
ном типе или на фоне вечернего (34 ,2% ) типа 
циркадианного биоритма дыхательной системы. У 
больных ХНБ с вечерним типом биоритма дыхательной 
системы отмечались более глубокие нарушения струк­
туры легочных объемов, а пониженный средне­
суточный показатель М О Д  и его амплитуды являлся 
отражением сниженной компенсаторной гипервен­
тиляции.

3. Х О Б может протекать на фоне дневного (37,1%  
наблю дений), вечернего (4 5 ,2 % ) и утреннего 
(1 7 ,7 % ) типов циркадианного биоритма дыхатель­
ной системы. Выраженность функциональных сдвигов 
показателей внешнего дыхания нарастает от днев­
ного к вечернему и утреннему типам биоритма 
респираторной системы. У большинства больных 
ХОБ определялась высокая величина М О Д /М О К , 
свидетельствующая о превалировании объема вен­
тиляции над объемом легочного кровотока, подобное 
состояние сохранялось в течение всего циркади­
анного цикла.

4. Наиболее выраженный десинхроноз дыхательной 
системы выявлялся у больных ХОБ с утренним типом 
биоритма респираторной системы, характеризующимся 
глубокими сдвигами функциональных показателей, 
малыми величинами мезора МОД, указывающими на

состояние гиповентиляции, и показателя М О Д /М О К , 
характеризуя крайне неудовлетворительные условия 
для газообмена в легких, что приводит к более 
частому рассогласованию взаимодействия сердечно­
сосудистой и дыхательной систем.
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МАТЕМАТИЧЕСКОЕ М ОДЕЛИРОВАНИЕ ВЛИЯНИЯ  
М ЕХАНИЧЕСКИХ СВОЙСТВ АППАРАТА ВЕНТИЛЯЦИИ  

НА ФОРМУ ОТНОШ ЕНИЙ П О ТО К -О БЪ ЕМ  М АНЕВРА  
Ф ОРСИРОВАННОЙ Ж И ЗН ЕН Н О Й  ЕМКОСТИ ЛЕГКИХ ВЫ ДОХА

ГНЦ пульмонологии М3 РФ, Санкт-Петербург

T H E  M A T H E M A T IC A L  M O D E L  O F  C H A N G IN G  M E C H A N IC A L  P R O PE R T IE S  O F  T H E  L U N G  O N  

T H E  C O N F IG U R A T IO N  O F  T H E  M A XIM AL EX PIRA TO R Y  FL O W -V O L U M E  C U R V ES

W.K.Kuznetsova, G.A.Lyubimov 

S u m m a r y

T he m athem atical m odel o f  m echanics o f  forced expiration is based on  o ne-com ponen t in terpre tation  o f the 
lung bu t w ith including th e ir specific m echanical features. In terpretation  o f  lung as a porous body m ade possible 
to  show  th e  relationships betw een alveolar and pleural pressures as a dynam ic equation , defining changes o f  lung 
volum e as function  o f  com plian t, vicous and relaxation properties o f  the ir parenchim a. In absence o f  expiratory 
stenosis o f  airways dynam ic o f Raw is described by law o f dependence o f  its values on  deform ation airways under 
m axim al Pa. Local resistence o f  expiratory stenosis was calculated by m eans o f  dynam ic equation  taking into account 
elastic and  viscous properties o f  th e  com pressed segm ent o f  airways. The effort o f forced expiration was expressed 
by individual features o f  observed m an and functions o f m anoeuver. The m odel testing showed tha t by it‘s using 
influence o f  phisical ventilation  param eters changes on  expiratory flow -vo lum e curves could be assessed.



О писана математическая модель механики ф орсированного выдоха, основанная на одн ок ом п о­
н ентном  представлении легких, но с учетом особенностей ф изических свойств аппарата вентиляции. 
П редставление легких как  упругой пористой среды позволило вы разить связь между плевральны м  и 
альвеолярны м  давлениям и  в виде динам ического уравнения, описы ваю щ его изм енения объема легких с 
учетом не только  упругих, но и вязкостны х, а такж е релаксационны х свойств их паренхимы . Д ля оп исан и я 
ди н ам и ки  аэродинам ического  сопротивления ды хательны х путей в отсутствии эксп и раторного  стеноза 
и сп ол ьзован  зак о н , учи ты ваю щ ий  их деф о р м ац и ю  в п роцессе  м аневра. М естное соп роти вл ен и е  
эксп и раторного  стеноза рассчитано по ди нам ическом у уравнению  с учетом вязко-упругих свойств стенки  
ды хательны х путей в месте суж ения. Усилие ды хательны х путей, обеспечиваю щ ее ф орсирован ны й  выдох, 
вы раж ено через и ндивидуальны е характеристики  испы туемого и ф ункции  м аневра, определяю щ ие 
характер его вы полнения. П роведенное тестирование модели показало, что с ее помощ ью  м ож но оценить 
вли яни е изм енений  отдельных параметров аппарата вентиляции на ф орм у отнош ения поток—объем 
м аневра Ф Ж Е Л .

Более чем 30-летний период клинического приме­
нения теста форсированной жизненной емкости легких 
выдоха (Ф Ж Е Л ) способствовал тому, что были сфор­
мулированы основные принципы диагностики изме­
нений механических свойств аппарата вентиляции 
вследствие патологических процессов в легких [16]. В 
частности, так как значимым для диагностики нарушений 
является уменьшение любого из “скоростных” пока­
зателей, то появление вогнутости к оси объема графи­
ка поток-объем  на участке падения потока принято 
рассматривать как проявление патологических изме­
нений в легких. Некоторые клиницисты предлагают 
даже незначительную вогнутость графика рассматри­
вать как качественный признак ухудшения проходимости 
дыхательных путей (ДП), а при отсутствии изменений 
других показателей связывать ее с ухудшением про­
ходимости мелких ДП  [ 15]. Такой чисто эмпирический 
подход не согласуется с тем, что у практически 
здоровых людей форма графика отношений поток- 
объем маневра ФЖЕЛ выдоха широко варьирует и может 
быть выпуклой, прямолинейной и вогнутой по отно­
шению к оси объема на участке падения потока [9]. В 
результате, если при массовых обследованиях насе­
ления снижение потоков второй половины Ф Ж ЕЛ 
рассматривать как проявление патологических изменений, 
то оно может определяться у практически здоровых 
людей [1]. С другой стороны, если расширить диа­
пазоны нормальных значений показателей до тех величин, 
которые встречаются у здоровых, то очень часто 
нарушения не диагностируются у больных с развер­
нутой клинической картиной болезни. Существующая 
в настоящее время в механике дыхания система пред­
ставлений не позволяет количественно оценить влияние 
изменений отдельных физических параметров, напри-
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Рис.1. Структурная схема модели аппарата вентиляции. Пояснения 
в тексте.

мер, упругих свойств внутригрудного участка трахеи, 
крупных бронхов, структурных характеристик легкого, 
а также качества выполнения маневра на значения 
тех или других показателей, рассчитываемых при 
оценке результатов форсированного выдоха. В извест­
ной мере эта ситуация является следствием особен­
ностей анатомического строения аппарата вентиляции 
и недоступности для прямого измерения целого ряда 
параметров, например, альвеолярного давления (Рл)- 
Так как повышение надежности критериев оценки 
результатов теста Ф Ж ЕЛ  имеет большое значение для 
практических функциональных исследований внешнего 
дыхания, нами была разработана математическая модель 
механики маневра Ф Ж ЕЛ  с тем, чтобы изучить с ее 
помощью взаимосвязь изменений отдельных физичес­
ких параметров аппарата вентиляции и значений пока­
зателей, рассчитываемых при оценке результатов фор­
сированного выдоха, а также формы графика отно­
шения поток-объем  маневра Ф Ж ЕЛ . Эта модель была 
обоснована в процессе анализа физических и фи­
зиологических процессов, сопровождающих форсиро­
ванный выдох, на основе фактических данных, получен­
ных при обследовании здоровых [10— 13]. В представ­
ляемой работе приведено концептуальное описание 
этой модели.

О п и с а н и е  м о д е л и

Структурная схема принятой модели легких приведена 
на рис.1. В плоском канале постоянного сечения, 
закрытом с одного конца, расположена полость, ограни­
ченная подвижной стенкой (1) и поршнем (2), к 
которому приложена внешняя сила (Б). Полость заполнена 
пористой средой, поры которой соединены с атмос­
ферой бесконечно тонким каналом (или равномерно 
распределенной системой каналов) так, что воздух 
может вытекать из полости. Полость между подвижной 
стенкой канала (1) и стенкой (4) заполнена несжи­
маемой жидкостью. При такой структуре модели полость 
(1 — 2) представляет легкие, полость (1 — 4) — плевраль­
ную полость, внешние стенки канала — грудную 
клетку, а поршень (2) — дыхательные мышцы (ДМ). 
ДП представлены в виде трубки, состоящей из трех 
последовательно соединенных аэродинамических сопротив­
лений. Одно из них представляет сопротивление внутри-



легочных ДП, расположенных внутри полости (1— 2), 
другое (3) —  внелегочных, но внутригрудных ДП, 
которые расположены внутри полости (1— 4), третье 
(6) —  внегрудных ДП (трахеи, гортани, верхних ДП). 
Зона экспираторного стеноза, развивающегося во внеле­
гочных, но внутригрудных ДП представлена в виде 
сопротивления (5). Д авление внутри полости (1— 2) 
моделирует Ра > в полости (1— 4) —  плевральное {Ррд. 
Давление во внегрудных ДП соответствует давлению 
окружающей среды или барометрическому (Рв).

В описываемой модели легкие рассматриваются в 
виде двухфазной пористой среды, одна из которых 
моделирует альвеолярный газ, а другая — паренхиму 
легких. Паренхима определяется как нелинейная вязко- 
упругая среда, в которой существенными являются 
эффекты релаксации напряжений. Механические свойства 
такой среды зависят от объемной доли фаз, времени 
релаксации напряжений, а также от параметров, опре­
деляющих вязкие и упругие свойства паренхимы. 
Необходимость использования данной модели и отказа 
от широко принятой модели легких в виде упругого 
пузыря была нами обоснована при анализе экспери­
ментальных данных, полученных у здоровых посредством 
одновременной регистрации транспульмонального {Р^) 
и Ра при выполнении испытуемым дыхательных маневров 
при перекрытых ДП  [6].

Статические упругие свойства легких и аппарата 
вентиляции в целом характеризуются кривыми растя­
жимости (графиками зависимости объем — статичес­
кое, эластическое давление). На уровне функцио­
нальной остаточной емкости (ФОЕ) они имеют вид:

РеИ = ' / С/. ( \'А  -  1'я) : РеМБ = V с/?5 ( \ 'А -  \'А 0 ) , (1)

где Р ец , Сь и РеШБ и С/?5 —  статическое (эластическое) 
давление и растяжимость, соответственно, для легких 
и аппарата вентиляции (легких и грудной клетки); Уа
— альвеолярный объем, V/? — остаточный объем, Уао
—  ФОЕ.

В динамических условиях на упругие свойства 
легких оказывают влияние вязкость паренхимы и 
быстрота релаксации легочной ткани (Я/./). Коэф­
фициент вязкости легких по своему физическому 
смыслу аналогичен неэластическому сопротивлению 
легочной ткани (/?/./). Величина этого сопротивления 
не доступна для прямого измерения, но известно, что 
при спокойном дыхании величина Я и  настолько мала, 
что связь между Ра и  РР1 определена фактически 
только статическими, упругими свойствами легких 
(кривой растяжимости). При маневрах Ф Ж ЕЛ проис­
ходит быстрое изменение объема легких и в этих 
условиях И и  играет уже существенную роль. Помимо 
/?/./, в этих условиях приобретает значение способность 
паренхимы легких к релаксации возникающих в ней 
вследствие деформации напряжений. Эти свойства 
паренхимы характеризуют время релаксации напряжений 
(т). Величины Я и  и т и их изменение в процессе 
маневра Ф Ж Е Л  в настоящее время неизвестны и 
недоступны для измерения. Их значения при модели­
ровании были установлены подбором так, чтобы полу­
чалось непосредственно измеренное у человека соотно­

шение Ра и Ppi в разные моменты маневра Ф Ж ЕЛ  [12]. 
В результате для описания связи между Ра и  Ppi было 
получено следующее уравнение [6,12]:

ppl = X \-Ppl + РА + PelL (Va ) + Ru (Va ) 1 + PA . (2)

ДП в модели (см.рис.1) представлены тремя сегмен­
тами, так как из-за особенностей анатомического 
строения физические закономерности, определяющие 
динамику сопротивления потоку воздуха в каждом из 
них различны. Так, в процессе форсированного выдоха 
вследствие быстрого уменьшения воздухонаполнен- 
ности легких происходит значительное изменение прос­
ветов и формы (изменение углов в бифуркациях, изгиб 
и т.д.) внутрилегочных ДП. Силы, которые приводят 
к изменению формы и поперечных сечений внутри­
легочных ДП, зависят от локальных деформаций парен­
химы. В настоящее время нет возможности описать 
детали деформации легких и вычислить силы, действу­
ющие на внутрилегочные ДП, и, следовательно, рас­
считать их деформацию и изменения сопротивления 
потоку в этом сегменте в процессе маневра.

Внелегочные, но внутригрудные ДП  находятся под 
действием внешнего плеврального давления — Ppi. В 
процессе форсированного выдоха, когда Ppi достигает 
достаточно больших величин, трансмуральное давление 
(Ptm) на стенках этих ДП становится отрицательным 
и большим по абсолютной величине (Ptm = Р0 -  РР1 ; 
Р0 — давление внутри ДП). Благодаря продолжа­
ющемуся действию внешнего сжимающего давления 
при такой величине Ptm ДП уменьшают свой просвет. 
Это явление динамического стенозирования внелегочных, 
но внутригрудных ДП называется экспираторным стенозом. 
В отличие от внутрилегочных ДП, в которых умень­
шение просвета определяется пространственной дефор­
мацией, степень экспираторного стеноза в этом сегменте 
ДП зависит от вязко-упругих свойств стенок ДП. 
После развития экспираторного стеноза сопротив­
ление потоку воздуха этого сегмента ДП становится 
определяющим в воздухоносном тракте. Установление 
экспираторного стеноза выражается в резком сниже­
нии экспираторного потока.

Сопротивление внегрудных ДП определяется их 
анатомическим строением, на его изменение в процессе 
маневра может оказывать влияние только рефлек­
торное сужение голосовой щели (диафрагмы).

Так как определить значения сопротивлений потоку 
отдельных сегментов ДП невозможно, то сопротив­
ление ДП в целом рассматривалось как сумма аэроди­
намического сопротивления ДП {Raw) до установления 
экспираторного стеноза и сопротивление экспиратор­
ного стеноза (R s). В модели для оценки Raw до уста­
новления экспираторного стеноза нами был исполь­
зован эмпирически установленный закон [3,4]:

Raw — Raw (РАО )+b ■ Ра = Raw (РАО )/l -  Ь- v  (3)

Здесь Raw (Pao) соответствует теоретической вели­
чине Raw при отсутствии потока воздуха {Ра -О ) .  Оно 
определяется индивидуальными особенностями анато­
мической структуры всех сегментов ДП и близко к 
той его величине, которая измеряется при спокойном



дыхании. Поэтому в процессе выдоха повышение Raw 
(P a o )  п о  мере уменьшения воздухонаполненности легких 
( V a )  определялось по тому же закону, что и соответ­
ствующее повышение R aw, измеряемое при спокойном 
дыхании. Константа “й” в этом законе отражает зави­
симость Raw от совокупности нелинейных механизмов, 
приводящих к его увеличению при возрастании Р а . 
Главную роль в этом повышении R aw, как уже было 
отмечено ранее, играют локальные деформации внутри- 
легочных ДП.

Анализ экспериментальных данных по сопротивлению 
ДП при наличии в трахее ригидного стеноза [2] 
показал, что сопротивление экспираторного стеноза 
(Rs) можно оценивать по сопротивлению диафрагмы с 
тем же, что и в месте стеноза относительным сужением 
ДП: A s/ Ао (А 0 — площадь поперечного сечения, 
просвет недеформированного ДП; A s — площадь того 
же ДП в месте экспираторного стеноза). При этом R s 
можно считать эмпирической функцией относитель­
ного сужения (As/ А 0), потока воздуха (V) и плотности 
текущего газа (р): Rs = Rs (AS/ A 0,V ,р). Поскольку 
экспираторный стеноз является динамическим процес­
сом и недоступен для*прямого измерения, то для его 
описания была проанализирована динамика просвета 
внутригрудного сегмента трахеи в месте экспиратор­
ного стеноза [10].

С этой целью были использованы результаты прямых 
измерений Яд, Ppi, V a  и  V  у нескольких здоровых в 
процессе маневра Ф Ж Е Л  [4,5], экспериментальные 
данные о зависимости в статических условиях прос­
вета трахеи от Pt,n и соответствующие гидравлические 
законы для сопротивления. Таким способом было 
установлено, что для соответствия данным, получа­
емым у здоровых людей, динамика просвета ДП  в 
процессе развития экспираторного стеноза может быть 
описана решением динамического уравнения:

v >4 /  /\
А ' = P tm -  í  (A s /А о )  — \l (W ,A S/ А 0) - , (4)

v t

Здесь А '  —  текущая (мгновенная) величина просвета 
стенозируемого сегмента ДП; функция /  ( A s / А 0)  описы­
вает зависимость просвета стенозируемого сегмента 
трахеи от трансмурального давления в статических 
условиях; v —  коэффициент, характеризующий время 
релаксации напряжений в стенке трахеи; функция 
р (У 0; A s / А 0)  зависит от вязкости материала стенки 
трахеи, [10 и формы стенозированного просвета бронха. 
Форма просвета стенозируемого сегмента трахеи опреде­
ляется анатомическим и морфологическим строением 
стенки трахеи или крупного бронха непосредственно 
в месте стенозирования. В описываемой модели функ­
ция ii ( \A 0, A s / А о )  была подобрана при сопоставлении 
расчетных и опытных данных.

Связь между параметрами аппарата вентиляции, 
легких и усилием, развиваемым ДМ , необходимая для 
моделирования характера маневра или развития во 
времени усилия ДМ , была обоснована в результате 
обработки данных, полученных у здоровых в процессе 
измерения максимальных величин Р а  при перекрытых 
ДП  и различной воздухонаполненности легких [И ].

Рис.2. Расчетные графики базового варианта модели: слева — 
отношений поток-объем (сплошная линия) и площади проходного 
сечения (As / А0) в процессе маневра ФЖ ЕЛ (заштрихованные 
кружки); справа зависимость As / A 0 от трансмурального давления 
(Ptm ) стенки стенозируемого сегмента ДП в статических (заштри­
хованные кружки) и динамических (крестики) услозиях и та же 
зависимость от вязкости (р.) тканей стенозируемого сегмента ДП 
(точечная линия).

Эти результаты используются в модели в виде зависи­
мости усилия ДМ  (F ) от времени, воздухонапол­
ненности легких (V a )  и  скорости ее изменения:

F = PA = ф(0 \FO(V) -  RRS (V) V] + PelRStV) ~ PelRS(VAO) <pl(0, (5)

Здесь F0(V )  —  максимальное усилие, развиваемое 
мышцами выдоха при перекрытых ДП, которое зависит 
от объема легких; R r s ( V ) V  — неэластическое дыха­
тельное сопротивление, зависящее от объема легких 
и скорости его изменения; Vао — объем воздуха, с 
которого выполняется Форсированный выдох или общая 
емкость легких; PeiRs(V)  —  эластическая тяга аппа­
рата вентиляции; ср( t ) , ф¡ ( t )  — эти функции были 
подобраны из сопоставления расчетных и физических 
данных и фиксируются при изучении качественных 
различий форм отношений поток-объем маневра ФЖЕЛ, 
так как предполагается, что вследствие стандарти­
зации методических подходов все испытуемые одина­
ково выполняют маневр с максимально быстрым разви­
тием усилия выдоха. (Полная математическая фор­
мулировка модели приведена в [13].)

М о д е л ь н ы е  и с с л е д о в а н и я
Для получения базового варианта модели было 

выполнено комплексное исследование механики дыхания 
у нескольких здоровых людей. Ж Е Л  и Ф Ж Е Л Выд, а 
также отношения поток-объем  на протяжении манев­
ра были исследованы при соблюдении всех необхо­
димых требований по стандартизации выполнения. С 
помощью барометрического плетизмографа всего тела 
проводилось измерение общей емкости легких и ее 
структуры и Raw при спокойном дыхании. С помощью 
того же плетизмографа проводилась одномоментная 
регистрация V(t), V ( t ) ,  Ptp( t )  в процессе выполнения 
испытуемыми очень медленных и форсированных манев­
ров ЖЕЛ. Отдельно выполнялось измерение Р а ( 0  в  

процессе выполнения человеком максимальных усилий 
выдоха при перекрытых ДП  на разных уровнях возду­
хонаполненности легких.



Таким образом были определены значения следу­
ющих показателей: О Е Л , ЖЕЛ, ООЛ, ФОЕ, все объем­
ные и скоростные показатели, рассчитываемые из 
отношений поток— объем маневра Ф Ж ЕЛ, R ciw на 
уровне Ф О Е и ОЕЛ, C ¿ и C r s  на уровне ФОЕ, 
величины Raw ( P a o )  и  “fe” в законе (3). Все пере­
численные параметры, кроме R aw (P a o )  и  “fe” доступны 
оценке в реальных исследованиях человека и их вели­
чины у здоровых известны с той или иной степенью 
достоверности. Опыт измерения R aw ( P a o )  и  “fe” еще 
не велик, их значения нуждаются в уточнении, поэтому 
они были взяты на основании результатов, получен­
ных у обследованных нами здоровых. Значения па­
раметров, недоступных прямому измерению (R l t , т, 
(i0), а такж е функции A s/ А 0 (Ptm) у \x (As / А 0)  были 
определены на основе количественного сопоставления 
их расчетных данных с экспериментально зарегистри­
рованной динамикой Ра, Ptp, V  и V.

В целом набор всех параметров для базового вари­
анта был осуществлен, исходя из их значений, харак­
терных для женщ ин 45 лет, ростом 165 см. Затем для 
удобства сопоставления различных форм отношений 
поток-объем  маневра Ф Ж ЕЛ  базовый вариант был 
модифицирован так, чтобы значения пиковой объемной 
скорости (ПОС) и максимальных объемных скоростей 
после выдоха соответственно 25, 50 и 75%  Ф Ж ЕЛ 
(М О С 25,50,75) составляли 100% от должных величин. 
Значения других параметров были подобраны исходя 
из этого требования. В результате базовому варианту 
стали соответствовать следующие значения параметров: 
Ж ЕЛ  —  3,27 л, Ф Ж Е Л  — 3,_13 л, ФОЕ — 2,44 л, ООЛ 
— 1,64 J\,_Raw —  0,3 кПа' л Lc, fe — 0,1 с л \  R r s  — 
0,4 кПа л ь с, R l t  —  0,08 кПа'л с, (i0 — 0,55 кПа'с, 
т — 35 с ' 1.

На рис.2 (слева) представлены расчетные графики 
отношений поток—объем маневра Ф Ж ЕЛ  (сплошная 
линия) и относительное изменение просвета стено- 
зируемого сегмента трахеи (заштрихованные кружки) 
базового варианта. ПОС достигается при относитель­
ном сужении стенозируемого сегмента ДП A s/ А 0 = 
0,8 и в процессе последующего выдоха происходит его 
уменьшение до 0,2 во второй половине выдоха. Справа 
на этом же рисунке представлены расчетные графики 
зависимости площади проходного сечения ( A s / A 0) от 
Ptm в статических (заштрихованные кружки) и динами­
ческих (крестики) условиях, а также функция изме­
нения вязкости ткани (р.) стенозируемого сегмента 
ДП в зависимости от A s/ А 0 (точечная линия). Из 
представленных данных следует, что в динамических 
условиях сужение стенозируемого сегмента ДП проис­
ходит по другому закону, чем в статических. Так, в 
критическое Ptm развивается при A s/ А 0 0,8 (в стати­
ческих 0,3), в дальнейшем его падение продолжается 
до выдоха 75%  Ф Ж ЕЛ, после чего P tm начинает 
увеличиваться. Функция вязкости ткани в месте экс­
пираторного стеноза при близкой к прямолинейной 
форме графика отношений поток-объем маневра Ф Ж ЕЛ 
характеризуется монотонностью нарастания в процессе 
уменьшения объема легких.

З а к л ю ч е н и е
Данная модель позволяет, с одной стороны, посред­

ством изменения значений любого из параметров 
определить роль этого параметра в формировании 
формы отношений поток-объем. Другая возможность, 
которую представляет описываемая модель, состоит в 
том, что при изменении по отношению к базовому 
варианту формы отношений поток-объем можно путем 
подбора определить значения параметров и вид стати­
ческих и динамических функций, характерных для 
изучаемой формы отношений.

Численные исследования, выполненные на основании 
этой модели [14], продемонстрировали, что повышение 
или понижение R aw (P a o )  и  “fe” приводит к изменению 
графика отношений поток-объем в фазе достижения 
ПОС, а изменения физических свойств паренхимы 
легких изменяет форму графика, главным образом во 
второй фазе маневра Ф Ж ЕЛ  (падения потока). Анало­
гичное влияние оказывает и изменение физических 
параметров экспираторного стеноза внутригрудного 
сегмента внелегочных ДП.

Первые модельные исследования по изучению зависи­
мости формы отношений поток-объем маневра ФЖЕЛ 
от значений отдельных физических параметров легких, 
ДП и аппарата вентиляции [7,8] продемонстрировали 
адекватность описываемой модели для решения постав­
ленных задач описания маневров Ф Ж ЕЛ. Так, было 
продемонстрировано, что для более “ж естких” ДП, 
подвергшихся экспираторному стенозу, характерны 
формы отношений поток-объем маневра Ф Ж ЕЛ в 
фазе падения потока, близкие к прямолинейным и 
выпуклым, а для менее “жестких” — график стано­
вится вогнутым по отношению к оси объема. Поэтому 
с помощью разработанной модели представляется воз­
можным изучение взаимосвязи отношений п оток- 
объем -время форсированного выдоха и изменений 
конкретных физических параметров аппарата венти­
ляции человека.
Работа выполнена при поддержке Российского фонда фундам ентальны х исследований 

(проект 9 3 — 01 3 — 17365).

Л И Т Е Р А Т У Р А

1. А ганезова Е.С., Л еш укович 10.В., Карцева Т.М. Распрос­
траненность и основные причины функциональных нарушений 
дыхания по результатам массового обследования населения /  /  
Современные проблемы клинической физиологии дыхания.— 
Л., 1987.— С.111 — 117.

2. Данилов-Данильян М.В., Любимов Г.А. Моделирование механики 
легких с фиксированным стенозом трахеи /  /  Физиология 
человека.— 1985.— № 5.— С.214—219.

3. Кузнецова В.К., Любимов Г.А. Оценка физических свойств 
легких человека на основе исследования сопротивления 
дыхательных путей /  /  Там ж е.— №  1.— С.55—68.

4. Кузнецова В.К., Любимов Г.А. Зависимость аэродинамичес­
кого сопротивления дыхательных путей человека от параметров 
легких и дыхательного маневра /  /  Там же.— № 5.— С.814—822.

5. Кузнецова В.К., Любимов Г.А. О концепции точки равного 
давления и связанных с ней приложениях /  /  Там ж е.—
1987.— №  4,— С.601—610.

6. Кузнецова В.К., Любимов Г.А., Савченко Г.Э. О выборе 
модели для описания эластических свойств легких человека 
/ /  Там ж е.— 1993,— №  1.— С.163— 166.



7. Кузнецова В.К., Любимов Г.А., Скобелева И М . Анализ неко­
торых качественных эффектов, связанных с форсированным 
выдохом /  /  Там ж е.— №  5.— С.72—79.

8. Кузнецова В.К., Лю бимов Г.А., Скобелева И М . Анализ инди­
видуальных различий в форме кривой поток-объем маневра 
форсированной жизненной емкости выдоха на основе матема­
тической модели / /  Там ж е.— 1994.— № 1.— С.90— 100.

9. Кузнецова В.К., Аганезова Е.С. Межиндивидуальные различия 
формы отношений поток-объем маневра форсированной жизненной 
емкости легких выдоха у здоровых /  /  Пульмонология.— 
1996.— №  1,— С.35—41.

10. Лю бимов Г.А., Скобелева И М . Моделирование сопротивления 
дыхательных путей в процессе форсированного выдоха /  /  Изв. 
АН СССР. М еханика жидкости и газа.— 1990.— №  6.— С.5.

11. Лю бимов Г.А. Моделирование развития усилия дыхательных 
мышц в процессе форсированного выдоха /  /  Физиология 
человека.— 1991.— №  1.— С. 104.

12. Любимов Г.А. О связи между альвеолярным и плевральным 
давлением в процессе форсированного выдоха /  /  Там ж е.— 
№  4.— С. 18.

13. Любимов Г.А., Скобелева И М . М атематическая модель фор­
сированного выдоха / /  Изв. АН СССР. Механика жидкости и 
газа.— 1991.— №  4.— С.З.

14. Любимов Г.А., Скобелева И.М. Влияние физических параметров 
легких на форму кривой поток—объем форсированного выдоха 
/ /  Физиология человека.— 1992.— №  2.— С.32—42.

15. Сильвестров В.П., Семин С.Н., Марциновский В.О., Пакулин И А ., 
Суровое Ю.А. Качественный анализ кривых поток-объем спиро- 
графического исследования / /  Тер. арх.— 1989.— №  4 —
С.97— 105.

16. Руководство по клинической физиологии дыхания /  Под ред. 
Л.Л.Ш ика, Н.Н.Канаева.— Л.: Медицина, 1980.

П оступила 28.03.95.

©  КОЛЛЕКТИВ АВТОРОВ. 1995 

У Д К  616 .24 -00807

Коут с Дж .Е.  (7 .Е.Со/ез) , Чинн Д .Дж . (О Д .С Ы пп)^
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В в е д е н и е
При перекрестном групповом исследовании объема 

форсированного выдоха (О Ф В 1 ) масса тела, стандар-

Т а б л и ц а  1

Д ан н ы е , п о д тв ер ж д аю щ и е , что и зм ен ен и е  м ассы  тел а  
в л и я е т  на О Ф В } у  зд о р о в ы х  м уж чи н  (ср ед н и й  в о зр аст  
п р и б л и зи т е л ь н о  4 0  л ет )

Источник Материал Влияние на 
ОФВр мл/кг

Коутс и Гилсон Шахтеры угольных
Cotes and  Gilson шахт* (л = 1 7 0 ) 21 ,4

Бенд, Клемент и Ван де
Воистиджин
B ande, C lement and 13.9 (рис.
Van de W oestijne Летчики ( п = 7 123) авторов 3)

Чен, Хорн и Доземан
Chen, Horne and
Dose man Общин обзор (/2=3 16) 2 3 ,0

П р и м е ч а н и е .  Звездочка — увеличение веса является 
результатом малой подвижности. При продолжительном ис­
следовании пренебрежение ДИМТ может оказывать влияние на 
оценку ДОФВ1, если значимая переменная (например, рост, 
возраст, прекращение курения или изменение работы или уровня 
обычной активности) также изменяет массу тела.

В настоящее время Королевский лазарет. Эдинбург.

тизованная по росту (индекс массы тела —  ИМТ), 
дает небольшие дополнительные изменения по сравнению 
с теми должными, в расчет которых включали только 
рост. Следовательно, обычно масса тела не рассмат­
ривается при перекрестном групповом обследовании, 
а также при продолжительном исследовании. Однако 
у мужчин увеличение массы тела связано с существен­
ным снижением О Ф В 1 (табл.1). Это является следствием 
отложения жира в грудной и брюшной областях. У 
женщин эта связь слабее вследствие преимущественно

Т а б л и ц а  2

И сследование И спользуем ы е методики

Респираторные симптомы и курение 
Род занятий 
Рост (Р), м
Масса тела (МТ). кг, следовательно 

ИМТ (М Т /Р 2) [6]
Спирометрия (ОФВ1, ФЖЕЛ и пиковый 

экспираторный поток — PEF)

Опросник MRC (1976) 
Опросник 

Ростомер H arpenden

Весы

Спирометр McDermott

П р и м е ч а н и е. В ходе исследования приборы регулярно 
калибровались.


