2.2.8. POZADAVKY NA SYSTEMY ZPRACOVANI SIGNALU EKG

Pfi nahrévani signdlu je tfeba zabezpecit podminky snimdni tak, aby byl nahravany
signal byl pokud mozno prosty jakéhokoliv parazitnich slozek, které by snizovaly kvalitu za-
znamu.

111 ZASADA !!!
FILTRACE AZ KDYZ NENI MOZNE SUM ODSTRANIT NASTAVENIM PODMINEK VY-
SETRENI
111 ZASADA !!!

Vyskytuje-li se ptes veskerou snahu v zdznamu signalu EKG ruseni jakéhokoliv dru-
hu, je nezbytné je v zaznamu potlacit - jak pro poteby zobrazeni, tak pro naslednou analyzu.
Algoritmus potlaceni ruSeni musi byt co nejicinnéjsi, pokud jde o odstranéni Sumu, ale musi
pracovat selektivné vic¢i uzitecnému signalu, ktery musi zachovat nezménén.

111 ZASADA !!!
ODSTRANIT CO NEJVICE RUSENI, UZITECNY SIGNAL ALE MUSI ZUSTAT NEOVLIV-
NENY
111 ZASADA !!!
Prakticky neni myslitelné, aby signal EKG zustal po filtraci a zpracovani beze zmény,

proto bylo nezbytné stanovit kritéria, na zéklad¢ kterych by bylo mozné rozhodnout, zda
zpracovani signal EKG ovlivnilo vyznamng & jen nepodstatng'.

Kritéria vérnosti zpracovani signdlu EKG definuji miru maximalnich zmén v signalu
za raznych podminek - pro vizudlni analyzu, pro morfologickou analyzu pocitacem, pro Cisli-
covy prenos a uchovéni dat a pro vzorkovani signdlu. V nasledujicim ptehledu nejsou uvede-
na vSechna publikovana kritéria, pouze ta nejdilezité;si.

Rutinni vizualni analyza

Fl:  Odchylka zaznamenaného vystupu od presné linedrni reprezentace vstupniho signalu
nesmi prekrocit 25 uV nebo 5%, je-li signal veétsi.

Toto kritérium znamena, Ze si klademe podminku na absolutni velikost pfipustné od-
chylky od plivodniho pritbéhu signalu EKG, pouze za predpokladu, Ze je signal mensi nez 0,5
mV, v tom piipadé nesmi byt chyba vétsi nez 25 pV. V intervalu, kdy jsou hodnoty signalu
vétsi nez 0,5 mV, je maximalni vychylka definovana relativné jako 5% z hodnoty signalu.

Morfologicka pocitacova analyza
Pro pocitacovou analyzu jsou pozadavky ptisnéjsi.
V Casové oblasti 1ze maximalni povolenou odchylku definovat nasledujicimi pravidly:

F2:  smeérodatna odchylka v komplexu PORST nesmi prekrocit 10 uV;

! Recommendation for Standardization and Specifications in Automated Electrocardiography: Bandwidth and Digital Proces-
sing. Circulation, ro¢.81, 1990, ¢.2, s.730-739.
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F3:
F4:

cit 1%,
F5:

F6:
komplexit QRS > 20 uVa > 12 ms.

chyba vychylek Spicka-Spicka nesmi prekrocit 10 uV nebo 2%, je-li signal vetsi;

stredni kvadraticka odchylka délend stredni hodnotou ctverce amplitud nesmi prekro-

vychylky komplexu QRS o velikosti > 20 uV a trvani > 6 ms musi byt detekovatelné;

maximalni relativni chyba vrcholii kmitit nesmi prekrocit 10% pro jakékoliv vychylky

Ve frekvencni oblasti nebo pomoci ptenosovych vlastnosti 1ze pfijatelnou ¢innost sys-
tému pro zpracovani signalu EKG definovat nasledovné:

S1:  amplitudova charakteristika by mela byt v rozsahu 6% (0,5 dB) v intervalu 1,0 -
30 Hz; 3 dB body by mély byt na frekvenci mensi nez 0,67 Hz a vétsi nez 150 Hz;

vstupni impuls 1 mV-s by nemél generovat snizeni o vice nez 0,3 mV;

S§3:  pro vstupni impuls 1 mV-s by sklon odezvy vné impulsu nemél nikde prekrocit ImV/s.
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rakteristiku systému pro zpracovani signalu EKG

tomu naopak. ¢im je to umoznéno.

Pfi popisu frekvencnich vlastnosti sig-
nalu EKG bylo konstatovano, ze repeti¢ni cha-
rakter signalu je pfi¢inou pasmového spektra,
uzké a jeho stied je na frekvenci srdce, coz pii
60 tepech za minutu odpovida frekvenci 1 Hz.
Ptedpoklddame-li nejnizsi fyziologickou frek-
venci srdce na frekvenci kolem 40 tept/min,
pak to odpovida frekvenci 0,67 Hz, coz je pra-
v¢ frekvence uvedena v pravidle S1. Tuto mez-
ni frekvenci lze pouzit za predpokladu, ze ne-
zavadi zkresleni v disledku nepfiznivého pri-
béhu fazové charakteristiky, tj, jakéhokoliv
jiného nez linearniho. Diive se na vstupu elek-
trokardiografii pouzival pasivni RC ¢lanek 1.
fadu, ktery mél fazovou charakteristiku ptibliz-
né linedrni, kdyz mezni frekvence byla fadové
10 Hz (obr.2-26). To tedy znamena, Ze v obou
ptipadech se kladou pozadavky na tvar ampli-
tudové charakteristiky, aniz se blize specifikuji
pozadavky na  charakteristiku  fidzovou.
V soucasnych pozadavcich se predpoklada sys-
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Kritérium S1, které platilo pred
definici zde uvadénych pravidel by
bylo mozné reprezentovat frekvenéni
charakteristikou uvedenou na obr.2-25.

Ze srovnani pozadavki vyply-
vajicich z kritéria S1 s tvarem charakte-
ristiky na obr.2-25 vyplyva, ze jak dolni
mezni frekvence, tak i horni byly posu-
nuty k vy$§im hodnotdm. Zatimco po-
sun hornich meznich frekvenci rozsitil
pfenaSené pasmo a tak ptispél ke zkva-
litnéni zpracovéani, u dolnich mezi je

I;H 11

05

Sl 2

fag] ]

S T a5

— =

Tz -

1 J— S

Obr.2-26 Frekvencni charakteristiky pasivniho
RC clanku pouzivaného drive na vstupu elek-

trokardiografii



tém s fazovou charakteristikou linearni.

Podobn¢ i kritéria S2 a S3 spliuji oba typy systému, systém s mezni frekvenci 0,67 Hz
a linearni fdzovou charakteristikou, stejné jako analogovy filtr 1. fadu s fie, = 0,05 Hz.

Cislicovy prenos a tschova dat

Pro redukci dat s naslednou rekonstrukci, ktera se pouziva jak v ptipad¢ prenosu dat,
tak pro efektivni uschovu dat. Aby analyza signdlu probehla s uplné stejnymi vysledky jako
pied redukci, pak by mél byt rekonstruovany signal bezeztratovy, protoze sebemensi odchyl-
ka miize teoreticky zpusobit odliSnou funkci analytickych algoritmil a tak i odlisné vysledky
analyzy.

F7:  odpovidajici si vzorky vstupnich a rekonstruovanych dat by se mély lisit o méné nez
10 uV.

Vzorkovani - morfologicka pocitacova analyza

Vzorkovaci frekvence kazdého signdlu zavisi na jeho frekvenénim obsahu. Signal
EKG dospélych osob obsahuje frekvencni slozky s frekvenci az do 125 Hz, u déti se vyskytuji
vyssi frekvence, dosahuji az do 150 Hz. Teoreticky podle vzorkovaciho teorému musi byt
vzorkovaci frekvence nejméné dvojnasobna nez je kmitocet harmonické slozky s nejvyssi
frekvenci, kterd je soucésti vzorkovaného signalu. To znamend, Ze teoreticky limit je na kmi-
toctech 250 - 300 Hz. Prakticky by méla byt, zejména maji-li harmonické slozky s vyssi frek-
venci relativné velkou energii, vzorkovaci frekvenci Ctyf az pétinasobek frekvence nejvyssi
harmonické slozky - z toho odpovidajici frekvence jsou 600 - 750 Hz. Obecné se za minimal-
ni vzorkovaci frekvenci povazuje hodnota 500 Hz (s rovnomérnym vzorkovanim).

Kvantovaci krok vyplyvd z moznych zaokrouhlovacich chyb, které se kvantovanim
signalu do jeho Cislicové reprezentace zavadi. Pro pouhé zobrazeni a vizudlni by mélo byt
dodrzeno kritérium F1. Podobné pro néslednou pocitacovou analyzu by mél byt pouzit kvan-
tovaci krok, ktery by zajistil bud’ kritérium F2 nebo kritérium F4 spolu s pravidlem F3 nebo
F5 nebo F6. Opét, v praktickych systémech se pouziva maximalni kvantiza¢ni krok o velikos-
tiaz 10 pV.

2.2.9. FILTRACE SiTOVEHO BRUMU

Kritéria vérnosti uvedena v predchazejici kapitole filtraci sitového brumu vibec ne-
ptipoustéji. Pfesto je tento typ signalového Sumu v zdznamech signidlu EKG velice Casty, i
kdyz pravé toto ruseni Ize relativné snadno omezit upravou podminek sniméani - uzemnéni
elektrokardiografu, vhodnym umisténim snimacich vodict, v kritickych ptipadech i odsting-
nim vySetfovaci mistnosti. Realita je vSak takova, Ze se to nedafi beze zbytku. VEtsi nesnaze
zpisobuje brum u dlouhodobych zdznami, kde se navic setkdvame s pozadavkem prace
v realném cCase. Vyrobci elektrokardiografui sice v technické dokumentaci uvadéji, ze pristroj
filtraci sitového kmitoctu dokéze, blize se vSak technologie filtrace nepopisuje.

Prakticky pro filtraci sitového brumu mohou byt pouzity tfi principidln€ odliSné po-
stupy:

@ frekvencni linedrni filtry s co nejuz$im zadrzovanym pasmem, aby bylo co nejvice do-
drzeno pravidlo o neposkozeni signalu EKG;

@ adaptivni filtrace vychazejici bud’ ze znalosti vlastnosti ruseni nebo signalu EKG;
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@ rizné nelinedrni heuristické algoritmy vychézejici z nékterych, v praxi ne vzdy real-
nych predpokladi o vlastnostech ruseni i uzite¢ného signalu jako napt. predpoklad o
harmonickém pribéhu ruseni, predpoklad o nepfitomnosti myopotencialii.

Dale podrobnéji rozved'me predevsim prvni dva pristupy.

Linearni filtrace sittového brumu

Linearni filtry, které ze smési signalu EKG se Sumem odstrafiuje urcité pasmo kolem
frekvence 50 Hz zasahuje i do spektralniho obsahu signalu EKG a muze neptfizniveé ovlivnit
jeho tvar. Aby byl tento nepfiznivy vliv na uZzite¢ny signal minimalizovan, je tfeba, aby zadr-
zované pasmo bylo co nejuzsi. Na druhé strané€, algoritmus filtrace musi byt odolny 1 vici
moznému kolisani sitové frekvence (diive kmitoCet tuzemské energetické sité klesal az na 49
Hz). Dale, vlivem nelinearniho prostredi se piavodné harmonicky signal sité indukuje do sig-
nalu EKG vcetné vys$Sich harmonickych. Prvni problém lze elegantné vyiesit synchronizaci
vzorkovaciho kmitoctu s kmito¢tem sitovym, méfeni Casovych intervall je pak zatizeno chy-
bou odpovidajici mife kolisani kmitoctu - pfi zméné sitového kmitoctu o 1 Hz to ptedstavuje
chybu 2 %. Tato neptesnost ale neni pro naslednou analyzu pfili§ podstatna.

Principidlné jsou pro navrh ¢islicovych filtri pro odstranéni sitového brumu ze signa-

lu EKG dvé moznosti - filtry s nekonecnou impulsni odezvou (charakteristikou) a filtry
s konecnou impulsni odezvou (charakteristikou).

Limitujicim faktorem pro oba typy filtri je pozadavek na co nejuzsi zadrzované pas-
mo. U filtrt s nekonecnou impulsni charakteristikou to vede na vysokou presnost vyjadieni
koeficientl ptenosové funkce 1 mezivysledkd vypoctl (aZz na 10 desetinnych mist). Z toho
plyne, Ze se obtizné spliuji pozadavkll na praci v redlném cCase. ZlepSeni lze dosahnout opti-
malizaci délky koeficientl vzhledem k poZzadovanému pribéhu frekvenéni charakteristiky
filtru, vybérem realiza¢nich schémat malo citlivych na zaokrouhlovaci chyby, pfip. analyzou
vlivu zaokrouhlovéni na kvalitu vysledkii. Obecné ale 1ze konstatovat odklon od pouziti filtrQi
tohoto typu a preferenci filtrGi s kone¢nou impulsni odezvou (KIO).

U filtrG s KIO vede pozadavek na uzké zadrzované frekvencni pasmo k algoritmiim
s velkym poctem vzorkl impulsni odezvy - fadové stovky pfi f,, = 500 Hz. Standardni vypo-
¢etni schémata jsou proto vypocetné zna¢né narocné. To vede ke hledéani specialnich vypocet-
nich struktur filtr@, resp. vypocetnich algoritmt. Jednou z moznosti jsou tzv. Lynnovy filtry.

Lynnovy filtry

Lynnovy filtry jsou linedrni systémy s pienosovou funkci s rovnomérné rozlozenymi
nulami na jednotkové kruznici v rovin€ z, z nichZ nékteré jsou eliminovany opét rovhomerné
rozlozenymi poly. Polohy po6lli koresponduji se stiedy propustnych pasem.

S touto defini¢ni vlastnosti Ize vytvofit tii typy pasmovych propusti:

1. typ:
1-z %
Hl(z)=1—_p=1+z_p +z7P 4P (2.8)
-z
kde K je celé Cislo a stiedy propustnych pasem na frekvencich f,,.i/2p, proi=0, 1, 2, ... .
Filtry tohoto typu mohou byt pro K = 2 realizovany kaskadn& podle vztahu

H,(2) = (1 oo ](1 e J(l +27). (2.9)
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2.typ:

-K
| A

H(2)= 1+z?°

=1-zP 4z — .. —z ", (2.10)

kde K je sudé ¢islo a sttedy propustnych pasem jsou na frekvencich f,,.i/2p, pro1=1, 3, 5,...
Mozn4 kaskadni realizace vyuziva prepisu ptenosové funkce do tvaru

H,(z) = [1 i J[l i e J...(1+z-2p Ji-z"). 2.11)

3. typ:

l+z7%

H.@)= 1+2z7°

=1-zP+z7® — . +z ", (2.12)

ma stiedy propustnych pasem na frekvencich f,,.i/2p, proi=1, 3, 5,... a nema kaskadni reali-
zacl.

o ' g fatt
Obr.2-27 Priklady Lynnovych filtrii vSech tFi typii - horni diagramy predstavuji pFenosovou funkci
9 -9
z -1 -2z 1
H,(z) = = =—(1+z" +2°%);

32°(z° 1) 3(1-z7) 3

Jednotkova kruznice a frekvencni charakteristika uprostied prenosovou funkci 2. typu

16 -16
z° -1 -2z 1
H,(z) = = =—(1-z"+2" =27, diagramy ve spodni ¢dsti obrdzku
=y T aa— 4 ) diagramy ve sp
9 -9
+1 1+ 1
prenosovou funkci filtru 3. typu H(z) = z = z =—(1-z"+2"°

32°(z° +1) 3(1-z7) 3
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Zatimco konstanta p je pfedem ddna pomérem vzorkovaciho kmitoctu k frekvenci po-
tlaCovaného harmonického signalu, konstanta K, kterd urcuje Sitku propustného pasma, je
volitelna

Z principt vSech tii typa vyplyva, ze filtry 1. typu jsou pouzitelné pro vzorkovaci kmi-
tocty které jsou libovolnymi celoCiselnymi nasobky 50 Hz, filtry 2. a 3. typu jsou sice reali-
zatné o néco jednodussi, vypocetni pozadavky tim padem mensi a vypocetni Cas kratsi, jejich
pouziti je ale omezeno na vzorkovaci frekvence, které jsou sudym ndsobkem sitového kmi-
toCtu. OvSem v piipad¢ vzorkovani signalu EKG frekvenci 500 Hz jsou tyto rozdily nediilezi-
té.

Vsechny uvedené typy Lynnovych filtri mohou mit:
@ linearni fazovou charakteristiku;
konstantni skupinové zpozdéni t,, = (K-1).p/2;

pienos na stfednich frekvencich propustnych pasem je K;

¢ ¢ e

maximalni pfenos v zadrzovanych pasmech je nejméné 0,21.K, coz je rovno poklesu
zisku o -13,5 dB.

Pasmova zadrz z pasmové propusti libovolného z uvedenych typt se vytvoii odecte-
nim vystupu pasmové propusti od ptislusné zpozdéného vstupniho signalu, plati tedy

H, (z)=z"-H,(2), (2.13)

v ptipad¢ filtru 1. typu ma pfenosova funkce pasmové zadrze se sttedy zadrZovanych pasem
na frekvencich f,,.i/p, proi=0, 1, 2, ... . tvar

e . 1—z%
szO(Z) =7 _prO(Z) =Z —IqTZ_p), (214)
za predpokladu, ze t je celoCiselnym nasobkem p. Jestlize je
K-1
T=Ty :T-P, (2.15)

pak pro K liché je impulsni charakteristika filtru symetrickd a fadzova charakteristika linearni.
Vztah samoziejmé neplati pro sudé K, kdy 1 je necelé, coz nelze prakticky realizovat. V tom
ptipad¢ je vhodné volit T jako nejbliZ§i nasobek p ke zpozdéni t,p, tj bud’ T = Kp/2 nebo t =
Kp/2 - 1, aby byla symetrie impulsové charakteristiky a tim i linearita faizové charakteristiky
co nejmén¢ porusena.

Pokud je vhodné, aby filtr eliminoval pouze sitové ruseni a jeho harmonické slozky a

Cvwr

propusti. To mlze zajistit Lynnova dolni propust s pfenosovou funkci

1-z%
H((z)=—, (2.16)
Kp.(1-z27)
se skupinovym zpozdénim
Kp-1
Top = T, (2.16)

Vysledna pfenosova funkce pak ma tvar
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H,»)=2""""2_[H (02" "?-H, (2)]=

= [Z’T -H,, (z)]z’(p’l)/2 +H, (2)

(2.17)

pro p liché a © = 1, (j. K liché) je fdzova charakteristika linearni. Pro p nebo K sudé je tfeba
vyrazy na pravé stran¢ rovnice (2.17) upravit tak, aby vSechna zpozdéni celociselna a t bylo

nasobkem p.
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Obr.2-28 Frekvencni charakteristiky podle

vztahu (2.17) s p=5, K=8 a 7= 20
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vstupni siTnzl

Vedle ptipadné nelinearity fdzové cha-
rakteristiky je nevyhodou i vyrazné zvinéni am-
plitudové charakteristiky Hy, v propustnych
pasmech (obr.2-28). To Ize snizit zapojenim
dvou vySe uvedenych filtri v sérii, pak je ko-
lisani 0+-0,4 dB, coz jsou hodnoty spliujici di-
ve uvedené kritéria vérnosti. Zapojenim dvou
zakladnich filtri do kaskady, pak je vysledné
zpozdéni dvojnasobné a fazova charakteristika je
linearni bez ohledu na velikost K a p.

Pii volbé parametru K je uzite¢né, aby
soucin K.p byl co nejbliz8i poctu vzorki v sr-
de¢nim cyklu, pak je minimalizovdana chyba
filtrace (obr.2-30).
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Obr.2-29 Priklady zkresleni signdlu EKG vlivem pasmovych zadrzi s riznymi parametry K a
p =5- jednoduché filtry a) K=8; b) K=16; ¢) K=22, optimalni hodnota parametru pro délku
srde¢niho cyklu 110 vzorka; d) K=23; kaskadni zapojeni dvou filtra e) K=8; f) K=16; g)
K=22, optimalni hodnota parametru pro délku srde¢niho cyklu 110 vzorki; h) K=24
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vstupni =signal

1 :Hﬂmwﬂuwﬂ

] e Obr.2-31 Filtrace redlného signdlu EKG
<t%3 s obsahem sitového ruseni Lynnovou pasmovou
T o A — N —— zadrzi s K=12, p=5

Obr.2-30 Filtrace realného signalu bez sitového ruseni a) systémem s kaskadnim zapojenim dvou
systemii s K=8, p=35; b) podobnym systéemem s K=20, prizpiisobenym délce srdecniho cyklu signalu

Adaptivni filtry

Adaptivni filtry jsou takové systémy, které se dokazou ptfizplisobovat proménnym
vlastnostem Sumu 1 uzitecného signalu, ktery chceme ze vstupniho signalu zvyraznit. Obecny
princip ¢innosti adaptivnich filtrii vyplyva z diagramu na obr.2-32.

Ptedpoklddame, Ze primarni B 55 i e o i e |

vstupni signal obsahuje aditivni T sipua) + | enor Gi%/qﬂ
smes uziteCného signalu a ruseni, N
které neni korelované s uzite¢nou :
slozkou. Na druhy referenéni vstup refoed
se privadi signal, ktery je korelovan """‘Z‘r&‘
bud’ s Sumovou slozkou primarniho

signalu, nebo s uziteCnym signalem. )
Tento referencni signal je v proceso-
ru, ktery je realizovan systémem | adagAne e
s proménnymi parametry, transfor-
movan na signal, ktery je odecten
od primarniho vstupu. Piedpokla-
dejme, Ze referencni signal je korelovan s Sumovou slozkou vstupniho signalu. Pak, v pfipadé
optimalni ¢innosti celého adaptivniho systému, je na vystupu procesoru signal, ktery je roven

Obr.2-32 Obecné schéma adaptivniho filtru

dln)=sG)+aa(1) & e(n) ew)
o— =3 O
x(v)
Lo}
P P leSny siendl ¢ .";e}\,.,' Geua]
)t ) % | Sy h].. et éo ‘,\M r
Aa(n)... Sum n&barelommjs S(m) ) .. Sum wekovelow s S,(n)

?.LLH) re,,{, G:cov\:.] aéint, L—.avdovaué sco.ltv-) S,(n) - w.f ﬁibh;l n&jﬁL korelovnuf)s s4(n)

Obr.2-33 Dve zakladni varianty usporadani adaptivniho systému
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pravé Sumové slozce signalu chybovy vystup je minimalni a roven uzite¢né slozce, protoze
Sum je odecten v rozdilovém c¢lenu.

To plyne z nasledujiciho odvozeni. Pfedpokladejme, ze uzite¢na slozka signalu s(n),
jeho Sumova slozka gj(n) 1 signal gx(n) s ni korelovany jsou stacionarni s nulovou stfedni
hodnotou. Pak plati, Ze pro chybovy signal e(n) je

e(n) =d(n) - y(n)

¢’(n) = d*(n) - 2d(n)y(n) + y*(n)

e’(n) = [s()+gi(m)] - 2s(m)y+gi(m)].y(n) + y’(m) = ...
.. = [gi() - y()]’ + $(n) + 2s(n)g(n) - 2y(m)s(n)

Stfedni kvadratickd odchylka se pak rovna stfednim hodnotam jednotlivych ¢lent vy-
razu pro e(n), tedy

E{e’(n)} = E{lgi(m)-ym)]}+ E{s’(n)}+ E2s(m)gi(n)}- EL2y(n)s(n)} (2.19)

Stfedni hodnota poslednich dvou ¢lenti ve vyrazu (2.18) je diky stacionarité a nekore-
lovanosti signalu s(n) a g;(n), resp. s(n) a y(n) nulova. Stfedni kvadraticka odchylka se v tom
ptipadé rovna vyrazu

E{e’(n)} = E{lgi(n)-ym)]’}+ E{s’(n)} (2.20)

Pokud je vystup procesoru y(n) roven Sumové slozce vstupu, je prvni ¢len na pravé
stran¢ vyrazu nulovy a chybovy signal je prave jen roven uzite¢nému signalu.

(2.18)

Je tedy zadouci, dokazat nastavit parametry procesoru takovym zptsobem, aby jeho
vystup odpovidal Sumovému signélu. To nastane, jak bylo vyse uvedeno, pravé tehdy, kdyz se
podaii minimalizovat chybovy signal. Algoritmus adaptivniho systému proto méni parametry
procesoru v zavislosti na velikosti stfedni hodnoty chybového signalu. Ma-li byt algoritmus
adaptivniho systému uzite¢ny musi zajiStovat:

@ rychlou konvergenci adaptace parametru;
@ robustnost celého systému viici Sumu;
@ musi byt vypocetné co nejefektivnéjsi.
Zpusobi, jak ménit parametry procesoru bylo vyvinuta celd fada, jeden z nejpouziva-

néjsich je tzv. algoritmus nejmensich ctvercii (Least-Mean-Square Algorithm - LMS), podle
kterého jsou nové hodnoty Wy, parametri po¢itany podle vztahu

Wi = Wi + 2pe(n)x(n), (2.21)
kde p je korekéni parametr, ktery reguluje rychlost a stabilitu adaptace.

Ptikladem pouziti adaptivniho systému pro odstranéni sitového brumu ze signalu
EKG je systém s blokovym schématem na
obr.2-34. Signal d(n) necht’ je dan aditivni
smési signadlu EKG a sitového brumu o
frekvenci 50 Hz, tj.d(n) = s(n) + g;(n), kde

2nf,n

g, (n)=A, cos{ + (pl} (2.22)

vz

kdyz f50 je frekvence Sumu a f,, je vzorko-
vaci frekvence. Pak muiZeme referencni

Obr.2-34 Adaptivni systém pro filtraci sitového ru-
Seni
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signal x(n) definovat podobné pomoci vztahu

2nf
x(n)=A, cos[T;—son + (pz} . (2.23)

vz

Signal x(n) tedy mé jinou amplitudu i pocatecni fazi, které musime v procesoru upra-
vit na hodnoty odpovidajici hodnotdm A; a ¢; Sumové slozky. Plati, ze harmonicky signal o
libovolné amplitud¢€ a fazi mize slozit z kosinové a sinové slozky o téze frekvenci. Proto je v
procesoru referenéni harmonicky signal nejdiive fazove posunut o 90°, ob¢ slozky vynasobe-
ny vahovymi koeficienty wo(n) a wi(n) a kone¢né secteny.

Kdyz
ye(n) = x(n) (2.24)
pak
ys(n) = Az.cos[2nnfso/fy, + @2 - /2] = Ay.sin[27tnfso/fy, + @2]. (2.25)
Pro vystupni signal procesoru pak plati

y(n) = wo(n).ye(n) + wi(n).ys(n) =
= wo(n).Az.cos[2nnfs/fy, + @z] + wi(n).Az.sin[21tnfse/fy, + @] = (2.26)
= A(n).cos[2nnfs/f,, + D(n)]

Volbou koeficientli wy a w; je proto mozné nastavit parametry A(n) a ®(n) signalu
y(n), aby vyhove¢l pribéhu sitového ruseni v ptivodnim vstupnim signalu.

2.2.10. FILTRACE DRIFTU IZOELEKTRICKE LINIE

Optimalni vlastnosti horni propusti vhodné pro odstranéni driftu izoelektrické linie
signalu EKG vyplyvaji z tvaru jeho spektra. Mezni frekvenci horni propusti, kterd nezavadi
fazové zkresleni, tj. filtru s linearni fdzovou charakteristikou, definuje zakladni kmitoctova
slozka spektra signalu EKG na frekvenci odpovidajici srde¢ni frekvenci. Znamena to, Ze po-
zadovany filtr nemusi rigor6zné dodrzovat pozadavek na pevnou mezni frekvenci, jak je uve-
deno v kritériich vérnosti uvedenych diive. Tato variabilita umoziiuje zvysit ucinnost odstra-
néni ruSeni v té€ch situacich, kdy se frekvence srde¢ni Cinnosti zvySuje. To zpravidla nastava
pii zatézovych testech, kdy se vyznamné zvySuje obsah slozek nizkofrekven¢niho Sumu. Dru-
hy ze zminénych pozadavkd, tj. maximalni tlum v propustném pasmu mensi nez -0,5 dB, je
nezbytné dodrzet.

Filtr s takto definovanymi vlastnosti mize byt realizovan riznymi zptisoby. Vzhledem
realizovat pozadovanou horni propust tak, aby vypocet byl co nejjednodussi. MoZznost ptizpl-
sobit vlastnosti pouzitého filtru frekvenci srde¢ni ¢innosti sice zvySuje ucinnost filtrace,
nicméné zvysuje pracnost vypoctu, diky potifebé zméfit srdecni frekvenci pred filtraci (v pii-
padé kratkodobych zaznamti) ¢i dokonce béhem snimani signalu (v ptipadé dlouhodobych
zdznamu pfi monitorovani, ptip. zatézovych testech).

Filtry s nekone¢nou impulsni odezvou (NIO)

Az na nepodstatné vyjimky (které navic nejsou pro signal EKG pouzitelné) maji filtry
NIO nelinedrni fazovou charakteristiku. Jediny zpusob, jak Ize tento handicap eliminovat, je
s doplikovou filtraci v inverznim case, kterd zptisobi vynulovani fdzové charakteristiky. Pro-
toze tento algoritmus vyzaduje dvoji filtraci signalu, poprvé béznym zpisobem, podruhé
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zp&tn€ v inverznim Case, 1ze jej rozumné vyuZit pouze u kratkodobych zaznami. Frekvencni
charakteristika vysledného filtru G(e®") je dana soudinem dil¢ich charakteristik H(e®")

G(¢"") = H(e"").H(e™") = [H|.e'") |H]|.¢7*, (2.27)

pricemz zaporné znaménko v exponentu druhého ¢lenu vyjadiuje vypocet v inverznim cCase.
Na zaklad€ tohoto vyjadfeni je amplitudova charakteristika vysledného filtru ddana druhou
mocninou amplitudové charakteristiky ptiivodniho filtru

IG("N)| = H()[H(ET)| = H(NI, (2.28)
Pro fazovou charakteristiku je
arg(G(e"")) = arg(H("")) + arg(H(e™")) = 9(w) - ¢(w) = 0. (2.28)

Ostatni nevyhody filtrt NIO jsou tyz jako v piipad¢ filtrace sitového brumu, zejména
vysoka presnost jak vyjadieni koeficienti filtru a tak vypocta.

Filtry s nekone¢nou impulsni odezvou (NIO)

Lynnovy filtry
Jednou z moznosti pouziti filtrii tohoto typu je opét vyuziti tzv. Lynnovych filtrt.
Lynnova horni propust je definovand vztahem

Hy, (2) = z" - Hy, (2), (2.29)

kde tpp je zpozdéni zavadéné dolni propusti Hpp(z), kterd slouzi k odhadu driftu izolinie. Aby
byly splnény vSechny pozadavky na EKG filtr (pfedevsim na utlum v propustném pasmu) je
tato dolni propust realizovdna sériovym zapojeni dvou elementdrnich dolnich propusti
s ptfenosovou funkei

N- -N

Hopp. (2) = Z =3 I_Z (2.30)

kde N je pocet vzorkl signalu v jednom srde¢nim cyklu. V tom pfipad€ nabyvé defini¢ni
vztah pro pienosovou funkci Lynnovy horni propusti tvar

H,(z)=z "™ —H,,(z) =z ™ —H, (z) =z ™" —& 11 z J . (2.31)
—Z

Moznym feSenim je 1 soucasné odstranéni driftu izolinie spolu se sitovym rusenim
pomoci Lynnovy pasmové zadrze, jak bylo rozebrano v kapitole o sitovém brumu.

Filtrace s decimaci a interpolaci signalu

Vypocetni naroky vyplyvajici z pomérn¢ ptisnych pozadavki na Sitku nepropustného
frekvencniho pasma lze sniZit pomoci realizace pomoci decimace a interpolace vzorkovaciho
kmitoctu (obr.2-35).

Takto realizovany vypocCet vyuzivd skutecnosti, ze pozadavek na realizaci filtru
s ur¢itou mezni frekvenci je pevné svazan s hodnotou vzorkovaci frekvence. Zatimco dolni
propust s mezni frekvenci 1 Hz pii vzorkovani frekvenci 500 Hz vyzaduje pomérné kompli-
kovanou realizaci, pii vzorkovaci frekvenci 5 Hz jsou realiza¢ni pozadavky pomérn€ mirné.
Tato myslenka vedla k realiza¢nimu schématu vysvétlenému pomoci nasledujiciho piikladu.

Predpokladejme, Ze chceme realizovat Cislicovy filtr pro odhad kolisani izoelektrické
linie, tzn. dolni propust s mezni frekvenci 2 Hz pti vzorkovaci frekvenci 500 Hz. Jako prvni
krok pouzijme filtraci dolni propusti s mezni frekvenci 20 Hz (obr.2-35 — prvni diagram).
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Kdybychom realizovali pivodni
filtr, mél by impulsni charakteristiku o
délce cca 250 vzorkli (odhad vychazi
z podilu vzorkovaci a mezni frekvence),
zatimco dolni propust fi.,= 20 Hz ma
impulsni charakteristiku (podle stejné
stanovené¢ho odhadu) kolem 25 vzork.
To znamena, Ze v prvnim ptipad¢ vypo-
¢et kazdého vystupniho vzorku potiebuje
soucet 250 vzorkli vynasobenych hodno-
tami impulsni charakteristiky. Ve druhé

W] fm  Tep §— | ¥ ptipad¢ je to pouze 25 vahovanych vzor-
W h - ka. Tedy tspora pracnosti je zatim dese-
| [ tinasobna.

Vystupni signal po filtraci obsa-
huje jiz jen frekvencni slozky do 20 Hz.
Teoreticky by tedy mohlo byt mozné
snizit vzorkovaci frekvenci na 50 Hz (dle
vzorkovaciho teorému by méla byt
nejméné¢ dvojndsobnd). Provedme tedy
tuto decimaci vzorkovaci frekvence tak,
ze ponechame pouze kazdy desaty vzo-

Obr.2-35 Princip filtrace s decimaci a interpolaci rek. Pro takto vytvofeny redukovany sig-
vzorkovaciho kmitoctu nal pouzijme opét tutéz dolni propust
jako v prvnim kroku. Pfi vzorkovaci frekvenci 50 Hz jiz ale bude mit mezni frekvenci jen
pozadované 2 Hz (podobné jako se snizila frekvence vzorkovani, stejné poklesla i1 frekvence
mezni). K celkové pracnosti pfisp&je druhy prichod signdlu filtrem dalS$imi operacemi, které
jsou ekvivalentni prvnimu prachodu, ovSem na signélu, ktery je desetkrat krat$i — oproti pu-
vodni variant€ je proto pracnost vypoctu stokrat mensi (desetkrat méné pracny filtr s desetkrat
krat$im signalem). Vysledna pracnost je tedy zatim 11% pracnosti piivodni.

Vysledkem druhého prichodu filtrem jiz je signal s pozadovanymi vlastnostmi, ale
vzorkovany frekvenci rovné jedné desetiné ptivodni vzorkovaci frekvence. Mame-li
z puvodniho signélu odstranit drift izolinie odectenim vyfiltrovaného signéalu od ptivodniho,
musi byt oba signaly vzorkovany stejnou frekvenci je tedy potfeba obnovit u filtrovaného
signalu pavodni vzorkovaci frekvenci. Toho lze dosahnout vloZzenim - interpolaci - nulovych
vzorkd mezi kazdé dva vzorky signalu (v nasem piipad¢ je tieba vlozit devét vzorki). Takto
jsme sice ziskali signdl s piivodni vzorkovaci frekvenci, mé ale nevhodny impulsni charakter
— vzdy jeden nenulovy vzorek néasledovany deviti vzorky nulovymi. Ve spektru se interpolace
projevi opakovanim spektra vyfiltrovaného signalu tolikrat, kolikrat byla snizena ptvodni
vzorkovaci frekvence, tj. v nasem piipad¢ desetkrat, D = 10 (piedposledni diagram v obr.2-
35). Protoze f,,/10 = 50 Hz a Sitka pasma vyfiltrovaného signalu byla jen 2 Hz, za¢in4 nenu-
lové spektrum zase az na 50 — 2 = 48 Hz. Vyfiltrujeme-li interpolovany impulsni signal opét
stejnym filtrem s mezni frekvenci 20 Hz, dostavame zadany odhad driftu izoelektrické linie
s puvodni vzorkovaci frekvenci. Posledni prichod filtrem pfedstavuje opét jednu desetinu
operaci ve srovnani s filtrem s mezni frekvenci 2 Hz pii f,,=500 Hz, takze celkova pracnost je
21% pracnosti filtrace s referencnim filtrem.

Polynomialni interpolace

Signal EKG ma tseky, ve kterych se nevyskytuje elektricka aktivita srdce (interval PQ
mezi koncem viny P a zac¢atkem kmitu Q, interval TP mezi koncem viny T a zac¢atkem viny
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P). Pokud by bylo mozné najit ve zminénych intervalech urcité referencni body, kde bychom
ptedpokladali nulovou elektrickou aktivitu srdce, a prolozili tyto body (po ¢astech) polynomi-
alni funkci, mizeme odiivodnéné predpokladat, Ze tato funkcionalni aproximace bude sledo-
vat priibéh kolisani zékladni linie signalu EKG.

Jednim z moznych ptikladi poly-
nomidlni interpolace driftu izolinie signalu
EKG, ktery nalezl relativné Siroké uplatnéni
v praktickych systémech zpracovani signa-
lu EKG, je interpolace kubickymi splajny.

Splajn (spline) je po Castech poly-
nomicka funkce, kterda ma v kazdém apro-
ximacénim intervalu stupeil nejvyse r a jeji
derivace jsou do tadu r-1 vsSude spojité.
V piipadé kubického splajnu 3. fadu jsou
vSude, tedy i vuzlovych bodech, definuji-
cich hranice intervalu, spojité derivace az
do 2.fadu. Prestoze se jednd o aproximaci

Kubicky splajn
£ r
15 |
10 |
5 ¢
0 : 1 1 1 1
0.0 5.0 1.0 15.0 20.0

Obr.2-36 Interpolace splajnem

po castech (v kazdém z intervall jsou parametry aproximacni funkce rizné), je pribéh funkce

-~y

Obr.2-37 Priklady driftu nulové izolinie signalu
EKG - a) vstupni signal; odhad pribéhu driftu
a vystupni signdl - b) aproximace splajny, c)
Lynnova horni propust s fr..= 0,7 Hz;

d) Lynnova horni propust S fue.= fexe, €) heu-
risticky algoritmus Siemens

maximaln¢ hladky.

Z defini¢ni podminky vychazi i metoda
splajnové aproximace driftu izoelektrické linie
signalu EKG, ktera prochazi uzlovymi body
v intervalech PQ, urcenych pomoci hodnoty
minimdlni derivace.

Splajnovou aproximacéni funkci pted-
pokladame ve tvaru

n(t) = n““(0).t/6 + n““(0).t/2 +
+n‘(0).t + n(0),

kde n(0), ..., n““(0) jsou hodnoty signalu a
jejich tii derivaci v uzlovém bod¢. Postupnym
derivovanim polynomu ziskame soustavu line-
arnich rovnic, kterd je v diskrétni podobé pro
vypocet hodnoty aproximovaného signalu pro
kazdy vzorek signalu

(2.32)

Ni+1 = n; + 0 +ny/2 + n*/6;
n‘i =0+ 0 +ny/2;
2.33
nﬂﬂi+l . n“i + nGGGi; ( )

[3 (X313

n 66i+1 — nGCCi — n

Nevyhodou tohoto pfistupu je dosti
velka zavislost na presnosti stanoveni referenc-
niho uzlového bodu, coZ v piipadé vyssi urov-
n¢ Sirokopasmového Sumu miize byt obtizna
uloha.

Na obr. 2-37 jsou uvedeny ptiklady fil-
trace driftu izolinie signadlu EKG pomoci nékte-
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rych vyse popsanych metod. Vystupni signal ur¢eny pomoci metody aproximace kubickymi
splajny je vymezen prvnim a poslednim referenénim uzlovym bodem v zdznamu, coz je inter-
val s proménnymi hranicemi. Dalsi dvé kiivky jsou vystupy Lynnovych hornich propusti
s riznou mezni frekvenci. V piipadé, kdy je mezni frekvence 0,7 Hz, nedokéze odhad driftu
reagovat na strméjSi zmény urovné izolinie nez pro mezni frekvenci piizpisobenou frekvenci
srde¢ni Cinnosti, schazi i delsi usek signalu diky del§imu pfechodovému dé&ji ve vypoctu ode-
zvy. Posledni kiivka je vystup heuristického algoritmu diive pouzivanému v elektrokardiogra-
fech Siemens. Tento algoritmus produkuje signdl s vy$§imi harmonickymi slozkami, které
ptsobily ne pfili§ zddouci zmény tvaru signalu v oblasti segmentt ST 1 koncti viny T.

Adaptivni filtry

Principy adaptivni filtrace se pouZzivaji i pro odstranéni driftu izolinie signalu EKG,
uvedené ptiklady se vSak ponékud lisi od obecnych principi definovanych v predchazejici
kapitole o sitovém brumu. Referen¢ni signély v téchto ptipadech nejsou korelovany s zadnou
ze slozek vstupniho signalu, tj. ani se signdlem EKG, ani driftem (obr.2-38). V prvnim piipadé
je referencni signal konstantni, jehoZ hodnota je vahovana koeficientem procesoru tak, aby
jeho vystup reagoval na velikost nizkofrekvencni slozky vstupniho signdlu. Rychlost reakce je
déna nastavenim pouZité¢ho algoritmu. Pfi pouZiti algoritmu LMS je nova hodnota vdhového
koeficientu ur¢ena podle vztahu

Wit = Wy + 2.6 = wy(1 - 21) + 2u.d,, (2.34)
protoze
en=dn - Yn=dn - €n, (2.35)
kde sitka frekvenéniho pasma filtru je B = p.f,/=.

V druhém ptipadé je na referenénim vstupu bily Sum s rovnomérnym zastoupenim
vsech frekvenci ve spektru, ze kterého je prabéh driftu odhadnut filtraci dolni propusti s pro-
ménnymi koeficienty.

Alm) eln)

Obr.2-38 Principy adaptivni filtrace pro odstranéni driftu izoelektrické linie signalu EKG

2.2.11. FILTRACE MYOPOTENCIALU

Frekvencni pasmo myopotencialti zasahuje bézn¢ shora k 35 Hz, vyjimecné az k 20
Hz. To znamen4, Ze se myopotencidly frekvencné prolinaji se signalem EKG. Presto, Ze tato
skuteCnost v podstaté¢ vylucuje pouziti linedrnich frekvencénich filtrli, definuje Draft IEC62D
podminky pro vlastnosti dolni propusti, ktera mtze byt pouzita pro filtraci myopotencialt ze
signalu EKG. Mezni frekvence pro utlum 3 dB by méla lezet v pasmu mezi 35 a 45 Hz a sklon
amplitudové charakteristiky v nepropustném pasmu by mél byt maximalné -6 dB/okt. Prak-
ticky vSak filtry téchto vlastnosti ovliviiyji tvar signdlu EKG, zejména v oblasti komplexu
QRS (zaobleni vrcholi kmith a jejich rozsifeni). Proto je vhodné pouzit jiné postupy, které
nevyuzivaji frekven¢nich vlastnosti signal.
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Zpriumérnovani
Ptredpokladejme (obr.2-39), ze signal y(t) je aditivni smési uzite¢né r(t) a Sumové n(t)
slozky
y(t) =r(t) + n(t), (2.36)

kde uzite¢na slozka r(t) je opakujici se ¢asové invariantni (neméni s casem své vlastnosti)
signal, nahodnéa Sumova slozka n(t) neni korelovand se signdlem r(t), je stacionarni a ma nor-
malni rozlozeni s nulovou stiedni hodnotou.

. "yr (t)

yl(t) i

l
2 T

i

i

i

. (t) ' : .
B, A E 7 r 4
-1«%’, My #W“"%W -—u,w Mj.wm

1

‘ i t ‘\ " | t : '
.”w‘ L‘”’\\w‘ )’l(t) - r—/H rI(_t) + W ﬂ i nl(t)

V’"i,h v () = E (L) * : ,(t)
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: W’" -M‘_? ¥4 (8) = ;E /,-- ‘\ !i r.(t) + LI-"‘ L 11 n,(t)
A NG ) = [ S | r(t) + ' ""i m (£)
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Obr.2-39 Princip zprimérnovani

Z jednotlivych repetic odhadneme priibéh uzite¢né slozky signalu spocitanim jejich priiméru

B 1 N-1 1 N-1 1 N-1
¥(t) == y(t+kT) =— > r(t+kT)+— > n(t +kT). (2.37)
N k=0 N k=0 N k=0

Protoze je uzitecna slozka signalu ¢asové invariantni a Sum neni s touto slozkou korelovan,
muizeme psat

~ 1 &
y(t) = r(t) +— > n(t+kT) (2.38)
NiS
Stfedni hodnota odhadu pak je
N-1
E[y(t)]= E[r(t)]+§E[Zn(t + kT)} 0<t<T (2.39)
k=0
a jelikoz dle ptedpokladu je
E[n(t)] =0, (2.40)
plati kone¢né
E[y(t)]=1(t). (2.41)



V tomto zduvodnéni byly vahy ve vSech piipadech stejné, rovné 1/N. Je ale mozné
pouzit vahy nestejné. V rezimu prace v redlném Case je mozné dat vetsi vahu aktudlnimu use-
ku signalu, vahy jednotlivych cykli mohou byt zavislé na obsahu Sumu - vétsi vahovy koefi-
cient iseku s malym obsahem Sumu a naopak.

Pro odstranéni myopotenciall se pouzivaji i mnohé nelinedrni metody, napt. zalozené
na rozkladu pomoci vinkové transformace a odstranéni slozek rozkladu, které nespliuji speci-
fikovana prahova kritéria.

2.2.12. REDUKCE DAT

Obsah zpravy lze rozdélit na zakladé dvou odlisnych kritérii - podle nadbytecnosti (re-
dundance) a podle podstatnosti (relevantnosti) pro dalsi zpracovani.

Podle prvniho z kritérii se obsah
zpravy na cast znamou (redundantni) a

irelevantni
%q_q:;_ statna )

tedy z hlediska mnoha tloh se zpravou

il welze  VeleOaRT 177777, provadénych nadbytecnou a cast neznd-
P S el 2 jimarn east mou (neredundantni). Odstranime-li ze
codundant nem::{?;m" Zpravy reduqdantni ¢ast, obsah zpre.’wy se

Zast fest zmens$i, ale je stdle mozné kdykoliv ob-

‘r:;:ﬂ:f novit cely jeji obsah. Zndmou ¢ast miize

pfedstavovat pribéeh, ktery Ize aproximo-

Obr.2-40 Skladba zprdvy vat nahradni funkci, jejiz pribéh je urcen

ze znalosti malého poctu parametru.

Podstatnost ¢i nepodstatnost zpravy neni tak jako v predchozim ptipad¢ zalezitost
zpravy samotné, nybrz souvislosti, ve kterych se se zpravou manipuluje. Piikladem této situa-
ce je napt. méfeni parametrt signalu potfebnych pro jeho klasifikaci z jeho ¢asového prubéhu.
Hodnoty parametrti jsou dostatecné pro definovanou ulohu, nicméné piivodni prabéh signalu
ze samotnych hodnot parametrti zrekonstruovat nelze.

Omezeni rozsahu dat zpravy je uzitecné pro:
vratna redukce (je tieba, aby data byla po redukci obnovitelna)
@ pienos dat;
@ uchovavani dat;
nevratna redukce (neni tieba, aby data byla po redukci obnovitelna)
@ snaz$i zpracovani dat v redlném cCase;
@ Klasifikace.
Metody, které 1ze pro redukci dat pouzit se 1i8i charakteristik reduk¢niho systému na:

@ neadaptivni - parametry redukéniho systému jsou v ¢ase neménné, pouzivaji se pro
signaly o znamych, dostate¢n¢ Casove stalych vlastnostech;

@ adaptivni - parametry redukéniho systému se ptfizpisobuji okamzitym charakteristi-
kam signdlu, s vyhodou se pouzivaji tam, kde charakteristiky nejsou ptedem dany; na
druhé stran¢ se komplikuje obnoveni signalu (je-li tfeba), protoze k tomu je nezbytné
znat ¢asovou zavislost parametra redukéniho algoritmu.

44



Algoritmy vratné redukce dat

Algoritmy vratné redukce z reprezentace pivodniho signdlu f(n) signdlem chybovym
e(n), ur¢enym dle vztahu

e(n) = f(n) - fe(n), (2.42)

je odhad vzorku f(n), predstavujici deterministickou redundantni slozku signalu. Odhad vzor-

V prvnim ptipadé hovotime o tzv. predikénim odhadu, v druhém ptipad€ o odhadu interpo-
lacnim.

Predikéni odhad je definovan vztahem
f,(n)=>Ya.f(n-j), (2.43)
j=1

kde m > 1 je tad prediktoru a a; jsou vahové koeficienty hodnoty (n-j)-tého vzorku f(n-j) pl-
vodniho signalu.

Interpolac¢ni odhad je definovan vztahem
k r

fo(n)=>a f(n-j)+> b, f(n+])), (2.44)
j=1 =1

kdem=k+r(k>=1,r>1) jefad interpolatoru a a;, b; jsou vahové koeficienty hodnoty (n-j)-
tého vzorku f(n-j) plivodniho signdlu, , resp. (n+j)-t¢ho vzorku f(n+j) ptivodniho signalu.

Specialnim ptipadem predikéniho odhadu je odhad diferenéni, definovany

m m
e(n) =d"™ (n) = f(n) —( : J.f(n -1) +(2).f(n —2)—..+ (=)™ f(n—m)
(2.45)

2

m m X
f ()= [ | j.f(n ~1) —(2J.f(n —2) 4.t (=)™ £(n —m)

Zatimco funkci predik¢éniho 1 interpolacniho algoritmu uréuji fad i koeficienty, v ptipadé dife-
renc¢niho algoritmu je to jen fad.

Kompromisni maximalni hodnota fadu algoritmu odhadu byla stanovena rovna 2, tzn.
snizeni velikosti chyby odhadu pfi fadu vétsim nez 2 neni vyvazena zvysSenim pracnosti vy-
poctu.

Koeficienty a; a b; zavisi na statistickych vlastnostech redukovanych signalii. Algo-
ritmy jejich vypoctu mohou byt zalozeny na rtiznych optimalizacnich kritériich, nejcastéji
pouzivané je kritérium minimalni stfedni kvadratické chyby, které zajisti nalezeni redukované
zpravy s minimalnim rozptylem (minimalni entropii-maximalni redundanci, za piedpokladu
normalniho Gaussova rozloZeni hodnot vzorkd redukovaného signalu). Obecné provedena
analyza optimalnich hodnot koeficientd predikéniho odhadu prvniho a druhého tadu, tj. odha-
da podle vztahu

e(n) = f(n) - a;.f(n-1) - a,.f(n-2), (2.46)

vedla k hodnotam - pro 2. tdd a; ~ 1,98..., a, ~-0,99...; pro 1. t4d a; ~-0,99..., a, = 0. Mé-li
byt signal obnovitelny, pak aby nedochazelo k zaokrouhlovacim chybam, musi byt koeficien-
ty a;, b; nabyvat celych hodnot, tj. a; = 2; a, = -1, ptip. a; = 1; a, = 0. To znamena4, Ze optimal-
ni predikéni algoritmus, neprodukujici zaokrouhlovaci chyby, je tyz, jako diferenéni redukéni
algoritmus. Realiza¢ni schémata redukéniho a rekonstrukéniho algoritmu jsou na obr.2-41.

45



redukeni algontmus reloustrukenl algonrtmus

$0n) = )+ 2 8n-4) +a, 8- 1)

Obr.2-41 Blokové schéma redukcniho a rekonstrukcniho algoritmu

Uvazujeme-li o realizaci diferen¢niho algoritmu, pak rovnice
f(n) = e(n) + a;f(n-1) + axf(n-2) = e(n) + 2.f(n-1) - f(n-2) (2.46)

reprezentuje systém na mezi stability a je nutné si byt védom skute¢nosti,ze jakékoliv chyba
v pfenosu dat znemozni rekonstrukei signalu. Nadbyte¢nost dat je na jedné stran¢ nezadouci,
je potfeba manipulovat s velkym objemem dat, na druhé strané vytvaii prostiedek pro relativ-
n¢ snadné obnoveni signalu v ptipad¢ poruchy.

Redundanci dat 1ze omezit i zptisobem kdédovani jednotlivych vzorkt, kdy jejich hod-
noty nejsou vyjadfovany binarnimi Cisly konstantni délky, nybrz délky, kterd je nepfimo
umeérna cetnosti vyskytu konkrétnich hodnot v signalu - hodnoty, které se vyskytuji nejcastéji,
maji nejkratsi kod a naopak. Kody tohoto typu nazyvame kody s minimdalni redundanci. Exis-
tuji dva Casto pouZivané algoritmy, které slouzi k vytvoreni kodi danych hodnot - Shanno-
niv-Fantiv kéd (obr.2-42) a Hoffmantv kod (obr.2-43).
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Obr.2-42 Princip konstrukce Shannonova-Fanova kod a prikiad dekodovaciho stromu

Shannoniiv-Fantv kéd je konstruovéan podle nasledujiciho ptedpisu: jednotlivé hodno-
ty se seskupi do podle pravdépodobnosti vyskytu v signalu do dvou skupin tak, ze rozdil
souctu pravdépodobnosti hodnot v jedné skupin€ a hodnot v druhé skupiné je minimalni.
Hodnotam v jedné skupin¢ se pritadi jednicka, druhé skupiné nula (je jedno, které skupiné se
ptifadi jednicka a které nula). V dalSich krocich se tento postup aplikuje na kazdou dil¢i sku-
pinu hodnot zvlast, dokud v kazdé skupiné¢ nezlstane pouze jedna jedina hodnota. Kazda
hodnota je pak vyjadiena posloupnosti bindrnich &islic v potadi, jak byly témto hodnotam,
resp. skupinam, ve kterych se nachazely, nuly a jednicky.

V naSem ptipad¢ (obr.2-42) jsme kddovali Sest hodnot. To znamena, Ze pokud bychom
je kodovali bindrnimi ¢isly o konstantni délce, bylo by potfeba vyuZzit binarni Cisla o délce
nejméné tf1 bity. Celkem pro zakdédovani Sesti hodnot by to bylo 18 bitii a to bez ohledu na
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frekvenci vyskytu jednotlivych hodnot ve zpravé, resp. pii jejich rovnomeérném zastoupeni.
V piipadé€ vytvoreného kodu by to bylo v tom nejnepiiznivéjsim ptipade, tj. pfi rovnomérném
vyskytu jednotlivych hodnot ve zpracovavaném signalu, celkem 17 bitd a situace by se dale
vyrazné zlepsila, kdybychom brali v potaz riznou frekvenci vyskytu kodovanych hodnot ve
zprave.

Diilezitou vlastnosti popsaného Shannonova-Fanova algoritmu je jeho tzv. "prefixo-
vost". Tim rozumime skutecnost, Ze kazdé¢ Zadna bindrni sekvence popisujici danou urcitou
hodnotu netvofi zacatek binarni sekvence (prefix) popisujici jinou hodnotu. Bez této vlastnos-
ti, by nebylo mozné binarni sekvenci dekodovat, coz ndzorn€¢ probihd pomoci dekdédovaciho
stromu, zobrazeného v pravé Casti na obr.2-42. Piedstavme si, ze signdl je vyjadien bindrni
posloupnosti 001111110100110110. Dekoédovani za¢ina v kofenovém uzlu, ktery je na obraz-
ku nejvyse a pii dekddovani se postupuje po hranach stromu oznacenych tou binarni Cislici,
kterd se pravé vyskytuje v dekddované sekvenci, dokud se nedojde ke koncovému listovému
uzlu. V naSem piipadé se vyjde po hranach uplné vlevo oznacenych nulami az k listovému
uzlu ozna¢enému symbolem x; a dekddovani opét zacina v kofenovém uzlu. Nyni dekodovani
sleduje cestu po hranach zcela vpravo az k listovému uzlu x¢ a tak dale, dekédovana sekvence
je pak X1XeXaXoX3X0X4.

Shannontv-Fantv kod vSak neni skutecnou variantou kodu s minimélni redundanci.
Optimalni kod musi spliovat nasledujici dva pozadavky:
@ znaky s vEtsi Cetnosti musi stejné dlouhd nebo kratsi kodova slova, nez znaky s cetnos-
ti menSi;
@ pro kazdé dva znaky s nejmensimi ¢etnostmi se da nalézt optimalni prefixovy kod, kde
tyto znaky maji stejné dlouha kodova slova lisici se pouze v poslednim znaku.
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Obr.2-43 Princip konstrukce Huffimanova kéd a priklad dekédovaciho stromu

Huffmantv kod (obr.2-43) je pak zptisob bindrniho vyjadifeni hodnot dané zpravy, vy-
chéazejici z téchto dvou pravidel. Z celé mnoziny hodnot vybereme dva prvky (hodnoty)
s nejmensi pravdépodobnosti vyskytu a spojime je do spoleéné¢ dvouprvkové mnoziny, pii-
¢emz vyslednd mnozina bude mit pravdépodobnost vyskytu rovnou souctu pravdépodobnosti
obou dil¢ich prvki. Dale algoritmus pokracuje rekurzivné tak, ze misto jednotlivych prvki
pracujeme s jejich sjednocenymi mnoZinami, jak je naznaceno v obr.2-43. Vysledny kod pak
tvofime v opaéném potadi od bodu, kdy je vytvoifena mnozina zahrnujici vS§echny dil¢i prvky
(hodnoty).

Dekodovani probiha podle téhoz principu, jak bylo vysvétleno v piipadé Shannonova-
Fanova kodu.
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Algoritmy nevratné redukce

Algoritmy nevratné redukce signalu EKG ptedpokladaji, Ze je signal vyjadien pouze
svou nadbytecnou slozkou. Signdl je popsan po usecich (¢astech), pticemz kazdy usek signalu
je nahrazen s urcitou toleranci funkeci, jejiz parametry reprezentuji pritbeh redlnych dat.

V pocatcich snah o vyvoj algoritmli redukce signalu EKG v ¢asové oblasti byly apro-
prvniho (aproximace lomenou piimkou) - klasické byly algoritmy AZTEC (pouZivajici podle
okamzitého charakteru signalu EKG aproximaci polynomy nultého a prvniho tadu), imple-
mentovany v fadé EKG monitord, algoritmus TP (turning point), ktery detekoval v prib¢hu
signalu okamziky a hodnoty vSech extrému ¢i algoritmus CORTEZ kombinujici oba ptedcho-
zi postupy. Dalsi redukéni postupy byly zaloZzeny na vyjadieni funkci v jinych doménach -
napt. zalozenych na Fourierové transformaci, kosinové transformaci, rozkladu na hlavni
komponenty, atp. kdy je redukce dosahovano vypusténim mén¢ vyznamnych dil¢ich slozek.V
soucasnosti jsou zkoumdany vlastnosti pfedev§im tzv. vinkové transformace, coz je jeden ze
zpusobil Casové-frekvencniho popisu signalu.

Jak bylo uvedeno v kapitole o kritériich vérnosti popisu elektrokardiogramu, pro vyja-
dreni signdlu EKG jsou relativné pfisnd kritéria i pro ztratovou, tj. nevratnou redukci dat. Je
uvedeno, ze pfipustnd chyba musi byt mensi nez 10 uV, coz napt. pfi kvantovani 5 uV zna-
mena pouze dv€ kvantovaci urovné. Takova tolerance je vskutku minimalni a pfili§ velké
moznosti pohybovat se v tomto tolerancnim pasmu vlastnosti signalu EKG, vSudyptitomny
Sum a teoretické vlastnosti riznych redukénich algoritmil nepfipoustéji.

Jinou moznosti by mohlo byt vyuzit parametry aproximacnich funkci ke klasifikaci
morfologie signalu EKG. Tato cesta vSak nardzi na malé zkuSenosti a znalosti vazeb mezi
vlastnostmi a parametry aproximacnich kiivek a klasifikaci elektrokardiogramu do pozadova-
nych diagnostickych tiid.

2.2.13. DETEKCE VLNV SIGNALU EKG

Detekce komplexu QRS

Detekce komplexu QRS, obecné nejvyraznéjsiho utvaru v pribéhu signalu EKG, je
zakladni procedurou jakékoliv pocitacové analyzy EKG. Na jeji spolehlivosti, pfesnosti a
rychlosti vétSinou zavisi 1 kvalita celkovych vysledki zpracovani.

Cilem detekce komplexu QRS je urcit v signdlu EKG referenéni body, které by slouzi-
ly navazujicim algoritmiim analyzy EKG k orientaci ve zpracovavaném useku signalu, pii-
padné k vymezeni hranic jiz nalezen¢ho komplexu. Pfitom se detektory QRS musi vypotadat
se znacnou variabilitou pribéhu signalu EKG zptisobenou pozvolnymi i nahlymi fyziologic-
kymi zménami tvaru komplexu QRS, ale i technickymi artefakty zpiisobenymi rychlymi zmé-
nami polohy nulové trovné, sitovym nebo impulsnim ruSenim, svalovymi potencialy, piipad-
né budicimi impulsy kardiostimulatort. Kromé téchto potizi je nutné, aby tyto algoritmy spo-
lehlivé zvladly detekci i v pfitomnosti vysokych a strmych vin T nebo P (obr.2-44).

Pti riznych zpisobech vySetteni (klidové EKG, zatéZzové EKG, analyza dlouhodobého
zaznamu, atd.) a tim pfi riznych podminkach snimani se uvedené druhy poruch mohou uplat-
flovat riizn€ a z toho objektivné plynou mozné rozdily mezi jednotlivymi pouzivanymi algo-
ritmy.

Ptes vzajemné odchylky Ize publikované detektory ze vSech oblasti zpracovani EKG
popsat obecné podle blokového schématu na obr.2-45. Cinnost vlastniho detektoru lze rozdélit
na ¢ast pfedzpracovani signalu a na ¢ast rozhodovani. Dalsi navazujici bloky (zpfesnéni polo-
hy referen¢niho bodu, stanoveni zacatku a konce nalezeného komplexu, ptip. jeho klasifikace)
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Obr.2-44 Priklady variability morfologie signalu EKG -
komorové extrasystoly ve dvou hornich kiivkdch; respi-
racni modulace vin R; myopotencialy;impulsni ruseni;

vysokéd viny P; vysoké viny T

jiz s vlastnim rozhodnutim, zda
a kde se v signdlu EKG komplex QRS
nachazi, nesouvisi,

avSak velice Uizce na rozhodnuti
detektoru navazuji a dale je uptesiiuji.

Detekéni algoritmy bézné pra-
cuji s jednosvodovymi nebo tfisvodo-
vymi signaly. Podle poctu pouzitych
svodil se pak samoziejmé lisi feSeni -
forma predzpracovani, definice detekc-
ni funkce, atp. Obecné se da fici, Ze
¢im vice vstupni informace je
k dispozici pro feSeni jakéhokoliv pro-
blému, tim snadné&ji lze problém vyte-
Sit. Proto by mohly byt algoritmy zpra-
covavajici ttisvodovy zdznam povazo-
vany za vyhodné&jsi - zvlasté popisuji-li
pouzit¢ svody celoprostorovou elek-
trickou aktivitu myokardu, tj. pouZiva-
ji-li se ortogonalni nebo alespon tzv.
pseudoortogonalni  svody  vybrané
z puvodné neortogonalniho svodového
systému (napft. svody II, V2 a V6, resp.
I, aVF a V2 ve standardnim 12 svodo-
vém systému). Oproti jednosvodové

variant¢ ma tisvodovy ptistup vyhodu i ve vétsi odolnosti vici upadnuti svodu. Nevyhodu
mensiho mnozstvi informace v jednom svodu lze eliminovat vybérem zpracovavaného svodu
a navic je pfi zpracovani jednoho signalu vyrazné¢ mensi pracnost vypoctu jak pii predzpraco-
vani, tak 1 pfi vlastni detekci. Nejpouzivangjsi cestou jak detekovat komplexy QRS ve vice-
svodovém zaznamu EKG je zkombinovat tfisvodovou reprezentaci do jednoho signalu, ktery

je dale vhodnym zpiisobem zpracovavan.

Nejvyraznéjsi vlastnosti komplexu QRS ve srovnani s ostatnimi Gseky signalu EKG je
rychlost zmény signdlové urovné, v Cislicové reprezentaci vyjadiené pomoci diference. Geo-
metrickou ptfedstavu velikosti modulu prostorové rychlosti nejlépe vyjadiuje vyraz

u(n) = /AX*(n) + Ay*(n) + Az*(n) .

DETEKCE KOMPLEXU Q@RS

(2.47)

NASLEDNE ZPRACOVAWI
KOMPLEXU @RS

— 1 T — 7]
| | phevzpracovALT . | || zeresnéul KLASIFICACE | |

. ROZHODOVACH POLOHY

—L-. PRAVIOLO | T EEF:REU&ITRO o g ‘1’"
I =YY : I | ) QRS [
'.______________-___J L — T —J

Obr.2-45 Obecné blokové schéma detektoru komplexu QRS
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Tuto hodnotu je nutné pocitat pro kazdy vzorek signalu a protoze vypocetni pracnost
druhé odmocniny je pomérné vysoka a protoze navic neni dilezitd absolutni iroven vypocte-
né hodnoty, nybrz pouze relativni srovnani s jinymi hodnotami ¢i prahem, tak se pouziva
zjednoduseného vzorce, ktery neobsahuje odmocninu, tedy

u(n) = Ax (n) + Ay* (n) + Az (n). (2.48)

Podle tohoto vzorce, ktery pocita ¢tverec modulu prostorové rychlosti, méa vysledek
vzdy pozadovanou nezapornou hodnotu, zvyraziuje velké hodnoty a relativné potlacuje malé
hodnoty, nicméné v né€kterych implementacich mize byt vypocetné pracné pocitat pro kazdy
vzorek tfi druhé mocniny. Proto v nékterych piipadech (tam kde jsou komplexy vyrazné a
dostatecné odlisné od ostatnich ¢asti signalu EKG, ptip. Sumu) lze vystacit s funkci absolut-
nich hodnot diferenci svodovych napéti

u(n) = |Ax(n)| +|Ay(n)| + [Az(n)|. (2.49)
Koinciden¢ni funkce definovana multiplikativnim vztahem
u(n) = |Ax| + |Ay| + |Az| (2.50)

je jiz prilis citliva 1 na drobné zmény svodového napéti a pro detekci komplexu QRS se neo-
svédcila. podobné nevyrazné se uplatnily funkce modulu prostorového napéti

u(n) = yx>(0) + y*(n) + 2% (n) . (2.51)
ptip. diference modulu prostorového napéti
u(n) = A(sz (n)+y>(n)+ zz(n)). (2.52)

Ucelem piedzpracovani pii detekci komplexu QRS je zvyraznit ve zpracovavaném
signalu pravé jen komplex QRS a ostatni slozky signalu, véetné artefaktli a Sumu, co nejvice
potlacit. Tento blok vétSinou vyuziva jak linearnich, tak nelinearnich algoritmu. Jejich ¢innost
se mize navzajem prolinat a dopliiovat, pfipadné néktery typ algoritmi nemusi byt pouzit
vibec.

Operaci, pomoci které Ize vyhledat v signdlu ovlivhéném Sumem prvek urcitého tvaru,
je tzv. souhlasna filtrace (matched filtering). Souhlasny filtr je takovy linearni systém, jehoz
impulsni charakteristika g(nT) ma Casové inverzni pribeh nez detekovany signalovy prvek.
Je-li tedy pro impulsni charakteristiku

g(nT) = c.s(-nT), (2.53)

kde s(nT) je priibéh hledané¢ho useku signalu, pak pro vystupni signal souhlasného filtru urce-
ny pomoci konvolu¢niho vztahu plati

y(nT) = Ni‘i x(nT).g(nT —mT) = C.E x(nT).s(mT —nT). (2.54)

m=0 m=0

Srovname-li tento vztah s vyrazem pro diskrétni korela¢ni funkci, jez ma pro posloupnosti
x(nT) a x(nT) tvar

y(nT) = Ex(nT).s(mT —nT), (2.55)

m=0

zjistime, ze oba vyrazy jsou az na konstantu imérnosti stejné. Lze tedy konstatovat, ze tzv.
souhlasny filtr je systém pocitajici korelaci mezi pribéhem urcitého signdlového prvku a da-
ného signalu. Prakticky problém pii pouziti souhlasnych filtrii pro detekci komplexu QRS je
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vySe zminéna vysoka variabilita tvaru komplexit QRS v riznych svodech jednoho pacienta, u
riznych pacientll, piip. v ¢ase u jednoho pacienta. Vzhledem k této variabilité nelze klast
konkrétni pozadavky na Casové invariantni filtr, je proto je vhodné&js$i vychéazet pii detekci

v

komplexti QRS z obecnéjsi informace, napf. o jejich spektralnich vlastnostech.

Komplex QRS ma vétSinu energie ve frekvenénim pasmu ptiblizné¢ od 5 do 30 Hz
s tim, ze funkce spektralni hustoty energie dosahuje maxima mezi 15 a 20 Hz. Protoze ruseni
signalu EKG je minimalni v intervalu od 5 do 20 Hz, da se ocekavat, Ze pro zvyraznéni kom-
plexu QRS bude nejvyhodnéjsi pouzit pasmovou propust, jejiz mezni frekvence orientacné
odpovida uvedenym hodnotdm. Vhodného rozkladu vstupniho signdlu EKG lze dosédhnout 1
diskrétni vinkovou transformaci. V tomto piipad¢ je mozné jednotlivych dil¢ich signala pou-
zit 1 pro ziskéani dalSich informaci o detekovaném komplexu QRS, napft. stanoveni hranic de-
tekovaného komplexu. Nelinedrni operace slouzi k dal§imu zdiraznéni slozek signalu na vy-
stupu pasmovych filtri - ¢asto pouzivanym, jednoduchym a dostatecné ucinnym zplsobem
tohoto zpracovani signalu je vypocet jeho kvadratu, Casto nasledovéana vyhlazenim umocné-
ného signalu dolni propusti.

Rozhodovaci pravidla detektoru jsou zpravidla zalozena na srovnani signalu na vystu-
pu bloku ptedzpracovani s prahovou hodnotou. Prah se pii zpracovani kratkodobych zaznamt
pouziva zpravidla neménny, jinak proménny. Spolehlivost srovnani signalu s pevnym prahem
muze byt zvySovana kombinaci s dal§imi kritérii jako je napt. kombinace pevného strmostni-
ho kritéria a detektoru maxima, tj.

(Xn - Xn_l).(Xn+l - Xn) < 0‘

e x| > K, (2.56)

VEtsi Casoveé stability stanoveni referenéniho bodu, definujiciho polohu komplexu
QRS, je moZzné dosdhnout dvoupriichodovym detektorem prahovou urovni, pfipadné rovnéz
zkombinovanym s detektorem maxima. Orienta¢né se hodnota prahu v praktickych detek¢-
nich systémech nastavuje pfiblizn€ na 1/3 hodnoty maxima ptedzpracovaného signalu.

Proménné hodnota prahu reaguje na prubézné zmény hodnot maxim ptedzpracované-
ho signalu v dlouhodobém zdznamu ¢i pii kontinualnim monitorovani srde¢ni ¢innosti nebo
muze piifazovat riznou vahu extrémim pfedzpracovaného signalu v ramci jednoho srde¢niho
cyklu, napt. béhem tzv. mrtvé doby dané skutec¢nosti, ze bunky myokardu nejsou schopny
nového vybuzeni po dobu pfiblizn¢ 300 ms po predchézejici excitaci. Funkéni vyjadieni takto
proménného prahového kritéria mizeme psat

[ocl pron=1t+l, ..., t+D,
®m)= {f(n) pron=1+D+1, ..., 4D, (2.57)
Locz pron=1t+Dy+1, ...,

kde f(n) je monotonné klesajici a a; > f(n) > o ;

Dosud zminéné detek¢ni pravidla viceméné piedpokladaly sekvenéni vypocet v real-
ném Case. V kratkodobych zaznamech je ale mozné vyuzit v§ech moznych informaci o pribé-
hu signalu, nejen ziskanych béhem dosavadniho zpracovani, ale ze znalosti celého signalu
pted i po okamziku zpracovani.

K integralnimu propojeni vSech uvedenych fazi zpracovani signalu EKG dochazi
v detektorech QRS vyuzivajicich principi umélych neuronovych siti.

Detekce viny T

Vlna T vyjadiuje repolarizacni fazi ¢innosti srde¢nich bunék, kterd nasleduje po jejich
depolarizaci popsané komplexem QRS. Z toho vyplyva, Ze vyskyt viny T je vzdy jednoznacné
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vazan na pritomnost komplexu QRS. Tedy, je-1i v signalu EKG detekovan komplex QRS, neni
tteba rozhodovat o pfitomnosti viny T. Zékladni informaci o vIn¢ T, kterou je vhodné
z hlediska nasledné analyzy stanovit, je proto pfedevsim udaj o jejim konci.

Detekce atrialniho signalu

Signal reprezentujici elektrickou aktivitu srdeCnich sini nemusi mit jen tvar viny P
(vyskytujici se pfed komplexem QRS pouze jedinkrat, ptipadné za urcitych patologii i vicena-
sobn¢), nybrz podle stavu srdce je i obrazem sinové fibrilace (nepravidelné, rychlé a nizké
vinky s frekvenci vétsi nez 400 min™), p¥ip. sifiového flutteru (sled viceméng pravidelng tva-
rovanych pilovitych bifazickych vin s opakovaci frekvenci 200 - 400 min™). Viechny tyto
projevy se mohou vyskytovat v pevné vazb¢é na komorovy signal, ale i s vazbou volngjsi (Ca-
sovy interval mezi vlnou atridlniho signélu se s jistou zévislosti méni), ptipadné pfi¢inna vaz-
ba mezi atridlnim a komorovym signdlem vibec neexistuje. Atridlni signal je zpravidla vyraz-
né mensi nez signdl komorovy a viny P mohou dle mista vzniku elektrického podrazdéni mé-
nit sviij tvar. Problém detekce a klasifikace signalu sinové aktivity v signalu EKG je tedy pro-
blémem nalezeni slabého signdlu Spatné definovaného tvaru, ktery se vyskytuje ve smési
s jinymi, vétSinou silngj§imi signaly proménné velikosti a ptivodu. Charakter metod detekce
atrialni aktivity v signalu EKG dominantné zavisi na jejim charakteru, z ¢ehoZ vyplyva, jaké
apriorni informace o feSené uloze bude mozné vyuzit pti navrhu a konstrukei detekénich algo-
ritmi. PotiZ je v tom, Ze charakter atrialni ¢innosti nemiZe byt znadm pied vlastni detekci. Pro-
to jsou detekcni algoritmy pro stanoveni atridlni aktivity vesmés zalozeny na predpokladu o
vyskytu n€kterého z uvedenych typt atridlniho signalu a detekéni algoritmus se snazi hypoté-
zu o jeho pritomnosti potvrdit ¢i vyloucit. Dosud publikované metody lze zhruba rozdélit na:

@ metody detekce atridlniho flutteru, resp. fibrilace;
@ metody detekce a rozméfeni vin P vazanych na komplex QRS;
@ metody detekce a rozméfeni nevdzanych vin P.

Atrialni signal se v systémech automatického hodnoceni signalu EKG detekuje po na-
lezeni komplexti QRS a jejich zakladnim rozmeéfeni a po urceni ¢i odhadnuti konct vin T.
Vsechny vyjmenované udaje slouzi k vymezeni oblasti mozného vyskytu atridlniho signalu
neruSené¢ho komorovou aktivitou (intervaly TQ mezi konci vin T a zacatky komplexit QRS,
pricemz viny P se mohou vyskytovat pouze pied komplexy QRS normalniho tvaru).

Chceme-li analyzovat vlastnosti ¢isté atridlniho signalu, je tfeba z piivodniho, uplného
signalu EKG odstranit veskeré rusivé slozky - at’ jiz pochazeji z vnéjsiho prostiedi (klasické
formy Sumu) ¢i jsou generovany uvnitf srdce - komplexy QRS vcetné vin T. Ukazuje se, Ze
vypoctu pro detekci a klasifikaci atridlniho signalu. Pfi eliminaci komorovych komplext
QRS-T v podstaté rozliSujeme tfi alternativy:

@ pouhé stanoveni hranic komplext QRS-T;

@ stanoveni hranic komplexiit QRS-T s jednoduchou interpolaci signalu uvnitt komoro-
vych intervali;

@ stanoveni hranic komplexi QRS-T s interpolaci signalu uvnitt komorovych intervali
zaloZenou na znalosti signalu bud’ v oblasti sinové nebo komorové aktivity.
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Odstranéni dalSich Sumovych slozek, resp. zdlraznéni téch slozek signalu EKG, které
reprezentuji silovou aktivitu, vychazi ze znalosti spektralnich vlastnosti atridlniho signalu.
Pro tento ucel postacuje pasmova propust s meznimi frekvencemi 3 a 11 Hz.

Z detekénich algoritmil jsou principidlné nejjednodussi algoritmy detekce viny P.
Ptesto v soucasnych systémech klasifikace sinového signalu zacina klasifikace zpravidla ov¢-
fenim hypotézy o pritomnosti flutteru nebo fibrilace. Divodem je mozny vyskyt flutterovych
vin s pevnym pifevodnim pomérem ke komplexu QRS, které by mohly byt, pfi primarnim
pouziti algoritmil vin P, faleSn¢ povazovany za nasobné vazané viny P.

Jiz témét klasicky algoritmus testujici pfitomnost atridlnich oscilaci je zaloZen na
hodnoceni vlastnosti autokorela¢ni funkce signélu s odstranénymi komplexy QRS-T, filtrova-
né¢ho souhlasnym filtrem pro zvyraznéni sinovych slozek, ptipadné ternarné kvantovaného
tak, aby jeho vysledna reprezentace obsahovala pouze hodnoty -1, 0 a 1. Tento zpiisob doda-
te¢n¢ho kvantovani jednak usnadiiuje a zrychluje vypocet, jednak potlacuje vliv nevyznam-
nych odchylek v jednotlivych opakovanich atridlniho signalu.

Detekce vazanych vin P spocivd vnalezeni dostatecné velkych vychylek
v pfedzpracovaném signdlu pied komplexem QRS, jejichz vzdalenost od komplexu zlstava
ve sledovaném zdznamu signdlu relativné stabilni. Pti detekci nevazanych vin P neptedpokla-
dame zadnou apriorni informaci o poloze hledanych vin a uloha pak spociva bud’ ve slepém
prohledavani celého pfedzpracovaného signalu nebo jen jeho ¢asti mimo komplexy QRS,
prip. QRS-T s tim, ze jakakoliv dostate¢né vyznamna nenulova vychylka je povazovana za
vinu P nebo ve vyhledavani urcitého specifikovaného tvaru ve zminénych ¢astech signélu
EKG. Zatimco v prvnim piipadé mohou ptisobit potize neodstranéné Sumové slozky nebo na-
opak parazitni oscilace zpiisobené piili§ zkopasmovou filtraci, predpoklada druhy zpisob
jistou znalost o tvaru hledaného signalu. To mize na jedné stran¢ snizit pocet falesSnych de-
tekei, na druhé strané je potieba pfedem a dostate¢né obecné stanovit vlastnosti ¢i charakter
hledaného utvaru a dale vytvorit efektivni algoritmus jeho nalezeni, vétSinou zalozeny na ko-
relacni analyze.

2.2.14. KLASIFIKACNI SYSTEMY PRO SIGNAL EKG

Teoreticky jsou definovany Ctyfi generace automatickych pocitacovych systémi pro
klasifikaci signalu EKG:

1. generace — deterministicky rozhodovaci strom pro klasifikaci rytmu i morfologie;

2. generace — deterministicky rozhodovaci strom pro klasifikaci rytmu; pro hodnoceni mor-
fologie se pouziva metod statistické multivariacni analyzy;

3. generace — systém 1. ¢i 2. generace doplnény expertnim systémem pro hodnoceni poruch
a zavad signalu, popf. cely systém vyuZiva expertniho systému;

4. generace — systém 1. az 3. generace doplnény modelem $ifeni elektrického vzruchu srdec-
nim svalem

Komer¢né se zatim ukazuje, ze zajimavé jsou jen systémy 1. a 2. generace, piip. jed-
noduch¢ formy systémti 3. generace.

Klasifikacni systémy 1. generace
vyhody:
@ pouzivana diagnosticka kritéria jsou kardiologim divérné znama;

@ rozhodovaci logika se relativné snadno sleduje a chape;
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muze v nich byt zahrnuta velka ¢ast dosud ziskanych zkuSenosti s konvenc¢ni
interpretaci EKG publikovanych v literatufe;

jsou oteviené pro modifikace;

vybér kritérii vedeny dedukci zaloZzenou na znamych elektrofyziologickych
procesech v srdci;

nevyhody:

vybér kritérii je ponékud libovolny — zavisi na skole tvlirce programu; spoleh-
livé kvantitativni idaje o specificit€ a senzitivit¢ raznych kritérii jsou pomérné
vzacng;

existuje znacné prekryvani mezi normalni a abnormalni populaci;

nizkd spolehlivost vysledkl, max. 60%, tj. Groven dosazitelna nejlepsimi ex-
perty na ovéfenych signalech.

Klasifikacni systémy 2. generace

vyhody:
@ nizsi citlivost na Sum ¢i Spatné umisténi elektrod;
@ presnost klasifikace je v priméru o 10 — 30 % vyS$$i neZ u systémil 1. generace
zavedenim pocatecni klasifikace zaloZené na informaci nezavislé na EKG;
@ senzitivita a specificita pro urcité diagnostické kategorie mtize byt snadno pfi-
zpisobena zménou apriornich pravdépodobnosti;
@ moznost vice simultannich diagnostickych vyrok;
nevyhody:
@ pro vyvoj a testovani multivariacnich algoritmi je tfeba rozsahla baze ovére-
nych signali;
@ pravdépodobnostni terminologie vyvolava nechut’ 1¢kait;
@ predpoklada se, ze rizné diagnostické skupiny jsou vzajemné nezavislé a ze
soucet pravdépodobnosti musi byt roven jedné;
@ apriorni pravdépodobnosti mohou siln€ ovlivnit vysledky klasifikace.

Bez ohledu na generaci klasifikaéniho systému probiha klasifikace kratkodobého kli-
dového elektrokardiogramu v nésledujicich krocich:

]
L

¢ ¢ 0 0 0

nalezeni a hrubé rozméteni oblasti komplexu QRS a viny T;

zhodnoceni morfologie komplexu QRS a viny T — nalezeni aberantnich srdec-
nich cykli;

nalezeni a hrubé rozméieni vin P;

KLASIFIKACE RYTMU

vybér cyklu pro pfesné rozméteni parametrit EKG;

presné rozméieni parametri vybraného cyklu ve vSech svodech;
KLASIFIKACE MORFOLOGIE SIGNALU
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ODPOVEZTE

Jaké jsou pozadavky na frekvencni charakteristiku ptistroje pro zpracovani signalu EKG?

Jakou odchylku vii¢i vstupnimu signadlu miize zptsobit pristroj EKG urceny k vizualni analy-
ze?

Co je to sitovy brum a jaké ma vlastnosti?

Jakou maji Lynnovy filtry fazovou charakteristiku?

Jaké vstupy ma obecné adaptivni filtr?

Jaké jsou nevyhody filtrii s nekonec¢nou impulsni odezvou?

Co znamena zkratka KIO?

Co je to splajn?

Jak definujete relevantni, irelevantni, redundantni a neredundantni ¢ast zpravy?
Pro¢ neni Shannontv- Fantiv kod skutecnou variantou koédu s minimalni redundanci?
Z jakych zakladnich blokt se sklada detektor komplexu QRS?

Jaké druhy rozhodovacich pravidel se pouzivaji v detektorech QRS komplexu?
Jaké kroky je potieba vykonat pfi analyze kratkodobého signalu EKG?
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2.2.15. PEDIATRICKE EKG

Pokud se tyka zptsobu snimani, svodovych systému ¢i elektrod, nejsou ve srovnani se
zaznamem signalu EKG dospélych vyznamné rozdily (snad jen velikost, nikoliv material ¢i
zékladni tvar elektrod).

Vlastnosti signalu v ¢asové i frekvencni oblasti se s vyvojem ditéte méni pfiblizné az
do patnactého ¢i Sestnactého roku ditéte. Tyto zmény z hlediska technického jsou tyto zmény
vyvolany mensimi rozméry srdce a hrudniku, z toho plyne obecné kratSimi dobami trvani
jednotlivych vin a kmitl v zdznamu a tim padem i jistym posunem kmitoctovych slozek obsa-
zenych v signalu smérem k vyssim frekvencim. V kap.2.2.8 byla kmito¢tova zména vyjadiena
posunem harmonickych sloZek obsazenych v signalu EKG s pfedpokladanou nejvyssi frek-
venci ze 125 Hz u dospélych osob na 150 Hz u déti. Tato zména nevyvolava pro ucely signalu
EKG déti potrebu modifikace algoritml pfedzpracovani a analyzy, v podstaté ani jejich para-
metrd, je vSak nezbytné ménit diagnosticka kritéria, zpravidla s pomérné vysokou dynamikou
v prvni ¢asti zivota (prvni zmény po fadové dnech, tydnech), v zavéreéné casti, tj. v obdobi
pred patnactym rokem, je jiz dynamika zmén nizka, se zménami hodnot parametr v rocnich
intervalech, pfip. 1 s niz8i kadenci.

VEtsi péci je tieba v piipadé systémi zpracovani pediatrického signdlu EKG vénovat
predzpracovani signalu, tedy odstranéni rusSivych slozek zplsobenych moznymi rychlymi
pohyby vySetfovanych déti, zejména v kojeneckém véku. Tyto pohyby mohou byt pti¢inou
vyskytu nejen myopotencialli, ¢astéji vsak i1 rychlych zmén izoelektrické nulové linie. Poru-
chy tohoto typu lze ze signalu odstranit velice obtizng€. Z toho plyne, Ze o to U¢inngjsi a kva-
litn&;$1 musi byt vybér charakteristického cyklu pro morfologickou analyzu.

2.2.16. ZATEZOVA ELEKTROKARDIOGRAFIE

Problematika zatézovych kardio-

technického hlediska dv¢ kategorie pro-
blému. Jednak zalezitosti realizace zate-
Ze a Fizeni zatézového testu, jednak pro-
blémy hodnoceni a analyzy signalu.

logickych testi (obr.2-46) piedstavuje z ‘i_)

Realizace fyzické zatéze

Fyzicka zatéz potiebna pro tes-
tovani  kardiovaskuldrniho  systému,
piip. komplexnéji kardiorespira¢niho
systému byva vytvofena pomoci ergo-
metrt (obr.2-47). V tom nejbeéznéjSim
provedeni ve formé bicyklového ergo-
metru (veloergometru) nebo ve formé
behaciho pasu (b&hatka).

Rizeni zatéZového testu

Kazdy zatézovy test musi pied-
chazet vysetieni EKG v klidu, na zakla-
d¢ kterého I¢kat posoudi, zda pacient
zatéZzovy test miZze podstoupit ¢i niko-
liv. Pokud ano, zatézovy test je zahajen,

pfi¢emz protokol vySetieni stanovi dobu
a uroven fyzické zatéze, kterou pacient

Obr.2-46 Pocitacovy system pro kardiologicke zatézove testy
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Obr.2-47 Zatezové ergometry - a) bicyklovy ergometr; b) béhdtko

a)

podstupuje. Zatéz zavisi na hmotnosti, véku, pohlavi, zdravotnim stavu, ptip. fyzické kondici
vySetfované osoby, apod. Zatéz je v pravidelnych, pfedem definovanych intervalech zvySova-
na po rovnéz ptredem definovanych hodnotach. Béhem testu kardiovaskuldrniho systému se
snima pouze signal EKG, v pfipadé vySetfeni kardiorespira¢niho systému i signaly respiracni.
Zatézovy test je ukoncen bud’ standardné po absolvovani vSech zatézovych stupnit danych
vySetfovacim protokolem, nebo nestandardné, pokud srdecni frekvence prekroci stanoveny
limit nebo se ve snimaném signdlu EKG objevi obraz néjakého pro pacienta fatalniho jevu,
jako je napf. extrasystola ve vulnerabilni fazi viny T, ktera mize vyvolat komorovy flutter

Pro stanoveni maximalni mozné hodnoty srdec¢ni frekvence pii zatézovém testu se nej-
Castéji pouziva vztah

MHR = 220 - v&k (2.58)

Existuji vSak 1 dal$i varianty takového vztahu:
Londeree and Moeschberger (1982)

MHR = 206.3 - (0,711 x v&k) (2.59)

nebo Miller aj.(1993)

MHR =217 - (0,85 x v&k) (2.60)

Hodnoceni a analyza signalu EKG

Signal EKG se z pacienta snima pomoci svodii standardniho 12 svodového systému
nebo né&jaké jeho zjednodusené varianty (viz kap.2.2.3). Signal je zpracovavan v realném ca-
se.

Utinna filtrace driftu izoelektrické linie vyuZziva algoritmii zalozenych na horni pro-
pusti se Sitkou zadrzovaného pasma umérné aktudlni srde¢ni frekvence (s rdstem srdecni
frekvence roste Sifka zadrzovaného pasma a tim schopnost algoritmu odstranit $ir§i pasmo
nizkofrekvenc¢niho ruseni. Pfirozen¢ zvySeny obsah myopotenciali se nejcastéji odstranuje
bud’ pomoci zprimérovacich algoritmli nebo pomoci riznych nelinearnich algoritmt, napf.
vyuzivajicich principt vinkové transformace.
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Obr.2-48 Realny zaznam zatezového EKG s driftem izoelektrické linie a myopotencialy

Dutlezité parametry pro analyzu jsou zejména hodnota srde¢ni frekvence a hodnoty
signalu v jednotlivych svodech v definovanych pozicich ST segmentu. (Jak plyne z vyse uve-
deného odstavce, stanoveni srde¢ni frekvence je dulezité nejen pro hodnoceni stavu srdce,
nybrz i pro nastaveni parametri ptedzpracujicich filtri.) VSechny uvedené parametry signali-
zuji nezbytnost detekce komplexu QRS, referenéniho bodu v ném a jeho konce , od kterého se
posléze méii vzdalenost 60 ms, resp. 80 ms, coz jsou standardni referenc¢ni body pro urceni

urovné ST segmentu.

Situace, které charakterizuji pozitivni ndlezy jsou uvedeny v obr.2-49. Kromé tam zob-
razenych situaci je za pozitivni nalez ischémie myokardu povazovan Casty vyskyt predcas-
nych ventrikularnich kontrakci (PVC), multifokalni PVC (extrasystoly s po¢atkem v rtiznych
mistech tkdné komorovych stén) nebo ventrikularni tachykardie pti mirné zatézi (pfi srde¢ni

frekvenci mensi nez je 70% maxima)
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Obr.2-49 Elektrokardiograficke nalezy signalizujici pozitivni vysledek zatézového testu.
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2.2.17. ELEKTROKARDIOGRAFIE VE VETERINARNIM LEKARSTVI

Elektrokardiograficky signal samoziejmé poskytuje jednu ze zékladnich informaci o
stavu srdce nejen u ¢loveéka, nybrz i vyssich Zivocisnych druzich, které maji dostate¢né stan-
dardné uspotadany krevni obéh. Nema-li ale elektrokardiogram byt pouhou kuriozitou, ale
zdrojem seridzné vyuZitelné informace, vyuZziva se tohoto signdlu ve veterinarni medicing
jako diagnostického nastroje predevsim ve dvou ptipadech - pokud je ¢loveék s zivotem dané-
ho zvifete svdzan psychicky, tj. pfipad zvifat chovanych v domacnostech jako spole€nici
(napft. psi, kocky, apod.), ptipadné jsou-li dand zvitata zdrojem vykonu (opét psi, tentokrat
pracovni, a zejména zavodni zvifata - u nds kong, v zahranici 1 jiné druhy, napt. velbloudi).

Svodové systémy

Podobn¢ jako v humanni medi-
ciné jsou pro elektrokardiografii zvirat
vyvinuty svodové systémy jak odpovi-
dajici standardnimu 12 svodovému sys-
tému, tak systémy ortogonalni.

Pro snimani elektrokardiogramu
ve veterindrni mediciné se nepouziva
specidlnich elektrokardiografickych
pristrojti, ale standardni techniky pouzi-
vané i v medicin¢ humanni. Tyto tech-

Obr.2-50 Tetraedricky svodovy systém nické duvody zvelké casti predurcuji

uspofadani elektrod svodového systému
1 vypocet napéti jednotlivych elektrokardiografickych svodl, ovSem spolecné s anatomickymi
ptedpoklady zvifete - velikost srdce a jeho umisténi, ale i jeho bunéénym slozenim, které
ovlivituje charakter Sifeni elektrického vzruchu srde¢ni tkani.

Svodovym systémem, dominantn¢ pouzivanym ve veterinarni medicing je tzv. tetraed-
ricky svodovy systém, ktery vyuziva technického uspotfaddani standardniho svodového systé-
mu (obr.2-50). Tento svodovy systém obsahuje tii bipolarni koncetinové svody snimané po-
moci koncetinovych elektrod, pro které se vyuzivaji kovové klipsy piipevilované na kozni
fasu v misté ptfechodu koncetiny a trupu. Dale podobné jako humanni systém, z téchto konce-
tinovych potencialit odvozené unipolarni Goldbergerovy svody. Unipolarni hrudni svody pou-
zivaji elektrody umisténé odlisné ve srovnani s tim jak je ptfedepsano u lidi. Elektrody jsou
umistény na hrudniku v podstaté symetricky - elektroda V6 je umisténa na hibetu zvifete na
tzv. kohoutku (tim je déna pozice elektrod v predozadnim smsru), elektrody V1 az V5 jsou
rozmistény pravidelné v dolni poloviné téla. K témto dvanacti svodim, v podstaté béznym i
v humanni medicing, se jesté ptidavaji tfi bipolarni tetraedrické svody CR6, CL6 a CF6.

Tvarovy charakter elektrokardiogramu koni

Elektrokardiogram koni musi mit z principu tyz prub¢h jak elektrokardiogram, ktery je
snimén u lidi - sled viny P, komplexu kmitd Q, R, S reprezentujicich depolarizaci bun¢k sr-
decnich komor a vinu T (obr.2-51). Oproti lidskému EKG vsak 1ze pozorovat nékteré vyrazné
celkové 1 dil¢i odliSnosti - jednotlivé Gtvary jsou mnohem vice separované, vina T je vyrazné
strm¢j$i, hlavné ve své terminalni fazi, ostiejsi je i komplex QRS a kone¢né vina P, diky veli-
kosti srdce mé zpravidla bimodalni tvar se dvéma vrcholy.
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Obr.2-51 Charakteristicky pribeh elektrokardiogramu koné

Tyto odliSnosti zplisobuji, Ze algoritmy pro detekci jednotlivych vin v huménnim EKG
nepracuji pti analyze EKG koni spolehlivé. Napft. spolehlivost detektoru komplexti QRS vy-
vinutého pro relativné komplikované prostredi zat€Zovych testil se sniZila pfi nasazeni na
elektrokardiograficky signal koni o vice nez 30%.

Ptesto, ze principy detekce jednotlivych vin zlstavaji tyz, je v ptipad¢ signalu koni
tteba upravit n€které dil¢i parametry detekéniho algoritmu. Napf. Sitku pasmové propusti
souhlasného filtru pouzivaného v pocatecni fazi detekce je tfeba z(zit a dominantni frekvenci
posunout k vy$§im hodnotdm na 25 az 30 Hz.
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