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Streszczenie

W artykule zaprezentowano metodologi¢ tworzenia liniowego
modelu uktadu oddechowego w czasie przerwania przeplywu po-
wietrza. Lokalne charakterystyki mechaniczne kazdego kanatu
oddechowego zrealizowano w oparciu o analogie elektryczne, a pa-
rametry wyodrebnionych obwodéw okreslono na podstawie da-
nych fizjologicznych. Geometria drzewa oskrzelowego odzwiercie-
dla sugerowana przez Weibela symetrig¢ [[37]], natomiast model
tkanek ptuc, klatki piersiowej i brzucha uwzglednia wiskoelastycz-
ne wlasciwosci wyrdznionych kompartmentéw. Symulacje kompu-
terowe zaréwno spokojnego oddychania jak i przerwania przeply-
wu powietrza potwierdzity adekwatno$é zaproponowanego analo-
gu do uktadu fizjologicznego.

Abstract

The paper presents methodology of formation of a linear mo-
del for the respiratory system during airflow interruption. Local
mechanical characteristics of each airway are realized by means of
an electrical analogies and parameters of a distinguished circuits
are determined from local physiological data. Geometry of the
bronchial tree reflects symmetry, which was suggested by Weibel
[[371], and model of a lung tissue, chest wall and abdomen includes
viscoelastic properties of the compartments. Computer simula-
tions both quiet breathing and airflow interruption confirm ade-
quacy of the proposed analogue to the physiological system.

1. Wstep

Zaproponowana przez von Neergarda i Wirtza metoda pomia-
ru mechanicznych wlasciwosci uktadu oddechowego [[26]] — tech-
nika przerywania przeplywu powietrza, pomimo prostoty zatozen,
nadal stanowi Zrédto matowartosciowych (w sensie diagnostyki
medycznej) informacji o stanie rozpatrywanego systemu. Cho¢ od
chwili jej wprowadzenia ulegta ona znacznym modyfik:.cjom, to
niezmienna pozostaje giéwna idea metody, tj. szybki i n inwazyj-
ny pomiar oporu drég oddechowych polegajacy na krétkotrwalym
przerwaniu przeplywu powietrza poprzez zamknigcie zaworu przy
ustach pacjenta oraz jednoczesny pomiar natgzenia przeptywu Q,,
i ci$nienia P,,. Zasadniczym problemem opisywanej metody byly
trudnosci w interpretacji rezystancji przerwaniowej R;,,
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pojmowanej jako miara oporu drég oddechowych R,,. Pierwotne
zatozenie o natychmiastowym wzroScie cisnienia w jamie ustnej do
poziomu pecherzykowego (P 4) (bezposrednio po okluzji) dopusz-
czalo powyzsza interpretacje, jednakze pozniejsze badania poka-
zujace ztozony charakter rejestrowanego wowczas sygnalu wskaza-
ty na przeszacowanie w takim procesie pomiarowym P 4, a tym sa-
mym R;,;, o okoto 20% [[32], [16]].

Stosowanie, w celu wyjasnienia charakteru zmian ci$nienia P,,,
jedno-, dwu- i wielokompartmentowych modeli o parametrach
skupionych ([[4], [22]]) nie przyniosio efektu w postaci opracowa-
nia metody ich identyfikacji, stad technika przerywania przeptywu
wykorzystywana jest do wyznaczania jedynie R;,,, bedacego sumag
oporu drég oddechowych i czgsci oporu tkanek ptuc [[4], [23]].

Celem prezentowanej pracy byto utworzenie liniowego modelu
uktadu oddechowego w czasie przerywanego przeplywu powietrza
oraz symulacja komputerowa jego zachowania, zar6wno w warun-
kach spokojnego oddychania jak i okluzji. Rozwazane w artykule
zagadnienia zmierzaja do udoskonalenia pomiaru mechanicznych
wlasciwosci badanego systemu w oparciu o wskazana technike.

2. Model kompleksowy uktadu
oddechowego

Postuzenie si¢ elektrycznym modelem zastgpczym systemu po-
zwolito uwzgledni¢ mechaniczne wiasciwosci ptuc i w prosty spo-
s6b dokonac jego komputerowej implementacji. W tym celu wyko-
rzystano analogi wielkosci mechanicznych zwiazanych z oddycha-
niem, tj. réznica potencjaléw — rdéznica cisnien, prad — przeplyw
objetosciowy, tadunek elektryczny — objetosé, rezystancja — opor
mechaniczny, pojemnos$¢ — podatnosé, indukcyjnos¢ — inertancja.

Dazenie do mozliwie najdoktadniejszego odwzorowania rze-
czywistej struktury w jego analog elektryczny sugeruje aplikacje
réznorodnych danych zwiazanych z anatomig i fizjologia uktadu
oddechowego. Oczywisty, nieliniowy i przestrzennie rozlozony
charakter zachodzacych w nim zjawisk znalazt jednak swoj wyraz
w opisie liniowym parametrow skupionych. Uzasadnieniem takie-
go postepowania moze by¢ fakt, iz w czasie spokojnego oddycha-
nia zachodzace procesy sa w przyblizeniu liniowe [[32]]. Ponadto,
osobne zamodelowanie kazdej generacji drég oddechowych symu-
luje przyblizony rozktad przestrzenny takich wiasciwosci jak opo-
ry, podatnosci i inertancje w obrgbie drzewa oskrzelowego.

' Praca zostala zrealizowana w ramach projektu badawczego KBN nr 8 T10C 007 21.
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2.1 Model gornych drog oddechowych

W proponowanym modelu opis gérnych drég oddechowych re-
prezentujacych pozatchawiczng czgs¢ systemu rzeczywistego opar-
to na wynikach badan przedstawionych w [[30], [5], [31], [27], [10]].
Parametry R, Lygys Cyay 01Z Cgyygy, charakteryzujace wiasci-
wosci ich Scian, okreslono zgodnie z [[30], [5]], opor R,,,, oszaco-

wano korzystajac z nieliniowego wzoru na wystepujacy w nich spa-
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Rys. 1. Model gornych drog oddechowych.

dek cisnienia spowodowany przeplywem powietrza [[31]], nato-
miast inertancj¢ Ly, przyjeto jako dwukrotno$c wartosci tej wiel-
kosci dla tchawicy (Rys. 1) [[20]].

2.2 Model drzewa oskrzelowego

W modelu tej czgsci uktadu oddechowego uwzglgdniono 24-
segmentowa, symetryczng geometri¢ drzewa oskrzelowego zapro-
ponowang przez Weibela [[37]]. Analog elektryczny pojedynczego
rozgalgzienia, gdzie kanat oddechowy i-tej generacji rozdziela sig
na dwa identyczne siostrzane kanaly generacji i+1, przedstawia
Rys. 2. Zatozenie o identycznosci kanatéw oddechowych w kazdej
generacji sprawia, ze podlegaja one tym samym gradientom ci$nie-
nia. Pozwala to potaczy¢ odpowiadajace im obwody w obwdd po-
jedynczy (2 kanatdéw i-tej generacji zostaje zastapione pojedyn-
czym obwodem RLC), a nastgpnie w szereg ze struktura reprezen-
tujaca matczyny kanat oddechowy.

Opierajac si¢ na danych anatomicznych pojedynczego kanalika
[[38]], przeskalowanych zgodnie z [[18]] do wartosci oczekiwanych
dla poziomu FRC, uwzglgdniajac charakter przeptywu powietrza
przez cylindryczny kanal (wspdtezynnik fp [[28], [29]]), temperatu-
r¢ 37°C oraz izotermiczne sprezanie gazu wartosci elementow elek-
trycznych obliczono ze wzoréw:

RO = 8nf ol

=l R=27R?, 6)
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gdzie /¢ jest dtugoscia kanatu oddechowego w i-tej generacii, A/ —
pole powierzchni jego przekroju poprzecznego, it i p — lepkosé
i gestosé powietrza, P, — ci$nienie atmosferyczne, P,, — ci$nienie
parcjalne nasyconej pary wodnej (parametry odpowiadajace poje-
dynczym obwodom uzyskanym z potaczenia wszystkich kanatow
i-tej generacji zostaly oznaczone bez gornego indeksu ,,a”). Dodat-
kowo, opory i inertancje w kolejnych generacjach podzielono na
potowy (Rys. 2), aby jeszcze lepiej oddac roztozony charakter tych
wielkos$ci w uktadzie rzeczywistym.
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Rys. 2. B) Model elektryczny struktury fizjologicznej z rys A;
P~ ci$nienie $rédoptucnowe

O reprezentacji wlasnosci Scian kanalikow oddechowych w ko-
lejnych generacjach zadecydowaly wyniki badan przedstawione
w [[14], [36]]. Proponuje si¢ tutaj wydzielenie obwoddw opisuja-
cych zachowanie struktur zlozonych z chrzastek i tkanek migk-
kich. Kazdy z nich zawiera szeregowo potaczone elementy zwiaza-
ne z ich oporem (R,,., R,,), bezwtadnoscia (L,,., L,,) i podatnoscia
(C,e» C,)- W przypadku budowanego modelu pierwsze dwie wiel-
kosci wyznaczono z zaleznosci [[14]]:

h'v )
Ry =——<—, R, =2"Ry,
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gdzie v i p to odpowiednio lepkos¢ kinematyczna oraz gestos¢
chrzastek lub tkanek migkkich, natomiast /;* grubos¢ ciany kana-
tu oddechowego w i-tej generacji. Okreslenie 4 wymaga zalozenia
o kotowosci geometrii wewngtrznej i zewngtrznej powierzchni scia-
ny. Stad w obliczeniach wykorzystano wartosci d;* przeskalowane
do poziomu TLC, jak sugerowano w [[38], [1]]. W ten sposdb

we =@V iy _diy ™

Warto$¢ pola powierzchni $ciany kanalikow w kolejnych genera-
cjach (WA;) ustalono zgodnie z [[17], [1]]. Przy rozdziale tak wy-
znaczonych wielkosci na sekcj¢ chrzastek oraz tkanek migkkich
uwzgledniono réwniez fakt, iz zawartos¢ pierwszych w odniesieniu
do drugich, w $cianach kanatu, jest najwieksza w tchawicy i male-
je ze zwigkszeniem rzedu drog oddechowych, stajac si¢ nieobecny-
mi w kanatach o srednicach <2mm [[14]]. Uwzgledniajac powyzsze
zalozenie, ulamkowa zawarto$¢ chrzastek w i-tej generacji (¢; = 1-s;;
s; — zawarto$¢ tkanek miekkich w i-tej generacji) ustalono jako
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funkcje dy (w cm) [[14]}

¢, =—0.09d7 +0.25d7 —0.024 ®

Podatnosci $cian kanaléw oddechowych w kolejnych genera-
cjach C,,; = 2iC4,; obliczono z definicji
c_AY
AP
wykorzystujac wzory Lamberta [[18]], modelujace zmiany pola

&)

analogiem objetosci klatki piersiowej). Wartos¢ P, oszacowano na
podstawie wykresu zaleznosci objetosci klatki piersiowej od cisnie-
nia [[12]]. Kolejna idea zmierzata do wydzielenia w proponowanym
modelu segmentu opisujacego wlasciwosci brzucha. Uzasadnienie
takiego postepowania stanowiag wyniki prac opublikowane przez
Barnasa i in. [[2], [3]]. Rozwiazanie polegato w tym przypadku na
dodaniu jeszcze jednej, strukturalnie identycznej z weze$niejszymi,
galezi i ponownym rozdzieleniu wielkosci opisujacych podsystem
klatka piersiowa-brzuch (Rys. 3). Stosujac odpowiednie proporcje
do danych zaczerpnigtych, m. in. z [[2], [3]] oraz wczesniej opisang
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Rys. 3. Elektryczny model zastepczy uktadu oddechowego, w ktérym polaczono analogi gornych drog oddechowych, drzewa oskrzelowego, ptuc, klatki

piersiowej i brzucha.

przekroju kanalikéw pod wptywem zmian dziafajacego na ich $cia-
ny ci$nienia oraz zakltadajac, Ze zmiany diugosci kanalikéw pod-
czas oddychania sa pomijalnie mate. Skoro €. ~4- [[14]], gdzie Y,
— modut Younga odpowiednio chrzastek (¥,,) lub tkanek migk-
kich (Y,,,), znajomos¢ wartosci tych parametréw ([[14], [36]]) po-
zwolita ustali¢ proporcje pomiedzy udzialem jednego i drugiego
rodzaju struktury w rdwnoleglym potaczeniu elementéw pojemno-
$ciowych (Rys. 2). Pozostato zatem uwzglednié jeszcze funkcje c;
oraz s; (8), tak by otrzyma¢ ulamkowy rozkiad omawianych wiel-
kosci wzdtuz kolejnych segmentow drzewa oskrzelowego.

Ostatecznie zaproponowano model opisywanego podsystemu,
w ktorym catkowity opdr przeptywajacego strumienia powietrza
wynosi 81.6 Pa-s-dm-3, inertancja 1.08 Pa-s2-dm-3, przestrzen mar-
twa (liczona od generacji 0 do 17) 0.140 dm3, natomiast catkowity
opor $cian kanaléw oddechowych 8.79 Pa-s-dm3, ich inertancja
5.67-10-6 Pa-s2:dm3, a podatnos¢ 2.64-10-3 dm3-Pa-l. Pozostaje to
w zgodzie z [[9], [12], [21], [38], [35], [6]]-

Pecherzyki ptucne, taczace si¢ z 23-cia generacja drzewa oskrze-
lowego, zamodelowano jako podatnosé¢ C, sprezanego w nich po-
wietrza.

2.3 Model pluc, klatki piersiowej i brzucha

W literaturze spotka¢ mozna wiele propozycji dotyczacych opi-
su wlasnosci segmentu tkankowego w obrebie ptuc i klatki piersio-
wej (np. [[8], [15], [24], [25], [7]D. Podstawa badan stat si¢ analog za-
proponowany w [[24]]. Kazdy z podsystemow zamodelowano jako
szeregowe polaczenie oporu i podatnosci statycznej z segmentem
wiskoelastycznym, dobrze oddajacym dynamiczne zachowanie tej
czesci uktadu podczas oddychania [[8], [6], [24], [13]]. olejnym
krokiem byfo uzupetnienie takiej struktury o elementy bezwtadno-
Sciowe. W tym celu warto$¢ inertancji tkanek, podana w [[35]],
wstepnie rozdzielono jak w [[33]], a nastgpnie poréwnujac impe-
dancje modelu podstawowego i zmodyfikowanego skorygowano
niewielkie réznice ich warto$ci w wybranym zakresie czgstotliwo-
$ci. Poniewaz wyizolowana klatka piersiowa, na skutek swej spre-
Zysto$ci, rozszerza si¢ i ostatecznie przyjmuje niezerowa objetosc,
do powyzszego analogu dodano zrédio stalocisnieniowe P,, pola-
ryzujace opisujaca ja podatnosé (tzn. w uktadzie pozbawionym
wymuszen na kondensatorach zgromadzony jest tadunek bedacy

procedure dopasowania charakterystyk impedancyjnych uktadow
uzyskano wartosci omawianych parametrow, ktére potaczone
w obrebie wyrdznionych obwoddéw wiaczono pomiedzy wezet od-
powiadajacy cisnieniu Srédoptucnowemu P, i zrédto P,,, réwno-
wazne dziataniu migsni oddechowych (Rys. 3). W budowanym mo-
delu odtwarza ono warunki spokojnego oddychania, w ktérym
wdech jest procesem aktywnym (eksponencjalny ,,wolny” narost
cisnienia wynikajacy z rekrutacji migsni wdechowych) a wydech
procesem biernym (,,szybki” eksponencjalny spadek cisnienia

Przeplywidm¥s]
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Ceass]

Rys. 4. Wynik symulacji zaproponowanego modelu ukfadu oddechowego
w warunkach spokojnego oddychania: A) przebiegi ci$nienia P,,
wytwarzanego przez migsnie ( ) oraz pecherzykowego
Py( v ); B) zmiany przeptywu Q w ustach.

zwigzany z dezaktywacja migsni wdechowych) [[12]]. Stosunek cza-
su trwania wdechu do wydechu ustalono na 1: 2, a czgstotliwo$¢
oddechu na 0.25 Hz (Rys. 4A).

2.4 Kompleksowy model elektryczny ukladu oddechowego w czasie
przerwania przeplywu powietrza

Kompleksowy analog elektryczny catego ukfadu oddechowego
uzyskano taczac modele opisywane w punktach 2.1-2.3 w sposob
przedstawiony na Rys. 3.

Efekt przerwania przeplywu powietrza podczas biernego wydechu
osiagnieto dodajac w wezle odpowiadajacym cisnieniu P, rezy-
stor R, symbolizujacy op6r pneumotachometru, szeregowo pofa-
czony z kluczem elektronicznym. Klucz sterowany jest w ten spo-
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s0Db, ze jego rozwarcie na czas 100 ms (zamknigcie zaworu pneuma-
tycznego w czasie pomiaru) nastgpuje podczas symulacji dziesiate-
go oddechu (eliminacja wptywu stanéw przejsciowych) [[33]].

3. Badania symulacyjne modelu

Celem badan symulacyjnych modelu jest przede wszystkim ocena
jego adekwatnosci, obejmujaca zaréwno weryfikacje jakosciows
jak i iloSciowa. Zainteresowanie zwrdcono, m. in. na zakres i cha-
rakter zmian sygnatow P, P4, Q, mozliwo$¢ obserwacji oscylacji
ci$nienia P,, podczas przerwania przeptywu oraz odniesienie czg-
stotliwosci ewentualnych drgan do wynikéw pomiaréw opubliko-
wanych w literaturze.

W tym celu opisany ponad 240-oma parametrami model fizycz-
ny ukfadu oddechowego zaimplementowano na komputerze PC za
pomoca programu PSpice, stuzacego do symulacji obwodow elek-
trycznych.

Wybrane wyniki symulacji utworzonego analogu w czasie
spokojnego oddechu zaprezentowano na Rys. 4, natomiast na
Rys. 5 zachowanie struktury podczas przerwania przeptywu po-
wietrza oraz wyniki obliczen gestosci widmowej mocy przebiegu
ci$nienia P,,.

4. Podsumowanie i wnioski

W artykule opisano procedurg tworzenia elektrycznego mode-
lu zastepczego uktadu oddechowego w czasie przerwania przeply-
wu powietrza. W procesie tym, przede wszystkim skoncentrowano
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Rys. 5. A) Przebiegi ci$nienia pecherzykowego Py (c.ocveeeneees ) i ustnego
P, ( ) W czasie przerwania przeplywu powietrza; B)
gestos¢ widmowa mocy przebiegu d P, /dt.

si¢ na mozliwie najdokladniejszym odwzorowaniu zjawisk oraz
wlasciwosci mechanicznych rzeczywistego systemu. Wykorzystu-
jac analogie formalne pomigdzy uktadem mechanicznym i elek-
trycznym oraz program PSpice dokonano implementacji, a nastep-
nie symulacji zaproponowanej struktury.

Obserwacja zarejestrowanych sygnatow P, P, oraz Q (Rys. 4A, B)
w warunkach odpowiadajacych spokojnemu oddychaniu, potwier-
dza zgodno$¢ uzyskanych przebiegdw czasowych z danymi fizjolo-
gicznymi [[12]]. Widoczne sq wyraznie ich eksponencjalne zmiany
podczas biernego wydechu opisywane w [[6], [24]].

Symulacja przerwania przeplywu powietrza (Rys. SA) pokazu-
je ttumione oscylacje cisnienia P,,, ktore pojawily si¢ w chwili
otwarcia klucza (zamknigcie zaworu pneumatycznego) oraz dalszy,
niewielki wzrost tego parametru w drugiej czgsci krzywej (po wy-
gasnieciu szybkich oscylacji). Obydwa te zjawiska, opisane w wie-
lu pracach poswigconych technice przerywania przeptywu (np. [[4],
[11], [19], [32], [34]]), sa typowe dla zachowania si¢ rzeczywistego
systemu. Zwraca takze uwage rownoczesnie wystgpujaca zmiana
cisnienia P 4, polegajaca na skokowej zmianie jego wartosci w mo-
mencie otwarcia klucza, potaczona z niewielkimi ttumionymi oscy-
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lacjami oraz wyréwnywaniem si¢ P, i P, pod koniec okluzji [[26]].

Obliczono réwniez widmo ggstosci mocy sygnatu dP, /dt (Rys.
5B), zachowujac protokoét postgpowania jak w [[11]], co pozwolito
zaobserwowaé dwa wyrazne piki w sporzadzonej charakterystyce.
Pierwszy z nich przypadal na ~70 Hz, natomiast drugi ~150 Hz.
‘Wyniki te pozostaja w zgodzie z wnioskami empirycznymi uzyska-
nymi przez Romero 7 in. [[34]] (podmiotem badanym byly w tym
przypadku psy) oraz Frey’a i in. [[11]], ktorzy wskazywali iz pierw-
sza ze sktadowych widma (ok. 60-80 Hz) zwiazana jest z rezonan-
sowymi wlasciwosciami tkanek ptuc i klatki piersiowej, natomiast
druga (ok. 150 Hz) z rezonansem falowym powietrza w drogach
oddechowych. Wstgpna analiza wrazliwosci zaproponowanego
w artykule modelu potwierdza postawiong przez wspomnianych
autorow tezg, dowodzac jednoczes$nie poprawnosci rozumowania
w przedstawionym procesie fizyko-matematycznego opisu uktadu
fizjologicznego.

Podsumowujac przeprowadzone prace oraz proponowane kry-
teria oceny adekwatnosci modelu mozna stwierdzié, ze utworzony
analog wykazuje zachowanie zgodne z rzeczywistym systemem.

W przysztosci planuje si¢ przeprowadzenie analizy wrazliwosci
strukturalnej analogu oraz na zmiang jego wartosci parametrow.
Pozwoli to uprosci¢ model do jego postaci identyfikowalnej oraz,
w dalszym etapie prac, opracowaé algorytm estymacji wybranych
wielkosci.

Literatura

[1] Bai A., Eidelman D. H., Hogg J. C., James A. L., Lambert R.
K., Ludwig M. S., Martin J., McDonald D. M., Mitzner W. A.,
Okazawa M., Pack R. J,, ParE P. D,, Schellenberg R. R., Tid-
dens H. A. W. M., Wagner E. M., Yager D.: Proposed nomenc-
lature for quantifying subdivisions of the bronchial wall; J. Appl.
Physiol. 77, 1994, 1011-1014.

[2] Barnas G. M., Heglund N. C., Yager D., Yoshino K., Loring S.
H., Mead J.: Impedance of the chest wall during sustained respi-
ratory muscle contraction; J. Appl. Physiol. 66, 1989, 360-369.

[3] Barnas G., Yoshino K., StamenovicD., Kikuchi Y., Loring S.
H., Mead J.: Chest wall impedance partitioned into rib cage and
diaphragm-abdominal pathways; J. Appl. Physiol. 66, 1989, 350-
359.

[4] Bates J. H. T., Abe T., Romero P. V., Sato J.: Measurement of
alveolar pressure in closed-chest dogs during flow interruption; J.
Appl. Physiol. 67, 1989, 488-492.

[5] Cauberghs M., Van de Woestijne K. P.: Mechanical properties of
the upper airway; J. Appl. Physiol. 55, 1983, 335-342.

[6] Chelucci G. L., Brunet F., Dall’Ava-Santucci J., Dhainant J. F.,
Paccaly D., Armaganidis A., Milic-Emili J., Lockhart A.: 4 sin-
gle-compartment model cannot describe passive expiration in in-
tubated, paralysed humans; Eur. Respir. J. 4, 1991, 458-464.

[71 D’Angelo E., Prandi E., Tavola M., Calderini E., Milic-Emili J.:
Chest wall interrupter resistance in anesthetized paralyzed hu-
mans; J. Appl. Physiol. 77, 1994, 883-887.

[8] D’Angelo E., Robatto F. M., Calderini E., Tavola M., Bono D.,
Torri G., Milic-Emili J.: Pulmonary and chest wall mechanics in
anesthetized paralyzed humans; J. Appl. Physiol. 70, 1991, 2602-
2610.



22

PAK 10/2002

[9] Droszcz W.: Diagnostyka choréb ukiadu oddechowego; Wydaw-
nictwo Lekarskie PZWL, Warszawa 1987.

[10] Elad D., Kamm R. D., Shapiro A. H.: Mathematical simula-
tion of forced expiration; J. Appl. Physiol. 65, 1988, 14-25.

[11] Frey U., Schibler A., Kraemer R.: Pressure oscillations after
flow interruption in relation to lung mechanics; Respir. Physiol.
102, 1995, 225-237.

[12] Ganong F. G.: Fizjologia; Wydawnictwo Lekarskie PZWL,
Warszawa 1994.

[13] GuErin C., Coussa M. L., Eissa N. T., Corbeil C., ChassE M.,
Braidy J., Matar N., Milic-Emili J.: Lung and chest wall mecha-
nics in mechanically ventilated COPD patients; J. Appl. Phy-
siol. 74, 1993, 1570-1580.

[14] Habib R. H., Chalker R. B., Suki B., Jackson A. C.: Airway
geometry and wall mechanical properties estimated from sub-
glottal input impedance in humans; J. Appl. Physiol. 77, 1994,
441-451.

[15] Hantos Z. Dardczy B., Suki B., Galgdczy G., Csendes T.: For-
ced oscillatory impedance of the respiratory system at low fre-
quencies; J. Appl. Physiol. 60, 1986, 123-132.

[16] Jackson A. C., Milhorn H. T. Jr., Norman J. R.: 4 reevaluation
of the interrupter technique for airway resistance measurement,
J. Appl. Physiol. 36, 1974, 264-268.

[17] Kuwano K., Bosken C. H., ParE P. D., Bai T, Wiggs B. R.,
Hogg J. C.: Small airways dimensions in asthma and chronic ob-
structive pulmonary disease; Am. Rev. Respir. Dis. 148, 1993,
1220-1225.

[18] Lambert R. K.: Sensitivity and specificity of the computational
model for maximal expiratory flow; J. Appl. Physiol. 57, 1984,
958-970.

[19] Liistro G., St'nescu D., Rodenstein D., Veriter C.: Reasses-
sment of the interruption technique for measuring flow resistan-
ce in humans; J. Appl. Physiol., 67, 1989, 933-937.

[20] Lutchen K. R., Costa K. D.: Physiological interpretations ba-
sed on lumped element models fit to respiratory impedance da-
ta.: use of forward-inverse modeling; IEEE Trans. Biomed. Eng.
37, 1990, 1076-1085.

[21] Lutchen K. R., Jackson A. C.: Confidence bounds on respirato-
ry mechanical properties estimated from transfer versus input
impedance in humans versus dogs; IEEE Trans. Biomed. Eng.
BME-39, 1992, 644-651.

[22] Mead J.: Contribution of compliance of airways to frequency
dependence behavior of lungs; J. Appl. Physiol. 26, 1969, 670-
673.

[23] Mead J., Whittenberger J. L.: Evaluation of airway interruption
technique as a method for measuring pulmonary air-flow resi-

stance; J. Appl. Physiol. 6, 1954, 408-416.

[24] Milic-Emiili J. (Ed.): Respiratory Mechanics; European Respi-
ratory Society, Sheffield 1999.

[25] Nagels J., Landser F. J, Van der Linden L., ClEment J., Van
de Woestijne K. P.: Mechanical properties of lungs and chest
wall during spontaneus breathing; J. Appl. Physiol. 49, 1980,
408-416.

[26] Neergard J. von, Wirz K.: Die Messung der Stramungswi-
derst%onde in den Atemwegen des Menschen, insbesondere bei
Astma und Emphysem; Z. Klin. Med., 1927, 105, 51-82.

[27] Pardaens J., Van de Woestijne K. P., ClEment J.: A physical
model of expiration; J. Appl. Physiol. 33, 1972, 479-490.

[28] Pedley T. J., Schroter R. C., Sudlow M. F.: The prediction of
pressure drop and variation of resistance within the human bron-
chial airways. Respir. Physiol., 9, 1970, 387-405.

[29] Pedley T. J., Schroter R. C., Sudlow M. F.: Gas flow and mixing
in the airways. In: Bioengineering Aspects of the Lung, J. B.
West (ed.), Dekker, New York, 1977, 163-266.

[30] Peslin R., Duvivier C., Jardin P.: Upper airway walls impedan-
ce measured with head plethysmograph; J. Appl. Physiol. 57,
1984, 596-600.

[31] Polak A. G.: A forward model for maximum expiration; Com-
put. Biol. Med. 28, 1998, 613-625.

[32] Polak A. G., Mroczka J.: Nieinwazyjne techniki pomiaru wia-
Sciwosci mechanicznych uktadu oddechowego; Metrologia i Sys-
temy pomiarowe 6, 1999, 75-95.

[33] Polak A. G., Mroczka ., Jablonski I.: Badania symulacyjne
modelu uktadu oddechowego w czasie przerwania przeplywu po-
wietrza; IV Szkola-Konferencja 'Metrologia Wspomagana
Komputerowo', Rynia k/Warszawy, 7-10 czerwca 1999, T.
2 441-446.

[34] Romero P. V., Sato J., Shardonofsky F., Bates J. H. T.: High
frequency characteristics of respiratory mechanics determined
by flow interruption; J. Appl. Physiol. 69, 1990, 1682-1688.

[35] Sharp J. T., Henry J. P, Sweany S. K., Meadows W. R., Pietras
R. J.: Total respiratory inertance and its gas and tissue compo-
nents in normal and obese men; J. Clin. Invest. 43, 1964, 503-
509.

[36] Suki B., Habib R. H., Jackson A. C.: Wave propagation, input
impedance, and wall mechanics of the calf trachea from 16 to
1600 Hz; J. Appl. Physiol. 75, 1993, 2755-2766.

[37] Weibel E. R.: Morphometry of the human lung; Academic
Press, New York 1963.

[38] Wiggs B. R., Moreno R., Hogg J. C., Hiliam C., ParE P. D.:
A model of the mechanics of airway narrowing; J. Appl. Physiol.
69, 1990, 849-860.



