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1. Wprowadzenie

Opisany w artykule wielofunkcyjny czujnik ciśnienia krwi 
powstał w wyniku modyfikacji pneumatycznego czujnika fali 
tętna krwi, który był już testowany z pozytywnym skutkiem 
na pacjentach Kliniki Nefrologii i Transplantacji Akademii 
Medycznej [1] oraz Akademickiego Szpitala Klinicznego we 
Wrocławiu [2]. Podczas tych testów czujnik był wzorcowany 
w ten sposób, że jego wskazania były porównywane z ciśnie-
niem krwi mierzonym u pacjentów przy użyciu przyrządu 
pomiarowego, z reguły typu mankietowego, który był trak-
towany jako przyrząd wzorcowy. Pozytywne wyniki testów 
skłoniły autorów do podjęcia badań nad wykorzystaniem sprę-
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Streszczenie: Przedstawiono model symulacyjny pneumatycznego czujnika typu dotykowego, 
przeznaczonego m.in. do bezinwazyjnego pomiaru skurczowego i rozkurczowego ciśnienia krwi. 
Pomiar tych wielkości odbywa się metodą komparacyjną: zmiany ciśnienia krwi, przenoszone przez 
ścianę tętnicy i skórę na zewnętrzną stronę membrany czujnika, porównywane są z ciśnieniem 
na jej wewnętrznej stronie, wywieranym przez sprężone powietrze, którego ciśnienie zmienia 
się liniowo z prędkością 3 mmHg/s. Zrównanie się chwilowych wartości tych ciśnień powoduje 
spłaszczenie membrany, która na moment otwiera kanał odpowietrzający, gdy jest on zamknięty 
lub go zamyka, gdy jest otwarty. Chwilowe otwarcia lub zamknięcia kanału powodują załamania 
regularnego przebiegu ciśnienia porównawczego, przy czym pierwsze i ostatnie z tych załamań 
określają wartości mierzonych ciśnień. W wyniku badań modelu czujnika, dotychczasowy liniowy 
przebieg ciśnienia porównawczego został zastąpiony przez przebieg łamany, dzięki czemu 
zminimalizowano błędy pomiaru ciśnień oraz czasy trwania samego pomiaru (kryteria optymalizacji). 
Ponadto uproszczono proces pozycjonowania czujnika na ciele badanej osoby: zastosowano czujnik 
z pierścieniowym odpowietrzaniem zamiast z odpowietrzaniem centralnym, który był stosowany 
dotychczas.  
 
Słowa kluczowe: pomiar ciśnienia krwi, pneumatyczny czujnik ciśnienia, komparacyjna metoda pomiaru, wzmacniacz pneumatyczny typu dysza-przysłona, 
odpowietrzanie pierścieniowe

żonego powietrza, nie tylko do pomiaru fali tętna krwi, ale 
również ciśnień niezbędnych do określenia podziałki przebiegu 
tej fali w jednostkach ciśnienia. Badania te doprowadziły do 
zastosowania po raz pierwszy w czujniku pneumatycznym kom-
paracyjnej metody pomiaru tego typu ciśnień. W ten sposób 
powstał wielofunkcyjny czujnik ciśnienia krwi [3–5].

Kilkumiesięczna eksploatacja opracowanego czujnika 
w warunkach laboratoryjnych wykazała, co prawda przy-
datność nowej metody do pomiaru ciśnienia krwi, to jednak 
zastrzeżenie budziło kłopotliwe pozycjonowanie czujnika na 
ciele pacjenta oraz zbyt duży rozrzut wyników pomiarów i sto-
sunkowo długi czas ich trwania.

Aby zbadać przyczyny takiego stanu rzeczy, opracowano 
model symulacyjny czujnika, a po jego analizie zmieniono 
sposób wymuszania przebiegu ciśnienia porównawczego z cią-
głego, jak dotychczas, na przebieg łamany, zmieniany zgodnie 
z określonym algorytmem. Dzięki temu zabiegowi zminimalizo-
wano zarówno rozrzut wyników pomiarów, jak i czasy trwania 
samych pomiarów.

Usprawniono również kłopotliwą w użyciu dotychczasową 
procedurę pozycjonowania czujnika na ciele badanego pacjenta, 
wprowadzając w czujniku odpowietrzenie pierścieniowe.
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nika sprężonego powietrza o liniowo narastającym lub opada-
jącym ciśnieniu porównawczym.

Pomiar ciśnienia omawianym czujnikiem wymaga spłaszcze-
nia badanej tętnicy przez jego obudowę. Dzieje się to przed 
każdym pomiarem w ramach procedury pozycjonowania czuj-
nika w poziomie i pionie na ciele pacjenta [3, 4]. Pozycjono-
wanie w poziomie polega na przyłożeniu czujnika w takim 
miejscu gdzie przebieg ciśnienia, pojawiający się na ekranie 
komputera, ma kształt regularnej fali tętna krwi. Przeprowa-
dzenie tego działania ułatwia stosowanie czujnika z odpowie-
trzaniem pierścieniowym [8].

Natomiast pozycjonowanie w pionie polega na wywarciu 
na czujnik takiego nacisku aby fala ciśnienia krwi, widoczna 
na ekranie komputera, miała maksymalną amplitudę. Przebieg 
tej fali zostaje zapamiętany w pamięci komputera, a jej ekstre-
malne wartości służą do określania przebiegu ciśnienia porów-
nawczego.

Przedmiotem dalszych rozważań jest czujnik o strukturze 
komparacyjnej. Po zapamiętaniu przebiegu fali tętna krwi, 
zamyka się zawór (5), a następnie włącza się generator ciśnie-
nia porównawczego, którego początkowo liniowy przebieg 
staje się oscylacyjny. Amplituda oscylacji początkowo rośnie, 
a następnie maleje do zera (rys. 2), przy czym pierwsza zmiana 
ciśnienia porównawczego – na tym rysunku w górę – określa 
wartość ciśnienia skurczowego ps, a ostatnia – w dół – wartość 
ciśnienia rozkurczowego pr.

3. Model

Na rysunku 3 pokazano dwa przebiegi: mierzonego ciśnienia 
krwi, zamodelowanego przebiegiem sinusoidy (1) oraz ciśnienia 
porównawczego (2). Ciśnienie krwi, przez ścianę spłaszczonej 
tętnicy i skórę, oddziałuje na zewnętrzną stronę membrany 
czujnika (rys. 1), a ciśnienie porównawcze – na wewnętrzną jej 
stronę. Przecięcie się tych przebiegów wskazuje punkty zrów-
nania ciśnień po obu stronach membrany, która w tej sytuacji 
spłaszcza się, przyjmując swoje neutralne (chwiejne) położenie 
i na moment otwiera kanał odpowietrzający (4), gdy jest on 
zamknięty lub go zamyka, gdy jest on otwarty.

Podczas pomiaru obu rodzajów ciśnienia, chwilowe otwar-
cie lub zamknięcie kanału odpowietrzającego czujnika prze-
jawia się załamaniem w dół lub w górę regularnego przebiegu 
ciśnienia porównawczego, który przyjmuje postać oscylacji 
o rosnącej, a później malejącej amplitudzie (rys. 2). Pierw-
sze i ostatnie załamanie tego przebiegu, którego próbkowane 
wartości są na bieżąco zapamiętywane w pamięci komputera, 

Rys. 1. Schemat wielofunkcyjnego czujnika ciśnienia krwi;  
1 – dławik wejściowy, 2 – komora pomiarowa, 3 – membrana,  
4 – kanał pierścieniowy, 5 – elektro-pneumatyczny zawór odcinający,  
6 – dławik wyjściowy,7 – przetwornik pomiarowy, 8 – O-ring,  
9 – tętnica
Fig. 1. Multifunctional blood pressure sensor schema; 1 – input restrictor, 2 – 
measuring chamber, 3 – membrane, 4 – ring channel, 5 – switching solenoid 
valve, 6 – output restrictor, 7 – transducer, 8 – O-ring, 9 – artery

 
Rys. 2. Oscylogram ciśnienia wyjściowego czujnika podczas jego wzorcowania przy użyciu 
liniowo narastającego ciśnienia porównawczego
Fig. 2. Oscillogram of sensor output pressure during its calibration with linear comparative pressure run

przykrytej elastyczną membraną (3). Powietrze z tej komory 
wypływa do atmosfery – najpierw przez szczelinę między mem-
braną i krawędzią kanału (4), a następnie przez otwarty zawór 
odcinający (5) lub, gdy zawór ten jest zamknięty, przez dławik 
wyjściowy (6).

W przypadku gdy zawór (5) jest otwarty, czujnik pracuje 
jako regulator nadążny: jego ciśnienie wyjściowe p, mierzone 
przetwornikiem pomiarowym (7), nadąża za zmianami wiel-
kości mierzonej w postaci ciśnienia krwi, działającego na 
zewnętrzną stronę membrany (3). Przy takiej strukturze i zasi-
laniu czujnika sprężonym powietrzem o stałym ciśnieniu o war-
tości 50 kPa, dokonuje się pomiaru fali tętna krwi [2, 6, 7].

W przypadku, gdy zawór (5) jest zamknięty, a sprężone 
powietrze z komory pomiarowej (2) uchodzi do atmosfery przez 
dławik wyjściowy (6), czujnik pracuje w układzie, w którym 
funkcję komparatora spełnia membrana. Taka struktura czuj-
nika umożliwia pomiar ciśnienia skurczowego i rozkurczowego 
krwi. Pomiar tych wielkości wymaga doprowadzenia do czuj-

2. Czujnik

Czujnik w nowej wersji ma tę samą struk-
turę, jak dotychczas stosowany: pneuma-
tyczny wzmacniacz typu dysza-przysłona 
z ujemnym sprzężeniem zwrotnym i ela-
styczną membraną w roli przysłony (rys. 
1). Natomiast istotną różnicę w konstruk-
cji obu wersji czujników stanowi sposób 
ich odpowietrzania: w nowej wersji cen-
tralnie usytuowana dysza została zastą-
piona przez umieszczony na obwodzie 
kanał pierścieniowy.

Na rysunku 1 pokazano schemat wielo-
funkcyjnego czujnika ciśnienia krwi oraz 
zilustrowano spłaszczanie tętnicy w trak-
cie pomiaru. W skład czujnika wchodzi 
pneumatyczny dławik wejściowy (1), 
przez który sprężone powietrze dopływa 
do komory pomiarowej (2), szczelnie 
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stanowią wyniki pomiaru ciśnień: skurczowego ps i rozkur-
czowego pr. Błędy tych wyników, oznaczone jako e1 i e2, są 
różnicami między wartościami ciśnienia porównawczego przy 
pierwszym i ostatnim jego załamaniu, a rzeczywistymi warto-
ściami ciśnień: rozkurczowego i skurczowego (rys. 3).

Nietrudno zauważyć, że największy wpływ na wartość tych 
błędów ma nachylenie przebiegu ciśnienia porównawczego, 
określające prędkość jego zmian. Prędkość ta, zalecana przez 
międzynarodowe ustalenia, powinna wynosić 3 mmHg/s  
(0,4 kPa/s), zarówno w przypadku przyrządów osłuchowych 
(tony Korotkowa), jak również przyrządów działających auto-
matycznie [7, 9]. Dla tej prędkości maksymalne błędy nie 
przekraczają 3 mmHg i są traktowane jako dopuszczalne. 
Wartości błędu mogą maleć, gdy częstość tętna wzrasta ponad 
60 uderzeń na minutę.

Wadą pomiaru tymi przyrządami jest relatywnie długi czas 
pomiaru rzędu jednej minuty, który w przypadku czujnika 
dotykowego jest zbyt długi, gdyż podczas pomiaru musi on być 
dociskany do badanej tętnicy z niezmienną siłą. W przeciw-
nym wypadku mogą wystąpić dodatkowe błędy. Aby skrócić 
ten czas, w nowej konstrukcji czujnika, dotychczasowy liniowy 
przebieg ciśnienia porównawczego z zaleconą prędkością zastą-
piono przebiegiem odcinkowo-liniowym, wyznaczanym według 
zadanego algorytmu. Rozpoczęcie generowania tego przebiegu 

Rys. 3. Ilustracja powstawania błędów ε podczas pomiaru ciśnień 
metodą komparacyjną; 1 – imitacja przebiegu ciśnienia krwi,  
2 – przebieg ciśnienia porównawczego
Fig. 3. Illustration of ε error formation during pressure measuring using 
comparative method; 1 – imitation of blood pressure run, 2 – comparative 
pressure run

 
Rys. 4. Ilustracja powstawania błędów pomiaru ε przy zastosowaniu 
łamanego przebiegu ciśnienia porównawczego; 1 – imitacja ciśnienia 
krwi, 2 – przebieg porównawczy
Fig. 4. Illustration of measurement ε error formation by application of broken 
comparative pressure run; 1 – imitation of blood pressure, 2 – comparative run

Rys. 5. Przykładowa zależność błędów pomiaru ciśnień skurczowego 
es i rozkurczowego er w zależności od przesunięcia fazowego Dt 
i częstotliwości f
Fig. 5. Exemplary measurement errors of systolic es and diastolic er pressure 
versus phase shift Dt and frequency f

 

następuje przy ciśnieniu, którego wartość przekracza wartość 
mierzonego ciśnienia skurczowego o około 1 kPa, po czym 
następuje jego spadek z prędkością 0,4 kPa/s, aż do pierw-
szego przecięcia i załamania w punkcie a, po czym następuje 
skokowy spadek ciśnienia do wartości przekraczającej war-
tość mierzonego ciśnienia rozkurczowego też o około 1 kPa. 
Od tej wartości ciśnienie porównawcze rozpoczyna kolejny 
liniowy spadek z zalecaną prędkością aż do kolejnego, dru-
giego przecięcia w punkcie b, po którym następuje koniec 
pomiaru (rys. 4).

W celu określenia wpływu zaproponowanego kształtu prze-
biegu ciśnienia porównawczego na długość trwania pomiaru 
i wartości błędów pomiaru, przeprowadzono badania symu-
lacyjne modelu czujnika. Przyjęty do tych badań przebieg 
ciśnienia krwi o normalnym zakresie ciśnień zasymulowano 
sinusoidą rozpoczynającą się w umownym czasie t = 0. Nato-
miast rozpoczęcie przebiegu ciśnienia porównawczego z zale-
caną prędkością jest opóźnione względem sinusoidy o przedział 
czasowy Dt, który może się zmieniać od 0 (linia cienka przery-
wana) do Dtmax = T, gdzie T – okres sinusoidy (rys. 4). Ma to 
odzwierciedlać rzeczywiste warunki pomiaru, podczas którego 
przebieg ciśnienia krwi już oddziałuje na membranę czujnika, 
podczas gdy przebieg ciśnienia porównawczego dopiero star-
tuje, w bliżej nieokreślonym czasie.

Przy zachowaniu zalecanej prędkości przebiegu ciśnienia 
porównawczego błędy pomiaru mogą się zmieniać: od teo-
retycznej wartości e = 0 do wartości emax, która zależy od 
okresu fali tętna krwi – im ten okres jest dłuższy, tym te błędy 
stają się większe. Zależności te zilustrowano na przykładowym 
rysunku 5, na którym wartości błędów popełnianych podczas 
pomiaru ciśnienia skurczowego es i rozkurczowego er leżą na 
tej samej linii, ale podziałka czasu Δt na tym rysunku dotyczy 
tylko określania błędów es. Natomiast do określenia błędów er 
konieczna jest znajomość czasu zakończenia pomiaru ciśnie-
nia rozkurczowego pr, który na odmianę zależy od wartości 
amplitudy fali tętna krwi.

Wykres na rysunku 5 powstał z myślą o doskonaleniu pro-
gramu optymalizacji przebiegu ciśnienia porównawczego 
w przyszłości.

Podsumowując można stwierdzić, iż wprowadzenie progra-
mowanego przebiegu ciśnienia porównawczego daje niewąt-
pliwe korzyści – zarówno pod względem minimalizacji błędów 
pomiarów ciśnień, jak i czasu ich trwania (kryteria optyma-
lizacji).
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4. Czujnik w nowej wersji i jego badanie

Najistotniejszą zmianą w konstrukcji czujnika jest wyposaże-
nie go w generator ciśnienia porównawczego. Stanowi go pro-
porcjonalny zawór elektropneumatyczny, zasilany sprężonym 
powietrzem o stałym ciśnieniu, a sterowany zaprogramowanym 
przez współpracujący komputer napięciem u. Jego uśrednioną 
charakterystykę przedstawiono na rysunku 6. Kolejną zmianą 
jest użycie czujnika z odpowietrzeniem pierścieniowym (rys. 1) 
zamiast z centralnym. Ta ostatnia zmiana ułatwia procedurę 
pozycjonowania (usytuowania) czujnika na ciele badanej osoby. 
Środek membrany czujnika niekoniecznie musi się znajdować 
dokładnie nad badaną tętnicą, co musiało mieć miejsce wcze-
śniej.

Na rysunku 7 pokazano schemat układu pomiarowego, który 
posłużył do wstępnych badań czujnika na wolontariuszach. 
W jego skład wchodzą: sprężarka membranowa (1), tłumik 
pulsacji (2), stabilizator (zadajnik) ciśnienia (3), generator 
ciśnienia porównawczego (4), badany czujnik (5), przetwornik 
pomiarowy ciśnienia (6), elektrozawór odcinający (7), dławik 
wejściowy (8) i dławik wyjściowy (9). Ponadto do badań labo-
ratoryjnych wykorzystywano oscyloskop (10) i drukarkę (11).

Badania przebiegały w następujący sposób. Przed właści-
wym pomiarem określano ciśnienie skurczowe i rozkurczowe 
badanej osoby, używając do tego celu przyrządu mankieto-
wego nadgarstkowego. Taką samą czyn-
ność powtarzano po zakończeniu pomiaru. 
Właściwe badanie czujnika rozpoczynało 
się pomiarem fali tętna krwi. W tym celu 
komora pomiarowa czujnika zostaje połą-
czona z atmosferą: otwarcie elektrozaworu 
(7), zadajnik ciśnienia (3) ustawiony na 
50 kPa, a generator ciśnienia porównaw-
czego (4) zasilony napięciem u = 0,6 V. 
Po przyłożeniu i ustaleniu odpowiedniej 
pozycji czujnika na ciele badanej osoby, 
na ekranie komputera pojawia się przebieg 
fali tętna krwi o możliwie dużej ampli-
tudzie, co potwierdza właściwe przyłoże-
nie. Przebieg ten zostaje zarejestrowany 
w pamięci komputera, a cały układ 
pomiarowy zostaje przełączony na struk-
turę komparacyjną: elektrozawór 7 zostaje 
zamknięty, a napięcie u, sterujące genera-

Rys. 6. Uśredniona charakterystyka zaworu elektropneumatycznego
Fig. 6. Average characteristic of the solenoid pneumatic valve

Rys. 7. Schemat stanowiska pomiarowego; 1 – miniaturowa sprężarka, 
2 – tłumik pulsacji, 3 – zadajnik ciśnienia, 4 – generator ciśnienia 
porównawczego, 5 – badany czujnik, 6 – przetwornik pomiarowy,  
7 – elektrozawór odcinający, 8 – dławik wejściowy, 9 – dławik 
wyjściowy, 10 – oscyloskop, 11 – drukarka
Fig. 7. Measuring setup schema; 1 – minicompressor, 2 – pressure fluctuation 
dumper, 3 – pressure controller, 4 – comparative pressure generator,  
5 – tested sensor, 6 – transducer, 7 – switching solenoid valve, 
 8 – input restrictor, 9 – output restrictor, 10 – oscilloscope, 11 – printer

 
Rys. 8. Oscylogram przebiegu ciśnienia wyjściowego czujnika podczas jego wzorcowania 
z łamanym przebiegiem porównawczym
Fig. 8. Oscillogram of sensor output pressure run during its calibration with broken comparative run

torem ciśnienia porównawczego, zmienia się zgodnie z założo-
nym z góry algorytmem, uwzględniającym przebieg zmierzonej 
właśnie fali tętna krwi.

Na tym pomiar jest skończony, a na ekranie oscyloskopu 
pojawia się zarejestrowany przebieg ciśnienia porównawczego 
w postaci kilku wahnięć oraz wyznaczone wartości ciśnień: 
skurczowego ps i rozkurczowego pr (rys. 8).

Uzyskane wartości porównano z wartościami ciśnień zmie-
rzonych nadgarstkowym przyrządem mankietowym (tab. 1), 
określając błędy bezwzględne e i względne d według zależności:

	 es = ps – ps’ (1)
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Podsumowanie i wnioski

Z analizy przeprowadzonych wstępnych badań czujnika wynika, 
że najlepsze rezultaty dała minimalizacja czasu trwania 
pomiaru. Wartości tych czasów, mierzonych między skrajnymi 
wahnięciami przebiegu ciśnienia porównawczego, zawierają się 
w granicach Dt = 6,5 s, podczas gdy czas pomiaru przy 
liniowo narastającym ciśnieniu porównawczym wynosił około 
15 s, a więc ponad dwukrotnie więcej (rys. 2).

Natomiast błędy pomiarów w większości – za wyjąt-
kiem dwóch – nie przekraczały wartości: es = 10 mmHg 
i er = 8 mmHg. Oznacza to, że zgodnie z międzynarodowymi 
wytycznymi [10] badany czujnik można zaliczyć wstępnie do 
grupy przyrządów „nieznacznie niedokładnych” (ang. sligh-
tly inaccurate).

Według przypuszczeń autorów, lepsze wyniki w tym zakre-
sie można uzyskać badając czujnik w warunkach klinicznych 
przy zastosowaniu inwazyjnej metody pomiaru ciśnienia krwi. 
Do badań tego typu, zgodnie z wymaganiami Komisji Etyki 
Lekarskiej, cały osprzęt czujnika powinien się znaleźć w jed-
nej obudowie (przyjmując postać komercyjną). To zadanie stoi 
przed innym zespołem badawczym. Dodatkowym zadaniem 
tego zespołu będzie również wdrożenie programu umożliwia-
jącego przejście od zmierzonej w nadgarstku fali tętna krwi 
do fali aortalnej i zdobycie w ten sposób dodatkowych danych 
(informacji) kardiologicznych [11–13].
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