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บทคัดย่อ 

บทความนี้น าเสนอความไม่เป็นอุดมคติจากการวัดสัญญาณ 
ECG ซึ่งเป็นผลมาจากสัญญาณรบกวนคอมมอนโหมด ศักย์ไฟฟ้า
แบบคร่ึงเซลล์ และ ค่าความต้านทานเนื้อเยื่อ โดยได้กล่าวถึง
ปัญหาท่ีเกิดขึ้นจากการวัดสัญญาณชีวภาพขนาดเล็กท่ีใช้อุปกรณ์
ตรวจวัดแบบอิเล็กโทรด โดยอธิบายในรูปของแบบจ าลองวงจร
สมมูลส่วนต่อประสานเนื้อเยื่อ-อิเล็กโทรดต่อรวมกับวงจรขยาย
ส่วนหน้า จากการจ าลองการท างาน ผลทีได้พบว่า จากการใช้ ตัว
แปรท่ีสนใจเปรียบเทียบกับค่าความผิดเพ้ียนของสัญญาณ สังเกต
ได้ว่าแรงดันท่ีวัดได้ของสัญญาณรบกวนคอมมอนโหมด จะอยู่
ในช่วง mV250  ส่วนศักย์ไฟฟ้าแบบคร่ึงเซลล์ จะมีค่าอยู่ในช่วง 

mV150  และค่าความต้านทานเนื้อเยื่อท่ีได้ ไม่เกินความต้านทาน
อินพุตของวงจรขยายส่วนหน้า ยังท าให้วงจรมีความผิดเพ้ียนต่ า
กว่า 1%  

 
ค าส าคัญ: อิเล็กโทรดแบบศักย์ไฟฟ้า ส่วนต่อประสานเน้ือเย่ือกับ
อิเล็กโทรด ศักย์ไฟฟ้าแบบครึ่งเซลล์ 
 
 
 

ABSTRACT 

This paper presents the non-ideal of ECG signal 

measurement which is caused from the common mode 

noise, half-cell potential and tissue resistance. The 

problems are introduced that arise from measuring the 

small biological signals using the electrode probes. It is 

described in the form of a tissue-electrode interface of 

equivalent circuit model with the front-end amplifier 

circuit. For the simulation using the various 

parameters compared with the distortion of the signal, 

the results found that the measured voltage of common 

mode noise is in the range of ±250 mV. The half-cell 

potential is in the range of ±150 mV and tissue 

resistance values does not exceed the input impedance 

of the front-end amplifier also make the circuit 

distortion less than 1%. 

 

Keywords: Electrode Potential, Electrode-tissue 
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1. บทน า 

สัญญาณไฟฟ้าจากหัวใจ คือศักย์ไฟฟ้าที่เกิดขึ้นในหัวใจและ
เคลื่อนที่ไปสู่ผิวหนัง ซึ่งจะสามารถวัดสัญญาณไฟฟ้าจากหัวใจน้ีด้วย
อิเล็กโทรดส าหรับติดผิวหนัง โดยต าแหน่งติดอิเล็กโทรดที่ ไ ด้
มาตรฐานส าหรับการวัดและบันทึกสัญญาณ ECG มีสามประเภท 
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ได้แก่ ลีดชนิดสองขั้วหรือลีดมาตรฐาน (Bipolar limb leads or 
standard leads) ลีดชนิดขั้วเดียว (Augmented unipolar limb 
leads) และ ลีดบริเวณทรวงอก (Chest leads) ดังน้ี 

 
1.1  ลีดชนิดสองขั้วหรือลีดมาตรฐาน  

ลีดชนิดสองขั้วหรือลีดมาตรฐาน (Bipolar limb leads or 
standard leads) ซึ่งระบบลีดน้ีเรียกอีกอย่างว่าระบบ Einthoven 
lead ซึ่งใช้ 2 อิเล็กโทรดการบันทึกสัญญาณ ECG ดังที่แสดงในรูปที่ 
1 (ก)  จากต าแหน่งของร่างกายสี่ต าแหน่งของเรา ได้แก่ แขนขวา 
(RA), แขนซ้าย (LA), ขาขวา (RL) และขาซ้าย (LL)  
 

 
  

รูปท่ี 1 ลีดมาตรฐาน ชนิดสองขั้ว (Bipolar limb leads) [1] 
ก) สัญญาณที่ได้คือความต่างศักย์ไฟฟ้าที่ได้จากอิเล็กโทรดสองขั้ว 

โดยขาขวาจะเป็นอิเล็กโทรดกราวด์ 
ข) Lead I แรงดันตกคร่อมจะเกิดจากแขนซ้ายไปแขนขวา 

แรงดันไฟฟ้าที่สร้างขึ้นคือ V1 
ค) Lead II แรงดันตกคร่อมจากขาซ้ายไปแขนขวา แรงดันไฟฟ้าที่

สร้างขึ้นคือ V2 
ง) Lead III แรงดันตกคร่อมจากขาซ้ายไปแขนซ้าย แรงดันไฟฟ้าที่

สร้างขึ้นคือ V3 

1.2 การวัดแบบระบบ Unipolar Limb Lead 
(Augmented Lead) 

ในระบบน้ีสัญญาณ ECG จะถูกบันทึกหรือวัด 3 จุด ระหว่าง
ขั้วอิเล็กโทรดหลักและขั้วกลางที่ใช้ตัวต้านทานขนาดใหญ่ที่เท่ากัน
สองตัว อิเล็กโทรดที่ได้จากการต่อตัวต้านทานแบบน้ีท าให้เกิดค่า
กลางระหว่างตัวต้านทานทั้งสอง(ค่าเฉลี่ย) ค่าที่ เกิดขึ้นจะใช้วัด
สัญญาณเทียบกับขั้วอิเล็กโทรดหลักและอิเล็กโทรดอ้างอิง ในระบบ 
Lead แบบน้ี จะพบว่าแรงดันไฟฟ้า ECG เพิ่มขึ้นเล็กน้อยโดย
สามารถแบ่งได้เป็น 3 Lead คือ Lead aVR ดังแสดงในรูปที่ 2(ก)  
Lead aVL ดังแสดงในรูปที่ 2(ข) และ Lead aVF ดังแสดงในรูปที่ 
2(ค) ตามล าดับ  
 

  
รูปท่ี 2 การวัดแบบระบบ หน่ึงขั้ว (Unipolar Limb Lead) และ 
แบบ Unipolar Chest Lead [2] 
ก) Lead aVR เป็นการใช้อิเล็กโทรดติดกับขั้วไฟฟ้าบวกวางที่

แขนขวาเปรียบเทียบกับค่าเฉลี่ยศักย์ไฟฟ้าของแขนซ้ายกับขา
ซ้าย 

ข) Lead aVL เป็นการใช้อิเล็กโทรดติดกับขั้วไฟฟ้าบวกวางที่แขน
ซ้ายเปรียบเทียบกับค่าเฉลี่ยศักย์ไฟฟ้าของแขนขวากับขาซ้าย  

ค) Lead aVF เป็นใช้อิเล็กโทรดติดกับขั้วไฟฟ้าบวกที่ขาซ้าย
เปรียบเทียบกับค่าเฉลี่ยศักย์ไฟฟ้าของแขนขวากับแขนซ้าย  

ง) วิธีการวัดแบบ Unipolar Chest Lead  
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1.3  วิธีการวัดแบบ Unipolar Chest Lead  

วิธีการวัดแบบ Unipolar Chest Lead ดังรูปที่ 2 (ง) เป็นการ
บันทึกการเปลี่ ยนแปลงไฟฟ้า โดยใช้อิ เล็ก โทรด ( Exploring 
Electrode, ขั้วบวก) วางบนต าแหน่งผนังบริเวณทรวงอกโดย
เปรียบเทียบกับต าแหน่งศูนย์ ซึ่งต าแหน่งศูนย์ท าได้โดยน าขั้วไฟฟ้าที่
วางต าแหน่งแขนขวาแขนซ้ายและขาซ้ายมารวมกันสามารถวัดศักย์
ได้ 6 ต าแหน่งคือ V1, V2, V3, V4, V5 และ V6 โดยคลื่นไฟฟ้าหัวใจ
ที่ได้เป็นการดูหัวใจด้าน Horizontal Plane 
 

2  Electrode Potential อิเล็กโทรดแบบศักย์ไฟฟ้า 

ร่างกายมนุษย์จะมีสัญญาณชีพที่เป็นสัญญาณไฟฟ้าที่ปรากฎ
บนผิวกาย การวัดสัญญาณชีพน้ีจ าเป็นต้องใช้อุปกรณ์เฉพาะที่
สามารถตรวดจับสัญญาณออกมาได้ อุปกรณ์น้ันก็คือ อิเล็กโทรด 
อิเล็กโทรดสามารถวัดสัญญาณชีพบริเวณเน้ือเย่ือจากการถ่ายโอน   
อิออนในเน้ือเย่ือไปเป็นสัญญาณไฟฟ้า โดยทั่วไป อิเล็กโทรดมีสอง
ประเภท ได้แก่ อิเล็กโทรดพื้นผิวและอิเล็กโทรดแบบเข็ม อิเล็กโทรด
พื้นผิวจะเลือกความแตกต่างสัญญาณที่อาจเกิดขึ้นจากพื้นผิวของ
เน้ือเย่ือโดยไม่ท าลายเน้ือเ ย่ือ อิ เล็กโทรดแบบเข็มจะระบุค่า
ศักย์ไฟฟ้าจากภายในเซลล์ 
 

2.1  คุณลักษณะของอิเล็กโทรดแบบวัดสัญญาณศักย์ไฟฟา้ 

ศักย์ไฟฟ้าที่ เกิดขึ้นในร่างกายคือศักย์ไอออนิก อุปกรณ์
ทรานสดิวเซอร์หรืออิเล็กโทรดจะแปลงกระแสไอออนิกในร่างกายให้
เป็นกระแสไฟฟ้าที่ไหลผ่านอิเล็กโทรด ที่ส่วนต่อประสานระหว่าง
อิเล็กโทรดและอิเล็กโทรไลต์ เกิดปฎิกิริยาออกซิเดชัน(คาย/ให้
อิเล็กตรอน) ขั้วไฟฟ้าเป็น ขั้วแอโนดและปฎิกิริยารีดักชัน(รับ
อิเล็กตรอน) ขั้วไฟฟ้าเป็นขั้วแคโทด 
 

2.2  ศักย์ไฟฟ้าแบบคร่ึงเซลล ์

ศักย์ไฟฟ้าแบบครึ่งเซลล์คือ แรงดันไฟฟ้าที่ เกิดขึ้น ที่ส่วนต่อ
ประสานอิเล็กโทรดกับอิเล็กโทรไลต์ ในส่วนต่อประสานระหว่าง
โลหะกับสารละลาย ศักย์ไฟฟ้าของอิเล็กโทรดจะเกิดขึ้นที่สอง
เง่ือนไข ดังน้ี  

1) เมื่อไอออนเดินทางจากโลหะไปยังสารละลาย  
2) เมื่อไอออนในสารละลายรวมกับอิเล็กตรอนในโลหะ  

ดังน้ัน เมื่ออิเล็กโทรดโลหะและของเหลวในร่างกายท า
ปฏิกิริยากับอิเล็กโทรดจะปล่อยไอออนออกเป็นสารละลาย ในกรณี
เดียวกัน ไอออนในอิเล็กโทรไลต์จะรวมกับอิเล็กโทรด ส่งผลให้เกิด
การไล่ระดับประจุ เมื่อกระแสไฟฟ้าไหล จะไม่มีการถ่ายโอนประจุ
สุทธิผ่านอิเล็กโทรไลต์โลหะ อิเล็กโทรดส่วนต่อประสานจะเป็ น
อิเล็กโทรดโพลาไรซ์ที่สมบูรณ์แบบ อิเล็กโทรดจะมีลักษณะเหมือนตัว
เก็บประจุ เมื่ออิเล็กโทรดแบบโพลาไรซ์ได้สัมผัสกับอิเล็กโทรไลต์ จะ
เกิดประจุเป็นสองเท่าที่ส่วนต่อประสาน ถ้ามีการเคลื่อนที่ของ
อิเล็กโทรดหรืออิเล็กโทรดไม่แน่นพอ จะรบกวนการกระจายประจุซึ่ง
ส่งผลให้เกิดการเปลี่ยนแปลงศักย์ไฟฟ้าครึ่งเซลล์ ปรากฎการน้ีถูก
เรียกว่า Motion Artefact  

สมการ Nernst มีการประยุกต์ใช้ทางสรีรวิทยาเมื่อใช้ในการ
ค านวณศักย์ไฟฟ้าของไอออนของประจุ n ข้ามเมมเบรน ศักย์ไฟฟ้า
น้ีถูกก าหนดโดยใช้ความเข้มข้นของไอออนทั้งภายในและภายนอก
เซลล์เมื่อเมมเบรนแบบกึ่งซึมผ่านได้แยกสารละลายไอออนิกสอง
ชนิด ที่มีความเข้มข้นต่างกัน ศักย์ไฟฟ้าจะปรากฏขึ้นทั่วเมมเบรน 
สมการ Nernst ก าหนดศักย์ไฟฟ้าแบบครึ่งเซลล์ ดังน้ี 

 

𝑬 =  −
𝑹𝑻

𝒏𝑭
𝐥𝐧 [

𝒂𝟏

𝒂𝟐
]                       (1) 

 

โดยที่ a1 และ a2 คือกิจกรรมของไอออนในแต่ละด้านของ
เมมเบรน (ด้านในและด้านนอกเมมเบรน)  

R คือค่าคงที่แก๊สสากล: R = 8.31446261815324 J K-1 
mol-1 

T คืออุณหภูมิในหน่วยเคลวิน 
n คือจ านวนอิเล็กตรอนที่ถ่ายโอนในปฏิกิริยาของเซลล์หรือ

ครึ่ง ปฏิกิริยา 
F คือค่าคงที่ฟาราเดย์ จ านวนคูลอมบ์ต่อโมลของอิเล็กตรอน: 

F = 96485.3321233100184 Cmol-1 
 

3  คุณลักษณะของอิเล็กโทรด 

อิเล็กโทรดถูกก าหนดให้เป็นตัวน าไฟฟ้าที่เป็นของแข็งซึ่ง
กระแสไฟฟ้าเข้าหรือออกจากเซลล์อิเล็กโทรไลต์ มันแปลงศักย์ไอ
ออนิกเป็นศักย์ไฟฟ้า อิเล็กโทรดประเภทต่างๆ ที่ใช้ส าหรับการวัด
ทางชีววิทยาขึ้นอยู่กับต าแหน่งทางกายวิภาคจากต าแหน่งที่วัด
สัญญาณไฟฟ้าชีวภาพ อิเล็กโทรดชีวภาพรับสัญญาณเช่น ECG, EEG 
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และ EMG เป็นต้น 
 

3.1  อิเล็กโทรด 

อิเล็กโทรดมีสามประเภทหลัก ได้แก่ ไมโครอิเล็กโทรด 
อิเล็กโทรดเข็ม และอิเล็กโทรดผิวกาย ดังน้ี 

3.1.1 ไมโครอิเล็กโทรด 

ไมโครอิเล็กโทรดวัดศักย์ไฟฟ้าจากภายในเซลล์เดียว มีปลาย
ขนาดเส้นผ่านศูนย์กลางเล็กมากที่สามารถเจาะลึกเขา้ไปในเซลล์โดย
ไม่ท าลายเซลลข์องมนุษย์  

 
3.1.2 อิเล็กโทรดเข็ม 

อิเล็กโทรดเข็มบันทึกศักย์ไฟฟ้าการท างานของเส้นประสาท
ส่วนปลาย มันคล้ายกับเข็มฉีดยาทางการแพทย์ 

 
3.1.3 อิเล็กโทรดส าหรับวัดศักยไฟฟ้าจากผิวหนัง 

อิเล็กโทรดส าหรับวัดศักยไฟฟ้าจากผิวหนัง จะสามารถรับรู้
สัญญาณจากหัวใจ สมอง และเส้นประสาทได้ อิเล็กโทรดส าหรับติด
พื้นผิวที่ใหญ่กว่า จะใช้ตรวจจับสัญญาณ ECG อิเล็กโทรดที่มีพื้นผิว
เล็กกว่าจะใช้ตรวจจับสัญญาณ EMG และ EEG  
 

3.2  ประเภทของอิเล็กโทรดพื้นผิวมีดังน้ี 

เทคนิคการวัด ECG โดยใช้อิเล็กโทรดแผ่นรูปสี่เหลี่ยมผืนผ้า
หรือวงกลมที่ท าจากวัสดุนิกเกิล เงิน มีพื้นที่สัมผัสที่เล็กกว่าและไม่
ผนึกกับตัวผู้ป่วยจนสนิท อิเล็กโทรดถูกวางบนผิวหนังโดยใช้อิเล็ก
โทรไลต์ การเลื่อนหลุดของอิเล็กโทรดและการเปลี่ยนต าแหน่งเพลท
เป็นข้อเสียหลักสองประการของอิเล็กโทรดประเภทน้ี มีความ
ละเอียดอ่อนมาก ท าให้เกิดข้อผิดพลาดในการวัด ดังน้ี 

 
3.2.1 อิเล็กโทรดชนิดกาว 

อิเล็กโทรดชนิดกาว เป็น อิเล็กโทรดส าหรับวัดศักยไฟฟ้าจาก
ผิวหนัง โดยติดที่พื้นผิว แรงดันของอิเล็กโทรดส าหรับติดพื้นผิวกับ
ผิวหนัง จะบีบอิเล็กโทรดเพสต์ออก เพ่ือหลีกเลี่ยงปัญหาน้ี จะใช้
อิเล็กโทรดกาว ที่มีแผ่นเมทัลลิกน้ าหนักเบา เป็นแผ่นรองด้านหลัง

ส าหรับวางอิเล็กโทรด โดยที่แผ่นรองกาวน้ียึดอิเล็กโทรดไว้กับที่ให้
แน่น นอกจากน้ียังช่วยหลีกเลี่ยงการระเหยของอิเล็กโทรไลต์ที่มีอยู่
อีกด้วย 

 

 
รูปท่ี 4 อิเล็กโทรดส าหรับวัดศักยไฟฟ้าจากผิวหนัง [2] 

 

4. ความไม่เป็นอุดมคติของการอ่านสัญญาณคลื่นไฟฟ้า
หัวใจ 

ความไม่เป็นอุดมคติของการอ่านสัญญาณคลื่นไฟฟ้าหัวใจอาจ
ท าให้เกิดปัญหาต่าง ๆ ดังน้ี 
 

4.1 ดีซีโพลาไรเซช่ันโวลย์เตจ 

ดีซีโพลาไรเซชั่นโวลย์เตจ (DC Polarization voltage)  คือ
แรงดันไฟฟ้าที่ เกิดขึ้นที่ผิวหนังจากการติดด้วยอิ เล็คโทรดส์ 
(Electrode) บางครั้ง เมื่อมีการหายใจอาจขยับท าให้เกิดดีซีโพลาไร
เซชั่นโวลย์เตจมีค่ามากขึ้นและจากการที่ใช้อิเล็คโทรดหลายจุด ท า
ให้แรงดันที่เกิดขึ้นของแต่ละอันไม่เท่ากัน ยกตัวอย่างดังรูปที่ 5 [3] 

 

 
 

รูปท่ี 5 ดีซีโพลาไรเซชั่นโวลย์เตจ [1] 
 

ประมาณว่าถ้าเกิดดีซีโพลาไรซ์ประมาณ 300 มิลิโวลต์ที่
แรงดันไบอัสที่ 1.5 โวลต์จะท าให้เกิดค่าความแตกต่างของแรงดัน
ระหว่างขั้วอิเล็กโทรดที่ต าแหน่ง E3 เป็น 1.2-1.8 โวลต์ และส่งผล
ไปยังขั้วอิเล็กโทรด E1และ E2 ให้มีค่าความ จาก 0.9 โวลต์ถึง 2.1 



P. PANTUPRECHARAT : NON IDEAL ECG MEASUREMENT THROUGH ELECTRODE-TISSUE                119 

4.2 ถ้าค่าอิมพีแดนซ์ของอิเล็คโทรดส์ Rc มีค่ามากในระดับ
เมกกะโอมห์ 

ถ้าค่าอิมพีแดนซ์ของอิเล็คโทรดส์ Rc มีค่ามากในระดับเมกกะ
โอมห์ถือว่ามีค่าสูงมาก และถ้าค่าอินพุตอิมพีแดนซ์ของวงจรขยายที่
น ามาต่อด้วยมีค่าไม่มากกว่าพอ ก็จะมีผลให้ไปลดทอนอัตราขยาย
ของวงจรขยายได้ แต่เรื่องที่น่าวิตกกว่าก็คือ ค่าความถี่ตัดด้านต่ าของ
วงจรจขยายจะเลื่อนไปทางความถี่สูงขึ้นท าให้สัญญาณชีวะภาพที่
ความถี่ต่ าเสียหายได้ ดังรูปที่ 6 
  

 
 

รูปท่ี 6 ค่าความต้านทานเน้ือเย่ือ-อิเล็กโทรด [3] 
 

นอกจากน้ีเมื่อค่าอิมพีแดนซ์ที่อิเล็คโทรดอาจมีค่าไม่เท่ากัน 
ความไม่เท่ากันของอิมพีแดนซ์อิเล็คโทรด ZE1 และ ZE2 จะส่งผลให้
เกิดค่าความแตกต่างกันที่ อินพุตของวงจรขยาย ความไม่เท่ากัน 
(mismatch) ส่งผลให้คอมมอนโหมดอินพุตไม่เท่ากันและท าให้ 
CMRR ต่ า โดยจะมีผลน้อยมาก เมื่ออินพุตอิมพีแดนซ์ของวงจรขยาย
มีค่ามากพอ ดังรูปที่ 7 

 

 
 

รูปท่ี 7 อิมพีแดนซ์อิเล็คโทรดส์ ZE1 และ ZE2 [3] 
 
 

4.3 Motion artifact  

Motion artifact เกิดจากการติดอิเล็คโทรดที่ผิวหนังเพื่อการ
วัดสัญญาณคลื่นไฟฟ้าหัวใจไปที่วงจรขยายส่วนหน้า อาจเกิดปัญหา
ขึ้นเน่ืองจากการที่ผิวสัมผัสตัวน าของอิเล็กโทรดไม่แนบสนิดกับ
ผิวหนังพออันเน่ืองจากการขยับจากการหายใจหรือปัจจัยอื่น จึงท า
สัญญาณที่ เกิดจากอิเล็ค โทรดไม่สมมาตรกันทั้ งสองข้างของ
อิเล็คโทรด ส่งผลให้ ZE (Contact Impedance) และ VH (Halfcell 
potential) ไม่เท่ากันในแต่ละข้าง ซึ่งในการเปลี่ยนแปลงเล็ก ๆ ของ 
VH กับ Ze ส่งผลโดยตรงกับสัญญาณแรงดันอินพุต ท าให้มีค่ามาก
ขึ้น ส่งผลให้เกิด ความผันผวนของสัญญาณพื้น (baseline Signal 
fluctuation) และถ้าอิเล็คโทรดเป็นแบบแห้งจะย่ิงส่งผลให้ค่า VH 
มากย่ิงขึ้น 

 

 
 

รูปท่ี 8 Motion artifact [1] 
 

5  ความผิดเพี้ยนของฮาร์มอนิกรวม (Total Harmonic 
Distortion) THD   

ค่าที่บอกถึงปริมาณของ ฮาร์มอนิกที่มีอยู่ในสัญญาณทั้งหมด
โดยเปรียบเทียบกับส่วนประกอบความถี่หลักมูลตามมาตรฐาน ค่า 
THD จะบ่งบอกถึงความผิดเพ้ียนของสัญญาณได้ ตามมาตรฐาน ค่า
ความเพ้ียนแรงดันฮาร์มอนิกเป็นไปตามสมการ 

 

s

n

n

V

V

THD




 2
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                  (2) 

 

โดย
SV : ขนาดแอมพลิจูดของสัญญาณ  

    
nV : ขนาดแอมพลิจูดของสัญญาณ แรงดันฮาร์มอนิกล าดับที่ n 
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6  แบบจ าลองวงจรสมมูลส่วนต่อประสานเน้ือเยื่อ -
อิเล็กโทรด  (Equivalent circuit model of 

Electrode-tissue Interfaces) 

จากทฤษฎีที่กล่าวมาข้างต้นจะเห็นว่าการวัดสัญญาณชีพจาก
การต่อประสานเน้ือเย่ือกับอิเล็กโทรดมีปัจจัยที่ต้องค านึงถึงมากมาย 
จึงได้ศึกษาปัจจัยเหล่าน้ันและท าการจ าลองรูปแบบการต่อประสาน
เน้ือเย่ือกับอิเล็กโทรดเพ่ือการวัดสัญญาณชีวภาพจากอิเล็กโทรดแบบ
ติดที่ผิวกายว่ามีผลต่อวงจรตรวจวัดและวงจรขยายสัญญาณชีวภาพ
อย่างไร 

จากรูปที่ 10 (ก) แสดงให้เห็นถึงชั้นของผิวหนังโดยบนสุดเป็น
ชั้นผิวหนังก าพร้า (stratum corneum epidermis) ลึกลงไปเป็น
ชั้นผิวหนังแท้ (subcutaneous layers dermis) และชั้นใต้ผิวหนัง 
(hypodermis)  เปรียบเทียบกับรูปที่  10  (ข )  เมื่ อท าการติด
อิเล็คโทรดเข้าไปที่ชั้นผิวหนังโดยมีเจลอีเล็กโทรไลต์ประสานระหว่าง
หน้าสัมผัสของอิเล็คโทรดและผิวหนังก าพร้า เพื่อใช้ในการวัด
สัญญาณ รูปที่ 10 (ค) เป็นวงจรสมมูลของส่วนประสานระหว่าง
หน้าสัมผัสอิเล็คโทรดส์และผิวหนังก าพร้า โดยที่  

elecelec RC , เป็น 
ตัวเก็บประจุและค่าความต้านทานเน้ือเย่ือ-อิเล็กโทรด มีค่าประมาณ 
47nF และ 51 kΩ ตามล าดับ [3] 

HV  ศักย์ไฟฟ้าแบบครึ่งเซลล์ มี
ค่าประมาณ 0.22 V 

epiepi RC , และ 
DR เป็น ตัวเก็บประจุและ

ความต้านทานของผิวหนังกับอีเล็กโทรดมีค่าประมาณ 10nF และ 
100 kΩ [6]   
 

 
 

(ก)  (ข)   (ค) 
 

รูปท่ี 9 รูปแบบจ าลองวงจรสมมูลส่วนต่อประสานเน้ือเย่ืออิเล็กโทรด 
[3], [5] 
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รูปท่ี 10 เมื่อใช้แบบจ าลองวงจรสมมูลส่วนต่อประสานเน้ือเย่ือ
อิเล็กโทรดต่อรวมกับวงจรขยายส่วนหน้า ดังน้ี 

SV : สัญญาณ
คลื่นไฟฟ้าหัวใจ (ECG)  ขนาดแอมพลิจูด 0.5-4 mV/ความถี่ 0.05-
250 เฮิร์ต 

HV : ศักย์ไฟฟ้าแบบครึ่งเซลล์ มีค่าประมาณ 0.22 V    

CMV : สัญญาณรบกวนคอมมอนโหมด มีค่าประมาณ 300mV    

BiasV :แรงดันไบอัสของวงจร 
 

วัตถุประสงค์ของงานวิจัยต้องการหาผลกระทบจากการต่อ
ประสานเน้ือเ ย่ืออิ เล็กโทรดต่อวงจรขยายส่วนหน้าว่ามีผลต่อ
สัญญาณ ECG ที่วัดออกมาอย่างไรโดยดูได้จากค่าความเพี้ยนฮาร์มอ
นิกรวม( THD :Total harmonic distortion) ส่วนใหญ่สัญญาณที่
วัดได้ควรมีค่าความเพ้ียนฮาร์มอนิกรวมไม่เกิน 1% 
 

6.1 วงจรขยายส่วนหน้าส าหรับสัญญาณชีวภาพ 

วงจรขยายส่วนหน้าส าหรับสัญญาณชีวภาพจากงานวิจัย [4] 
ได้ท าการวิจัยและทดลองสร้างวงจรขยายส่วนหน้าส าหรับสัญญาณ
ชีวภาพเพื่อใช้วัดคลื่นไฟฟ้าหัวใจ (ECG)โดยใช้โครงสร้างวงจรแบบ 
differential-difference amplifier(DDA) ดังวงจรรูปที่ 10  ที่สร้าง
ขึ้นโดยใช้ทรานซิสเตอร์แบบ MOS  

 
7  ผลจ าลองการท างานของวงจร 

ท าการจ าลองการท างานโดยน าวงจรขยายส่วนหน้าส าหรับ
สัญญาณคลื่นไฟฟ้าหัวใจ (ECG) ที่สร้างขึ้นโดยใช้ทรานซิสเตอร์แบบ 
MOS ตามรูปที่ 10 เมื่อท าการจ าลองการท างานโดยใช้โปรแกรม 
Cadence 0.35 µm CMOS โดยก าหนดแรงดันไฟเลี้ยง ให้มีค่า
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เท่ากับ 2 V แรงดันแรงดันไบอัสของวงจรมีค่าเท่ากับ 0.9 V แรงดัน
อินพุตสัญญาณคลื่นไฟฟ้าหัวใจ (ECG) แบบโหมดผลต่างมีค่าเท่ากับ 
1 mV ต่อเข้ากับวงจรสมมูลส่วนต่อประสานเน้ือเย่ืออิเล็กโทรดตาม
รูปที่   
 

 
 

รูปท่ี 11 วงจรขยายส่วนหน้าส าหรับสัญญาณ คลื่นไฟฟ้าหัวใจ 
(ECG) แบบ differential-difference amplifier (DDA) ที่สร้างขึ้น
โดยใช้ทรานซิสเตอร์แบบ MOS [4] 

 
ตารางท่ี 1 ค่าพารามิเตอร์ต่างๆของวงจรขยายส่วนหน้าที่ใชท้ดสอบ 
Amplifer 
DDA[  ] 

Gain 

[dB] 
CMRR 
[dB] 

Zin@fin 
[MΩ, Hz] 

VDD 
[V] 

Power[µW] 

 40 86 295@50 2 0.67 

 
จากน้ันท าการทดสอบวงจรจากผลของสัญญาณรบกวนคอม

มอนโหมด (
CMV ) โดยให้สัญญาณรบกวนคอมมอนโหมดมี

ค่าประมาณ mV300 เปรียบเทียบกับ ค่าความเพี้ยนฮาร์มอนิกรวม 
(THD :Total harmonic distortion) ซึง่จะบ่งบอกถึงความผิดเพี้ยน
ของสัญญาณ ECG ที่วัดได้ ดังรูปที่ 12 

 

 
รูปท่ี 12 จากกราฟการวัดค่า THDVV SCM

 ซึ่งจะเห็นว่าเมื่อสัญญาณ
มี 

CMV  ที่เปลี่ยนแปลงอยู่ในช่วง mV250 วงจรยังมีความผิดเพ้ียน
ต่ ากว่า 1% 

 
ต่อมาท าการทดลองผลของศักย์ไฟฟ้าแบบครึ่งเซลล์ (

HV ) 
ศักย์ไฟฟ้าแบบครึ่งเซลล์เกิดจากผลของการติดอิเล็คโทรด ถ้ามีการ
ขยับข้างใดข้างหน่ึงศักย์ไฟฟ้าแบบครึ่งเซลล์ของแต่ละข้างก็จะไม่
เท่ากัน ในแต่ละข้างของอิเล็กโทรด ผลการทดลองแสดงให้เห็นเมื่อ
ศักย์ไฟฟ้าแบบครึ่งเซลล์ในแต่ละข้างที่ไม่เท่ากันว่ามีผลต่อคอม
ผิดเพ้ียนการวัดสัญญาณ ECG อย่างไร ซึ่งเมื่อค่า ศักย์ไฟฟ้าแบบครึ่ง
เซลล์มีค่ามากขึ้นจะ ส่งผลให้เกิด ความผันผวนของสัญญาณพื้น 
(baseline Signal fluctuation) ตามหัวข้อที่ 4.3 ท าให้ค่า THD 
ของสัญญาณสูงขึ้น 

 

  
 

รูปท่ี 13 กราฟการวัดค่า THDVsVH  ซึ่งจะเห็นว่าเมื่อสัญญาณมี 

HV  ที่เปลี่ยนแปลงอยู่ในช่วง mV150 วงจรยังมีความผิดเพี้ยนต่ า
กว่า 1% 
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การที่มีค่าความต้านทานเน้ือเย่ือกับอิเล็คโทรดไม่เท่ากัน ก็
ส่งผลต่อการวัดสัญญาณ ECG ด้วยเช่นกัน จึงท าการทดลองดูผลของ
ค่าความต้านทานเน้ือเย่ือแต่ละตัวน้ัน มีผลต่อความผิดเพี้ยนของ
สัญญาณอย่างไร จึงได้ทดลองเปลี่ยนแปลงค่าความต้านทานแต่ละ
ตัว คือ ค่าความต้านทานเน้ือเย่ือ-อิเล็กโทรด1 (

1elecR ) ค่าความ
ต้านทานเน้ือเย่ือ-อิเล็กโทรด2 (

2elecR ) และค่าความต้านทานของ
ผิวหนัง (

epiR ) เทียบกับค่าTHD ตามรูป       

 

 
 
รูปท่ี 14 กราฟการวัดค่า THD เปรียบเทียบกับการเปลี่ยนแปลงค่า
ความต้านทานเน้ือเย่ือ-อิเล็คโทรด  

 
จากกราฟการวัดค่า THD เปรียบเทียบกับการเปลี่ยนแปลงค่า

ความต้านทานเน้ือเย่ือ-อิเล็คโทรด ตามรูปที่ 14 ความเปลี่ยนแปลง
ความต้านทานของผิวหนัง (

epiR ) จะไม่มีผลต่อค่า THD ของวงจร

ต่างกับผลของค่าความต้านทานเน้ือเย่ือ-อิเล็กโทรด1 (
1elecR ) กับ 

ค่าความต้านทานเน้ือเย่ือ-อิเล็กโทรด2 (
2elecR ) ที่มีผลต่อค่า THD 

ของสัญญาณ โดยเมื่อค่าความต้านทานเน้ือเย่ือ-อิเล็กโทรดฝั่งใดฝัง
หน่ึงมีค่ามากขึ้นเกินกว่าค่าความต้านทานอินพุตของวงจรขยายส่วน
หน้า ก็จะท าให้ค่าความเพี้ยนฮาร์มอนิกรวม สูงขึ้นอยางรวดเร็ว 
นอกจากน้ียังสามารถขยายความให้เป็นไปตามหัวข้อ 4.2 คือการ
เปลี่ยนแปลงค่าความต้านทานเน้ือเย่ือ-อิเล็คโทรดฝั่งใดฝั้งหน่ึง จะมี
ผลให้ไปลดทอนอัตราขยายของวงจรฝั่งใดฝั้งหน่ึง ท าให้วงจรขยาย
เกิดความไม่เท่ากัน (mismatch) ส่งผลให้คอมมอนโหมดอินพุตไม่
เท่ากันและท าให้ CMRR ต่ า ค่า THD ของสัญญาณก็จะสูงขึ้น 
 
 
 
 

8. สรุป 

บทความน้ีได้น าเสนอความไม่เป็นอุดมคติจากการวัดสัญญาณ 
ECG ซึ่งเป็นผลมาจากสัญญาณรบกวนคอมมอนโหมด ศักย์ไฟฟ้า
แบบครึ่งเซลล์และ ค่าความต้านทานเน้ือเย่ือ โดยใช้วงจรสมมูลส่วน
ต่อประสานเน้ือเย่ือและอิเล็กโทรต่อรวมกับวงจรขยายส่วนหน้า จาก
ผลการจ าลองการท างาน โดยใช้ตัวแปรที่สนใจเปรียบเทียบกับค่า
ความผิดเพี้ยนของสัญญาณพบว่า สัญญาณรบกวนคอมมอนโหมด 
ในช่วง mV250  ศักย์ไฟฟ้าแบบครึ่งเซลล์ ในช่วง mV150  ค่า
ความต้านทานเน้ือเย่ือที่ไม่เกินความต้านทานอินพุตของวงจรขยาย
ส่วนหน้า ยังท าให้วงจรวงจรยังมีความผิดเพี้ยนต่ ากว่า 1%ซึ่งท าให้
เห็นถึงความส าคัญของตัวแปรต่าง ๆ ที่ ต้องค านึงถึงในการวัด
สัญญาณ ECG ต่อไป 
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