M  – відстань від серця до 

досліджуваної ділянки тіла. 
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– Інтервал часу 1aА   відображає часовий проміжок швидкого 

кровонаповнення і є залежним від тонусу судин та ударного об'єму серця. 

– Інтервал часу Ba 2  відповідає тривалості фази катакроти та дає 

характеристику скорочувальної здатності судин та їх еластичності. 

– Інтервал часу від піку ПХ до піку зубця дикроти 42 aa  , характеризує 

параметри пружності стінок судин. 

Амплітудно-часові параметри пульсової хвилі [55,82]: 

– Швидкість повільного кровонаповнення    2112 aaHH  . 

– Показник швидкості кровонаповнення  22 aAH  . 

1.3.2.2. Статистичний аналіз 

Експериментальні ПС із супроводжуючими їх завадами в загальному 

випадку є випадковими функціями (стохастична модель) (1.5-1.8), тому для їх 

аналізу одержують експериментальним шляхом кількісну інформацію про 

властивості сигналів і завад, що описуються статистичними характеристиками із 

застосуванням математичної статистики та теорії ймовірностей. Найбільш повним 

описом випадкового процесу є ціле сімейство функцій розподілу. Проте 

простішими і важливішими для практичних застосувань є такі характеристики, як 

математичне сподівання, середньоквадратичне відхилення та дисперсія. 

Оцінку інформаційної складової ПС визначають на практиці як оцінку його 

математичного сподівання усередненням по ансамблю N  реалізацій процесу 

[30,48,52,56,57,58,82]: 
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де kttk   - значення часу в k -ій точці графіку;  

t  - крок дискретизації; N  – кількість періодів пульсового сигналу. 

Мірою відхилення i -ої реалізації від середнього значення є оцінка дисперсії 

і середньоквадратичного відхилення, які визначають так [30,49,59,110]: 
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Оцінка СКВ результату вимірювання [30,49,59,110]: 

 

    Ntt kk /






  .    (1.11) 

 

Оцінки математичного сподівання, дисперсії і СКВ ПС досліджуваного 

пацієнта (норма) зображено на рис.1.14-1.16 [49]. 

 

  

Рис.1.14. Реалізація математичного 

сподівання ПС пацієнта в фізнормі [49] 

Рис.1.15. Реалізація дисперсії ПС 

пацієнта в фізнормі [49] 

 

Рис.1.16. Реалізація СКВ ПС пацієнта в фізнормі [49] 

 

На сьогодні використання статистичного методу аналізу ПС є найбільш 

розповсюдженим в сучасних діагностичних системах. В рамках моделі ПС як 

ЛПВП автори застосували метод усереднення щодо оцінювання сигналу за 

ансамблем, що обмежило глибину дослідження динаміки зміни фазово-часової 

структури ПС (відповідає випадковості) за межами одного кардіоциклу (періоду). 

1.3.2.3. Спектральний аналіз 

Математичні моделі ПС у вигляді періодичних функцій (1.2-1.4), дають 

змогу використати спектральний аналіз для дослідження властивостей і 

ідентифікації ПС [11,31,36,65,83,84,111,112,119]. Обґрунтованість такого аналізу 

підтверджено в праці [109] тим, що згідно теорії англійських вчених Campbell 

F.W. і Robson J.G., сприйняття зображення в серцево-судинній системі проходить 

шляхом їх Фур’є-розкладу. Спектр ПС із урахуванням структури моделей (1.2-1.4) 

має вигляд ряду Фур’є в експоненціальній формі [11,31,36,65,83,84,111,112,119]: 
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де  n  - номер частоти, k  - номер відліку. 

Фур’є розклад ПС уможливлює визначення часток спектральних складових 

у сумарній потужності сигналу і порівняння їх з умовною нормою, або певними 

відомими видами відхилень в роботі судин людини, що формуються на етапі 

навчання [112]. Такі гармоніки є інтегральними класифікаційними ознаками 

зареєстрованого ПС, і вони є стійкішими порівняно з традиційними в лікарській 

практиці локальними, що не мають повторюваності в серіях однотипних 

вимірювань. Приклад обчислених амплітудних спектрів ПС пацієнтів в стані 

норми за допомогою Фур’є-аналізу зображено на рис. 1.17 [112]. 

Результати спектрального аналізу ПС (рис.1.17) уможливлюють процедуру 

оперативного визначення діагностичної інформації про характер та варіацію 

значень частоти серцевих скорочень (ЧСС), присутність, ступінь і характер 

аритмії, динаміку і структуру повільних хвиль LF, VLF і HF діапазонів [112]. 

 

 

Рис. 1.17. Графік амплітудних спектрів ПС (норма) [112]:  

ЧСС – 1.45 Гц (87 уд./хв.). 

 

За умови визначеності відстані між областями відображення та значеннями 

періоду проходження відбитої хвилі уможливлюється процедура визначення 

швидкість поширення ПС, як показника стану судин людини [111]. 
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1.3.2.4. Вейвлет аналіз 

Вейвлет-аналіз дозволяє представити ПС як функцію однієї змінної (часу в 

нашому випадку) f(t) в двовимірному просторі часу і частоти [18,20,62,120,121] у 

вигляді виразу: 

      




 dtttfW  *, ,   (1.13) 

 

де  t - час; знак «*» - комплексне сполучення;   - часовий зсув; f  - частота; 

 (t) - деяка функція, яка називається аналізуючим вейвлетом, форма якої 

визначається типом ПС і метою проведеного дослідження сигналу. 

 У праці [20] використано комплексний вейвлет Морле 

   22exp2exp  tit   [121] з параметром 3 , який дозволяє процедуру 

обчислення модуля і фази вейвлет-аналізу ПС. 

 Інтеграл   ,W  по   дає характеристику всіх пульсацій ПС частоти   і є 

аналогом спектральної густини розподілу енергії ПС: 
 

   




  dWE , ,    (1.14) 

 

У працях [20,51] вейвлет-аналіз ПС виконано в діапазоні частот від 0,3 до 

5,0 Гц, а для розрахунку використовувалося 50 гармонік з логарифмічним 

розбивкою по частоті. На рис. 1.18 зображено порівняння результатів Фур'є і 

вейвлет-спектрів для одного і того самого ПС пацієнта в стані норми. 
 

 

Рис. 1.18. Порівняння Фур’є та Вейвлет-спектрів ПС [20,51] 
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На рис.1.18 видно, що вейвлет-спектр ПС добре відтворює основні 

особливості спектра Фур'є в досліджуваному діапазоні частот, але при цьому в 

ньому відсутні паразитні піки і він значно зручніший для подальшого аналізу. 

Автор у праці [20] відзначає, що спектр ПС в заданому діапазоні частот містить 

добре виділений пік, який відповідає частоті серцевих скорочень  HR. На частоті 

порядку 2 HR в спектрах присутня другий пік, який відповідає відбитій хвилі. 

1.3.2.5 Спектрально-кореляційний аналіз 

У працях [12,25,37] застосовано спектрально-кореляційний метод для 

аналізу ПС з метою виявлення періодичних складових згідно виразу: 

 

   




 dueuRS ui




2

1
, R .   (1.15) 

 

Результати спектрально-кореляційного аналізу ПС зображено на рис.1.19 у 

вигляді спектральних густин розподілу потужності [12].  

 

  
(а) (б) 

Рис. 1.19. Реалізацій спектральних густин розподілу потужності ПС 

пацієнтів в стані норми (а) та патології (гіпертонія) (б) [12] 

 

За результатами спектрально-кореляційного аналізу, які зображено на 

рис.1.19, встановлено, що для конкретного типу ПС (норма чи патологія) 

спектральні характеристики не ідентичні. При цьому частотні параметри 

коливальних (періодичних) компонент ПС збігаються, а амплітудні значення 

відрізняються за потужністю. Амплітудне відхилення слугує чутливим 

індикатором зміни у функціонуванні судин людини. 
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1.4. Науковий аспект роботи 

 

Вирішення проблем розробки фотоплетизмографічних систем для 

діагностування стану судин вагомо залежить від типу та конструктивних 

особливостей моделей ПС та системи, які визначають тип математичного апарату 

для проведення теоретичних досліджень. Базовою задачею побудови 

фотоплетизмографічних систем є розробка математичної моделі досліджуваних 

ПС. Математична модель досліджуваних сигналів є визначальною для моделі 

системи та сформованих сигналів на її виході, що як наслідок визначає 

функціональні можливості фотоплетизмографічної системи. Тому важливо 

розробити таку математичну модель ПС, яка б з достатнім для практики степенем 

точності забезпечувала процедуру дослідження динаміки зміни фазо-часових 

параметрів і давала б змогу розв’язувати задачі їх аналізу. 

З порівняльного аналізу математичних моделей ПС встановлено, що кожній 

з них властиві як позитивні, так і негативні аспекти. Використання математичних 

моделей ПС детермінованого типу не є коректним, оскільки досліджуваний 

сигнал характеризується змінністю, неповторністю, що можна описати коректно 

лише за допомогою моделей стохастичного (ймовірнісного) типу. Серед 

стохастичних моделей ПС необхідно обґрунтувати вибір такої, яка одночасно із 

стохастичністю відображала би сторону повторності (циклічності, періодичності). 

Оскільки особливістю ПС, які використовуються у медичній практиці є наявність 

повторності, певної повторюваності їх характеристик, що обумовлена природою 

породження сигналу [6,7,15,25,40,44,68,121]. Крім цього, необхідно, щоб 

математична модель ПС враховувала динаміку зміни у його фазово-часовій 

структурі, яка кількісно відображає інформацію про механізми варіації та 

швидкості поширення пульсових хвиль, для розв’язання задачі оперативної 

діагностики стану судин, а саме їх ригідності.  

Модель також повинна описувати часову структуру ПС, оскільки це дасть 

змогу використовувати увесь потенціал теорії випадкових функцій, розширить 

клас інформативних ознак та дасть змогу більш повно подавати ПС на її основі. 
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Тому доцільно використовувати випадкові процеси з періодичними імовірнісними 

характеристиками. 

Враховуючи вищенаведений порівняльний аналіз математичних моделей 

досліджуваних ПС та методів їх аналізу, науково-технічні проблеми, які 

виникають під час проведення автоматизованого комп’ютерного аналізу ПС, 

сформульовано апріорні вимоги одо побудови їх математичної моделі сигналів: 

- враховувати стохастичну природу ПС, що є властивим для таких  

сигналів; 

- враховувати властивість періодичності (циклічності) у структурі 

реалізацій ПС для відстеження динаміки зміни фазо-часової структури сигналу; 

- давати змогу проводити комп’ютерне імітаційне моделювання ПС на ПК 

для потреби верифікації методів та алгоритмів їх аналізу при виявленні змін 

ригідності судин у людини; 

- давати змогу визначати характеристики моделі за результатом 

експериментального дослідження. 

 

1.5. Висновки до розділу 1 

 

Проаналізовано відомі математичні моделі досліджуваних  пульсових 

сигналів та методи їх аналізу, які застосовуються при розробці програмного 

забезпечення у фотоплетизмографічних системах з метою формування 

інформативних ознак як показників стану судин людини, а саме їх ригідності 

(жорсткості). 

За результатами аналізу показана необхідність концепції дослідження нової 

моделі пульсового сигналу, яка би дала змогу враховувати у своїй структурі 

інформативні ознаки як індикатори ригідності судин та узгоджувалася із 

параметрами досліджуваного сигналу. Враховуючи той факт, що для задачі 

виявлення ригідності судин людини за реалізаціями пульсових сигналів необхідні 

дані є у їх фазово-часових структурах, тому встановлена доцільність щодо її 

дослідження з апріорною процедурою обґрунтування вибору адекватної 

математичної моделі та розроблення на її базі методів аналізу цих сигналів. 
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РОЗДІЛ 2 

МАТЕМАТИЧНА МОДЕЛЬ ПУЛЬСОВОГО СИГНАЛУ 

 

У розділі проаналізовано фазово-часову структуру емпіричного пульсового 

сигналу та його властивості з позицій детермінованого, стохастичного підходів 

(використано методи теорії стаціонарних ВП). На підставі результатів аналізу 

пульсового сигналу обґрунтовано структуру його математичної моделі як поданої 

через періодично корельований випадковий процес для розв’язання задачі 

дослідження динаміки зміни фазо-часових параметрів як чутливого показника 

стану ригідності судин. 

Розроблено обчислювальний метод та алгоритм оцінювання періоду 

пульсового сигналу у складі фотоплетизмографічних систем, які базуються на 

процедурі пошуку мінімуму функції варіації середніх значень центрованого 

пульсового сигналу. За результатами обчислення середньоквадратичного 

відхилення синхронізації реалізацій пульсового сигналу встановлено, що 

розроблений обчислювальний метод та алгоритм оцінювання періоду забезпечує 

найменший розмах відхилення серед відомих (існуючих) методів та алгоритмів. 

Основні положення розділу апробовано [90,95,97,100,105,107] та 

опубліковано в працях [34,85,89]. 

 

2.1. Аналіз фазово-часової структури пульсового сигналу як 

індикатора стану судин 

 

Інформацію, яку формують відомі фотоплетизмографічні системи щодо 

стану судин є малоінформативною для відстеження динаміки розвитку ригідності 

судин, оскільки вона не відображає кількісно варіації у фазово-часовій структурі 

досліджуваного ПС, які проілюстровано на рис.2.1. 

На рис.2.1 під фазою φn розуміється деяке n-не числове значення, яке є 

мірою часового відхилення початку коливання кожної n-ої хвилі ПС відносно 

значення  Tn 1  періоду. 
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Рис.2.1. Фазово-часова структура реалізації емпіричного сигналу 

 

Аналізом фазо-часової структури емпіричного ПС (рис.2.1) установлено, що 

на кожних n-их серцевих циклах, які локалізовані в межах часового періоду 

сигналу Т, спостерігається варіація значень фаз φ1–φ10 складових (пульсових 

хвиль) ξ1(t)–ξ10(t) відносно початкового значення  Tn 1  періоду у реалізації ПС 

ξ(t) в часі: 

var...21  n ,      (2.1) 

 

де n – номер періоду ПС або номер фази n-ої хвилі. 

Такі часові зсуви фаз хвиль ПС  0  відносно початкових значень 

періоду кожного серцевого циклу відбуваються під впливом зміни швидкості ПХ 

vv   як чутливих індикаторів мінімальних змін у ригідності судин (п.1.2.1, 

рис.1.6): 
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де 0  – початкова фаза ПХ в моменти часу nT  (рис.2.1); 

 n  – приріст фази на n-ому періодові ПС; 

 v  – швидкість кровотоку; v  – приріст швидкості кровотоку. 
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На підставі аналізу фазо-часової структури реалізації емпіричного ПС 

(рис.2.1) встановлено, що його математична модель повинна забезпечити 

можливість дослідження динаміки цієї структури при кожному серцевому циклі 

для визначення показників ригідності судин людини та бути адекватною 

властивостям природи породження такого сигналу.  

 

2.2. Аналіз властивостей пульсового сигналу 

 

2.2.1. Визначення періоду пульсового сигналу 

Базовою задачею від якої залежить точність та коректність отриманих 

результатів аналізу ПС як стохастичного є задача визначення його періоду. 

У випадку ПС не існує прямих методів визначення (оцінювання) його 

періоду за реалізацією досліджуваного сигналу. Тому необхідно сформулювати і 

розв’язати задачу пошуку періоду, яка складається з обґрунтування критерію 

встановлення істинності його значення, способу та методики і способу пошуку 

найбільш ймовірного інтервалу часу існування значень періоду досліджуваного 

ПС та його початкового наближення, методу вибору значення періоду в часовому 

інтервалу його існування. 

Оскільки, статистичний період буде найбільш наближеним до істинного 

(найбільш сподіваного) значення часового періоду ПС, тому його початковим 

наближенням – значення пробного періоду pT . 

Процедура оцінювання відомих методів знаходження періоду ПС шляхом 

його обчислення (оцінювання) та вибір оптимального з них зумовлений тим, що 

це дасть змогу визначити їх ефективність за показниками точності (наближеність 

до істинного значення часового періоду). За обчисленими показниками буде 

прийнято рішення щодо вибору одного із відомих методів як ефективного або 

буде здійснено процес розробки нового методу для покращення показників 

точності. 

Серед відомих методів оцінювання періоду ПС виділено наступні: 

- Метод екстремальних значень (процедура усереднення часових 
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інтервалів між максимальними (піковими) значеннями реалізації сигналу) 

(Gazanhes C.) [118]; 

- Усереднення інтервалів між максимумами амплітудних спектрів 

сигналу [69]; 

- Усереднення часових інтервалів між максимумами автокореляційної 

функції сигналу [27,9,117]; 

- Усереднення інтервалів між максимумами спектральної густини 

потужності сигналу [27,28,35]; 

- Обчислення максимуму варіаційної функції сигналу (Драган Я. П., 

Чорна Л. Б., Яворський Б. І.) [33]. 

Оскільки, усі відомі наведені вище методи є індивідуальними, тому 

необхідно розв’язати задачу пошуку періоду ПС, яка містить обґрунтування 

критерію встановлення його значення, алгоритм знаходження можливого 

інтервалу часу існування значень періоду сигналу, його початкового наближення 

та обґрунтування вибору методу пошуку істинного значення періоду. 

Проаналізуємо відомі методи обчислення періоду ПС на прикладі 

пульсового сигналу (ПС). 

Метод екстремальних значень при обчисленні періоду базується на 

знаходженні піків ПС шляхом пошуку максимуму сигналу на інтервалах часу n 

згідно виразу: 

 nnM  ,...,max 1 ,  Nn ,1    (2.3) 

 

де n  – послідовність ПС на інтервалі часу n, де здійснюється процедура 

визначення максимуму; 

 N – максимальна кількість часових інтервалів, на яких здійснюється 

процедура визначення максимуму. 

На рис.2.2 наведено реалізацію емпіричного ПС із позначеннями інтервалами 

часу між знайденими максимумами сигналу (максимальними значеннями за 

рівнем амплітуд є піки кровонаповнення судин) методом екстремальних значень 

згідно виразу (2.3).  
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Рис. 2.2. Реалізація ПС із позначеннями максимумів та відстанями між ними 

 

Як видно з рис.2.2, на реалізації ПС спостерігається зміна відстаней між 

максимумами кровонаповнення артерій, що призводить до зміни періоду сигналу 

T1 ≠T2≠…Tn-1 (n – кількість максимумів). Тому для оцінювання істинного значення 

періоду серед множини значень використовують оцінку середньостатистичного 

значення періоду }{TM  [118]. 

На рис.2.3 зображено виділенні миттєві значення максимумів 

кровонаповнення та обчисленні значення середньостатистичного періоду }{TM , 

середньоквадратичного відхилення }{TD . 

 
Рис.2.3. Реалізація ПС із виділеними миттєвими значеннями максимумів 

кровонаповнення 
 

На рис. 2.3 видно, що середньостатистичне значення періоду ПС рiвнe 

0.9522 сек, а середньоквадратичне відхилення рiвне 0.0281 сек, що вказує про 

незначну його варіацію в 2,95%, i також придатність такого методу для 

оцінювання значення періоду ПС. 
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Результати визначення періоду (рис. 2.3), які обчислено із використання 

методу екстремальних значень, залежать від значення порогу, з яким 

здійснюється порівняння максимальних значень. При малому значенні порогу 

здійснюється процес виявлення не лише значення максимумів, а також 

додаткових максимумів. 

Застосування перетворення Фур’є [11,31,36,65,83,84,111,112,119] щодо 

аналізу ПС, дає можливість визначити у частотній області період сигналу за 

шляхом усереднення інтервалів між максимумами амплітудних спектрів 

(рис. 2.4). 

 
Рис. 2.4. Пошук значення періоду в частотній області за максимумами амплітуд 

 

На рис.2.4 зображено інтервали між максимумами амплітудних спектрів,  

результат переходу в часову область та обчислене середнє значення періоду ПС. 

 
Рис.2.5. Інтервали між піками амплітудних спектрів ПС та  

перехід в часову область 



 61 

Отримані значення обчислення періоду ПС із використанням Фур’є аналізу 

вказують на сталість значень періоду ( fT  1 ) для кожної наступної 

гармонічної складової, проте як видно на рис. 2.5 період не є сталим, що вказує на 

некоректність визначення періоду ПС. 

Наступний метод обчислення значення періоду ПС ґрунтується на 

усереднені часової відстані між максимумами значень автокореляційної функції 

сигналу  t : 

 

      
T

dtutt
T

ur
0

1
 , Rt     (2.4) 

 

дe  Tu   - величина часового зсуву. 

На рис. 2.6 зображено реалізацію автокореляційної функції ПС із 

визначеними моментами часу на яких зосередженні її максимуми. 

 

 

Рис.2.6. Реалізація автокорeляцiйнї функції ПС iз зазначеними миттєвими 

значеннями часів на яких зосередженні її максимумами 

 

На рис.2.7 зображено інтервали між максимумами реалізації кореляційної 

функції ПС та обчислені середнє значення періоду  RM   і його дисперсію 

 RD  . 
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Рис.2.7. Інтервали між максимумами кореляційної функції 

 

На рис.2.7 видно, що обчислене середнє значення періоду  RM   рiвнe 

0.9567 сек, а середньоквадратичне відхилення - 0.0063 с, що вказує на незначну 

варіацію періоду в 0,65%, а також придатність цього методу щодо оцінювання 

величини періоду ПС. 

Недоліком методу оцінювання періоду за значеннями максимумів 

автокореляційної функції ПС є зниження його швидкодії при використанні 

операцій множення та часових зсувів. 

У працях [27,28,35] для визначення значення періоду ПС використовують 

метод, який базується на усередненні відстаней між максимумами значень 

спектральної густини (щільності) потужності ПС (спектр кореляційної функції 

ПС) (рис.2.8). 

 

Рис.2.8. Реалізація спектральної густини потужності ПС iз миттєвими 

значеннями частот, на яких зосереджені максимумами 
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Отримані значення періоду ПС із використанням перетворення Фур’є від 

кореляційної функції показують варіативність значень різниці періодів 

( fT  1 ) для усіх гармонічних складових. Істинне значення періоду ПС 

шукають шляхом обчислення середнього значення серед множини значень 

періодів. 

В основі методу максимуму функції варіації математичного сподівання 

лежить вираз [33]: 

 

  
  

   






1,0

1
;

2 ˆˆsup;;ˆ
21 Ni

ii
TTD

tmtmTTmV
m

 ,   (2.5)

 

 

На рис.2.9 зображено реалізацію варіації математичного сподівання  ПС 

  21;;ˆ TTmV  . 

 

 

Рис.2.9. Реалізація варiацiї матeматичного сподiвання ПС 

 

За оцінку істинного значення T̂  періоду ПС згідно методу буде вибрано 

таке значення пробного періоду, яке, в першому наближанні, дає максимальне 

значення розмахів 
 

  21;;ˆmaxargˆ TTmT
pT

 . 

 

З графіку (рис.2.9) видно, що крива   21;;ˆ TTmV   має один чітко видiлeний 

максимум, що i буде періодом ПС. 
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Зведені результати обчислення періоду ПС відомими методами подано у 

таблиці 2.1. 

 

Таблиця 2.1 

Результати обчислення значення періоду ПС Т 

№ Метод обчислення значення періоду Т 

Значення 

періоду ПС Т, 

сек 

1 Метод екстремальних значень 0,9522 

2 
Метод усереднення частотних інтервалів між 

максимумами значень амплітудних спектрів сигналу 
0,9567 

3 
Метод усереднення інтервалів часу між максимумами 

значень автокореляційної функції сигналу 
0,9567 

4 
Метод усереднення частотних інтервалів між значеннями 

максимумів спектральної густини потужності сигналу 
0,9533 

5 Метод максимуму функції варіації матсподівання 0,9678 

 

Згідно даних табл. 2.1 обчислене значення періоду ПС є варіативним для 

кожного методу (алгоритму) його обчислення, що призводить в подальшому до 

розмитості результатів обробки ПС у складі фотоплетизмографічних систем. 

Тому пошук (обчислення) оптимального значення періоду ПС та розвиток 

(розробка нових) методів (алгоритмів) його обчислення є актуальною задачею 

наукового спрямування. 

Кожен із вищерозглянутих методів передбачає свої характерні випадки 

застосування. У загальному ж випадку виникатимуть похибки через відхилення 

обчисленого значення періоду відносно його істинного значення. Процедура 

верифікації отриманих значень Т шляхом розроблення кількісного критерію, а на 

його основі методу та алгоритму для вибору істинного періоду дасть змогу 

контролювати появу таких похибок. 
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Ядром нового методу обчислення періоду ПС є той факт, що в центрованого 

ПС  Tt,
0

  без стохастичної складової  середнє значення норми буде прямувати до 

нуля: 

 

  0,
0










TtM t  , Rt  .    (2.5) 

 

За такого припущення (2.5) є необхідним задання функції  TM   

усереднених значень центрованого ПС з точним значенням нижньої границі 

(міноранти) на часовому iнтeрвалi  maxmin ;TT : 

 

  
  0,inf

0

R; maxmin



















TtM t

tTTT
 , Rt .   (2.6) 

 

Для розроблення кількісного методу та алгоритму обчислення періоду ПС в 

математичному сенсі задано функцію варіації середніх значень норм центрованої 

реалізації ПС  TM , які будуть обчисленні для різних значень пробного періоду 

T  з інтервалу  maxmin ;TT  ( maxmin TTT  ): 

 

 
  

  



















TtMTM t
tTTTD

,inf
0

R; maxmin

 ,   (2.7) 

 

де  Tt,
0

  – центрований ПС: 

 

     TtmtTt ,,
0




 , Rt ,  maxmin ;TTT ,  (2.8) 

 

де  t  – реалізація ПС; 
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  Ttm

T

,



 – періодично подовжені в часовому просторі з періодом Т реалізації 

оцінок математичного сподівання  Ttm

T

,



 ПС  t : 

 

      R,,
1

0

 




tkTtmtTtm
K

k

T
Dk  


    (2.8) 

 

де k  - номер періоду (серцевого циклу); 

TN  – кількість точок, які лежать в межах одного пробного періоду ПСT ; 

 t
kD =









k

k

Dt

Dt

 якщо,0

 якщо,1
 - індикаторна функція Хевісайда; 

  TkkTDk 1,   - часовий діапазон тривалості k-го періоду ПС; 

 Ttm

T

,



 - оцінка математичного сподівання ПС: 

 

     Ttt
K

Ttm
K

k
k

T

,0,
1

,
1

0

 






 ,    (2.9) 

 

За оцінку істинного (найбільш ймовірного) значення 


T  періоду реалізації 

ПС буде прийнято таке значення пробного періоду, яке забезпечить мінімальне 

(найменше) середнє значення довжини вектора центрованої реалізації ПС: 

 

    maxmin ;;minarg TTTMT
T




.    (2.10) 

 

Для знаходження нижньої границі (мінімуму) критерію – функція варіації 

середніх значень центрованого ПС  TM  - використано відомий чисельний метод 

послідовного перебору значень  maxmin ;TTTП  . Метод послідовного перебору в 

даному випадку полягає в обчислені статистичних оцінок при усіх можливих 

значеннях пробного періоду з інтервалу  maxmin ;TTTП  . 
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Крок перебору можна задати як певне фіксоване число. Оскільки ми маємо 

дискрeтнi часовi ряди, тому було використано крок – період дискретизації. Самe 

вiн визначає крок дискретних значень пробного періоду на iнтeрвалi  maxmin ;TT . 

На базі виразів (2.7) та (2.10) розроблено алгоритм обчислення періоду, 

який зображено на рис.2.10. 

 

 

Рис.2.10. Алгоритм обчислення періоду ПС 

 

Згідно до алгоритму (рис.2.10) відбувається: 

- завантаження даних ПС  t ;  

- задається діапазон пробного періоду  maxmin ;TTT ;  
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- обчислення математичного сподівання реалізації  t  для діапазону 

періодів  Ttm ,



; 

- центрування  t  ПС відносно математичного сподівання  Ttm ,



; 

- пошук мінімуму по усередненій реалізації ПС  Tt,
0

 . 

Для перевірки працездатності роботи методу обчислення періоду сигналу за 

розробленим алгоритмом (рис.2.10) використано тестовий сигнал у вигляді 

синусоїдального сигналу (рис.2.11) з апріорно відомими значенням періоду, який 

рівний 1 сек. 

 
Рис.2.11. Тестовий сигнал 

 

Результат обчислення  TM  для тестового сигналу наведено на рис.2.12. 

 

Рис.2.12. Графік залежності варіації середніх значень норм центрованого 

тестового сигналу  TM  від пробного періоду Т 
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З графіку залежності варіації середніх значень норм центрованого ПС 

 TM  (рис.2.12) видно, що крива має один чітко виражений мінімум (нижню 

границю) на 1 сек, що відповідає апріорно заданому значенню періоду (рис.2.11).  

Отже розроблений метод дає змогу визначити точно на 100% період 

пульсового сигналу, що підтверджує коректність алгоритму та програмного 

забезпечення його роботи. 

Результат обчислення середніх значень функції  TM  для 

експериментального ПС зображено на рис.2.13. 

 

 

Рис. 2.13. Графік залежності варіації середніх значень норм  

центрованого ПС  TM   

 

З графіку на рис.2.13 видно, що крива  TM  має один чітко виділений 

мінімум, що i буде слугувати періодом ПС, який рівний 0,9611 сек. 

Для відображення коректності роботи методу та алгоритму обчислення 

періоду, розкладено реалізацію ПС   R, tt  на ансамбль реалізацій 

   Tttk ,0,   з часовою тривалістю, яка рівна величині періоду T=0,9611 сек 

(рис.2.14). 
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Рис.2.14. Ансамбль реалізацій ПС  tk  тривалістю 0,9611 сек 

 

На рис.2.14 візуально видно, що усі реалізації ПХ по шкалі часу є 

синхронізованими по фазі, що додатково підтверджує працездатність методу 

визначення періоду ПС. 

Для порівняння результатів обчислення періоду ПС різними методами 

(алгоритмами) застосовано як критерій мінімальне значення максимального 

розмаху середньоквадритного відхилення (СКВ) ансамблю реалізацій ПС при 

різних обчислених значеннях періоду згідно виразу: 

 

       ),,min(),min(
1

2






N

n
kknk TtmTtTtT  


,   KkTt k ,1 ,,0   (2.11) 

 

де kT  – значення періоду (апріорно визначене), яке визначено k-им методом; 

  kTtm ,  – математичне сподівання реалізації пульсового сигналу  t  з 

періодом kT ; 

 K – кількість визначених періодів;  

N – кількість реалізацій ансамблів  kn Tt,  ПХ у реалізації  ПС  t  із 

періодом kT . 

 На рис.2.14 зображено результати оцінювання СКВ  kTt,


. 



 71 

 

Рис. 2.14. Реалізації СКВ  kTt,


 ансамблю ПС при різних значеннях 

періоду, які обчислено розробленим та відомими методами 

 

На реалізації СКВ  kTt,


 ПС (рис.2.14) позначено:  

– Т1 – період, який визначено методом екстремальних значень; 

– Т2 – період, який оцінено шляхом усереднення інтервалів між 

максимумами автокореляційної функції та амплітудних спектрів; 

– Т3 – період, який оцінено шляхом усереднення інтервалів між 

максимумами спектральної густини (щільності) потужності; 

– Т4 – період, який оцінено методом максимуму варіаційної функції; 

– Т5 – період, який оцінено запропонованим (розробленим) методом. 

Як показник ефективності методів оцінювання періоду ПС різними 

методами, використано значення максимуму реалізацій середньоквадратичного 

відхилення  kTt,


 (рис.2.14). При такому показнику задачу ефективності 

методів зведено до задачі пошук мінімуму серед максимумів СКВ  kTt,


. 

Отримані значення максимальних розмахів середньоквадратичного 

відхилення  kTt,


 синхронізованих реалізацій пульсового сигналу з періодом kT  

(обчислено різними методами) подано у табл. 2.2.  
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Таблиця 2.2 

Результати порівняння обчислення періоду ПС різними методами 

№ Метод обчислення періоду Т 
СКВ 

 kTt,


, мВ2 

Період  

Т, сек 

1 Метод екстремальних значень 0,2521 0,9522 

2 Усереднення інтервалів між максимумами 

автокореляційної функції 
0,1637 0,9567 

3 Метод усереднення інтервалів між 

максимумами амплітудних спектрів 
0,1637 0,9567 

4 Усереднення інтервалів між значеннями 

максимумів спектральної густини потужності 

сигналу 

0,2278 0,9533 

5 Максимум варіаційної функції 0,2072 0,9678 

6 Розроблений метод 0,1197 0,9611 

 

З табл.2.2 видно, що реалізація ПС із значенням періоду Т=0,9611 сек, який 

визначено розробленим методом, має найменший числовий показник 

максимального розмаху СКВ  kTt,


. 

Отже, одержані результати підтверджують факт щодо актуальності 

використання методу мінімуму функції зміни середніх значень центрованого ПС 

(2.10) для визначення оптимального значення періоду ПС. 

2.2.2. Детермінований підхід щодо аналізу характеристик пульсового 

сигналу 

Задля обґрунтування структури математичної моделі досліджуваного ПС 

здійснено аналіз його характеристик методами, які реалізовано на підходах 

детермінованих та стохастичних. 

В межах детермінованого підходу математичну модель ПС розглянуто як 

періодичну функцію    kTtftf   зі значенням періоду Т, яка описує сигнал у 

просторі числових функцій, які є означеними на множині  T,0  з інтегровним 
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квадратом   dtt
T 2

0

  , за допомогою ряду Фур’є (перетворення Фур’є [42]): 

 

   



Zk

t
T

ik

k Ttect ,0,

2

 ,    (2.12) 

 

де kc  - коефіцієнти ряду Фур’є: 

 

  Z 


kdtet
T

c
T t

T
ik

k    ,
1

0

2

 .    (2.13) 

 

Коефіцієнти kci
kk ecc

 arg
  дають амплітуди kc , які описують гармонічний 

склад ПС та їх мінливість. 

Результати гармонічного аналізу реалізацій ПС в межах k-их періодів 

зображено на рис.2.3 у вигляді обчислених оцінок kc . 

 

 

 

Рис. 2.3. Реалізації амплітудних спектрів ПС (фізіологічна норма) 
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Результати гармонічного аналізу ПС в межах детермінованого підходу при 

наперед визначеному значені періоду ПС Т підтверджують факт присутності в 

сигналі стохастичної компоненти за варіативністю амплітудних спектрів ПХ 

(рис.2.3)         kTtSTtStS fff  111 ...   (спектри ПХ (k-ий період 

ПС) різняться між собою). 

2.2.3. Стохастичний підхід щодо аналізу характеристик пульсового 

сигналу 

При стохастичному підході ПС розглянуто як стаціонарний випадковий 

процес (СВП), який має статистичні методи для дослідження властивостей 

стохастичності сигналу.  

Найважливішими для практичних застосувань характеристиками ПС з 

позицій теорії стаціонарних випадкових (стохастичних) процесів є математичне 

сподівання, дисперсія та густина розподілу ймовірностей. 

Густина розподілу ймовірностей миттєвих значень ПС для k-их періодів дає 

змогу встановити закон їх зміни в часі згідно виразу: 

 

 

 

dtetp
Х

D

mt







 






2

2

2

1
, .    (2.14) 

 

де m   – середнє значень Х; 

D   – дисперсія значень Х. 

На рис.2.4 видно, що значення густин розподілу є варіативними 

(спостерігаються часові трансформації для значень сигналу різних серцевих 

циклів (періодів)) в залежності від часу      nknk ttpttp ...,......,... 1111 , 

що вказує на не стаціонарність ПС.  
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Рис. 2.4. Реалізація густини розподілу ймовірностей значень ПС  nk tp ,  

 

Автокореляційний аналіз дає змогу оцінити міру залежності поточних 

значень ПС від своїх зсунутих в часі значень (радіус кореляції). Такий аналіз 

також забезпечує процедуру виявлення в ПС елементів, які повторюються 

періодично. При автокореляційному аналізі ПС як випадкового процесу 

забезпечується процес виявлення невипадкових компонент і оцінювання 

невипадкових параметрів цього процесу. 

Автокореляційна функція скінченого за енергією ПС  t , як кількісна 

інтегральна характеристика форми сигналу, визначається через інтеграл добутку 

двох копій ПС  t  зсунутих між собою в часі на величину u  на інтервалі 

спостереження  Tt ,0 : 

- для ансамблю реалізацій  tk  (ПХ): 

 

     dtukTtkTt
T

utr
T

k  
0

1
,  ,   Ttu ,0,  ,  1,0  Kk . (2.15) 
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де K – кількість реалізацій  tk , які множино на кожному періоді k-му періоді 

      ttt k ,..., , 21  утворюють суцільну реалізацію  t ; 

 u – велична часового зсуву; 

- для суцільної реалізації ПС: 

 

     dtuttur
T

 
0

 . Rt     (2.16) 

 

На підставі результатів кореляційного аналізу ПС виявлено, що: 

- кореляційна функція  utr
k

,  (2.15) кожного k-го ансамблю реалізацій 

 tk  є майже подібними між собою, що вказує на властивість періодичності;  

 

 

Рис. 2.5. Реалізації кореляційних функцій ансамблю емпіричного ПС  tk  

           kTTktkTtTttt ,1 ,,..., 111    

 

- кореляційна функція  ur  (2.16) суцільної реалізації  t  за своєю 

формою є періодично-заникаючою (рис.2.6), що вказує на властивість циклічної 

скінченності. 
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Рис. 2.6. Реалізація автокореляційної функції емпіричного ПС 

 

Задля пошуку шляхів та способів обґрунтування конструктиву 

математичної моделі ПС на основі отриманих результатів апріорного аналізу ПС 

відомими методами (рис.2.3-2.6) сформульовано базові вимоги до моделі, які 

наведено у табл. 2.3. 

 

Таблиця 2.3 

Сформовані вимоги до математичної моделі досліджуваного ПС 

№ Сформульована вимога Обґрунтована підстава 

1 2 3 

1 Врахування стохастичності 

(випадковості) ПС, а саме 

нестаціонарності 

1) Амплітудні спектри ПХ у реалізації 

ПС є варіативними (рис.2.3) 

2) Трансформація функції густини 

розподілу значень ПС (рис.2.4) 

2 Врахування періодичності 

(циклічності, повторності) 

Подібність реалізацій кореляційної функції 

k-их ансамблів ПС (рис.2.5) 
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Продовження таблиці 2.1 

1 2 3 

3 Приналежність до класу 

стохастичних скінченних 

процесів 

Заниканість у часі реалізації кореляційної 

функції ПС (рис.2.6) 

4 Урахування взаємо-

пов’язаності між різними 

хвилями однієї і тієї ж 

реалізації ПС для 

відстеження динаміки 

зміни його фазо-часової 

структури 

Фазово-часова структура (рис.2.1) 

 

Вимоги, які зведено в табл.2.3, з позицій енергетичної теорії відповідає 

модель у вигляді періодично корельованого випадкового процесу (ПКВП). Така 

модель має у своєму арсеналі засоби врахування взаємопов’язаності гармонічних 

складових і варіації ймовірнісних характеристик сигналу. 

Енергетичну теорію в повній мірі викладено у монографії [32] як результат 

потреб дослідження нестаціонарних процесів та сигналів задля виявлення нових 

фактів, пошук їх істинного значення і взаємопов’язування з відомими в межах 

достатньо систематично розвинутої та вичерпної теорії. Теорія забезпечує 

поєднання питань зображень ПС через складові елементарного характеру, 

лінійного перетворення, обґрунтування алгоритму їх аналізу для розв’язання 

задач широкого спектру їх використання зі сторони теорії та практики. 

 

2.3. Періодично корельований випадковий процес як модель 

пульсового сигналу 

 

ПС як об’єкт моделювання на основі ПКВП класу 
T  [32] є процесом, 
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функція кореляції якої задовольняє умовам скінченності    ttrM t ,  (рис.2.6) та 

періодичності    strTsTtr ,,    (    stuRstr , ) (рис.2.5), 0T  для всіх 

t , Rs . 

Введення класу   передбачає вивчення ПКВП у частотній області – його 

гармонізовність, вигляд спектру (тип взаємозалежності гармонічних складових), 

закон збереження (потужність згідно узагальненої теореми Вінера-Хінчина) та 

подання такого виду процесів через складові спектрального виду [32]. 

Процедура оцінювання середніх характеристик ПС виду ПКВП передбачає 

те, що усереднення продовж усієї осі перетворюється в процедуру усереднення по 

часовому відрізку тривалістю T  за рахунок інваріантності усереднення щодо 

зсуву в межах часового інтервалу  T;0 . 

Середня потужність ПС виду ПКВП за умови інваріантності до зсуву 

визначається усередненням в діапазоні періоду тривалістю  T,0  у відповідності 

до виразу: 

    
TT

T dtttr
T

dttE
T

P
00

2
,

11
 .     (2.17) 

 

При урахуванні виразу (2.17) та отриманих результатів аналізу 

досліджуваного сигналу (рис.2.4-2.6) встановлено, що такий сигнал є належним 

до класу 
T , оскільки умова    

T
T dtttr

T
P

0

,
1

  виконується (скінченність 

реалізації функції кореляції ПС (рис.2.6). 

В межах класу 
T  важливою властивістю ПС виду ПКВП є те, що 

процедури оцінювання їхніх характеристик зводяться до статистик стаціонарних 

процесів. 

З урахуванням такої властивості незміщеності середні величини 

характеристик досліджуваного ПС обчислюються у відповідності до виразу: 

 

    
T

t dttm
T

tmMm
0

1
 ,    (2.18) 
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         
 TT

t dtutb
T

dttutr
T

tutrMuB
00

,
1

,
1

,  ,  (2.19) 

 

де  
tM  - символ усереднення по всьому часовому просторі t;  

 utb ,  - зсувова (двопараметрична) коваріація ПС як центрованого 

(     mtt 


) ) в часові моменти t та зсунутої на величину часу u його копії; 

T  - період корельованості досліджуваного ПС. 

Коваріація  utb ,  характеризує розподіл значень потужності ПС в часовому 

просторі, що є особливо важливим для задачі виявлення моменту прояву змін у 

фазово-часовій структурі досліджуваного сигналу. 

Характеристики (2.18) та (2.19) мають розкладання в ряди Фур’є в рамках 

теорії типових функцій Шварца [118] (функції, похідні яких є стрімко 

спадаюючими з прямуванням до нуля   0 tf  при рості аргументу t ), коли 

розглядати реалізацію ПС як подання ПКВП класу 
T : 

 

  
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
Zk

t
Т

ik

kemtm
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,     (2.20) 
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де   uBk  – кореляційні компоненти [32]: 

 

dteutb
T

uB
T

e
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t
Т

ik


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
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Кореляційні компоненти  uBk  мають відповідне зображення вигляду Фур’є 

за мірами при умові їх обмеженості     T
k PBuBuB ξ00   (приналежність до 

класу 
2B ) [32]: 

http://uk.wikipedia.org/wiki/%D0%9F%D0%BE%D1%85%D1%96%D0%B4%D0%BD%D0%B0
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




 )()(  dFeuB k
iu

k ,     (2.23) 

 

Із врахуванням виразу (2.23) зсувова коваріація  utb ,  ПС як поданого 

через ПКВП обчислюється у відповідності до виразу: 

 











 ),(),( )( 
 ddFeutb uti ,   (2.24) 

 

де    ddF ,  - спектральна біміра. 

Наведені властивості зсувової коваріації ПС поданого через ПКВП дають 

усі підстави для виведення виразу самого процесу через власні компоненти як 

стаціонарні, а саме визначити структуру даного класу досліджуваного процесу.  

Пульсовий сигнал як поданий через ПКВП є належним до класу 
T  лише за 

умови, коли його зображення має вигляд [32]: 

 

   



Zk

t
T

k
i

k ett


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, Rt , Zk ,    (2.25) 

 

де   tk  - випадкова складова структури ПС, яку подано через стаціонарно-

пов’язані процеси (стаціонарні компоненти); 

T

kt
i

e

2

 – періодична (циклічна) складова ПС з параметром періоду Т; 

k – номер стаціонарної компоненти. 

Подання ПС через зображення ПКВП (2.25) забезпечує обґрунтування 

застосування до його оцінювання відомих методів синфазного та компонентного 

аналізів шляхом оцінювання імовірнісних характеристик як інформативних 

(діагностичних) ознак, що є показниками (індикаторами) стану судин людини при 

виявленні ригідності судин. 
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2.4. Висновки до розділу 2 

 

Шляхом розроблення нового методу та запропонованого на його основі 

алгоритму, з використанням процедури пошуку мінімуму функції варіації 

середніх значень центрованого пульсового сигналу розвинуто методологію 

обчислення періоду стохастичних пульсових сигналів для 

фотоплетизмографічних систем. Встановлено, що розроблений метод, 

враховуючи результати обчислення середньоквадратичного відхилення 

синхронізацих реалізацій пульсового сигналу, забезпечує найменший його 

розмах, на відміну від відомих.  

Враховуючи варіаційність фазо-часової структури пульсового сигналу, 

отримані результати аналізу характеристик сигналу з позицій детермінованого, 

стохастичного підходів (теорія стаціонарних ВП) та проаналізовані властивості 

ПКВП встановлено, що модель такого класу забезпечує адекватність щодо опису 

досліджуваного сиґналу, а саме врахувати у своїй структурі взаємопов’язаності 

між різними хвилями однієї реалізації ПС шляхом поєднання випадковості із 

періодичністю (циклічністю) сиґналу, а тому розробити методи і алгоритми 

визначення інформативних (діагностичних) ознак для задачі дослідження 

динаміки зміни фазо-часових параметрів як чутливого показника стану ригідності 

судин, чим підвищено інформативність результатів аналізу пульсового сигналу у 

складі фотоплетизмографічних систем. 
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РОЗДІЛ 3 

РЕЄСТРАЦІЯ ТА МЕТОДИ АНАЛІЗУ ПУЛЬСОВОГО СИГНАЛУ 

 

У розділі синтезовано схему макету фотоплетизмографічної системи та 

проаналізовано результати його функціонування. На базі обґрунтованої структури 

математичної моделі ПС як періодично корельований випадковий процес 

отримано нові вирази для числення його ймовірнісних характеристик через 

усереднені кореляційні компоненти як показники стану ригідності судин 

одержаних синфазним та компонентним методами аналізу. На базі синфазного та 

компонентного методів розроблено алгормитмічне забезпечення аналізу 

пульсових сигналів як бази для розробки програмного забезпечення 

фотоплетизмографічної системи. 

Основні положення розділу апробовано [91,92,93,94,104] та опубліковано в 

працях [86]. 

 

3.1. Реєстрація пульсового сигналу методом фотоплетизмографії 

 

3.1.1. Актуальність розробки макету системи реєстрації пульсового 

сигналу 

Застосовність фотоплетизмографічних систем (Endo-Pat2000 (Ізраїль), 

оптоелектронний діагностичний комплекс (Україна), Senzio (Голандія), ЭЛДАР 

(Росія), PulseTrace PCA2 (США) та інші) для діагностики стану судин при 

виявленні перших ознак їх ригідності, забезпечує процес формування низки 

інформативних ознак як кількісних індикаторів стану судин шляхом реєстрації 

ПС з подальшою процедурою їх аналізу. 

Аналізом відомих фотопетизмографічних систем встановлено, що їх 

використання для задачі оцінювання параметрів ригідності судин не є достатнім 

через високі вартісні показники та обмежені можливості аналізу ПС щодо 

отримання великого асортименту інформативних (діагностичних) ознак на основі 

адекватної для такої задачі математичної моделі досліджуваного ПС. 
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Також інформацію, яку формують відомі системи щодо стану судин, є 

низькоінформативною в процесі відстеження динаміки розвитку захворювання 

судин (зміна ригідності). 

Отже, розробка недорогого за вартісними показниками макету 

фотоплетизмографічної системи для задачі реєстрації та подальшого аналізу ПС з 

метою формування інформативних ознак як індикаторів зміни ригідності систем, 

є актуальним завданням. 

3.1.2. Синтез структури системи 

Для реалізації процесу реєстрації з подальшим аналізом ПС розроблено 

схему структурну макету фотоплетизмографічної системи, яку зображено на 

рис.3.1. 

 

 

Рис.3.1. Структура схема макету фотоплетизмографічної системи 

 

Структурна схема макету фотоплетизмографічної системи (рис.3.1), 

складається з таких структурних одиниць: 

1 - оптичний датчик ПС; 

2,3 - фільтр високих (ФВЧ) та низьких частот (ФНЧ); 

4 – вузол підсилення (підсилювач з можливістю регулювання); 

5 - вузол узгодження; 

 6 - АЦП; 
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7 – мікроконтролер (мікропроцесор); 

8 - перетворювач інтерфейсів USB-UART; 

9 – персональний комп’ютер.  

З урахуванням того, що найоптимальнішим діапазоном випромінення 

джерела потоку світла для реєстрації ПС є ближній та видимий діапазони 

інфрачервоного (ІЧ) випромінювання (625-740 нм) (підтверджено результатами з 

праці науковця Вебстара [126,127]), тому в якості датчика ПС застосовано 

оптичний датчик, який конструктивно складається з світлодіода як ІЧ 

випромінююча та фототранзистора як приймача відбитого від поверхні судин ІЧ 

випромінення (рис.3.2). 

 
Рис.3.2. Схема вибору оптичного датчика 

 

Апріорно висунуто такі  вимоги щодо параметрів оптичного датчика:  

- високі показники чутливості щодо зміни вихідного струму датчика при 

мінімальних змінах інтенсивності потоку світла, що відбивається від поверхні 

судини та проходить через шкіру людини;  

- довжина хвилі світла випромінення та поглинання повинна становити в 

межах діапазону 625-740 нм [126,127];  

- низька споживана потужність;  

- збереження стабільності роботи при змінах температури;  

- захищеність від впливу денного світла як паразитного. 

На рис. 3.3 зображено загальний вигляд датчика TCRT1000 [29], який 
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працює на принципі реєстрації відбитого променю у вигляді ПС, та його показник 

у вигляді залежності значення струму колектора Ic від відстані поверхні 

випромінювання датчика d до поверхні відбивання (судини). Обраний датчик 

задовольняє вище сформульованим вимогам.  

 
Рис.3.3. Залежність зміни значення струму колектора від відстані поверхні 

випромінювання датчика до поверхні відбивання 
 

При урахуванні того, що товщина шкіри людини за значенням коливається 

в межах від 0,5 до 3 мм (без урахування зміни коливань судин) [116], встановлено, 

що значення чутливості датчика залежно від відстані (0,5-3мм) буде коливатися в 

межах від 0,4 мА до 0,8мА. 

ФВЧ з параметром частоти зрізу до 0,5 Гц забезпечує процес виділення 

пульсуючих складових ПС на фоні постійної складової ПС. Вміст складової 

залежить частки поглиненого світла у вимірюваному циклі пульсацій під час 

діастоли, оптичних параметрів кісток, крові та біотканини. При частоті зрізу 

0,5 Гц відмічають мінімальні варіації у структурах ПС [110, 112] (рис.3.4). 

 
Рис. 3.4. АЧХ ФНЧ і ФВЧ (f1=0,5 Гц, f2=3,4 Гц) 
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ФНЧ з параметром частоти зрізу 3,4 Гц дає змогу виділити пульсуючу 

складову ПС на фоні різних завад (артефакти, які пов’язані із диханням та рухами 

людини, наведення від електромережі 220В при частоті 50 Гц та магнітного поля). 

Значення частотного зрізу обґрунтовано таким фактом, що базова спектральна 

потужність сигналу пульсації крові є зосередженою в частотному діапазоні до 

3,4 Гц [21, 112]) (рис.3.4). 

Підсилювач 4 забезпечує процес підсилення низькоамплітудного ПС до 

необхідної амплітуди його детектування (рис.3.5). Вузол узгодження 5 забезпечує 

узгодження виходу підсилювача 4 ПС з входом аналого-цифрового 

перетворювача (АЦП) 6 по імпедансу (опору) (рис.3.5).  

АЦП 6 здійснює оцифрування ПС для підключення виходу попереднього 

блоку до мікроконтролера 7 як ядра фотоплетизмографічної системи, де 

здійснюються додаткові процедури попереднього аналізу (пакетування даних, 

фільтрація). 

 

 

Рис.3.5. Блоки підсилення ПС та подальшого аналізу 

 

Перетворювач UART-USB 8 узгоджує вихід мікроконтролера 7 із USB-

портом персонального комп’ютера 9, де здійснюється процес аналізу даних ПС 

(збереження, аналіз, візуалізація та інші операції) (рис.3.6). 
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Рис. 3.6. Структура блоків аналізу ПС 

 

3.1.3. Схемотехнічна реалізація макету фотоплетизмографічної системи 

На рис.3.7 зображено схему керування увімкнення та вимкнення оптичного 

датчика (давача), яку реалізовано на транзисторному ключі VT1. На виході схеми 

формується низький за рівнем пульсовий сигнал з наведеними зовнішніми 

завадами. 
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Рис.3.7. Схема керування оптичного датчика 
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Сигнал з виходу давача (рис.3.7) поступає на двокаскадний фільтр та схему 

підсилення для подальшого аналізу ПС. 

Блок двокаскадної фільтрації від наведених завад реалізовано на пасивному 

(RC) ФВЧ для блокування складової постійного струму пульсового 

сигналу. Значення частоти відсікання ФВЧ становить 0,5 Гц і задається 

значеннями R5 (68кОм) і C1 (4,7мкФ) (рис.3.8). Вихідний сигнал з подавленою 

постійною складовою поступає на активний фільтр НЧ, який реалізовано на 

операційному підсилювачі DA1:1 TLO074 (рис.3.9).  Підсилювач DA1:1 працює в 

неінвертуючому режимі і забезпечує процес підсилення ПС в 48 раз та граничну 

частоту 3,4 Гц. 
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Рис.3.8. Блок пасивної фільтрації Рис.3.9. Блок активної фільтрації та 

підсилення 

 

Для досягнення повного коливання (розмаху) ПС на виході негативний вхід 

DA1:1 прив'язано до опорної напруги (Vref) від 2В. Vref генерується за 

допомогою стабілітрона. На виході підсилювача підключено змінний резистор R8 

для виконання функції ручного регулювання коефіцієнта підсилення.  

Відфільтрований ПС поступає на схему другого каскаду вимірювання ПС  

(фільтрація та підсилення), яку реалізовано на DA1:2-3 (рис.3.10). 
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Рис. 3.10.  2-ий блок фільтрації та підсилення 

 

Контроль рівня амплітуди ПС, що поступає на схему вимірювання ПС 

другого каскаду здійснюється за допомогою змінного резистора R8. 

Підсилений та відфільтрований ПС поступає на третій операційний 

підсилювач DA1:3 (рис.3.11), який сконфігоровано як неінвертуючий буфер з 

коефіцієнтом підсилення 1.  
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Рис.3.11. Схема неінвертуючого буфера 

 

Вихід буферу забезпечує аналоговий ПС. Змінний резистор R8 може 

застосовуватися для керування амплітудою ПС, який формується на виході 

каскаду. 

Четвертий операційний підсилювач DA1:4 використано як компаратор 

напруги (рис.3.12).  
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Рис.3.12. Компаратор напруги 

 

Аналоговий сигнал ПС подається на додатній вхід DA1:4, а негативний - на 

опорну напругу (VR). Величину VR можна встановити в діапазоні від 0 до Vcc за 

допомогою змінного резистора R12. Щоразу, коли імпульсна хвиля ПС перевищує 

порогове значення VR, вихід компаратора стає високим. Таким чином, ця схема 

забезпечує вихідний цифровий імпульс, який синхронний із серцебиттям. Ширина 

імпульсу також визначається VR. Процес реєстрації ПС візуалізується на 

світлодіоді H1. 

 3.1.4. Реалізація макету системи та результати його роботи 

На базі кафедри біотехнічних систем ТНТУ імені І.Пулюя виготовлено 

дослідний макет фотоплетизмографічної системи (рис.3.13). 

 

 

Рис. 3.13. Макетна реалізація фотоплетизмографічної системи 
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В якості мікроконтролера застосовано CMOS-мікроконтролер AVR 

ATMEGA8A із вбудованим АЦП з розрядністю 10 біт. Макет 

фотоплетизмографічної системи за функціональністю забезпечує процес 

реєстрації ПС та передачі даних сигналу через USB-порт на персональний 

комп’ютер, де відбувається аналіз даних досліджуваних сигналів. Для 

забезпечення процедури програмування/перепрограмування мікроконтролера 

ATMEGA8A передбачено підключення плати макету до зовнішнього 

послідовного програматора. За запитом програмного забезпечення (додаток Б1), 

яке розроблено в середовищі Matlab та встановлено на персональному комп’ютері 

користувача системи, здійснюється процес програмної комутації дослідного 

макету із ПК, реєстрації, оцифрування і запису даних ПС в пам’ять. 

Для демонстрації роботи системи на рис.3.14 наведено зареєстровані з її 

використанням зображення реалізацій ПС пацієнтів в стані фізнорми і патології 

(стан патології людини попередньо визначено відомими діагностичними 

методами в процесі індивідуального обстеження). 

 
(а) 

 
(б) 

Рис.3.14. Емпіричні реалізації ПС, які зареєстровано макетом 

фотоплетизмографічної системи:  

а) стан фізіологічної норми; б) патологія – прояви судинної ригідності  
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Для оцінювання достовірності працездатності розробленого макету 

застосовано згідно ДСТУ-Н РМГ 64:2006 метрологічний показник 

відтворюваності результатів вимірювань - повторюваність результатів 

вимірювання (реєстрації) ПС, отриманого різними системами в одних і тих же 

умов вимірювання.  

На рис.3.15 зображено реалізацію ПС, який зареєстрований системою Easy 

Pulse Sensor («Elecrow», США). 

 

 

Рис.3.15. Експериментально зареєстровані ПС системою Easy Pulse Sensor 

(«Elecrow», США) 

 

За результатами метрологічної повірки встановлено, що результати роботи 

макету відтворюють результати роботи існуючої та повіреної системи Easy Pulse 

Sensor (США). Отже результати роботи макету є достовірними. 

Макет системи із використанням програмного коду, який буде розроблено в 

середовищі MATLAB, здійснюватиме автоматизований аналіз емпіричних ПС 

(рис.3.14) на базі моделі ПКВП з метою виділення важливо цінних та 

інформативних ознак як показників стану судин людини, зокрема їх ригідності. 
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3.2. Методи аналізу пульсового сигналу 

 

На основі властивостей математичної моделі ПС в рамках моделі ПКВП, 

які наведено в розділі 2, виділено з енергетичної теорії стохастичних сигналів 

два базові методи аналізу ПС – компонентний і синфазний.  

Методи аналізу характеристик ПС в рамках моделі ПКВП із урахуванням 

властивостей множин співвідношенних за фазою значень ПС дають змогу за 

однією реалізацією  - ергодичного ПС оцінити коваріацію (кореляцію) його 

фазо-часової структури, тобто зміни її в часовому просторі, а не тільки середні 

значення. 

Для дослідження методів аналізу ПС використано поняття та факти теорії 

ПКВП за відомими публікаціями, зокрема [33].  

3.2.1. Синфазний метод аналізу пульсового сигналу 

Синфазний метод побудовано на такому принципі, що дискретні відліки 

значень ПС   NTntn ,1,   через значення періоду корельованості T з різними 

вибраними значеннями початку knt   відліку (фази пульсових хвиль) kTk   (k 

– номер фазового зсуву для k-го періоду, NTk ,1 , NT – кількість періодів) 

формують стаціонарну ергодичну випадкову послідовність 

      ,Tt,NTktt k 0 ,1,    (рис.3.16). 
 

 

Рис.3.16. Значення ПС через період корельованості Т 
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Співфазні відліки ПС в рамках моделі класу ПКВП мають одну і ту ж 

ймовірнісну характеристику другого порядку, ідентично з відліками ПС - незміну 

повну статистику.  

За умови  - ергодичності ПС, а відповідно, ергодичності в звичайному сенсі 

послідовності ПС  t , для характеристик ПС справедливими є статистики у 

вигляді виразів: 

 

   





1

0

1 N

k

kTt
N

tm  ,  Tt ,0 ,    (3.1) 

     






N

Nk

kTtkTut
N

utb
00

12

1
,  ,   (3.2) 

 

де   t
0

  – центрований ПС відносно статистики (3.1),      tmtt  
0

. 

 Операція усереднення ПС у виразах (3.1) та (3.2) здійснюється на часовому 

відрізку з фіксованою довжиною dtNT
T
 , де dt  – крок дискретизації ПС, T

N  - 

дискретна довжина фіксованого відрізку, T  – період корельованості ПС. 

Дискретну довжину реалізації ПС подано як ukT  , де k  - кількість періодів 

(серцевих циклів) реалізації ПС, u  – максимальне значення часового зсуву, для 

якого оцінюють значення функції кореляції.  

 В такому випадку вирази статистик ПС як ПКВП (3.1) та (3.2) мають 

вигляд: 
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
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1
ˆ

N

k

kTt
N
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001
,ˆ

N

n

kTtkTut
N

utb  .   (3.4) 

 

Матсподівання статистики (3.3) ПС як ПКВП є рівне величині оцінювання: 
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      tmkTtm
N

tm
N

k
 ˆ

1
ˆ

1

0

 




E , 

 

що вказує на незміщеність статистики ПС (3.3). 

Дисперсія оцінки статистики (3.3) ПС як ПКВП рівна: 

 

         .,1
1

ˆˆ
1

1
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ˆ 

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
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Nk
m kTtb

N

k

N
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Оцінки параметричної коваріації ПС  utb ,  при апріорно відомій статистиці 

математичному сподіванні рівні: 
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Оцінки математичного сподівання (3.4) та коваріації (3.6) ПС є 

незміщеними (інваріантними), а оцінка їх дисперсії визначається виразом: 
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При апріорно невідомому математичному сподіванні реалізації ПС, коли є 

необхідним обчислити цю оцінку, статистики при скінченому N  будуть мати 

відмінне від нуля зміщення: 
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Для статистики ПС як ПКВП (3.8) математичне сподівання є рівним: 
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Зміщення статистики ПС (3.8): 
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прямує до нульового значення коли N . Цей факт вказує на асимптотичну 

незміщеність розглянутої оцінки. Ідентичну властивість також має оцінка виразу 

(3.9) із зміщенням, яке рівне: 
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Величини зміщення оцінок (3.8)  1

b̂
  та (3.9)  2

b̂
  ПС є пов'язаними між 

собою відповідним співвідношенням: 

 

       






 





1

1

2

ˆ

1

ˆ ,ˆ,ˆ1 N

Nk
bb

kTutbutb
N

 . 

 

Оцінки функції кореляції ПС в рамках моделі ПКВП при апріорно невідомій 

оцінці математичного сподівання формують статистику: 
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Зміщення оцінки (3.10) є ідентичною зміщенню  2

b̂
 . 

Завданням кореляційного аналізу ПС як ПКВП є процедура оцінювання 

коваріації  utb ,ˆ
  та обчислення оцінок кореляційних компонент  uBk

ˆ , які 

кількісно характеризують зміни у часовій структурі ПС.  

Оцінювання кореляційних компонент ПС здійснюється за статистикою 

параметричної коваріації  utb ,ˆ
 : 
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При апріорно відомій оцінці математичного сподівання ПС оцінка 

компонент кореляційних  uBk
ˆ  характеризується незміщеністю: 

 

    uBuB kk
ˆˆ E .     (3.12) 

 

Отже, оцінки кореляційної функції  utb ,ˆ
  та компонент  uBk

ˆ  ПС як 

ПКВП, є незміщеними.  

Якщо коваріаційну функцію  utb ,ˆ
  ПС обчислити згідно виразу (3.4), то її 

зміщення обчислюється згідно виразу: 
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а якщо – із використанням виразу (3.10), то її зміщення рівне: 
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Наведені вище співвідношення дали змогу проаналізувати властивості 

статистик математичної моделі ПС як ПКВП, таких як: математичне сподівання 

 tm , коваріаційна функція  utb ,ˆ
  та кореляційні компоненти  uBk

ˆ , які дають 

змогу визначити характер наближеності цих оцінок по відношенню до 

обчислюваних величин у прямій залежності від методів та алгоритмів щодо їх 

числення. 

3.2.2. Компонентний метод аналізу пульсового сигналу 

Метод компонентного аналізу ПС базується на тому принципі, що 

характеристики ПС є функціями періодичними в залежності від часу, а тому 

мають змогу бути подані за допомогою рядів Фур'є: 
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Коефіцієнти оцінок km̂  та  uBk
ˆ  розкладів (3.15) та (3.16), які є 

компонентами характеристик, обчислюються згідно виразів: 
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Для математичного сподівання оцінка  tmˆ  реалізації ПС (3.15) з 

урахуванням коефіцієнтів оцінки km̂  (3.17) є рівною: 
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де       ./sin    

Враховуючи те, що коли T , то   kn
T

nk 

  ( nk  - символ 

Кронекера). Такий факт вказує на асимптотичну незміщеність оцінки (3.17) ПС. 

Зміщення нульове оцінки (3.17) ПС можливе у випадку скінченності довжини 

реалізації сигналу, якщо dtkT  . 

Дисперсія компонентного оцінювання коефіцієнтів km̂  (3.15) є функцією 

періодичного характеру з періодом ПС залежною від часу та коефіцієнтами Фур'є, 

визначеними за інтегральними трансформаціями компонент кореляційних. При 

dtkT   середнє дисперсії ПС в межах періоду рівне: 
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Вираз (3.20) ідентичний виразу середньої дисперсії синфазного оцінювання. 

Також, середня дисперсія синфазного оцінювання є верхньою межею значень 

оцінок середньої дисперсії компонентного оцінювання при N . 

Для обчислення кореляційних компонент ПС можна застосувати вираз: 
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При апріорно відомій оцінці математичного сподівання ПС оцінки 

компонент кореляційних для значень періоду dtkT   є незміщеними, тому 

обчислені на їх базі оцінки функції кореляції є також незміщеними. 

Співвідношення між величиною середнього зміщення оцінки компонент ПС 

(3.21) та тотожними величинами одержаними при компонентній оцінці є 

залежним від визначених властивостей нульової кореляційної компоненти. За 

умови, коли її заникання несуттєвим чином залежать від часового зміщення, то 
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перевагу слід надавати застосуванню оцінки компонент (3.21), а якщо за 

приростом часового зміщення u  компонента є швидко заникаючою та загальне 

число компонент математичного сподівання є незначним, то слід використати 

статистики (3.21). 

Здійснений аналіз компонентних оцінок математичного сподівання, 

коваріаційної функція та кореляційних компонент ПС дає змогу розкрити 

характерні властивості оцінок. 

3.2.3. Критерій оцінювання результатів аналізу пульсового сигналу 

Процедурою ідентифікації станів судин людини (норма чи патологія типу 

ригідність судин) за кореляційними компонентами  uBk
ˆ  слугуватиме критерій, 

який базується на усередненні значень компонент ПС  uBk
ˆ

 за зсувами u  згідно 

виразу: 

 

 











 max

1max

1
)(

U

u
kku uB

U
uBM ,   max,1 Uu  , max,1 Kk  .  (3.22) 

 

де  k  – номер кореляційної компоненти ПС;  

u  – зсув ПС;  

maxU  – максимальна довжина зсуву ПС;  

maxK  – загальна (максимальна) кількість компонент ПС, яка рівна кількості 

дискретних відліків в межах періоду. 

 

3.3. Алгоритми аналізу пульсового сигналу та їх складність 

 

3.3.1. Синфазний метод 

В основі синфазного методу лежать операції центрування, формування 

стаціонарних компонент, числення оцінки кореляції від стаціонарних компонент 

центрованого процесу та Фур’є перетворення.  

Усі вище переліченні операції, які реалізовують синфазний метод аналізу 

ПС як ПКВП зображено на рис.3.17-3.18. 
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Рис. 3.17. Операції виразу обчислення компонент кореляційних 

 

 

Рис. 3.18. Операції виразу обчислення параметричної коваріації 

 

Враховуючи операції синфазного методу аналізу ПС (рис.3.17-3.18) 
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розроблено послідовність його реалізації у вигляді алгоритму, який зображено на 

рис.3.19. 

 

 

Рис. 3.19. Алгоритм синфазного аналізу ПС 

 

Розроблений алгоритм (рис. 3.19), який базовано на синфазному методі 

аналізу, дає змогу розробити програмне забезпечення для фотоплетизмографічних 

систем з метою виділення інформативних ознак як показників стану ригідності 

судин. 

Алгоритм аналізу базовано на синфазному методі, який конструктивно 

складається з таких операцій: 

 обчислення періоду ПС (N); 

 обчислення оцінки математичного сподівання ПС (N); 

 центрування (N операцій); 

 числення оцінки кореляції (2N2); 

 числення компонент (перетворення Фур’є) (2N2); 

Загалом складність алгоритму синфазного аналізу становить 3N+4N2, де N – 

розмірність алгоритму аналізу ПС.  

http://uk.wikipedia.org/wiki/%D0%A0%D0%BE%D0%B7%D0%BC%D1%96%D1%80%D0%BD%D1%96%D1%81%D1%82%D1%8C
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Значення складності обчислювального ресурсу фотоплетизмографічної 

системи, а саме часу виконання цього ресурсу, впливає негативно на швидкість 

синфазного аналізу ПС за вище встановленим алгоритмом, і позитивно на 

результат отримання корисних інформативних ознак цією ж системою. 

Застосування сучасних процесів аналізу у складу фотоплетизмографічної 

системи, в яких інформація аналізується паралельно, тобто відбувається процес 

декомпозиції, дають змогу скоротити час роботи алгоритму синфазного аналізу 

ПС. 

3.3.2. Компонентний метод 

Метод компонентного аналізу у порівнянні із синфазним не залежить від 

кількості компонент, і тим самим не накладає вимоги щодо їх кількості. 

За результатами аналізу виразу (3.21) виділено основні операції щодо його 

реалізації: 

1) Пошук періоду Т ; 

2) Обчислення оцінки математичного сподівання  tm ; 

3) Центрування ПС    t
0

 t ; 

4) Числення оцінки компонент кореляційних  uBk
ˆ . 

На рис.3.20 наведемо усі перелічені операції у вигляді алгоритму, який 

відображає структуру компонентного методу оцінювання. 

 

 

Рис. 3.20. Алгоритм компонентного аналізу ПС 
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Час затрачений на процес обчислення при виконанні алгоритму 

компонентного аналізу ПС як конструктивного об’єкту у складі 

фотоплетизмографічної системи, рівний сумі часів окремо виконаних операцій. 

При аналізі та побудові алгоритмів час виконання прийнято виражати, як міру 

ефективності з показником точності до константи мультиплікативного типу, через 

підрахунок тільки певних послідовних N-их основних операцій, а саме (у випадку 

виконання двох послідовних операцій складність буде додаватися, а при 

циклічних операціях -  перемножуватися): 

1-ша операція – обчислення періоду ПС (кількість операцій N); 

2-га операція – обчислення математичного сподівання ПС (кількість 

операцій N); 

3-тя операція  – центрування ПС (кількість операцій N); 

4-та операція – обчислення кореляційних компонент ПС із використанням 

циклу (2N2) (послідовне перемноження центрованого сигналу на зміщений в часі 

центрований сигнал (N) та експоненційну складову (N); циклічне повторення 

попередніх операції N2). 

Загалом значення складності алгоритму складає О(3N+2N2), де N – 

розмірність задачі алгоритму компонентного аналізу ПС. 

Такий підхід абсолютно рівномірний при визначенні нижніх значень часу 

виконання операцій, оскільки невраховані операції призводять до збільшення 

часу; проте при визначенні верхніх значень часу необхідно врахувати той факт, 

що внесок обраних основних операцій в загальній сумі відрізняється не більше 

значення константи від загального вкладу всіх операцій, які виконуються 

відповідним алгоритмом аналізу. 

Кожна із ключових операцій алгоритму затрачає певний час на її виконання, 

який негативно впливає на швидкодію аналізу ПС, та неможливість побудови 

фотоплетизмографічних систем реального часу. 

Тому застосування новітніх обчислювальних ресурсів, які би мали 

підвищену швидкодію щодо виконання операцій, зокрема циклічних операцій 

великих масивів, ділення, множення, і т.д, дадуть змогу скорити час виконання 

http://uk.wikipedia.org/wiki/%D0%A0%D0%BE%D0%B7%D0%BC%D1%96%D1%80%D0%BD%D1%96%D1%81%D1%82%D1%8C
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алгоритму складних обчислювальних ресурсів до реального часу. 

 

3.4. Висновки до розділу 3 

 

Розроблено макет фотоплетизмографічної системи, який дає змогу 

зареєструвати реалізації пульсових сигналів на основі фотоплетизмографічного 

методу. Використана в процесі проектування макету компонента база є 

доступною і недорогою та забезпечує режим стабільності роботи макету в процесі 

реєстрації пульсових сигналів з подальшим їх аналізом, що підтвердило 

актуальність його використання в області діагностики стану судин. За 

результатами метрологічної повірки встановлено, що результати роботи макету 

відтворюють результати роботи існуючої повіреної системи в однакових умов 

вимірювання. Така відтворюваність результатів вказує на достовірність роботи 

макету і її придатність для реєстрації пульсових сигналів задля їх подальшого 

аналізу. 

Перспективним є використання макету для задачі своєчасної діагностики 

такого складного патологічного стану як зміна ригідності судин на фоні інфаркту 

та інсульту за отриманими результатами аналізу емпіричних пульсових сигналів 

статистичними методами з позицій енергетичної теорії.  

На базі обґрунтованої структури математичної моделі пульсового сигналу 

як ПКВП отримано нові вирази для числення його ймовірнісних характеристик у 

вигляді усереднених компонент кореляційних як інформативних (діагностичних) 

ознак стану ригідності судин одержаних синфазним і компонентним методами 

аналізу. На основі математичних виразів синфазного та компонентного методів 

розроблено алгоритми та визначено їх обчислювальну складність щодо їх 

програмної реалізації. 
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РОЗДІЛ 4 

ВЕРИФІКАЦІІЯ ТА ВАЛІДАЦІЯ МЕТОДІВ АНАЛІЗУ  

ПУЛЬСОВИХ СИГНАЛІВ 

 

У розділі розроблено метод та алгоритм процедури верифікації методів 

аналізу пульсового сигналу на базі його імітаційної моделі поданої як періодично 

подовжені у часі суми двох функцій нормального (гаусового) розподілу із 

урахуванням властивості періодичності (циклічності), стохастичності 

(випадковості) амплітудних та фазо-часових показників як результату зміни 

жорсткості (еластичності) судин при проявах ригідності судин. На базі імітаційної 

моделі пульсового сигналу розроблено програмне забезпечення з графічним 

інтерфейсом в середовищі MATLAB для генерування тестових пульсових 

сигналів як засобу верифікації методів та алгоритмів аналізу пульсових сигналів. 

Здійснено процедуру оцінювання точності генерування тестових пульсових 

сигналів по відношенню до експериментальних сигналів. 

Розроблено програмне забезпечення для синфазного та компонентного 

аналізів пульсового сигналу в середовищі MATLAB.  

Проаналізовано синфазним та компонентним методами тестові пульсові 

сигнали із різними значеннями незалежних фазових зсувів прямих та відбитих 

хвиль в різних часових напрямках, що є характерним для проявів ригідності судин 

людини. Відмічено, що значення потужності усереднених оцінок компонент 

кореляційних як результату аналізу пульсового сигналу кількісно реагують на 

фазові зсуви прямих та відбитих хвиль, що підтвердило факт істинності щодо 

працездатності методів, алгоритмів та програмного забезпечення аналізу 

пульсового сигналу для виявлення прояву ригідності судин у людини. 

Здійснено процедуру валідації методів та алгоритмів аналізу пульсового 

сигналу щодо встановлення факту істинності їх працездатності при виявленні 

проявів ригідності судин людини шляхом порівняння результатів аналізу тестових 

(імітованих) та експериментальних пульсових сигналів. Для порівняння 

результатів аналізу пульсового сигналу (усереднених кореляційних компонент) 
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застосовано критерій Фішера (F-критерій). Результати порівняння вказали на 

подібність усереднених кореляційних компонент тестових та експериментальних 

пульсових сигналів з достовірністю прийнятого рішення 0,95 (0,99) та помилкою 

прийнятого рішення 0,05 (0,01), що підтвердило факт істинності працездатності 

методів та алгоритмів аналізу при виявленні ригідності судин у людини. 

Основні положення розділу апробовано [96,98,99,101,102,106] та 

опубліковано в працях [87,88]. 

 

4.1. Перевірка працездатності методів аналізу пульсового сигналу 

 

4.1.1. Блок-схема перевірки працездатності методів аналізу 

На рис.4.1 зображено блок-схему перевірки коректності працездатності 

роботи методів аналізу ПС на базі обґрунтованої його моделі шляхом процедури 

їх верифікації та валідації. 

 

 

Рис.4.1. Блок-схема перевірки методів аналізу ПС 
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Під час верифікації перевіряється факт працездатності методів аналізу 

процедурою аналізу імітованих реалізацій ПС з апріорно закладеними вхідними 

параметрами (рис.4.1). При валідації перевіряється істинність працездатності 

методів аналізу процедурою порівняння результатів аналізу імітованих реалізацій 

Х1 та емпіричних (експериментальних) Х2 ПС (рис.4.1). 

У випадку повного співпадання результатів аналізу реалізацій імітованих із 

емпіричними ПС буде зроблено висновок про коректність працездатності методів 

аналізу, які реалізовано на синфазному та компонентному методах, при 

розрізненні станів судин людини із заданою ймовірністю прийнятого рішення. 

4.1.2. Суть верифікації методів аналізу 

Після вибору методів аналізу ПС наступним етапом в рамках процесу 

контролю якості їх аналізу та виявлення помилок є процедура верифікації. 

Коректність працездатності методів аналізу ПС при виявленні ригідності судин у 

людини є вкрай важливим етапом від якого залежатиме коректність процесів 

лікування та профілактики людей з такою судинною вадою. 

Верифікація (піз.лат. Verificatia – твердження; лат. Verus – справжній 

(істинний), facio – робити) – процес доказування того, що твердження або 

вірогідний факт є істинно правдивим. 

Верифікація забезпечує гарантування того факту, що результати синфазного 

та компонентного аналізів ПС відповідають апріорно сформованим вимогам 

тобто чи є ці методи працездатними при розв’язанні задачі виявлення ригідності 

судин. Верифікація передусім націлена на скорочення помилок. 

Імітаційне моделювання як метод верифікації використовується у випадках, 

коли реальні випробування методів аналізу виявляються дорогими або їх не 

можливо проводити з різних причин. 

Суть методу полягає в заміні експериментального дослідження з реальною 

системою, експериментом з її математичним аналогом та імітацією роботи її 

алгоритмів (імітаційне моделювання). Систему в такому випадку представлено у 

вигляді чорного ящика S, який має входи X і один вихід Y (рис.4.2). 

 

https://uk.wikipedia.org/wiki/%D0%9B%D0%B0%D1%82%D0%B8%D0%BD%D1%81%D1%8C%D0%BA%D0%B0_%D0%BC%D0%BE%D0%B2%D0%B0
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Рис.4.2. Метод випробування методів аналізу 

 

Входи Х={x1…xn}  - масив апріорних вхідних даних про які відомо: 

- закон зміни; 

- параметри амплітуди, часу, частоти та фази, які є характерними для 

пульсового сигналу. 

Апостеріорна оцінка вихідних величин Y є невідомою, але відомим той 

факт, що величина Y якось є залежною від вхідних параметрів X, проте самі 

функціональні залежності нам невідомі. 

Для побудови математичного аналогу системи оцінювання, необхідно 

розробити алгоритм функціонування цієї системи. Систему представлено як 

сукупність пов'язаних між собою підсистем, на входи яких поступають величини 

Х={x1…xn}. Ці величини мають пройти через певну кількість обчислювальних 

блоків, щоб поступити на вихід системи. 

Процес моделювання полягає в багаторазовому повторі досліджень над 

системою. Результат виходить таким чином. 

Кожна величина {x1…xn} отримує деяке числове значення і лише тоді, 

оцінка вихідної величини Ŷ  прийме певне значення: 

 

 11
2

1
11 ,...,,ˆ

nxxxfY  ,     (4.1) 

 

В подальшому попередня процедура повторюється для наступної вихідної 

величини: 

 22
2

2
12 ,...,,ˆ

nxxxfY  .     (4.2) 
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Загалом забезпечується процес формування N-их випадкових значень 

вихідних величин: 

 N
n

NN
N xxxfY ,...,,ˆ

21 .     (4.3) 

 

Таким чином, верифікація методів аналізу ПС складається з таких етапів: 

1. Розробка і ввід в ПК алгоритму моделювання. 

2. Генерація (імітування) вихідних величин ПС із апріорно заданими 

параметрами та повторення досліджень. 

3. Статистичний аналіз генерованих (імітованих) ПС. 

На рис.4.3 зображено блок-схему процесу верифікації. 

 

 

Рис.4.3. Блок-схема процесу верифікації методів аналізу 

 

4.1.3. Аналіз структури пульсового сигналу 

Досліджуваний сигнал конструктивно зі сторони його структури 

складається з двох складових, а саме прямої та відбитої хвиль з показниками часів 

та амплітуд ( 020111,2121 ,,,,,, ttТТmmАА ) (рис.4.4). 
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Рис.4.4. Структура емпіричного ПС та його основні параметри 

 

На рис.4.4 позначено через: 

– 1m  і 2m  - моменти часу в яких пульсові хвилі досягають за рівнем 

амплітуди своїх максимумів за значенням; 

– 1А  і 2А  - максимум амплітуд хвиль; 

– 01t  і 02t  - моменти часового початку (нульової фази) коливаня  хвиль  

сигналу; 

– 1Т  і 2Т  - часові тривалості хвиль. 

На рис. 4.4 видно, що кожній з хвиль як прямій так і відбитій окрім 

амплітудно-часових параметрів характерним є притамані особливості 

експоненціального заникання (спадання в напрямку до мінімуму) та наростання 

(приріст до максимуму) значень амплітуди впродовж певних інтервалів часу. 

4.1.4. Імітаційна модель пульсового сигналу в межах одного періоду 

Алгоритм імітаційного моделювання реалізацій ПС в часовому інтервалі 

одного періоду зображено через суму двох хвиль, зокрема прямої та відбитої, 

згідно до узагальненого алгоритму, який зображено на рис.4.5. 
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Рис.4.5. Алгоритм імітаційного моделювання ПС 

 

При урахуванні структури емпіричного ПС (рис.4.4) та алгоритму (рис.4.5) в 

якості імітаційної моделі сигналу запропоновано застосувати адитивну суміш 

двох часозміщених функцій нормально розподілених (гаусових). Такі функції 

конструктивно та параметрично поєднують притаманні для емпіричних ПС 

параметри, зокрема рівні амплітуд, часові тривалості хвиль, часи початків 

коливань хвиль та характерні особливості експоненціального заникання 

(спадання) та наростання (приросту) амплітудних значень в часі: 
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де  1A  і 2A  – максимум значень амплітуд прямої і відбитої хвиль; 

 1m  і 2m  – часові моменти максимуму кровонаповнення в судинах; 

 1Т  і 2Т  – часові тривалості кровонаповнення; 

maxТ  – максимальна тривалість сигналу одного циклу; 

1K  і 2K  - коефіцієнти фазових відхилень 1-ої та 2-ої хвиль.  
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 Графічні ілюстрації виразу (4.4) зображено на рис.4.6. 

  

(а) (б) 

Рис.4.6. Ілюстрації структур прямої (а) та відбитої хвиль (б) при 

використанні функцій нормального (гаусового) розподілу 

 

Функції 1tK
e
  та 2tK

e


 забезпечують зсув фази хвиль відносно їх початкового 

часового часу. Такий зсув забезпечується шляхом додавання коефіцієнтів 1tK  та 

2tK  до аргументу функцій нормального (гаусового) закону у випадку прямої  
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 хвилей. 

При адитивному сумуванні прямої хвилі на відбиту буде спостерігатися 

процес накладання амплітудних показників хвиль одної на іншу (рис.4.7). 

 

Рис.4.7. Ілюстрація формування ПС в інтервалі одного серцевого циклу (періоду) 

із застосуванням функцій нормального (гаусового) розподілів 
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При врахуванні правила 3-ох сігм 3  [73] у виразі (4.4), встановлено, що 

хвилі зосередженні в часовому діапазоні  1111 3;3 ТmТm  , а у випадку відбитої – 

 2222 3;3 ТmТm   з ймовірністю прийняття рішення (достовірністю) 0,9973. 

У відповідності до правила 3-ох сігм 3  початки часу коливання хвиль ПС 

визначаються як різниці моментів часу максимуму кровонаповнення: 

 

.3

,3

2202

1101

Тmt

Тmt




     (4.5) 

 

Кінцевий момент часу завершення коливання хвиль визначається через 

суму значень моментів часу максимуму кровонаповнення та 13T  ( 23T ), тобто:  

- пряма хвиля – 11 3Тm  ;  

- відбита хвиля – 22 3Тm  . 

4.1.5. Імітаційна модель пульсового сигналу із урахуванням 

випадковості 

При врахуванні варіації ПС, зокрема його складових прямої та відбитої 

хвиль за значеннями амплітуд і параметрами фазово-часовими, одержано вираз 

імітаційної моделі у вигляді: 
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або в більш компактному вигляді: 

 

   

  

  nTn

mn

tKT

mt

n
Аn eeAt








 
2

2

2
2

1





 ,     ttt  max,0   (4.7) 

 

де     ADAMA ,  – випадкова адитивна компонента амплітудних значень 
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хвиль з середнім значенням (матсподіванням)  AM  та дисперсією  AD  

(показник амплітудної варіативності); 

    TDTMm ,  випадкова адитивна компонента моменту часу максимуму 

кровонаповнення з середнім значенням  TM  та дисперсією  TD  (показник 

варіативності моменту). 

    TDTMT ,  – випадкова адитивна компонента величини часових 

тривалостей коливання (кровонаповнення) складових хвиль реалізації ПС з 

середнім значенням  TM  та дисперсією  TD  (показник варіативності 

тривалості). 

При врахуванні адитивності впливу на усю реалізацію ПС завад 

зовнішнього та внутрішнього характеру вираз (4.7) матиме наступний вигляд: 
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де  tn  – завада виду білого шуму з параметрами матсподівання  nM  та 

дисперсії  nD , яка є показником загального адитивного впливу на усю реалізацію 

ПС. 

4.1.6. Імітаційна модель пульсового сигналу із урахуванням 

періодичності та випадковості 

Окрім випадковості, для реалізації ПС характерною особливістю є наявність 

періодичності (циклічності серцебиття – природа породження сигналу), яку 

необхідно відобразити у виразі (4.8) через її врахування. Врахування властивості 

періодичності забезпечено шляхом моделювання k-ої кількості реалізацій ПС 

 tk  в незалежних між собою часових діапазонах  kT,0  у відповідності виразу 

(4.8), які в подальшому розкладаються на часовій осі в залежності від часової зони 

їх локалізації, а часові зони їх неналежності заповняються нулями у відповідності 

до виразу: 
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де  tk
~

  - k-ий періодично подовжений ПС в часовому просторі,   Rttk ,
~
 : 
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де  tk  - ПС, який є належний k-му періоду kT  ,    kk Ttt ,0,  , 

kT  – часова тривалість k-го ПС, kTTT ...21  . 

На рис.4.8 проілюстровано схему формування випадкового та періодичного 

ПС у відповідності до виразу (4.10). 

 

 

Рис. 4.8. Схема формування випадкового та періодичного ПС 

 

Вираз (4.8) з врахуванням виразів (4.9,4.10) набуває кінцевого вигляду 

імітаційної моделі ПС: 

 

   

  

   

 

 tn

TTt

TTteAt
k

nktK

Тknk

mknk

N

k

kk

kk
Nn

e
Т

mt

Аknk 





























  















1

1

1
,1

2

,,0

,,
2

2





 , (4.11) 

 

де kT  - ПС в діапазоні часового k-го періоду; 
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nkA , nkm , nkT  - амплітуда, часовий момент максимуму кровонаповнення та 

часова тривалість n-ої хвилі ПС на k-му періоді; 

Аk , mk , Tk - компонент випадковість значень амплітуди nkA , часового 

моменту nkm  та часової тривалості nkT  ПС в часовому інтервалі k-го періоду; 

nkK  - коефіцієнт відхилення (варіації) фази n-ої хвилі k-го ПС; 

N – загальна кількість хвиль ПС; 

Nk – загальна кількість серцевих циклів кровонаповнення (періодів); 

 tn  - випадкова адитивна завада ПС. 

Вираз імітаційної моделі ПС (4.11) відображає адекватно форму (структуру) 

сигналу та враховує властивості випадковості, періодичності та зміну фази 

коливання. 

Алгоритм імітаційного моделювання згідно виразу (4.11) матиме наступну 

послідовність: 

1. Задання значення масиву амплітуд nkA , тривалостями knT  та часовими 

моментами максимуму кровонаповнення nkm ; 

2. Задання значення кількість періодів kN  та хвиль N ; 

3. Задання значення АkM , mkM , TkM  математичними сподіваннями та 

АkD , mkD , TkD  депресіями випадкових величин  Аk , mk , Tk ; 

4. Задання значення коефіцієнтів фазових відхилень nkK ; 

5. Моделювання Nk-ої кількість реалізацій ПС для k-ої кількості періодів 

ПС;  

6. Розташовати реалізації ПС на часовій осі (часовому просторі) залежно 

від зони їх часової локалізації; 

7. Часове просування продовжених k-тих періодів ПС; 

8. Додавання адитивної заваду n до отриманої в попередній операції 

реалізації ПС. 

4.1.7. Перевірка методу та алгоритму моделювання пульсового сигналу 

Для перевірки алгоритму моделювання ПС змоделюємо кожну з хвиль як 

складових ПС і за результатами моделювання сформулюємо висновок про 
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коректність роботи алгоритму.  

Пряма та відбита хвиля мають однакову математичну структуру (вираз 

(4.4)).  

Пряма хвиля описується виразом: 
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Графічну ілюстрацію виразу (4.12) зображено на рис.4.9. 

 

 

Рис.4.9. Графічна ілюстрація виразу (4.12) 

 

Відбита хвиля математично описується виразом: 
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Графічну ілюстрацію виразу (4.13) зображено на рис.4.10. 
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Рис.4.10. Графічна ілюстрація виразу (4.13) 

 

Об’єднання виразів (4.12) та (4.13) забезпечують формування реалізації ПС в 

межах одного періоду (серцевого циклу): 

 

     tststs 21  ,  max,0 Тt .   (4.14) 

 

де  ts1  - пряма хвиля; 

 ts2  - відбита хвиля; 

Графічну ілюстрація сумування прямої (рис.4.9) та відбитої (рис.4.10) хвиль 

згідно виразу (4.14) зображено на рис.4.11. 

 

 

Рис.4.11. Графічна ілюстрація виразу (4.14) 
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Експоненціальні функції прямої  
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виразах (4.12-4.13) мають вигляд експоненційних наростаючих та спадаючих 

кривих, і в залежності від значення коефіцієнту К нахил наростання чи спадання 

буде змінюватися.  

Часова тривалість прямої та відбитої хвиль визначається значеннями Т1 та 

Т2. Моменти часів максимального кровонаповнення визначаються значеннями m1 

та m2. 

 
Рис. 4.12. Реалізація експоненційної функції при від’ємних значення коефіцієнтів 

 
Рис. 4.13. Реалізація експонетційної функції при додатних значення 

коефіцієнтів 
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Врахувавши різний показник коефіцієнта зміни фази k (рис.3.13-3.14) 

можна досягти заданої зміни фази хвиль ПС. 

Для прикладу наведено накладний приклад хвиль ПС при різних значеннях 

коефіцієнтів зміни фази. 

Приклад часового зсуву прямої хвилі в залежності від зміни коефіцієнтів 

зсуву зображено на рис.4.14. 

 

Рис.4.14. Приклад зсуву прямої хвилі при зміні коефіцієнтів зсуву (k=4, k=-4) 

 

Об’єднання K-тої кількості змодельованих реалізацій ПС і врахування 

факторів випадковості у її параметрах забезпечує процес формування 

періодичного та випадкового сигналу із наперед заданим законом зміни фазових 

відхилень. 

Отже, метод і алгоритм моделювання ПС є коректними щодо моделювання 

ПС. 

4.1.8. Результати імітаційного моделювання пульсового сигналу 

При проведені комп’ютерного моделювання ПС з використанням Matlab, 

необхідно встановити послідовність операцій (блок-схему, алгоритм), за якими 

буде працювати комп’ютерна програма.  
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Програмне забезпечення складається з двох складових, а саме, програми 

імітатора ПС і програми інтерфейсу користувача. Програма інтерфейсу є лише 

варіантом зв’язку програми імітатора і блоку керування, які будуть розташовані 

на відповідному вікні.  

В основі блок схеми імітації ПС є створення масиву даних із значеннями 

послідовностей хвиль s11,s12 із показниками амплітуди A , тривалості  (періоду) 

T , моменту максимального кровонаповнення m , випадковостей A , m , T , 

зміни фазових показників K(1,..,Kmax), показників випадковості а також 

створення масиву часових відліків під змінними t(1,:), t(2,:). Отримані дані 

об’єднуємо в один масив, тобто значення s=[s11 s12] і t=[i(1,:) i(2,:)]. Для 

забезпечення циклічності (періодичності) всі вище операції повторюються k-ту 

кількість, яка рівна кількості періодів. Отримані значення s1,..,sk для кожного 

періоду об’єднуємо у один масив шляхом послідовного їх часового продовження і 

додаємо адитивну складову n. 

Блок-схему програми імітування (генерування) ПС зображено на рис.4.15.  

 

 

 

Рис. 4.15. Блок-схема програми імітування ПС 
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Блок-схему програми інтерфейсу користувача програми моделювання ПС 

зображено на рис.4.16. 

 

 

Рис. 4.16. Блок-схема програми інтерфейсу користувача моделювання ПС 

 

Із використанням програмного модуля GUIDE, який є інтегровано в 

середовище MATLAB, розроблено програмне забезпечення для ПК із візуальним 

інтерфейсом для імітування (генерування) ПС на базі блок-схем (рис.4.15-4.16).  

Результати імітування ПС при використанні розробленого комп’ютерного 

програмного забезпечення зображено на рис.4.17-4.18. 
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Рис. 4.17. Реалізація імітованого ПС з випадковими параметрами амплітуд, 

часів та заданим законом зміни зсуву фаз прямої хвилі 

 

 

Рис. 4.18. Реалізація імітованого ПС з випадковими параметрами амплітуд, 

часів та заданим законом зміни зсуву фаз відбитої хвилі 
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Результат комп’ютерного імітаційного моделювання ПС підтверджено 

шляхом порівняння імітованих сигналів з емпіричними (рис. 4.19). 

 

 

Рис. 4.19. Реалізації імітованого та емпіричного ПС в межах  

одного часового періоду 

 

На рис.4.19 візуально видно, що реалізація зімітованого ПС в часових 

межах одного періоду в повній мірі відображає структуру емпіричного сигналу із 

збереженими параметрами складових хвиль.  

Для визначення адекватності та точності результатів моделювання ПС по 

відношенню до емпіричного сигналу застосовано середньоквадратичний критерію 

подібності у вигляді середньоквадратичного відхилення у вигляді виразу: 

 

     2

21
2 ttEкв   ,  Rt     (4.15) 

 

де  t1  - реалізація імітованого ПС; 

 t2  - реалізація емпіричного ПС. 

У випадку рівності математичних сподівань реалізацій  t1  та  t2  їх 

різниця буде рівною нульовому середньому, а значення відхилення  2
кв  

набуватиме суті дисперсійної різниці. 
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За результатами обчислення точності моделювання пульсового сигналу 

встановлено, що величина середньоквадратичного відхилення рівна 4%. Таке 

значення вказує на високий показник відтворення імітованих ПС по відношенню 

до емпіричних. 

4.1.9. Результати верифікації методів аналізу 

На рис.4.20 зображено реалізацію ПС в стані норми, яку будемо аналізувати 

синфазним та компонентним методом. 

 

Рис.4.20. Реалізація ПС в стані норми 

 

Параметри імітованого ПС для людей в стані фізнорми: 

- Хвиля пряма: рівень амплітуди – 0,85мВ, момент часу максимуму 

кровонаповнення – 0,25сек, часова тривалість – 0,5 сек; 

- Хвиля відбита: рівень амплітуди – 0,38мВ, момент часу максимуму 

кровонаповнення – 0,5сек, часова тривалість – 0,9 сек; 

- Загальна кількість періодів (циклів): 10; 

- Випадковість амплітуди хвиль: пряма – 0,01мВ, відбита – 0,01мВ; 

- Випадковість моменту часу максимуму кровонаповнення хвиль: пряма – 

0,001сек, відбита – 0,001сек; 

- Випадковість тривалості хвиль: хвиля пряма – 0,001сек,  хвиля відбита –

0,001сек; 

- Частота дискретизації: 200 Гц. 

Використовуючи алгоритми синфазного і компонентного аналізу імітованих 

реалізацій ПС (рис.3.13-3.14), обчислено кореляційні компоненти за допомогою 

програм додатку Б.3-Б.7, які зображено на рис.4.21-4.22 у вигляді реалізацій 

кореляційних компонент.  
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Рис.4.21. Реалізації кореляційних компонент імітованого ПС  

(синфазний метод) 

 

Рис.4.22. Реалізації кореляційних компонент імітованого ПС  

(компонентний метод) 

 

Обчисленні оцінки кореляційних компонент (рис.4.22-4.23) кількісно 

відображають зміну їх потужності в залежності від номеру компоненти та 

часового зсуву. Таке подання дає змогу в 3D вимірі проаналізувати фазові 

показники коваріаційних зв’язків між хвилями ПС в залежності від їх часового 

зсуву u та номеру частотної компоненти k. 

Результати усереднення оцінок кореляційних компонент імітованої 

реалізації ПС (рис.4.21-4.22) зображено на рис.4.23. 
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Рис.4.23. Усередненні оцінки кореляційних компонент реалізації 

імітованого ПС (для стану фізіологічної норми) 

 

Оскільки при зміні показників ригідності судин спостерігається зміна 

швидкості кровотоку, яка призводить до часового зсуву (зміщення) фази хвиль 

(складових) ПС nn 00   , тому для процедури верифікації методів аналізу 

запропоновано здійснювати часові зсуви фаз хвиль прямої 01  та відбитої 02  у 

реалізації імітованого ПС по відношенню до їх початкової фази (рис.4.24) на 

основі виразу (4.11). 

 

Рис. 4.24. Ілюстрація часових зсувів ПХ у реалізації ПС 
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За отриманими результатами досліджень встановлено, що при часових 

зсувах чи прямої чи відбитої хвиль у реалізації ПС в напрямі додатному (φ01+Δφ, 

φ02+Δφ) спостерігаються додатні прирости значень усереднених оцінок 

кореляційних компонент (M{Bk(u)}+ΔB), а при часових зсувах у  напрямі 

від’ємному – від’ємні прирости компонент (M{Bk(u)}-ΔB) (рис.4.25-4.26).  

 

 

Рис.4.25. Результати синфазного аналізу ПС при часових зсувах прямої хвилі  

 

 

Рис.4.26. Результати синфазного аналізу ПС при часових зсувах відбитої хвилі  

 

Результати реакції значень потужності кореляційних компонент на фазові 

зсуви хвиль ПС при синфазному аналізі зведено у табл.4.1. 
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Таблиця 4.1 

Результати верифікації (синфазний метод) 

Хвиля Зсув, сек Зміна компонент, мВ2 

Пряма φ01+Δφ M{Bk(u)}+ΔB 

Пряма φ01-Δφ M{Bk(u)}-ΔB 

Відбита φ02+Δφ M{Bk(u)}±ΔB (сумарно додатній приріст) 

Відбита φ02-Δφ M{Bk(u)}±ΔB (сумарно негативний приріст) 

 

За отриманими результатами верифікації компонентного аналізу ПС 

спостерігається така ж динаміка, як і при синфазному методі (рис.4.27-4.28).  

 

 

Рис.4.27. Результати компонентного аналізу ПС при часових зсувах прямої хвилі 

 

 

Рис.4.28. Результати компонентного аналізу ПС при часових зсувах відбитої хвилі  
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Результати реакції зміни значень потужності компонент на фазові зсуви 

прямої та відбитої хвиль при компонентному аналізі ПС в рамках моделі ПКВП 

зведено у табл.4.2. 

 

Таблиця 4.2 

Результати верифікації (компонентний метод) 

Хвиля Зсув, сек Зміна компонент, мВ2 

Пряма φ01+Δφ M{Bk(u)}+ΔB 

Пряма φ01-Δφ M{Bk(u)}-ΔB 

Відбита φ02+Δφ M{Bk(u)}+ΔB 

Відбита φ02-Δφ M{Bk(u)}-ΔB 

 

Отже, за результатами верифікації синфазного та компонентного аналізів 

ПС встановлено, що значення потужності усереднених кореляційних компонент 

  uBM ku
ˆ  реагують кількісно на зміну у фазо-часових параметрів ПС. Такий факт 

вказує на те, що інформативні ознаки (кореляційні компоненти) є чутливими до 

змін ригідності судин. 

У випадку компонентного аналізу ПС імітованого при часових зсувах фази 

його хвиль відмічена властивість інваріантності (оцінки по шкалі компоненти не 

зміщаються) та чутливості (кількісно реагують на зміни за значенням потужності) 

усереднених кореляційних компонент щодо зсувів, що вказує на інформативність 

ознак як діагностичних. 

 

4.2.  Валідація методів та алгоритмів аналізу пульсових сигналів 

 

4.2.1. Результати аналізу емпіричних пульсових сигналів 

Результати аналізу емпіричного ПС в стані фізнорми синфазним та 

компонентним методами (рис.4.19), який зареєстровано розробленим макетом 

фотоплетизмографічної системи, зображено у вигляді реалізацій на рис.4.29-4.30. 
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Рис.4.29. Реалізація оцінок кореляційних компонент емпіричного ПС  

(синфазний аналіз) 

 

Рис.4.30. Реалізація оцінок кореляційних компонент емпіричного ПС 

(компонентний аналіз) 

 

Отримані оцінки компонент емпіричного ПС (рис.4.22-4.23) кількісно 

візуалізують варіацію значень потужності в залежності від номера частоти 

компоненти (номеру компоненти) та часового зсуву. Аналогічно до результатів 

аналізу імітованих ПС, процедура аналізу емпіричних сигналів забезпечує процес 

відстеження фазових показників за значеннями зміни потужності компонент при 

різному часовому зсуві на різних частотах (номер компоненти). 

Реалізації усереднених оцінок кореляційних компонент емпіричного ПС 
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(рис.4.29-4.30), які обчислено синфазним та компонентним методами, зображено 

на рис.4.31. 
 

 

Рис.4.31. Реалізації усереднених оцінок компонент кореляційних ПС 

 

Реалізації усереднених оцінок кореляційної компонент   uBM
ku
ˆ  

характеризують варіацію (зміну) ПС, а саме його фазово-часові відхилення, що є 

особливо важливим для задачі виявлення своєчасних патологічних проявів у 

функціонуванні судин людини, а саме їх ригідності. Якщо ці оцінки рівні нулю, то 

можна стверджувати про незмінність складових хвиль реалізації ПС на кожному 

періоді (серцевому циклі) у часі, а саме на факт незмінності його фазо-часової 

структури, що констатує факт відсутності змін у ригідності судин. 

4.2.2. Критерій порівняння результатів аналізу емпіричних та 

імітованих сигналів 

Процедура валідації (англ. Validation – процес  підтвердження 

відповідності) включає у собі процедуру встановлення істинності щодо 

працездатності методів і алгоритмів аналізу (синфазного та компонентного) ПС 

при виявленні ригідності судин як ПКВП за емпіричним сигналами (рис.4.13) 

через процедуру порівняння результатів його аналізу з результатами аналізу 

імітованих сигналів (рис.4.7-4.10). 

Для реалізації процедури порівняння результатів аналізу ПС емпіричних з 



 135 

імітованими застосовано параметричний критерій Фішера (F-критерій) [45], який 

побудовано на принципі порівнянні значень дисперсій вибірок результатів аналізу 

(усереднених компонент): 

 dfкрит

H

H

,p,p,kkF
σ

σ
F 112

2

2
1

0

1




 ,    (4.15) 

 

де 2
1σ  і 2

2σ  – дисперсії вибірок результатів ( 21 σσ  ) (очевидно, що при рівності 

дисперсій величина критерію буде дорівнює одиниці, а в інших випадках вона 

буде більше одиниці): 
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22
2,1

1

1
,   (4.16) 

 

де  dfкрит ,p,p,kkF 21  – критичне значення розподілу Фішера, вибирається з 

таблиці в залежності від вільності вибірки усереднених значень компонент 21,kk  

та ймовірності прийнятого рішення (помилки) fp  і ймовірності правильного 

рішення (достовірності) dp : 

11 2211  n;    knk ,     (4.17) 

 

де 21 ,nn  – довжини вибірки усереднених компонент ПС. 

 kN  - кількість компонент (обсяг вибірки); 

Випадкові величини 2
1σ  і 2

2σ  , як випливає з теореми Фішера, не залежать від 

середніх значень усереднених компонент   uBM ku . 

Згідно виразу критерію (4.15) у випадку не перевищення значення 

відношення дисперсій вибірок усереднених компонент критичного значення критF  

буде прийнято нульову гіпотезу H0 (результати аналізів ПС є подібними), а в 

протилежному випадку буде прийнято гіпотезу Н1  (результати аналізів ПС не є 

подібними) з заданими значеннями помилками прийнятого рішення. 

Критичне значення критF  є залежним від значень ступенів свободи вибірок 
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усереднених компонент k1,k2 (4.17) та ймовірності помилки (рівень значущості) pf  

щодо відкидання нульової гіпотези H0 у випадку її істинності. 

Результати порівняння дадуть змогу визначити факт коректності 

застосування ПКВП як моделі ПС та методів його синфазного та компонентного 

аналізу для задачі виявлення ригідності судин у людини. 

4.2.3. Результати валідації 

Усереднені компоненти імітованих та емпіричних реалізацій ПС і обчислені 

значення їх дисперсій 2
2,1σ  зображено на рис.4.32. 

 

Рис.4.32. Усереднені компоненти ПС та обчисленні значення дисперсії 2,1σ  

 

Для степенів свободи n-1=14 та m-1=14 (n=m=15) вибірок результатів 

аналізу (рис 4.32) за табличними даними [42] знайдено критичні значення 

критерію Фішера Fкрит для достовірності прийнятого рішення р=0,99 (0,95) та 

ймовірності помилки (рівня значимості, а саме ймовірність ухвалення рішення 

відхилити гіпотези H0) р=0,01 (0,05) (табл. 4.3). 

Результати порівняння відношення дисперсій усереднених компонент ПС 

(рис.4.31) наведено в табл. 4.3, які дають підстави щодо констатування факту  

подібності вибірок результатів аналізу емпіричних ПС по відношенню до 

імітованих з ймовірнісною помилкою 0,01 (0,05) та достовірністю 0,99 (0,95).  
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Таблиця 4.3 

Результати порівняння вибірок усереднених компонент 

Синфазний метод Компонентний метод fp  
dp  Н1/Н0 

    71,314,1499,1  критFF      71,314,1463,1  критFF  0,01 0,99 Н0 

    49,214,1499,1  критFF      49,214,1463,1  критFF  0,05 0,95 Н0 

 

Отже, запропоновані методи синфазного та компонентного аналізів 

реалізацій ПС є реально працездатними при розв’язанні задачі виявлення змін 

ригідності судин у людини за новими інформативними ознаками (усереднені 

компоненти) з імовірністю помилки 0,05 ( 01,0 ) та достовірністю прийнятого 

рішення 0,95 ( 99,0 ). 

 

4.3. Висновки до розділу 4 

 

Для реалізації процедури верифікації методів аналізу пульсового сигналу 

реалізовано імітаційну модель його у вигляді періодично продовжених в часовому 

просторів сум двох часозміщених функцій нормальних (гаусових) розподілів із 

експоненціальним заниканням. По відношенню до існуючих моделей розроблена 

модель забезпечує врахування у своїй конструктивній структурі випадковості, яка 

зумовлена природнім впливом зовнішніх та внутрішніх завад, періодичності 

пов’язаної з природнім механізмом формування пульсового сигналу, зміни фаз 

коливання пульсових хвиль як відгуку на зміну жорсткості судин та величини 

амплітуд хвиль прямих і відбитих.  

Імітаційна модель забезпечує за вхідними параметрами (амплітуда хвиль, їх 

часові тривалості та моменти, кількість циклів, випадковості, зміни фаз та інші) 

процес моделювання пульсових сигналів пацієнтів з нормою та різними 

патологіями для організації процедури верифікації методів аналізу досліджуваних 

сигналів у складі фотоплетизмографічних систем. Це є вкрай необхідним для 

завчасної діагностики стану судин з метою організації коректного процесу 

лікування захворювання або відповідної профілактики. 

На базі запропонованого алгоритму імітаційного моделювання пульсового 
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сигналу засобами MATLAB розроблено спеціалізоване програмне забезпечення 

для генерування різноманітних тестових пульсових сигналів як засобу верифікації 

методів та алгоритмів аналізу цих сигналів у складі фотоплетизмографічних 

систем. 

Проаналізовано результати роботи розробленого програмного забезпечення 

для імітування пульсових сигналів. Встановлено, що отриманні реалізації 

імітованих сигналів точно відтворюють форму емпіричних сигналів за 

амплітудно-часовими параметрами (квадрат середньоквадратичного відхилення 

як показник точності у вигляді відхилення імітованих сигналів по відношенню до 

емпіричних рівний 4%). Такий показник точності вказав на придатність 

розробленої імітаційної моделі сигналу щодо її застосування у складі 

фотоплетизмографічних системах при верифікації методів аналізу досліджуваних 

пульсових сигналів. 

За результатами верифікації методів та алгоритмів аналізу реалізацій 

імітованих пульсових сигналів встановлено, що при незалежних фазових зсувах 

прямої та відбитої хвиль у структурі сигналів, що є характерним для проявів 

ригідності судин людини, спостерігаються зміни значень потужності усереднених 

кореляційних компонент як інформативних ознак. В процесі верифікації виявлено 

взаємну пов’язаність між фазовими зсувами хвиль із кореляційними 

компонентами, що підтвердило факт істинності щодо працездатності методів 

аналізу пульсових сигналів при виявленні проявів ригідності судин людини. 

Здійснено процедуру валідації методів та алгоритмів аналізу  пульсового 

сигналу (компонентного і синфазного) шляхом порівняння вибірок значень 

усереднених кореляційних компонент як результатів аналізу імітованих сигналів 

та емпіричних, які зареєстровано розробленим макетом фотоплетизмографічної 

системи. Для порівняння усереднених компонент застосовано параметричний 

критерій Фішера. За результатами валідації встановлена подібність усереднених 

компонент імітованого пульсового сигналу із емпіричним з достовірністю 

прийнятого рішення 0,95 (0,99) та помилкою прийнятого рішення 0,05 (0,01), що 

підтвердило факт істинності працездатності методів та розроблених на їх основі 

алгоритмів аналізу сигналів при виявленні змін ригідності судин у людини. 
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ВИСНОВКИ 

 

У дисертації розв’язано актуальну наукову задачу обґрунтування 

математичної моделі та розроблення методів аналізу пульсового сигналу для 

підвищення інформативності  фотоплетизмографічних систем. 

 При цьому отримано такі результати: 

1. Встановлено, на підставі результату аналізу відомих тенденцій 

розвитку математичних моделей пульсового сигналу, необхідність обґрунтування 

нової математичної моделі досліджуваного сигналу із урахування у її структурі 

динаміки зміни фазо-часових параметрів як чутливого показника стану ригідності 

судин, що є важливим для задач своєчасної діагностики та профілактики. 

2. Обґрунтовано структуру математичної моделі пульсового сигналу у 

вигляді періодично корельованого випадкового процесу, що уможливило 

врахувати кореляційну взаємопов’язаність між різними хвилями (циклами) однієї і 

тієї ж його реалізації для відстеження динаміки зміни фазо-часових параметрів, 

чим підвищено інформативність аналізу досліджуваного сигналу для задачі 

виявлення ригідності судин у людини. 

3. Розроблено методи та алгоритми аналізу пульсового сигналу на основі 

обґрунтованої математичної моделі як періодично корельованого випадкового 

процесу та методів її оцінювання (синфазного і компонентного), що забезпечило 

підвищення інформативності фотоплетизмографічних систем шляхом отримання 

нових інформативних (діагностичних) ознак як чутливих індикаторів стану 

ригідності судин. 

4. Розроблено метод та алгоритм верифікації методів аналізу пульсових 

сигналів на основі імітаційної моделі пульсового сигналу як періодично 

подовжених в часовому просторі сум двох часозміщених функцій нормального 

(гаусового) розподілу з врахуванням стохастичності амплітудних та фазо-часових 

показників, що уможливило підтвердити працездатність методів аналізу 

пульсових сигналів при виявленні варіативності параметрів ригідності судин. 



 140 

5. Розроблено метод та алгоритм валідації методів аналізу пульсових 

сигналів на основі F-критерію (критерію Фішера), що уможливило обґрунтування 

вибору рішення про затвердження адекватності синфазного та компонентного 

результатів аналізу при розв’язані задачі виявлення ригідності судин у людини з 

достовірністю прийнятого рішення 0,95 (0,99) та ймовірністю помилки 0,05 (0,01). 

6. Розроблено дослідний макет фотоплетизмографічної системи та 

програмне забезпечення для комп’ютерного моделювання пульсових сигналів та 

верифікації і валідації результатів його статистичного аналізу. 
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ДОДАТОК Б1 

 

Текст програмного забезпечення реєстрації пульсового сигналу  

розробленим макетом системи 

 

%% 

clc, clear all, close all 

%% 

pause(0.9) %0,05 

s = serial('COM6'); % сворюємо COM-обєкт 

 

% встановлюємо робочий режим 

s.BaudRate = 38400; 

s.DataBits = 8; 

s.Parity = 'none'; 

s.StopBits = 1; 

s.Terminator = ''; 

s.FlowControl = 'none'; 

s.InputBufferSize = 2048; % тривалість вибірки для відображення 2048 

%становитиме 05*InputBufferSize (оскільки 10 біт передається за два кадри) 

 

%% Відкриває віртуальний порт 

fopen(s); 

% fprintf(s,'посылка'); 

%% Процес считування даних пульсового сигналу з виходу портів 

мікроконтролера 

k=0; 

y=zeros(1024,1000); 

while_var = 1; 

while while_var  
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    k=k+1; 

data = fread(s); 

[r,c]=size(data); 

data_h=[]; 

data_l=[]; 

if data(1) 

    data_h=data(2:2:r,:); 

    data_l=data(1:2:r,:); 

else 

    data_h=data(1:2:r,:); 

    data_l=data(2:2:r,:); 

end 

 

data = (data_h.*4)+data_l; 

y(:,k)=data; 

plot(data), %ylim([0 1024]) 

pause(0.02) %0,05 

end 

 

%% 

 

fclose(s); % закриваємо порт 

 

delete(s); % знищуємо обєкт 

clear s; 

%% 

 

k=0; 

while k<1000  

data = fread(s); 
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[r,c]=size(data); 

data_h=data(2:2:r,:); 

data_l=data(1:2:r,:); 

data = (data_h.*4)+data_l; 

plot(data); 

pause(0.0001) 

k=k+1; 

end; 
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ДОДАТОК Б2 

 

Текст програмного забезпечення визначення властивостей пульсового сигналу 

 

clear all; 

% Завантаження експериментально відібраного сигналу 

y=load('puls_1.txt'); 

fd=1000; 

dt=1/fd; 

t=(0:(length(x)-1))./fd; 

figure (1); 

plot(t,x); 

axis tight; 

 

% Перетворення Фур'є 

[sp f]=dft(y,fd); 

figure(3); 

bar(f,abs(sp),0.5); 

axis tight; 

grid on; 

 

% Кореляція 

c=xcorr(y)/length(x); 

figure(4); 

k1=round(length(c)/2); 

k2=length(c); 

plot(t,c(k1:k2)); 

axis tight; 

grid on; 

xlabel('Зсув, u'); 
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ylabel('r(u),B '); 

spc=abs(dft22(c,fd)); 

figure(5); 

plot(f(1:100),spc(1:100)); 

axis tight; 

grid on; 

 

% Розподіл 

 

komp=kompPKVP(y,length(y)/10); 

for k=1:size(komp,1) 

    sn=komp(k,:); 

    m=mean(sn); 

    d=std(sn); 

    ff(k,:)=normcdf(sn,m,d); 

    pp(k,:)=normpdf(sort(sn),m,d); 

end; 

figure(6); 

surf((1:size(pp,2)),t(1:size(pp,1)),pp(:,:)); 

shading interp; 

axis tight; 

grid on; 

xlabel('xk, сек'); 

ylabel('tn, сек'); 

zlabel('p(xk,tn)'); 

 

% Перетворення Фур’є від кожного періоду 

 

for i=1:size(komp,2) 

    [sp3d(:,i) f]=dft(komp(:,i),fd); 
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end; 

sp3d=abs(sp3d); 

figure(7); 

%bar3(:,sp3d); 

plot(f(341:348),sp3d(341:348,1:10)) 

surf(1:10,f(3392:3410),sp3d(3392:3410,1:10)) 

axis tight; 

grid on; 

shading interp; 

 

%for k=1:size(komp) 

corT=zeros(10,1899); 

corT(1,:)=xcov(komp(:,1))/1899; 

corT(2,:)=xcov(komp(:,2))/1899; 

corT(3,:)=xcov(komp(:,3))/1899; 

corT(4,:)=xcov(komp(:,4))/1899; 

corT(5,:)=xcov(komp(:,5))/1899; 

corT(6,:)=xcov(komp(:,6))/1899; 

corT(7,:)=xcov(komp(:,7))/1899; 

corT(8,:)=xcov(komp(:,8))/1899; 

corT(9,:)=xcov(komp(:,9))/1899; 

corT(10,:)=xcov(komp(:,10))/1899; 

figure(8); 

mesh(corT) 

shading interp; 
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ДОДАТОК Б3 

 

Текст програмного забезпечення синфазного аналізу пульсового сигналу 

 

function [B,b]=sinfaz(xx,NT,kilkist); 

 

% Синфазний аналіз 

% [B,b]=sinfaz(xx,NT,kilkist);; 

% B - оцінки спектрально-коваріаційних компонент 

% b - оцінки параметричної коваріації 

% xx - вхідна послідовність 

% TN - період посідовності, який рівний кількості точок на періоді 

% kilkist - кількість точок масиву спктрально-коваріаційних компонент 

 

if nargin<2, error('Мало параметрів'); end; 

NT=fix(NT); 

if nargin<3, kilkist=NT; end; 

x=formatmasiv(xx,NT)'; 

N=length(x); 

kil=N/NT; 

xc=centrPKVP(x,NT); 

komp=kompPKVP(xc,NT); 

U=size(komp,1) 

K=size(komp,2) 

b=zeros(U,U); 

x1=komp; 

for t=1:U 

    for u=1:U 

        for k=1:K 

            b(t,u)=b(t,u)+komp(1,k)*komp(1+u-1,k); 
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        end; 

        b(t,u)=b(t,u)/sum(1:K); 

    end; 

    for n=1:K 

    komp(:,n)=shift(x1(:,n),-t)'; 

    end; 

end; 

for k=1:NT 

    BB(:,k)=abs(fft(b(:,k)))/NT*2; 

    end; 

    B=BB(1:kilkist,:); 
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ДОДАТОК Б4 

Текст програмного забезпечення функції компонентного аналізу 

 

function [Bk]=PKVPkomp(xx,NT,dt,kk); 

 

% Оцінювання кореляційних компонент 

% [Bk]=PKVPkomp(x,T,dt,kk); 

% B(u)=PKVP(x,T);; Bk(u)=Mt{x(t)*x(t+u)*exp(2*pi*t*u*k/T)}; 

% xx - вхідний сигнал центрований 

% NT - період сигналу, рівний кількості точок на періоді; 

% kk - кількість компонент 

 

if nargin<4, error('Необхідно ввести не менше 4-ох аргументів'); end; 

 

NT=fix(NT); 

x=formatmasiv(xx,NT); 

xc=centrPKVP(x,NT); 

N=length(x); 

x1=xc;  

l=2*pi/(NT*dt); 

for k=1:kk 

    x1=xc; 

e=exp(-i*l*k*(0:N-1)); 

for u=1:N 

   Bk(k,u)=sum(xc(1:N-u+1).*x1(1:N-u+1).*e(1:N-u+1))/(N-u+1); 

   %Bk(k+1,u)=sum(xc(1:N-u+1).*x1(1:N-u+1).*e(1:N-u+1))/(N-u+1); 

   x1=shift(x1,-1); 

end; 

end; 

Bk=abs(Bk); 
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ДОДАТОК Б5 

Текст програмного забезпечення функції центрування сигналів  

відносно математичного сподівання 

 

function [xc]=centrPKVP(x,TN); 

 

% Центровання значень сигналу відносно математичного сподівання 

% [xc]=centrPKVP(x,TN); 

% x - вхідний сигнал 

% TN - період сигналу, який рівний кількості точок в межах періоду сигналу; 

% dt - Крок дискретизації 

 

if nargin<2, error('Необхідно ввести не менше 2-ох аргументів'); end; 

 

komp=kompPKVP(x,TN); 

m=mean(komp'); 

N=length(x); 

for k=0:(N/TN)-1 

    xc((1:TN)+k*TN)=x((1:TN)+k*TN)-m(1:TN); 

end; 
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ДОДАТОК Б6 

Текст програмного забезпечення функції формування масиву даних 

кратному періоду Т 

 

function [fm]=formatmasiv(x,NT); 

 

% Формування масиву даних кратному періоду Т 

% fm=formatmasiv(x,T); 

% x - вхідний сигнал; 

% T - період сигналу, в часовій області 

 

if nargin<2, error('Необхідно ввести не менше 2-ох аргументів'); end; 

 

N=length(x); 

kilNT=fix(N/NT); 

N=kilNT*NT; 

fm=x(1:N); 
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ДОДАТОК Б7 

Текст програмного забезпечення функції часового зсуву сигналів 

 

function xx=shift(x,u); 

% Зсув х(t) на x(t-u) 

% x=shift(x,u); 

% x  - вхідний сигнал 

% Т - зсув 

if nargin<2, error('Необхідно ввести не менше 2-ох аргументів'); end; 

L=length(x); 

if abs(u)>L, error('Значення зсуву перевищує довжину масиву'); end; 

xx(1:L)=0; 

 

if u>0 

for i=1:u 

    xx(u-i+1)=x(L-i+1); 

    end; 

xx(u+1:L)=x(1:L-u); 

end; 

 

if u<0 

    u=abs(u); 

for i=1:u 

    xx(L-i+1)=x(u-i+1); 

    end; 

xx(1:L-u)=x(u+1:L); 

end; 

 

if u==0 xx=x; end; 

end 
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ДОДАТОК Б8 

Текст програмного забезпечення генерування тестових пульсових сигналів 

 

clear all; 

s=[]; 

A1=2;            % Амплітуда max кровонаповнення (пряма хвиля) 

m1=0.9;            % Момент часу max кровонаповнення (пряма хвиля) 

q1=0.2;            % Тривалість кровонаповнення (пряма хвиля) 

A2=0.8;            % Амплітуда max кровонаповнення (відбита хвиля) 

m2=1.4;            % Момент часу max кровонаповнення (відбита хвиля) 

q2=0.15;            % Тривалість кровонаповнення (відбита хвиля) 

NT=10;            % Кількість періодів 

df=1000; dt=1/df;  % Частота та час дискретизації 

% Урахування правила з-ох сігма 

q1=q1/6; q2=q2/6;                                    

% Формування нульових масивів 

r=zeros(1,NT); 

T=zeros(1,NT); 

A1_var=zeros(1,NT); 

A2_var=zeros(1,NT); 

q1_var=zeros(1,NT); 

q2_var=zeros(1,NT); 

m1_var=zeros(1,NT); 

m2_var=zeros(1,NT); 

% Випадкові величини 

WA1=normrnd(0,str2num(get(handles.edit8,'string')),NT); 

WA2=normrnd(0,str2num(get(handles.edit9,'string')),NT); 

Wm1=normrnd(0,str2num(get(handles.edit10,'string')),NT,1); 

Wm2=normrnd(0,str2num(get(handles.edit11,'string')),NT,1); 

Wq1=normrnd(0,str2num(get(handles.edit12,'string')),NT,1); 
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Wq2=normrnd(0,str2num(get(handles.edit13,'string')),NT,1); 

%------Процес генерування пульсового сигналу для K-періодів------------- 

for K=1:NT 

    % Адитивний вплив випадковості на параметри сигналу K-го циклу (періоду) 

    q1_var(K)=q1+Wq1(K); m1_var(K)=m1+Wm1(K); A1_var(K)=A1+WA1(K); 

    q2_var(K)=q2+Wq2(K); m2_var(K)=m2+Wm2(K); A2_var(K)=A2+WA2(K); 

    % Формування вісі часу 

    t=0:dt:(m2_var+3*q2_var); 

    % Генерування прямої та відбитої хвилі 

    s1=A1_var(K)*exp((-(t-m1_var(K)).^2)/(2*(q1_var(K)^2))); % Пряма хвиля 

    s2=A2_var(K)*exp((-(t-m2_var(K)).^2)/(2*(q2_var(K)^2))); % Відбита хвиля 

    % Формування пульсового сигналу 

    ss=s1+s2; 

    T(K)=max(ss);  

    % Пошук максимуму для К-го періоду та його момент часу 

    for m=1:length(ss) 

        if ss(m)==T(K) r(K)=m+length(s); end; 

    end; 

    s=[s s1+s2]; % Пульсовий сигнал без впливу завад 

end; 

% Вплив випадкової послідовності на згенеровану послідовносіть сигналу 

Dn=str2num(get(handles.edit17,'string'));  

n=normrnd(0,Dn,length(s),1)'; 

s=s+n; 

t=(0:(length(s)-1)).*dt; 

% Вивід графіку згенерованого ПС 

axes(handles.axes1); 

plot(t,s); 

grid on; 

axis tight; 
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ДОДАТОК В1 

 

Свідоцтво про повірку пульсоксиметра «БІОМЕД» ВР-10ВВ 
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ДОДАТОК Г1 
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ДОДАТОК Г2 

 


