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PREFATA

Obiectivul major al acestei teze de doctorat este cercetarea si realizarea
unui sistem complet si performant de monitorizare automati a probei de
efort, destinat "Laboratorului de Investigatii Clinice prin Proba de Efort" din
cadrul Sectiei Cardiologie a Spitalului Judetean Sibiu.

Trebuie mentionatd buna structurare a pregatirii prin doctorat, asigurata de
conducitorul stiintific, domnul prof. dr. ing. Anton Policec. In acest sens cele doua
referate sustinute "Procesarea numericd a semnalului ECG" si "Monitorizarea in
Unitati de Terapie Intensivd", au constituit demersuri extrem de utile pentru
elaborarea ulterioara a tezei. Un suport important al obiectivului tezei l-a constituit
si experienta dobanditd de autor cu ocazia stagiului de sase luni (ianuarie-iulie
1995), efectuat la IUT Rennes si la Labratoire de Traitement du Signal et de I'
Image, Universite de Rennes I Franta. Acest stagiu a fost rezultatul colaborarii
dintre Universitatea "Lucian Blaga" din Sibiu si Universite de Rennes 1.

Tematica acestei teze acoperd un domeniu vast, interdisciplinar, cuprinzand
intre granitele sale electronica, tehnica numerica de calcul §i nu in ultimul rand
medicina. Tema s-a nascut dintr-o necesitate reala, iar colaborarea cu beneficiarul
si mai ales rezolvarea efectivd a solicitdrilor, dau o valoare in plus cercetarii
stiintifice efectuate, incununeaza efortul depus pentru finalizarea tezei. Sarcinile de
baza solicitate de medici sistemului de monitorizare automata au fost:

1. Compatibilitatea a ceea ce se va realiza cu baza materiald existenta si cu
programele pentru evidenta pacientilor §i pentru studii statistice, in scopul
valorificdrii experientei existente.

2. Controlul automat al regimului de efort, prin parametrii mecanici ai covorului
rulant: viteza si inclinare.
Urmarirea permanenta a traseului ECG in timp real, incepand din perioada
anterioara startului §i inclusiv pe durata revenirii, cu urmdtoarele obiective:
urmdrirea ritmului cardiac, evolutia segmentul ST, cu informatii despre
subdenivelare / supradenivelare, cuantificarea tipului si a amplitudinii
denivelarii, corelarea evolutiei segmentului cu timpul de derulare a probei;
urmdrirea aritmiilor §i clasificarea celor detectate.

4. Masurarea la intervalele de timp prevdzute de protocol a tensiunii arteriale.

(In prima etapd mdsurarea se va face manual §i se va introduce la tastatura).

Posibilitatea introducerii in program de la tastaturd a simptomelor gi

semnelor pe care medicul le observd, sau pe care pacientul le reclama §i

corelarea cu momentul aparitiei lor.

6. Alarmarea sonord §i optica privind oprirea probei in situatiile: atingerea
frecventei cardiace maxime; atingerea unei deniveldri maxim admisibile a
segmentului ST; aparitia unor aritmii severe.
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Retinerea automatd a segmentelor ECG de interes la fiecare interval
prestabilit al protocolului (3 min), precum §i posibilitatea ca medicul sa
aleagd orice alte segmente considerate de interes.

8. Posibilitatea de analiza "off line" a rezultatelor testului, precum i
posibilitatea de transferare a datelor cdtre programele existente.

9. Includerea in raportul probei a portiunilor de traseu ECG de interes.

10. Includerea la cererca medicului a inregistrarilor §i rezultatelor testului de
efort in baza de date creatd in scopul urmaririi evolutici pe termen lung a
bolnavilor si pentru cercetarea ulterioard a rezultatelor testului.

Desi pe plan mondial existd realizdri deosebite in analiza automata a ECG, acest
domeniu ramine in continuare un subiect tentant de cercetare, mai ales in cazul
abordarii unor aspecte cum ar fi:

e obtinerea unor performante notabile in conditiile unui pret de cost scazut:

e rezolvarea problemelor in contextul valorificarii unor situatii locale, specifice,
cum ar fi dotarea deja existentd (covorul rulant realizat intr-o etapa anterioara)
si cercetarile de informatica medicala existente, legate de proba de efort.

e formarea unui centru de preocupari in domeniul procesidrii semnalelor
biomedicale, in beneficiul Facultatii de Medicina si al Facultatii de Inginerie ale
Universitdtii "Lucian Blaga" din Sibiu, dar mai ales in beneficiul serviciilor
medicale ale Spitalului Judetean, in special al sectiei de Cardiologie.

Structurarea materialului s-a facut pornind de la cerintele impuse sistemului de
monitorizare, marcand in mare §i principalele etape ale cercetarii.

Capitolul 1 constituie cadrul general de prezentare a domeniului. Aici sunt
stabilite principalele sarcini ale cercetarilor, in spiritul unor principii si al unor
tendinte generale actuale bine definite in domeniul monitorizarii §i procesarii
semnalelor biomedicale, argumentate cu trimiteri bibliografice.

Capitolul 2 este consacrat stadiului actual al cercetdrilor in aria
preocupdrilor tezei. Dupa prezentarea din literatura de specialitate a aspectelor de
fond ale achizitiei de date avand la baza un calculator IBM-PC, urmeaza un amplu
studiu bibliografic al cédrui scop este clasificarea principiilor consacrate ale
detectoarelor QRS si evidentierea performantelor notabile ale acestora. Tot in acest
capitol sunt ordonate i trecute in revista principalele metode folosite la compresia
datelor ECG.

Capitolul 3, cel mai vast, cuprinde in prima sa parte, prezentarea sistemului
de achizitie de date folosit de autor. Este dedicat apoi un spatiu amplu cercetarilor
privind procesarea numericdi a semnalului ECG, in primul rand pentru
implementarea detectoarelor QRS in timp real in monitorizarea probei de efort si
apoi pentru optimizarea unor algoritmi de compresie de date. Ultimul paragraf al
capitolului, este cel in care cercetarile efectuate pe parcursul tezei sunt puse in
slujba aplicatiei clinice de monitorizare a probei de efort.

Capitolul 4 prezinta in sintezd rezultatele tuturor cercetdrilor prezente in
tezd. accentul pundndu-se pe identificarea solutiilor originale si a elementele de
progres care stau la baza atingerii obiectivului tezei.
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in primul rand multumesc domnului prof dr. ing. Anton Policec,
conducatorul stiintific, pentru sprijinul acordat atat la rezolvarea unor probleme,
cat si la descoperirea altora noi, a céror solutie nu o intreziream in primul moment.
Cand marea majoritate a problemelor fuseserd abordate, insd trebuiau integrate,
armonizate cu interesul Laboratorului de Investigatii Clinice prin Proba de Efort,
vizita efectuatd de domnul prof dr. ing. Anton Policec la Sibiu, la Facultatea de
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Judetean Sibiu, a constituit unul dintre cele mai importante momente ale elaborarii
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Tin sa multumesc in mod deosebit domnului prof. dr. ing. Anton Policec
pentru demersurile privind organizarea judicioasad a activitatii mele de pregitire si
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tezel.

In afara sprijinului stiintific nu pot si nu apreciez in mod egal sprijinul
moral, lipsa de formalism, tactul §i intelegerea deosebitd cu care domnia sa m-a
condus la acest final.

Multumesc de asemenea domnului dr. loan Manitiu, medic specialist
cardiolog, seful Sectiei Cardiologie a Spitalului Judeten Sibiu pentru deschiderea
deosebita fatd de actul de cercetare realizat prin mijloace cat mai moderne posibil,
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Preocuparile domniei sale in studiul probei de efort dateaza de mai multa vreme, la
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parametrilor probei, rod al colaboradrii cu domnigoara asistent Liana Bera,
informatician, la Facultatea de Medicina a Universitatii "Lucian Blaga".
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Capitolul 1

Capitolul 1

PREZENTAREA DOMENIULUI

1.1 INTRODUCERE

Prin tematica abordata lucrarea de fata se incadreaza in categoria cautirilor
de rezolvare cu ajutorul cercetérii stiintifice a unei necesitati sociale. Monitorizarea
investigatiilor medicale cu ajutorul calculatorului este astdzi nu doar o chestiune de
moda, de curent de opinie, ci reprezintd o cerintd obligatorie in abordarea si
rezolvarea cu maximum de eficientd, atdt pentru medic cat mai ales pentru pacient,
a actului medical.

Preocupdrile de avangardda in domeniul monitorizérii si procesarii
semnalelor biomedicale au ca scop asigurarea unui standard cat mai ridicat pentru
unitatile medicale, potrivit exploziei tehnologice si informationale care are loc in
zilele noastre. In acest scop Comunitatea Europeand a lansat un program amplu
numit "Advanced Informatics in Medicine" (AIM). Obiectivele de baza ale acestui
program au fost:

e structurarea $i sinteza cunostintelor generale privind procesarea
semnalelor biomedicale gi experienta in acest domeniu, extrem de mult
cercetat

e structurarea i sintetiza cunogstintelor generale privind procesarea
semnalelor ECG si a celor referitoare la presiunea sanguini;

e informatii privitoare la echipamentul indicat a constitui suportul
implementarii solutiilor ;

Concluziile programului reprezintd nigte puncte "tinte" ce trebuie vizate de orice
cercetare in domeniu.

in cadrul programului amintit, s-a lansat un proiect cu participarea mai
multor centre universitare din Europa, (Balochi s.a, 1989, Caraullt s.a, 1990,
Siregar s.a, 1990) cunoscut sub numele KISS (Knowledge-based Interactive Signal
monitoring System). Obiectul proiectului KISS era de a pune bazele dezvoltarii
unui sistem evoluat de monitorizare a activitdtii cardiace, pentru prima etapa fiind
vizati realizarea prototipului unei unitti de terapie intensivi pentru coronarieni. in
acest scop proiectul amintit a avut in vedere urmatoarele sarcini:

e cunoasterea gl sintetizarea cunostintelor clasice despre procesarea

semnalului ECG ;

e evidentierea problemelor nerezolvate sau a celor a céror solutie prezintd
anumite limite;

BUPT



Capitolul 1

e stabilirea caracteristicilor unui posibil prototip al unui  sistem de
monitorizare, precum si evaluarea solutiilor posibile care sa faciliteze
alegerea cailor de urmat;

e definirea pragurilor dintre metodele numerice clasice §i metodele
simbolice in vederea definirii, pe cét posibil, a rolului fiecdreia in vederea
integrarii i exploatarii lor.

Sistemul nu trebuie sd se mulfumeascid cu cunoasterea "de suprafatd" care leagd
direct observatiile asupra pacientului de concluzii, ci s3 integreze in acest lant
cunostinte profunde de anatomie fiziologie si patologie (Thull s.a. 1992;).

Dupéd definirea obiectivelor precise ale unui sistem de monitorizare
inteligent (Lage s.a. 1988; Siregar s.a. 1993), s-au degajat patru mari functii care
au dat nagtere unui sistem multi-expert compus din :

e procesarea de nivel scazut a semnalului;

e interpretor om-masind evoluat,

e expert, bazat pe cunostinte "de suprafata" ;

e model profund. )

Sistemul este organizat dupd o arhitectura hibridd ce permite comunicatii
rapide intre elementele sale. De mentionat ca o astfel de structurd presupune §i un
suport tehnic adecvat. Raportul KISS (Carrault 1990 ) precizeaza clar necesitatea
implementarii pe sisteme de calcul puternice, sub sistemul de operare UNIX.

Este cred momentul de a aminti ca tarile dezvoltate aloca intre 5 si 14 % din
Produsul National Brut cheltuielilor pentru sanatate, pe cand in alte tari el se
situeaza sub 4% (Schmitt, Al-Fadel, 1989). Aceste cifre sunt suficiente pentru a
intelege diferentele majore care fac atat de diferitd utilizarea unei instrumentatii
medicale de inalta tehnicitate in tarile dezvoltate fatd de celelalte tari.

De aceea, farad a minimaliza concluzia amintitd in raportul KISS, trebuie luat
in considerare un alt punct de vedere i anume, ca este posibil s3 se aducid o
de cost acceptabile. Aceasta optica trebuie sustinutd preponderent prin cercetare §i
eforturi de dezvoltare locale. Se pot face astfel pasi premergatori in directia
utilizarit echipamentelor de foarte mare performantd, atunci cénd resursele
financiare o vor permite. Alegerea intre cercetarea fundamentald, de avangardi dar
fara sansa implementarii sau cercetarea orientatd spre implementare, in conditiile
specifice tarilor mai putin dezvolatate, trebuie facutd potrivit principiului ci nu
existd viitor fara prezent. Consider cd, in ceea ce ne priveste, in perspectiva
adeviaratet economii de piata, alegerea nu poate fi decdt una singurd si anume
varinta a doua, "cercetare tintitd pe implementare, in conditiile noastre specifice”.

Aceasta alegere devine acceptabild si deloc dezonorantd in contextul
cercetdrilor pe plan mondial, prin aplicarea in paralel a unei politici manageriale
adecvate in domeniul cercetérilor medicale interdisciplinare, care s3 vizeze:

e dezvoltarea unor programe de cercetare cu cele mai mari sanse de

aplicare practicé;

e exploatarea tuturor resurselor de finantare;

e integrarea in aceastd importantd activitate sociala, alituri de actul
medical in sine, a tuturor resurselor umane din domeniul cercetirii
interdisciplinare precum s§i a unui suport material de cat mai inalta
tehnicitate $i noutate.

o
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Se poate afirma in concluzie cd, in conditiile actuale, acest gen de
compromis intre cercetarea fundamentald si cercetarea aplicativd tintitd, intre
instrumentatie clasicd si tehnologie de ultima ora, va aduce cel mai bun rispuns
atat necesitatilor imediate cat si celor de perspectivd, in domeniul monitorizarii
evoluate a investigatiilor medicale (Sukuvaara s.a. 1993).

1.2 SEMNALUL ECG $I STAREA DE EFORT

Electrocardiograma normald (ECG) reprezintd inregistrarea potentialelor
electrice generate de activitatea electricd a inimii, transmise la suprafata corpului,
pentru un subiect sanéatos.

Pe parcursul lucrérii prin notatia "ECG" se va intelege semnalul electric
preluat de la suprafata corpului in scopul prelucrarii.

Unda Conplex Unda Unda 0,045
P QRS T U — N
Lm!
+
0.1 F
mV
P P
4 N\ 1\
b Is 1 N [
Seg Seg
P ST N Lnia Zzoelectriga
Interval Interval S-T Interval T-P
P-Q <
—»
IntervalulR-R =0 evolutie cardiaca

fig 1.1 ECG normala

Dintre elementele unei inregistrari ECG normale, voi evidentia doar
elementele de interes pentru demersurile viitoare. Evenimentul cel mai semnificativ
al activitdtii cardiace il constituie complexul de unde QRS, corespunzitor
depolarizarii ventriculare. Avand o amplitudine de ordinul 1 mV, el este utilizat
fara exceptie pentru identificarea ritmului cardiac. Morfologiile posibile ale
complexului QRS, normale sau patologice sunt prezentate in fig. 1.2. (Rappaport
s.a. 1982).
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R
rS R’ sk’ ISR’ RsR' RSR' Sr' Rsr'

fig. 1.2. Morfologia complexului QRS

Al doilea element de interes major il constituie segmentul ST. El are
inceputul notat cu J care reprezintd punctul de jonctiune cu complexul QRS,
sfargitul sau fiind greu de precizat. Segmentul ST, corespunde repolarizarii lente
ventriculare. Diferentele de potential care se produc au amplitudine mica si se
anuleazd reciproc ceea ce face ca in mod normal segmentul sa se afle pe linia
jzoelectrica. in situatii patologice insa, el poate avea diverse forme, ca in fig.1.3.

P —~ —~

N/ - N, - T \ r—= I WY A - TN -

normal subdenivelat supradenivelat descendent ascendent

fig. 1.3. Morfologii posibile ale segmentului ST

Forma segmentului ST reprezinta unul din semnele de baza in identificarea
infarctului acut (supradenivelarea ST) si de asemenea in ischemie.

1.2.1 Fiziologia si fiziopatologia stirii de efort

Exercitiul fizic dinamic provoaca modificédri importante ale functiei cardiace
st ale repartiici debitului sanguin intre diferite teritorii. Adaptarea circulatorie la
cfort are trei aspecte (Cotor S., 1988):

e cregterca cantitatin de oxigen la nivelul zonei musculare in activitate;

e climinarea excesului de caldura;,
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X e pastrarea unei circulatii adecvate la nivelul organelor viscerale.
In timpul efortului se disting patru faze:

¢ o fazd de anticipare avand originea in sistemul nervos central;

o debutul efortului, cu cresterea rapidd a frecventei cardiace, a intoarcerii

venoase, a debitului cardiac §i cu scidderea rezistentelor periferice;

o faza de echilibru, cind se realizeazd un consum maxim de oxigen

constant, cu TA si ritm cardiac stabile;

o faza de epuizare, manifestatd prin cresterea frecventei cardiace, scaderea

volumului ventricular ejectat §i a vasodilatatiei cutanate.

Ca rezultat al cresterii frecventei cardiace i a volumului sistolic, debitul
cardiac creste in timpul efortului. Initial creste intoarcerea venoasa sub influenta
hiperventilatiel §i a stimularii simpatice. Creste vasodilatatia coronariana direct
proportional cu nivelul efortului. Cresterea debitului in zona miocardului duce
automat la cresterea consumului propriu de oxigen, care depinde deci de frecventa
cardiacd, contractilitatea si presiunea sistolica ventriculara.

Tensiunea arterialad sistolicd creste progresiv la efort iar cea diastolicd
ramane nemodificatd sau poate chiar sd scadd usor la efort ca urmare a scaderii
rezistentei periferice totale. La hipertensivi creste TA diastolicd prin cresterea
rezistentei periferice, atat in timpul efortului, cat si dupa efort. De aici importanta
clinicd pentru diferentierea subiectului normal de cel hipertensiv, testul de efort
permitdnd, in cazul hipertensiunii de granitd, sa indice pe adevaratii hipertensivi, la
care creste TA diastolica.

Consumul miocardic de oxigen depine direct proportional de debitul sanguin
ce strabate coronarele. Desi este greu de determinat cu exactitate, s-a constatat ca
produsul frecventd cardiaca-presiune sanguind este o masurd a acestui debit si in
acelasi timp un indicator fidel al efortului fizic al miocardului. in acest context,
produsul frecventa cardiaca-presiune se coreleazd bine cu consumul de oxigen
miocardic si cu fluxul sanguin coronar. La acelasi pacient acest produs si debutul
anginei pectorale sunt in stransd legdturad. Raportul dintre produsul amintit i
consumul de oxigen se schimba cénd apar factori care modifica volumul ventricular
si contractilitatea.

Consumul maxim de oxigen, pe care il realizeazd pacientul fard sa aiba
simptome sau semne care si limiteze efortul, cuantificdi cel mai bine starea de
sanitate a aparatului cardiovascular, fiind si o masura reala a capacitatii fizice de
performanté a unei persoane.

Electrocardiografia reprezintd sursa majora de date obiective in cursul
testului de efort. In timpul efortului se produc o serie de modificari ale ECG ce se
pot incadra in limitele normalului. Dintre acestea amintesc (Cotoi S., 1988):
intervalul PR scade, fiind la frecventa de 150 /min sub 0,15sec;
intervalul QT evolueazi invers proportional cu pulsul;
creste amplitudinea undei P,
axul electric QRS deviaza progresiv spre dreapta;
scade amplitudinea undei T;
punctul "J" (care marcheazd contactul dintre QRS si segmentul ST), coboara
progresiv, odata cu cresterea pulsului. Partea terminala a segmentului ST este
mai putin afectata.

e o o o o o
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1.2.3 Electrocardiografia cordului bolnav in timpul efortului

Daca exista o afectare coronard, in timpul unui efort fizic deosebit,
circulatia la nivelul miocardului scade, zona subendocardiaca fiind prima care
devine ischemica. Ca urmare a acestui fenomen se produce un asa numit "potential
de leziune diastolica", manifestat vectorial ca un fenomen ce se opune vectorului
electric ce genereazd complexul QRS. Acest vector este practic rezultatul lipsei de
contributie la vectorul QRS in momentul depolarizarii, a zonei afectate din
miocard. Din punctul de vedere al ECG, fenomenul se manifesta ca o
subdenivelare a segmentului ST. Subdenivelarea segmentului ST poate fi de mai
multe tipuri, ca in fig. 1.3.

Conventional, se utilizeaza drept criteriu de ischemie o deplasare inferioara
a segmentului ST de 0,1 mV (I mm) sau mai mare. Amplitudinea deplasarii
segmentului ST, luatd drept referinta pentru a decela cazurile normale de cele
patologice, trebuie s fie o balanta intre sensibilitate si specificitate. Astfel o
subdenivelare a segmentului ST de numai 0,05 mV, luata drept criteriu de
ischemie, desi cuprinde majoritatea bolnavilor coronarieni, include si o mare parte
de persoane sanatoase, asa-zisi fals pozitivi. O subdenivelare a segmentului ST la 2
mm reduce mult numarul sanétosilor suspectati a avea modificari ischemice, avand
astfel o mare specificitate dar o mai mica sensibilitate. in aprecierea subdenivelarii
ST orice criteriu este arbitrar, urmarindu-se un compromis optim intre posibilitatea
de a detecta adevaratii bolnavi si de a exclude pe cei sanatosi.

| punctul fiducial
i (linia izoclectrica)

\

{ punctul "J" |

006 sec
—

fig. 1.4 . Masurarea denivelarii segmentului ST

Din aceste motive se considerd ci o subdenivelare orizontala a segmentului
ST , in platou, de peste I mm sub linia de baza ce trece prin inceputul undei Q la
doua-trei complexe QRS succesive, sau o subdenivelare oblic descendenti a
segmentului de peste 1 mm, masurata la 0,08 sec dupa punctul J, semnifica proba
pozitiva. modul principial de masurare este infatigat in fig. 1.4.

Supradenivelarea segmentului ST apare mai frecvent dupa infarctul
miocardic anterior sau la bolnavii cu stenoza unui singur vas coronarian major,
indicand ischemia transmurala.
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Subdenivelarea sau supradenivelarea ST poate si apard in lipsa unei
coronaropatii, dacd existd situatii care maresc dezechilibrul dintre oferta si
necesarul de oxigen, cum ar fi cazul stenozei aortice. Modificari ST pot si apari si
in sindroamele neurocirculatorii prin simulare simpatica excesivd, care sunt intense
la inceputul efortului, ca apoi sd se diminueze pe masura cresterii lui. Modificarile
pot sd disparda dupa medicatie cu betablocante. Normalizarea paradoxald a
segmentului ST in timpul efortului a fost raportata foarte rar si la coronarieni.

O serie de medicamente ca digitala, procainamida, chinidina si fenotiazinele
modificd segmentul ST, putand genera teste fals pozitive care ridica probleme de
diagnostic §i de aceea, se impune suprimarea lor inaintea efectuérii probei.

Este foarte importantd luarea in considerare, aldturi de aspectul ECG si a
simptomatologiei. Astfel, probabilitatea gasirii unei leziuni este foarte mare(95%)
daca se asocieazd o angina pectorald cu semne ECG certe si mai redusd (numai
65%), dacd apare angina fard semne ECG, sau numai semne ECG fard angina
pectorald. La pacientii cu angind tipica cu sau fard semne ECG de ischemie, se
practicd cu prudentd testul de efort pentru determinarea capacitatii de efort fizic,
cu respectarea conditiilor pentru deplina securitate a bolnavului.(Manitiu si Mihu,
1993).

Utilizarea criteriilor modificarilor ST, prin analiza statisticd computerizatd a
complexelor QRS pentru a elimina artefactele, a adus o mai mare precizie in studiul
ECG de efort fata de masuratorile electrocardiogramelor conventionale.

Marea raspandire a probelor de efort, dezvoltarea interpretarii automate,
paralel cu extinderea coronarografiei si corelarea lor sistematicd, au permis
elaborarea unor criterii suplimentare .Acestea sunt:

Aspectul zis "aproape ischemic”, care apare in urmatoarele situatii:
subdenivelarea segmentului ST de tip lent ascendent spre linia de baza, cand atinge
2 mm la 8/100 secunde de punctul J, anuntid evenimentele coronariene, la fel ca
subdecalajul in platou orizontal. Cand segmentul ST are aspect de secerd sau cu
"racord spart" la unda T, se estimeazd un prognostic de pestel0% evenimente
coronariene. Valoarea predictivd a subdenivelarii ST este mult ridicata in favoarea
existentei unei coronaropatii la pacientii simptomatici (Cotoi S. 1988);

Modificarea amplitudinii undei R in cursul efortului. Cresterea amplitudinii
undei R in derivatia V5 imediat dupa efort indicd o boald coronariana severd, cu
disfunctie ventriculara stdngd, in timp ce scaderea amplitudinii undei R arata
absenta bolii coronariene. Unii autori au atribuit o mare valoare predictiva acestui
criteriu pentru boala coronariand, el putdnd fi de folos la recunoasterea testelor fals
pozitive si fals negative. Astfel, subdenivelarea ST cu scaderea amplitudinii undei R
ar putea reprezenta un test fals pozitiv.

Modificarea undei (). Scaderea amplitudinii sau lipsa modificarii undei Q
indicd o ischemie septald, deoarece in conditii normale, amplitudinea undei Q
creste dupa efort.

Inversarea undei U ar indica cu mare specificitate (97%) atingerea arterei
coronariene interventriculare anterioare cu stenozd mai mare de 75%.

Undele T negative si simetrice in mai multe derivatit ECG, fara modificari
ale complexului QRS sau ale segmentului ST, aparute spontan, dar mai ales in
cursul probei de efort, indeosebi daca se asociaza cu fenomene anginoase, indica in
25% din cazuri o suferintd coronariana serioasa.
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in concluzie, modificarile anormale ale traseului ECG in timpul efortului
reprezinta o sursa valoroasd pentru diagnostic. Atunci cand efortul se suprapune
unei boli coronaricene, cele mai specifice modificdri sunt cele ale segmentului ST.

1.3 PROBA DE EFORT

Probele de efort utilizate in bolile cardiovasculare au in principal doud
obiective:

e si ofere o baza pentru evaluarea obiectivd a capacitatii de efort prin

masurarea consumului de oxigen;

e sa producd simptome si semne care pot explica diferitele mecanisme ce

limiteaza capacitatea de efort.

Pentru aceasta se utilizeazd tot mai frecvent efortul maximal, atdt pentru
precizarea diagnosticului, cat si pentru obtinerea de informatii functionale
cantitative, masurand consumul de oxigen. Cu toate cd efortul depus se poate
cuantifica in unitdti fizice din Sistemul International pentru masuraréa puterii
consumate (watt), totusi in practica medicald s-a incetatenit masurarea efortului
fizic prin consumul de oxigen. Compararea consumului de oxigen cu valorile
normale permite estimarea obiectiva a gradului de scadere a capacitatii functionale
a inimii. Consumul de oxigen este folosit §i ca element de comparatie intre
rezultatele obtinute prin diferite metode.

Suportul tehnic cu ajutorul caruia se realizeazd proba de efort poate fi
bicicleta ergometricd sau covorul rulant. Covorul rulant (fig. 1.5) permite
realizarea celui mai mare consum de oxigen, implicind in efort membrele
inferioare, toracele si membrele superioare.

IR
—

fig 1.5, Covor rulant cu parametrii reglabili.

D¢ asemenca, un alt avantaj al covorului rulant fata de bicicleta este faptul
¢a pe covorul rulant se realizeazd un tip de efort firesc, obisnuit, chiar §1 pentru
persoane neantrenate, acest cfort fiind cel mai natural. Dezavantajul principal este
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legat de pretul de cost, spatiul mai mare pe care il ocupi si de faptul ca
inregistrarile ECG efectuate in timpul probei sunt insotite de artefacte de miscare.

Din punctul de vedere al derularii in timp a efortului, cercetirile medicale
evidentiaza diferite tipuri de solicitari, ca in fig 1.6, unde sunt prezentate
urmatoarele variante :

a. rectangulare;

b. crescator in trepte, cu repaus;

c. crescator in trepte de scurta sau lunga durata.

Modul de variatie in timp a efortului reprezintd unul din elementele de bazi
ale asa numitului "protocol de desfasurare a probei”.

Efort [w]

4

fig. 1.6. Tipuri de solicitare la efort.

Dintre metodele prezentate, metoda intensificirii in trepte adecvate a
efortului (fig 1.6 - ¢) este considerata a fi cea mai potrivitd scopului urmérit. Cu un
astfel de test, efectuat progresiv de la nivele inferioare spre nivele din ce in ce mai
ridicate de efort, se pot obtine indicatii asupra capacitatii functionale maximale a
pacientului. Durata fiecarui interval depinde de timpul in care pacientul realizeaza
adaptarea circulatorie, dupa care se poate trece la etapa urmatoare.

Efectuarea probei de efort in trepte, crescand in intensitate dar cu pauze de
"odihna" intre ele, este impusd de masurarea tensunii arteriale atunci cand ea se
efectueaza manual.

De mentionat ca efortul pacientului se programeazd simplu la bicicleta
ergometrica, pe cand la covorul rulant programarea acestuia presupune modificarea
inclinarii covorului §i a vitezei sale de deplasare in corelatie cu greutatea corporala
a pacientului si conform protocolului de desfasurare a probei. Acesta este motivul
pentru care parametrii "©" §i "o" ai covorului rulant sunt reglabili §1 pot fi
controlati, in scopul controlului puterii de efort Pr dezvoltate de pacient:

Pe= P+ mgoRsin(a) (1.1)
unde:
P, puterea consumata de organism in regim de efort minim (o =0)
m  masa pacientulul..................... [Kg]
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¢ acceleratia gravitationald.................... [m/s®]
©  viteza unghiulara a cilindrilor de antrenare ai covorului [rad / sec]
R raza cilindrilor de antrenare.......................coo Im]

o unghiul ficut de covor cu orizontala.......................... rad]

In protocoalele de efectuare a probei de efort este utilizat ca si parametru viteza de
deplasare a covorului rulant "v". Exprimarea ei in [Km / h ] sau [mile / h], face
mai usoara intuirea de catre medic a gradului de efort al pacientului.

v=0R (1.2)

Se constata din relatia 1.1 ca Py poate fi modificata prin variatia unui singur
parametru, o sau o. Cu toate acestea, practica a aratat cé tipurile de efort au un
caracter diferit din punct de vedere al organismului, in situatiile in care se fac cu
inclinatie mare la vitezd micd sau cu finclinatie mica la vitezd mare. De aceea,
protocoalele utilizeazd modificarea in trepte a ambilor parametrii. :

Referitor la unitatile de masura a gradului de efort solicitat pacientului,
trebuie mentionatd utilizarea unei unitati de masurd specifice practicii medicale,
unitate numid MET (prescurtare de la "metabolic equivalent”). 1 MET reprezinta
prin definitie, consumul de oxigen al metabolismului bazal. Exprimatd in Sistemul
International, o treaptd pe scara MET este echivalentd cu aproximativ 30W
(Chung, 1984):.

Cantitatea de oxigen consumat de organism, in functie de efortul depus,
poate fi plasata pe o scara conform tabelului 1.1, preluat din protocolul
"Naughton" (Chung, 1984):

Unitati
MET
Viteza 2 mile/h 3 mile /h 3,4 mile/h
(3,21 km/h) | (4,82 km/h) | (5,47 km/h)
- - - 1
0 - - 2
inclinatie 3,5 0 - 3
(grade) 7,0 2.5 2,0 4
10,5 5,0 4,0 5
14,0 7.5 6,0 6
17,5 10,0 8,0 7
Tabelul 1.1

Pentru compararea facila a rezultatelor testelor cu cele comunicate in
literatura, este recomandabila exprimarea vitezei in mile/h.

1.4 PRIVIRE GENERALA A SARCINILOR PENTRU CERCETARE

In schcmg bloc din fig. 1.7. sunt prezentate sintetic principale sarcini ce
revin uner unitayi de monitorizare ECG pentru proba de efort, sarcini rezultate in
urma cooperarit cu medicul cardiolog. Ele sunt in acord cu monitorizari propuse in
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——

BUPT



Capitolul 1

literatura de specialitate, pentru unititi de terapie intensivd pentru coronarieni si
clasificate global ca "procesari primare", fiindcd sunt cele care se efectueazi
aproape de pacient, "la capatiiul bolnavului".

Nivel ierarhic
superior

v
Procesare
analoglca

L CAN HPreprocesach——»[Detcc}le und;l—r E;:;i%::; —» .

A 4
Compresic
memorare

fig. 1. 7. Sarcini la nivelurile de procesare primara.

Prezentarea acestor sarcini, insotitd de scurte comentarii §i preciziri, are
rolul ca de la inceput de drum sa canalizeze, atdt documentarea bibliografica, cit si
cercetarile ulterioare pe un fagas bun.

1.4.1 Conversia Analog Numerici

Alegerea parametrilor de bazad ai CAN, frecventa de esantionare $i numarul
de biti nu este guvernata de principii imuabile, ci este cel mai adesea rezultatul unui
compromis. Se intdlnesc astfel frecvente de esantionare constante, de la 60 Hz la
800 Hz si precizii de la 7 la 12 biti (Merri g.a. 1988). Desi in literaturd sunt
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prezentate i solutii de esantionare neuniformi, sau esantionare adaptiva
(Blanchard si Barr, 1985), am optat pentru o esantionare cu pas constant.

1.4.2 Preprocesarea

Preprocesarea are ca obiectiv major inlaturarea a tot ceea ce este pfwnt ca
perturbatie, deci nu provine de la activitatea electrica proprie a cordu}ul, mfr-qn
cuvant "curdtarea” semnalului, fard a afecta pe cét posibil informatia utila din
acesta. Semnalele biologice sunt de regula afectate de perturbatii (zgomote sau
artefacte) de la diferite surse, parte din ele biologice, parte din ele datorate
echipamentului de masura. . _
e Sursele biologice sunt reprezentate de activitatea musculard (migcari ale
pacientului §i respiratia). ‘
o Sursele ce nu au origine biologica sunt: variatia contactului electrod-pacient,
interferenta cu reteaua de alimentare (50 Hz), zgomot al componentelor
electronice, zgomot de cuantizare. .
Multe din acestea pot fi limitate printr-o pregitire atentd a interfetei cu pacientul.
in monitorizarea de lunga durata, este dificil de a mentine integritatea semnalului,
deoarece pacientul trebuie sa se miste iar modificarile contactelor electrozi-pacient
sunt de neevitat. Situatia este prezentd cu atdt mai mult in cazul probei de efort,
cand pacientul este obligat sa se miste. Urmatoarea clasificare a pertubatiilor tine
cont de compozitia spectrala a acestora:
e Perturbatii cu o distributie uniformi a frecventei
in cadrul acestora, zgomotul muscular este un exemplu tipic. Tot aici
pot fi incadrate forme atipice (artefacte de migcare). Acestea nu pot fi
anulate cu metode generale iar in unele cazuri solutiile practice de
reducere a zgomotului aleatoriu raman legate de tehnici de mediere
(Rompelman si Ross, 1986, Jane si Rix, 1991).

e Perturbatii de inalta frecventi
Cea mai comuna tehnica folositd pentru reducerea acestora este filtrarea
nerecursiva de tip Fourier. Aceste filtre oferd un cagtig stabil in interiorul
benzii de trecere si caracteristica de fazd liniara, ceea ce este cea mai
importanta proprietate care permite evitarea distorsiunilor traseului. Aici,
existd o permanentad disputd intre utilizarea unui numir mare de
coeficienti reali care asigurd insa caracteristici abrupte in zona de tiiere
$1 timpul de calcul. Aceste filtre nu sunt utilizate de reguld pentru
procesarile in timp real. Aceasta limitare poate fi redusa prin utilizarea
unei clase de filtre cu coeficienti intregi (Lynn, 1971; Principe 5.a.1986)

e Deriva liniei de baza
Se poate simula prin insumarea la semnalul ECG a unui semnal de
frecven;é_scézuté lar pentru corectia derivei liniei izoelectrice existi
Qouﬁ mari categorii de solutii (Grandwohl s.a. 1989):
In prima categqrie sunt incluse interpolari (liniare, neliniare) intre cateva
punct<? (‘ie rgfgrm;é, ca de exemplu segmentul PQ, din cicluri consecutive
alcf E('(;‘ ‘lea rezultaté'aproximeazﬁ deriva liniei de baza sl apoi ea este
scazuta d_ln semnalul_ original. Aceastd metoda nu introduce distorsiuni
ale formei semnalului, daca punctele de referinta sunt corect alese.
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A doua categorie este cea a Filtrelor Trece Sus. Ideea utilizirii FTS este
consideratd convenabild, chiar dacd se impune o structurd complexa de
filtru pentru obtinerea caracteristicii dorite (McManus s.a., 1985; van
Alste s.a., 1986). Unii autori considerd ca limita inferioard a spectrului
util al semnalului ECG si anume 0,5 Hz, recomandati de AHA Comittee,
nu este cea reald, fiindca ea a fost stabilitd din considerente de liniaritate
a filtrelor analogice. Cu FIR se pot obtine raspunsuri de fazi liniare si la
frecvente mult mai scazute, dar limita de 0,5 Hz raméne in continuare
reprezentativa si suficienta.
e Interferente cu retaua de alimentare

Aceste interferente cauzeaza aparitia in spectrul semnalului a armonicilor
frecventei retelei de alimentare, dintre care doar fundamentala (50 Hz)
"cade" in spectrul semnalului ECG. Pentru rejectia ei, o prima solutie o
constituie utilizarea filtrelor "noatch" (Huhta si Webster, 1973; Levcov
5.a.1984). Acestea sunt filtre numerice, avdnd amplificarea nuld pentru
frecventa de 50 Hz. Ca tehnici de proiectare sunt cunoscute transformata
Fourier Discretd sau chiar medieri adecvate atunci cand frecventa de
esantionare este multiplu intreg al frecventei retelei. Metoda permite
rejectarea totald a zgomotului dar este dificila realizarea in acelasi timp a
unei faze liniare $i1 a unei procesari rapide. O altd solutie este cea numita
filtrare optimala sau filtrare adaptiva (Stearns,1988; Furno §.a. 1983,
Labonski §.a.1987, Thakor 5.2.1991; Laguna s.2.1992; Patrick s.a.1996).

1.4.3 Detectia undelor

Detectia QRS este punctul central in proiectarea §i realizarea oricérui sistem
de monitorizare. Literatura in acest domeniu acopera intrega perioada de aplicare a
calculatorului in cardiologie (Hamilton 1 Tompkins, 1986, Thakor s.a., 1984,
Pahlm §1 Sornmo, 1987). Cresterea accesibilitatil la tehnicad de calcul cu pret tot
mai redus a dezvoltat analiza de semnal bazata in totalitate pe tehnici de software.
Astfel, daca in trecut o serie de algoritmi au fost implementati in circuite dedicate
datoritd necesitatii de resurse de calcul, azi sunt simplu de implementat in
calculatoare aflate la indemana din punct de vedere al pretului.

Sarcinile unui detector nu sunt simple datoritd marii diversitati a semnalelor
intre diferiti pacienti sau chiar la acelasi pacient. Pentru evaluarea performantelor
solutia o reprezind compararea rezultatelor detectorului cu evenimentele adnotate
de medicul cardiolog pe inregistrsrea ECG testatd. Orice detector include trei
sectiuni principale:

1. O transformare liniarda avdnd menirea de a accentua proprietatile

complexului QRS. O putem denumi si functie de "evidentiere”;

2. O transformare neliniard care sa genereze flaguri la coincidenta cu

evenimentul asteptat, bazat pe o serie de praguri,

3. Criteri de decizie capabile sia detecteze dacd sunt intr-adevar

"evenimente" QRS, criterii bazate pe recunoasterea trasaturilor.

Prima parte a detectorului este realizatd de obicei printr-un filtru "trece
banda" a carui iesire va evidentia acea forma care aduce cele mai multe informatii
specifice complexului QRS (Ligtenberg si Kunt, 1982; Pahlm si Sornmo, 1984).
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Determinarea functiet de "evidentiere" este cea mai importantd operatie, de
"reusitele” ei depinzand in mare parte calitatile detectorulgi QRS.A

Multi algoritmi se bazeaza pe utilizarea de praguri adaptlveApentru a putea
face fata mai bine schimbarii caracteristicilor semnalului (Sornmo §i Pahln}, 1.985)‘
Adapta‘rea este realizatd printr-o "invatare initiald" determinata de spec_lﬁcnatea
semnalului pacientului si printr-o "invatare dinamica" pe durata procesulAux, pentru
adaptarea la schimbarile semnalului aceluiasi pacient. In final, cade in sarcina
sectiunii de decizie de a-si adapta regulile in vederea recunoasteru tuturor
corﬁplexelor, inclusiv in situatiile anormale ca cele legate de aritmii sau cele
datorate ischemiilor.

1.4.4 Compresia datelor

Uzual, compresia datelor se refera la tehnici menite s reducéd volumul de
informatie memorata sau transmisa, prin eliminarea redundantei din semnalul ECG,
fara a afecta informatia utila.

1.4.5 Extragerea parametrilor

Prametrii cei mai utilizati in analiza ECG, pot fi grupati in doua clase:
e parametrii in domeniu timp, potriviti sa descrie morfologia semnalului,
e parametrii rezultati in urma unor transformari integrale ale semnalului (cum ar
fi transformata Fourier)

a) Parametrii din prima clasa it vom denumi, "parametrii descriptivi", el
constand dintr-un set de valon cu semnificatii clinice pentru medic: intervale de
timp, amphitudini, suprafete referitoare la unde, intervale, segmente ale traseului
ECG sau pot fi chiar seturi de parametrii necesari procesirii, ca de exemplu
valorile esantioanelor din ferestre atasate unor evenimente (unde) detectate.

Un exemplu tipic il constituie definirea limitelor unui complex QRS sau
determinarea valoru unui nivel (ST, presiunea sistolicd). Aspectul valoros, care
compenseaza dificultatile legate de definirea lor, este faptul ci cel mai adesea acesti
parametrii descriptivi au o semnificatie fiziologicd precisid §i de aici mai este un
singur pas pentru diagnosticarea ECG, facutd chiar pe baza acestor parametri
descriptivi. Pentru determinarea lor, analiza pretinde un semnal ECG pe termen
scurt ( cateva zeci de secunde). In acest caz putem controla calitatea semnalului,
deoarece §i pacientul poate fi mentinut intr-o pozitie stabila.

Estimarea automata a parametrilor descriptivi este deci de mai mare
incredere §i astfel, consider ca ea reprezinta un pas obligatoriu care poate include
0 mare parte din experienta valoroasi acumulata in clinica, in Interpretarea
parametrilor legati de proba de efort.

4 b) in a doua clasa sunt inclusi parametrii rezultati de la transformairile
Fourier. Walsh, Karhunen-Loeve. (Ahmed si Rao, 1975).

Parametru din aceasta categorie fiind rezultatul unor
nu depind esenfial de precizia procedurii de determinare a lor si de aceea se
preteazd mai bine metodelor de recunoastere automata a formelor Desi nu au o
semmficapie clinica, el reprezintda un puternic instrument de.

transformari integrale,

investigare a
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variabilitatii diferitilor parametri biologici, ca de exemplu prin analiza evolutiei
spectrelor de putere in timp (Ping si Lin, 1992).

Pe baza acestor consideratii problema selectiei setului de parametri s-a
solutionat preferand pe cei descriptivi, in aplicatiile unde ei au definitdi o
semnificatie fiziopatologica si pot fi masurati cu o precizie suficientd, in vederea
diagnosticarii. Un exemplu important in acest sens este dat de analiza segmentului
ST care are modificari de amplitudine pe durata atacurilor ischemice. Cu unele
exceptii (Horne, 1984), marea majoritate a studiilor referitoare la analiza
segmentului ST sunt realizate (Weisner s.a., 1982; Akselrod s.a., 1987) pe baza
analizei cu ajutorul parametrilor descriptivi.

Existd o serie de alte abordari in scopul de a depasi limitdrile celor doua
clase de parametri, printre care amintesc:

e utilizarea unor descriptori geometrici (puncte, curburi) pentru semnalul

ECG(Cheng, 1987)
¢ metode sintactice (Papakonstantinou s.a., 1981, 1986);

1.4.6 Clasificarea

Clasificarea poate fi definitd ca o procedurd menita si identifice un obiect ce
este cunoscut apriori printr-un set de parametri §i despre care la un moment dat
putem afla:

o informatii statistice referitoare la unii parametri ai sai,

e structura (relatil intre unii parametri ai sii);

e relatii cu alte obiecte.

Obiectivul major al acestei categorii de procesare il constituie diagnosticarea
in sens clinic, pe baza cercetirii traseului ECG. In principal exista trei categorii de
metode in clasificare (Bessette, 1989): statistice, sintactice §i bazate pe tehnica
asocierii.

Din prima categorie, a metodelor statistice, pot fi implementate mai multe
variante conform fig.1.8.

Distributie
cunoscutd

Parametrica

Clasificari _
STATISTICE Ne Asistati

secventiald
invagare / / Non
\ \ parametrica

Sccventiala Neasistatd

Distribugie
libera

fig. 1.8 Metode de clasificare statistica
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Dintre ele, metodele bazate pe o cunoasterea perfectd a distributiei au doar
o valoare teoretica, deoarece este practic imposibil de cunoscut parametrii unei
distributii ce caracterizeaza un "pattern" intr-un semnal real, aga cum este cazul
ECG. Deci in realitate, putem presupune numai un anumit grad de cunoastere i de
aceea trebuie folosite tehnici de invatare pentru a realiza clasificarea.

Varianta de invitare secventiald este caracterizatd de faptul cd obiectele
intrate in atentie sunt tratate unul cite unul, aceasta permitand clasificarea in timp
real, pe cand varianta nesecventiald este realizata prin analiza tuturor obiectelor
analizate deodata, la sfarsitul etapei de identificare a lor. invé;area asistatd se
realizeaza atunci cand este disponibil un set de date de antrenament, considerate de
referinta, sau cand este pusa in practica o procedurd interactivd cu un operator
uman. O astfel de solutie este indicata in cazul monitorizirilor ECG ambulatorii.

Toate aceste metode de invatare pot fi folosite cu trei tipuri de reguli de
decizie: parametrice, non parametrice gi cu distributie liberd. Utilizarea metodelor
sintactice presupune reprezentarea "pattern”-ului ca un set de elemente structurale
elementare si regula lor de asociere. Procesul de clasificare consistd in acest caz in
analiza sintactica a evenimentelor identificate. Rezultatele comunicate sunt
incurajatoare (Udupa si Murty, 1980, Skordalakis si Trahanias, 1986) dar metodele
sunt pretentioase.

16
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STADIUL ACTUAL AL CERCETARILOR

Obiectivul acestui capitol este trecerea in revista, cu referinte bibliografice,
a bazelor teoretice §i a cercetérilor publicate in literatura de specialitate si care
vizeaza principalele sarcini impuse de realizarea monitorizirii probei de efort:

e achizitia de date;

e preprocesare ECG si detectia QRS;

e compresia datelor ECG;

2.1 ACHIZITIA DE DATE ECG
in instrumentatia medicala, o atentie particulara trebuie acordata achizitiet

de semnal in scopul evitarii zgomotelor, interferentelor, derivei liniei de baza si mai
ales izolarii electrice fata de pacient.

O 7 Uref
Circuite : ]
1] e : FTB ! Amplificator
- |protectie DT 0,5-40 Hz i Test programabil CAN
l l : L ' (8bit)

I Test / Control amplificare l EOC
+ Eizol +Ec Decodificare
T_‘ le— adrese
_ ' T D BUS
' A BUS
C BUS
v
fig. 2.1. Schema bloc a achizitiei de date . é/ g 97\18
366 c
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Instrumentatia realizatd trebuie si raspunda la trei criterii: simplitate,
fiabilitate si fidelitate in a inregistra evolutia semnalului. O schema bloc consacrata
pentru achizitia datelor ECG, gestionata de un sistem de calcul, este cea din
fig.2.1. Marea majoritate a sistemelor de achizitie publicate sau comercializate se
regisesc in aceastd schema bloc (Ritter s.a. 1981; Cupal si Reese 1988; Mihu si
Breazu 1992:; Mihu 1995, Voiniciuc st Mihu 1996).

Proiectarea tuturor sistemelor de achizitie porneste de la evidentierea
caracteristicilor semnalului ECG.

2.1.1 Semnalul ECG

Thakor. Webster si Tompkins (1984) au prezentat studii de referintd asupra
compouzitiei spectrale a semnalului ECG normal, provenit de la un cord sanitos
precum si spectrele principalelor zgomote: artefacte de migcare §i zgomot muscular
(fig. 2.2). .

O prima constatare este aceea ca spectrul de frecventa al unui cord sdnitos
se intinde de la frecvente foarte joase (0.5 Hz) pdnd la aproximativ 40 Hz. La
aceasta complexul QRS isi aduce cel mai mare aport in intervalul de la 8 la 20 Hz.
Undele P 51 T au o contributie foarte mica in raport cu cea a complexului QRS, de
unde si dificultatea mare in a le identifica direct. O prima concluzie este ci, pentru
identificarea complexelor QRS, este suficienta o frecventd de esantionare de 200
Hz.

1.0

08 L

0.6 h/ \

04 =

\‘ / \ Artefacte de
N migcare
e

0.2 »
a7
BN J\J\/\
i N 1 1
( .
) N 10 15 20 25 30 35 40

Frecvenga [Hz)

fig 2.2, Spectrul de frecven;é al semnalului ECG, al componentelor sale QRS, P.T
al zgomotului muscular s1 al artefactelor de miscare. T
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Pentru a avea o imagine exactd asupra semnalului real ce ajunge sa fie achizitionat,
Friesen s.a. (1990) face o prezentare detaliatd a tuturor surselor nedorite care se
suprapun peste semnalul provenit din activitatea electrica a inimii.

Interferenta retelei se compune dintr-o componenta de 50 Hz si armonici
ale acesteia ce pot fi reprezenate in domeniul timp ca sinusoide §i combinatii de
sinusoide cu diferite defazaje si de frecvente, multipli ai frecventei de 50 Hz. in
spectrul semnalului de interferenta cu reteaua, doar armonica fundamentala "cade"
in spectrul semnalului ECG care se ia in analiza preprocesarilor, de acea zgomotul
datorat interferentei cu reteaua se reprezinta in modele ca o sinusoida cu frecventa
de 50 Hz si cu amplitudine variabila care poate atinge 50% din amplitudinea
semnalului.

Zgomotul dat de contactul electrozilor reprezintd o interferenta
tranzitorie, cauzata de pierderea temporara a contactului dintre electrod si piele si
care are ca efect deconectarea sistemului de masurare de la subiect. Pierderea
contactului cu pielea poate fi intermitentd cind se datoreaza vibratiilor . mecanice.
In aceste situatii semnalul ECG de masurat ajunge legat capacitiv la intrarea
amplificatorului de masurd si interferenta cu reteaua devine semnificativa.
Zgomotul datorat contactului slab al electrozilor poate fi modelat ca o deplasare a
liniei izoelectrice, rapida si aleatoare, care apoi descreste exponential spre pozitia
liniei izoelectrice peste care se suprapune §i o componentd de 50 Hz. Pentru
simularea acestor situatii se foloseste un impuls de duratad 1s, avand amplitudinea
egala cu amplitudinea inregistrarii ECG, si o cadere a palierului cu o constanta de
timp de Is, peste care se suprapune o armonicd de 50 Hz. de amplitudine variabila.

Artefactele de miscare sunt modificari tranzitorii (dar nu in treaptd) ale
impedantei electrod - piele, date de migcarea electrodului relativ la suprafata pielii,
insa cu mentinerea contactului. In acest caz "sursa" de semnal ECG va fi divizata
prin noua impedantd, astfel ca la intrarea amplificatorului va ajunge un semnal util
redus. Cauza obisnuita a acestor artefacte este migcarea pacientului . Pot fi simulate
spre exemplu prin modificarea liniei izoelectrice cu o forma de unda provenitéa prin
redresarea bialternanta a unei sinusoide, care trebuie sa fie insotita de o atenuare
corespunzdtoare a semnalului util. Amplitudinea §i durata artefactului sunt variabile
dar tipic, pentru simulare, se folosesc durate de 100 - 500 ms iar amplitudinea de
pana la 200% din amplitudinea QRS mediu.

Activitatea muscularid produce semnale cu un spectru larg de frecventa si
amplitudine redusa. Aceste semnale, datorate atat contractiilor muschilor netezi cat
si celor striati, pot fi aproximate ca trenuri de impulsuri de zgomot Gaussian de
banda limitatd i de valoare medie nula. De mentionat ci acest gen de zgomot nu
afecteaza niciodata linia izoelectrica. Parametrii tipici ai semnalului sunt: durata 50
ms; continutul de frecvente pand la 10 kHz, amplitudinea pana la 50% din
amplitudinea ECG varf la varf.

Deplasarea liniei izoelectrice poate fi reprezentatd de o componentd
sinusoidala cu frecventa scazuta adaugata semnalului ECG. Cauza acestui gen de
deplasare a liniei izoelectrice o constituie respiratia, efectul fiind o "modulatie” a
amplitudinii  ECG cu frecventa actului respirator (0,15 Hz + 0,5 Hz). Datorita
modificarilor de volum ale toracelui amplitudinea semnalului ECG variazd cu
aproximativ 15% pe durata unui ciclu respirator.
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Alte zgomote care apar ocazional sunt: zgomo?ul electroc}:irurgical (1"00
kHz =1 Mhz) si zgomotul produs de defibrilatoare in actiune sau de "pace maker".

2.1.2 Amplificarea semnalului ECG

Semnalul ECG repezentand o diferenta de potential intre puncte pred'eﬁmte,
implica utilizarea unui amplificator de tip instrumenta[ (Jurca, 19962, Rrezazrt cu
reactie selectiva, astfel incdt caracteristica sa globala d? frecventd sa faci nez?
eliminarea zgomotelor si interferentelor mentionate (Clovclloda, ‘1981)4 Qviat?
amplificat, semnalul este transferat printr-o cale ce reah.zevaza izolatia galvamc':a' a_%a
de pacient spre blocul de Conversie Analog ‘Numerlca (CAN).' Caracteqsﬂcne
amplificatorului, precizate de AHA (American 'Heart Asociation) s IEC
(International Electrotechnical Commission) sunt urmatoarele:

e intrare diferentiala;
lesire cu referinta la masa,
castig in tensiune: 60 dB;
banda de trecere: 0,1-40 Hz,

CMMR (factor de rejectie a modului comun) >80 dB;

imunitate la radiofrecventa

impedanta de intrare diferentialda Zi = 6 + 10 MQ. Desi existd dispozitive
semiconductoare si amplificatoare de masurd capabile si asigure
impedante de ordinul 10 G, impedanta optima de intrare Zi trebuie si
fie

Ze<Zi<Zp 21

unde Ze este impedanta tipica a unui electrod iar Zp este impedanta de

cuplaj intre pacient si sursa de interferente (Winter i Webster 1983);
e conditii severe in ceea ce priveste izolarea galvanica intre pacient si
partea de monitorizare (>2kV), corespunzitoare clasei I, conform
incadrérii date de IEC in Publication No. 601-1 "Safety of Medical
Electrical Equipment”. Se tine cont de faptul ¢ mai multe aparate
alimentate de la_retea pot fi conectate simultan pe pacient (Cook s
Webster 1980). In literatura de specialitate si in implementérile comer-
ciale se intalnesc solutii de izolare prin cuplaj capacitiv, optic sau
electromagnetic, aceastea din urma rezolvand simultan si problema
alimentéril cu energie electrica a partii electronice izolate;
protejarea intrarilor la varfuri de tensiune produse de defibrilatoare sau
incarcare electrostatica. Se poate realiza practic cu ajutorul unor tuburi
eclatoare cu gaz (neon), sau cu circuite de limitare cu diode. Pe langa
protectia pacientului la eventuale accidente prin electrocutare, izolarea
galvanica asigurd eficient si protectia partii de achizitie impotriva
impulsurilor de tensiune provenite de la un defibrilator.

2.1.3 Conditioniri ale semnalului

Conversia analog-numerici necesita adu

cerea nivelului semnalului analogic
la un nivel adecvat Pentru aceasta trebuije asigu H

rata o filtrare analogici i o ampli-
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ficare adaptativa. Filtrul este de tip FTB (cel mai indicat Butterworth de ordinul 2)
si prezintd o bandd de trecerere 0,5 + 40 Hz. Rolul lui este de a adapta
caracteristica globald de frecventa cu spectrul semnalului ECG.

Rolul amplificatorului programabil este de a asigura semnalului analogic o
dinamica intre limite impuse de convertorul analog numeric. Un amplificator
programabil asigurd reglarea amplificarii, fiind adresat direct de unitatea de
centrald. Fara exceptie, amplificatoarele programabile sunt realizate pe principiul
modificarii elementelor retelei de reactie negativd a unui amplificator operational,
cu ajutorul unor comutatoare electronice comandate de un registru latch de
control, a cdrui setare se face soft prin intermediul magistralei de date (fig. 2.1).
Tensiunea de iesire depinde de tensiunea de intrare dupa relatia:

Ves = A( N) - Vin (22)

Unde A, poate lua 2" valori discrete. S-a constatat cd este suficient un numir de

4 + 8 trepte de amplificare, ceea ce poate fi realizat cu N=3 biti transmisi
amplificatorului programabil.

2.1.4 Interfata

Un bus intern de 8 biti este direct accesibil memoriei sau porturilor 1/0.
Doua componente sunt adresabile direct: convertorul analog-numeric si registrul de
control. Rezultatul conversiei (esantionul de intrare) se citeste direct pe bus-ul de
date intern. Registrul de control mai poate asigura comenzi necesare unui lant de
achizitie performant: calibrarea cu o tensiune de referintd (1 mV), aducerea la zero
a amplificatorului, pentru o ulterioara corectie soft a tensiunii de offset.

Alte arhitecturi permit: compensarea rapida a derivei liniei de baza,
programarea frecventelor de taiere ale filtrului analogic, schimbarea manuald sau
automata a derivatiilor de inregistrare.

Semnalul EOC (End Of Conversion) furnizat de convertor se poate utiliza

fie pentru modul de lucru prin intreruperi, fie pentru citirea de cétre calculator a
stariit CAN.

2.1.5 Cuantificarea semnalului

Mai multi factori determina nivelul de cuantificare (numarul de biti al CAN),
intre care: conservarea tuturor informatiilor din semnalul ECG, o dinamicd
suficienta a semnalului analogic, nivelul de zgomot propriu al amplificatorului. in
literaturd se apreciaza ca numarul de biti necesari CAN poate fi intre 6 §1 10 in
functie de cerintele aplicatiei, pentru monitorizarea aritmiilor fiind des intdlnita
cuantificarea pe 8 biti, considerata suficienta. Pentru alte aplicatii cum ar fi studiul
post-potentialelor, necesarul de biti creste. Jalaleddine (1990) propune o formula
pentru determinarea numarului minim de biti necesari procesarii.

Vivv Vecg
20 log Vlevc‘g + 20 log——=

Nmin > - k! 2.3)
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unde

Vivy - tens. varf-varf permisi de intrarea CAN

Vecg - amplitudinea QRS (in general 1 mV varf-varf)

q - rezolutia dorita (variatia semnalului corespunzator LSB).
Nu are sens cresterea numirului de biti peste valoarea la care zgomotul de
cuantificare ar scidea sub valoarea zgomotului echivalent total din semnalul ce
trebuie cuantificat. De aceea, valoarea maxima a numarului de biti se determina
punand conditia ca valoarea efectiva a zgomotului de cuantificare sa fie egald cu
zgomotul semnalului. Valoarea efectivé totald a zgomotului la intrarea CAN.

VyzarmT = v720 + V72.G,EL (2.4)

unde:
VzG - tensiunea efectivd de zgomot a amplificatorului ECG, datorata in
principal componentelor electronice ale amplificatorului.
Vza 11 - tensiumea de zgomot datorata electrozilor.

V., tor
Nmax < _—_61(—2]__ -1 (2.5)

In concluzie, numaérul de biti pe care se face conversia analog-numerici
trebuie ales intre limitele impuse de relatiile (2.3) si (2.5). In alegere, un factor de
care trebuie tinut cont il constituie utilizarea eficienta a resurselor hard si soft. De
aceea. aga cum rezultd din literatura de specialitate, sunt intalnite rezolutii de la 7
la 12 biti. In cazul monitorizarii insd, nu este necesar un nivel de cdantiﬁcare
superior lui n=8. Aceasta face posibila achizitia si prelucrarea datelor rapid si
eﬁlc'ac'ef vehiculand soft informatia ca variabile BYTE (un octet) in partea de
achizitie.

2.1.6. Frecventa de esantionare

~ Alegerea frecventei de esantionare se face in functie de nivelul de
cnxant_lﬁca(e, de frecventa superioard Fs din spectrul semnalului ECG si de
conditiile impuse de filtrul trece banda din lantul de achizitie. Din punct de vedere
al pondern_ in densitatea spectrali de putere se arati ca frecventa maximi
repre;entatnl\'a.este Fs = 40 Hz. (Thakor s.a. 1984), pentru un cord ‘sénétos in
cazuri patologice insa (postpotentialele ventriculare, fibrilati ,

. : , atie) pot a

mult mai mari (sute de Hz). her e pare frecvente

. .Jalalgddnn 's.q.(1990) determind pentru frecventa minima de esantionare o
conditie mai restrictiva decat cea impusi de teorema Shanon:

(2.6)

R
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unde: Fe - frecventa de esantionare;
Fs - frecventa superioari de tiiere (-3dB) a filtrului;
Fecg - frecventa maximai superioara din spectrul ECG;
Kecg - panta caracteristicilor spectrului din zona de tiiere exprimati in
dB /dec. (aproximativ 60 dB/dec),
Kf - panta caracteristicii filtrului, In zona de taiere exprimatd in dB/dec;
N - reprezintd numarul de biti pentru cuantificare.

Se poate concluziona ca, pe lingd nivelul de cuantificare, alegerea frecventei
de esantionare este un factor esential in atingerea scopului final, de ea depinzand
atdt acuratetea reprezentdrii numerice a semnalului, cat si performantele de
procesare ulterioard a acestuia.

2.2 DETECTIA QRS

in orice analizi a inregistrarii ECG, detectia complexului QRS reprezintd
primul pas, obligatoriu §i necesar. Complexul QRS este cea mai importantd
caracteristica a ECG, prezentdnd o mare amplitudine $i forme demult studiate in
medicina clasica. Cu toate acestea, este poate cea mai provocatoare problema cu
care orice cercetator al ECG se confrunta.

2.2.1. Clasificari

In ultimii ani clasificarea detectoarelor QRS a fost subiectul multor lucriri.
Clasificirile propuse nu sunt satisfacitoare in totalitate, caci incercarile de
generalizare in problematica detectiei QRS nu pot cuprinde diversitatea principiilor
si tehnicilor folosite.

Pahlm si Sornmo (1984), propun o solutie unanim acceptatd de impartire a
detectorului QRS in doud parti: preprocesarea si regula de decizie.

Gritzali (1988) foloseste cea mai generala clasificare a detectoarelor:
non-sintactice, sintactice i hibride i face o generalizare matematica a
transformarilor neliniare propuse anterior de Pahlm si Sornmo.

Sintactice Recursive

Liniare

Detectoare

QRS Nesintactice <

Nerecursive

Neliniare

Hibride

fig. 2.3 Clasificarea detectoarelor QRS (Gritzali 1988)
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Jalaledine si Hutchens (1987) au propus gruparea principiilor de dgtecpg
QRS in doud categorii: in prima parte sunt cuprinse detectoarele adaptlv? si
neadaptive impreuna cu criteriile de decizie pentru recunoasterea QRS iar in a
doua parte ar fi cuprinse toate detectoarele care folosesc domeniul de frecventa
pentru filtrare precum si tehnicile de corelare. )

Desi exista si alte incercari de a incadra diferitele tipuri de detectoare in
anume clasificari (de exemplu Friesen s.a., in 1990, identifica si compara noua
tipuri de detectoare semnificative), consideram ca suficient de acoperitoare
clasificarea facuta de Gritzali (1988) si o prezentam in sintez in fig. 2.3.

De remarcat ci, in nici o referire la clasificari ale detectoarelor QRS, nu se
insista asupra existentei unui criteriu de clasificare "utilizarea in timp real”, si
aceasta deoarece acest criteriu nu este astazi unul de principiu de functionare ci
unul de comparare a detectoarelor intre ele, legat de timpul de calcul §i resursele
necesare implementarii lor.

2.2.2 Metode folosite in detectia QRS

Ne propunem in continuare o trecere in revistd a principalelor realizéri
publicate, fara a avea pretentia de a epuiza nici pe departe domeniul. Principala
sursa de inspiratie in a realiza algoritmi numerici de detectie a complexului QRS
este prelucrarea analogica a semnalului constind de obicei dintr-un filtru trece
banda urmat de un detector liniar sau neliniar cu prag (Ciocloda, 1981).

Detectia simplda a QRS. A fost implementata intr-un spectru larg de tehnici
mergand de la simple praguri neadaptive (Mora 1984) pana la tehnici probabilistice
(Carrault 1992).
in cele mai multe cazuri cautarile au mers in urmatoarele directii:

-asigurarea operari in timp real

-stabilitate in localizarea punctului fiducial

-modularitate st siguranta pentru procesarea ulterioara

Astazi detectia QRS este considerata buni dacd asigurd un procent de
siguranta mai bun de 99 % in situatia de raport semnal/zgomot ridicat (Mark si
Moddy. 1988).

Detectii QRS multiple. Este folositd in  analiza ortogonald dar si in
sistemele de diagnostic standard in detectia potentialelor tirzii (Berbari, 1992). in
aceste cgzuri detectia QRS poate combina informatiile provenite de la mai multe
canale simultan pentru a amplifica complexul QRS. Sunt §1 situatii in care existi
mai multe canale de achizitie dar detectia se face pe unul singur §i anume este
selectat cel cu raportul semnal/zgomot cel mai redus.

'U_n aspect interesant ce mai trebuie mentionat este acela ca in categoria
procesarilor cu scop de fitrare pentru ECG, nu sunt utilizate metode matematice
consacrate cum ar fi. transformata Fourier, transformata Fourier discreta
transformakta Z, transformata Biliniara Desi acestea pot atinge performanté
deosebite in ceea ce priveste cafactgristica de frecventa realizati, motivul pentru
care nu sunt folosite este acela ci utilizand calcule in virgula flotanta, este necesar
un volum mare de calcul spre deosebire de algoritmii de calcul speci}'lci in analiza

ECG. care necesita un volum red 1 1
. us de calcul, fiind im lemen 1 1 1
in“—eg] p tatl cu coeﬁc1en;|
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2.2.3 Preprocesare

Din punctul de vedere al schemei propuse de Palm si Sornmo, obiectivul
preprocesarilor il constituie obtinerea unui "varf" pozitiv pentru fiecare QRS, varf
care sd permitd ulterior implementarea de reguli de decizie simple. Pentru aceasta
trebuie ca in preprocesarea semnalului ECG, sa fie utilizate metode care si
evidentieze puternic caracteristicile complexului QRS fin detrimentul celorlalte
componente ale semnalului: interferente, artefacte, deriva liniei de baza, nivelele
undelor P §i T, etc (Shaw si Savard 1995). O incercare de clasificare a metodelor
de preprocesare ar putea fi urméatoarea:
transformari liniare;
identificarea punctului fiducial,
transformari neliniare,
corelatia cu o forma "sablon",
modelarea complexului QRS.

2.2.3.1 Transfomari liniare

Asa cum s-a precizat mai inainte, spectrul semnalului ECG este compus din
contributia undelor P, QRS, T, la care se adauga interferentele de joasa frecventa,
produse de artefactele de migcare si respiratie, zgomotul muscular si altele. Aceste
date cunoscute apriori, referitoare la spectrele semnalelor si zgomotelor, sunt
exploatate 1in identificarea evenimentului QRS si constituie baza de rezolvare a
problemei detectiei in multe articole.

Lucrédri anterioare au concluzionat ca cea mai mare parte a energiei
continute in QRS cade in banda 8-20 Hz (Brydon 1976, Thakor g.a., 1984), in timp
ce celelalte interferente sunt scazute in acest interval. Continutul de amplitudini
mari $i continutul de frecvente inalte sunt reprezentate in domeniul timp prin pante
cu cresteri rapide si cu deflexii importante. Din aceste ratiuni, au fost utilizate in
determinarea QRS-ului metode care folosesc in parte metode de filtrare liniard
combinate cu diferentierea semnalului in domeniul timp.  Astfel, primele
detectoare folosesc simple diferentiatoare "2 puncte” care au intr-adeviar o vitezad
de calcul foarte mare (Holsinger s.a. 1971). Folosirea acestei metode simple de
procesare este evidentiatd si de clasificarile consacrate (Friesen s.a., 1990). Aceste
diferentiatoare, foarte sensibile la zgomot de inaltd frecventa sunt o aproximare
"siraci" a derivatei matematice (Alshtrom §i Tompkins, 1985). in ideea de a
imbunatati sensibilitatea la zgomot a diferentiatorului simplu "2 puncte ", el este
urmat in multe aplicatii de un FTJ.

Tompkins §i Webster (1981), propun o metoda "trei puncte de diferenta

a" pentru implementarea diferentiatoarelor cu banda limitata pentru a obtine

centrata
un raspuns in frecventd mai bun decat diferentiatorul anterior §i reduc numarul de
calcule folosind un numar mic de coeficienti. Aceastd configuratie duce la folosirea
unui FTB cu o largime de banda de 12-21 Hz cu o frecventa centrala de 17 Hz.

Thakor s.a. (1984), Ruiz §.a.(1984), Laguna 5.a.(1990), Usui $i Amidror
(1981) au prezentat metodologii pentru FIR (FTJ) si diferentiatoare pentru aplicatii
in domeniul biomedical unde, apriori, se cunoaste spectrul semnalului util §i cel al
zgomotului.
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Usui si Amidror (1982), Ligtenberg i Kunt (1983) au propus o clagé d?
"diferentiatoare trece jos" care combina diferentierea (FTS),'cu o medler_e variabila
pentru netezire (FTJ). Avand coeficienti intregi (-1;1) algontmn propusi sunt mult
mai rapizi decat "greoiul" calcul cu virgula ﬂotapté sau intregi foarte mari (double
int.), pretins de solutiile de filtrare numericé clasice. . o

O alta sarcind a preprocesdrii este §i medierea mai multor cicluri ale
semnalului (Jane §i Rix, 1991). Medierea se face atunci cind se are in vedgre o
ulterioara analizi mai profunda a ECG, ca de exemplu in analiza morfo]oglcéla
undelor P sau T. Scopul medierii este de a reduce cat mai mult zgomotul alea;orlu
din traseul ECG si de a releva caracteristicile provenite din activitatea e]ectncé' a
cordului Alegerea ciclurilor cardiace pentru mediere se face astfel incat batdile
ectopice s fie excluse. Medierea presupune identificarea in prealabil a unor
puncte reprezentative. Sunt folosite in general pentru mediere 10 -20 de batai.

2.2.3.2 ldentificarea punctului fiducial (Extragerea punctelor esentiale)

Punctul fiducial se defineste, in cazul ECG, ca punct de referinta al unei
evolutit R-R (un ciclu cardiac) astfel ales incét toate celelalte cicluri sa poata fi
aliniate avandu-] ca referinta.

Foarte multi autori au creat metode pentru identificarea §1 extragerea unor
puncte importante. De exemplu, varfurile ECG au fost studiate prin metoda
"maximelor si_minimelor locale” (Dumpala §.a. 1982, Skordalakis g§i Trahanias
1987, Horowitz 1977). Metoda intitulata "fereastrd glisantd cu trei puncte"
aplicata secventer de intrare localizeaza de asemenea maxime §i minime locale
(Escalona 1986, 1993).

Odatd punctele extrase, poate fi facuta liniarizarea ECG prin seturi de
segmente de dreapta si astfel semnalul va fi complet determinat prin lungimi de
segmente s1 unghiuri (pante) ale acestora. O conditie de baza in realizarea acesteia
este orizontalitatea liniei de baza. In continuare, se utilizeazi detectia standard
folosind praguri adaptive sau neadaptive pentru identificarea complexelor QRS
(Hsiung 2 1989). O idee interesanta este aceea ca dupa identificarea punctelor
esenfiale, sd se utilizeze §i 0 tehnica de corelare cu o formi sablon (Cheng s.a.
1987), solutie prezentatd mai pe larg in paragrafele urmatoare.

Du»pé extragerea punctelor esentiale, forma de unda poate fi reprezentatd
prin sirurt de simboluri care si descrie pozitiile §i caracteristicile acestor puncte.
Urmeazd ca apoi complexul QRS si fie descris in termeni structurali cum sunt:
unghwuri, curbe, varfuri, segmente (Lee s.a. 1987). Aceste caracteristici pot fi
explorate apor prin metode sintactice. Una dintre acestea "recunoasterea
paternunilor” descrie semnalul in termeni de paternuri primi{ive folosind o
g‘r_amgg@ in mod similar ca in limbajele de programare (Giakoumal’cis $.a.1987)
('a exemplu alfabetul [PZ; PP; PN, PM; PS) poate reprezenta un sir de linii 'c;
::\ar:;rlp?mé este nula (PZ),'pozitivé (PP), negativa (PN), mare (PM), scazuti (PS)
(le,::,alnn |a()C;3S; limbaj un triunghi se descrie in felul urmator: [PZ; PN, PP; PZ]

Dupa codar ] 5 Co
caractere pale al?a;étulft?lm:liesde (‘-:llf::: Ya1 ﬁ reprezent?ta dec prin _ struri de
‘ : strulur,  corespunzitoare formei de undi
codificate, poate fi recunoscuti prin  cautarea de paternuri particulare in
interiorul semnalulur codificat Prima incercare de folosire a analizei sintactice

L lieul HINLalLile
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a ECG a fost in domeniul analizei ritmului cardiac (Belforte 1979, Udupa si
Murthy 1980). Alti autori au adus contributii la aceste propuneri initiale, in
special prin addugarea de reguli semantice la regulile sintactice (Skordalakis
1984; Papakonstantinou 1981, 1986; Trahanias 1989, 1993 ). Pasul urmator il
constituie aplicarea tehnicilor de inteligenta artificiala la analiza ECG.

2.2.3.3 Transformiri neliniare

S-au dovedit ca eficiente metodele zise neliniare, care opereazid asupra
secventel ECG cu algoritmi precum: modul, ridicare la patrat, radical (ordinul 2),
diferentiere sau medieri prin transformarile "lungime" sau "energie" (Murthy si
Rangaraj 1979, Taylor 1979, Okada 1979, Fraden §i Neuman 1980, Nygards si
Sornmo 1982, Ligtenberg §i Kunt 1983, Alhstrom §i Tompkins 1985). Alte
aplicatii care au implementat "filtrari prin mediere" au fost realizate (Yu s.a. 1985,
Chu si1 Delp 1989) pentru identificarea QRS.

Tehnicile de transformare neliniara, aga cum rezultd din blbllograﬁa citata,
sunt frecvent utilizate in detectia QRS din cauza complexitatii scizute, a numarului
scazut de calcule, a eficientei mari §i a sansei mari de a fi utilizate la procesarea in
timp real, fiind indicate pentru aplicatiile pe calculatoare PC. in figura 2.4 sunt
prezentate sintetic cateva variante intalnite in literatura.

X(n) N 5
(K am——
J—_* ."(n)
5 d /dt
o N
Y(n)
d/dt |
Ko " 4 N
Y(u\
d /dt | |

fig. 2.4. Transformari neliniare in detectia QRS:
Prima varianta (Taylor, 1979) insumeazd patratul esantionului curent cu

derivata de ordinul 1 a semnalului de intrare. A doua (Nygard si Sornmo, 1983)
insumeazd modulul semnalului de intrare cu modulul derivater de ordinul 1.
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Alhstrom si Tompkins (1983 §i 1985), utilizeazd a treia pqmbinafgig de procesiri
neliniare. De mentionat de asemenea, ca nici o data tehnicile neliniare nu apar
singure, ci in combinatii cu cele liniare. ‘ § i .

O problema interesantd o constituie analiza spectr.ala aferenta} unet
transformari neliniare. Orice transformare liniard aplicatd unui semnal avand un
spectru de frecvente dat, are ca efect modificarea spectrului in sen;u! .cé pot fi
amplificate sau atenuate doar frecventele existente in spectrul .mmal, Spre
deosebire de acestea, transformarile neliniare duc la aparitia de noi componente
spectrale.

2.2.3.4 Corelarea cu o formi "sablon" (template matching)

Obiectivul acestei transformari este acela de a compara esantion cu esantion
o forma de undi necunoscuta cu o formi de unda cunoscuta ("sablon") si este
apropiat modului uman de a identifica cu ochiul liber o formé de unda cunoscuté
intr-o inregistrare unidimensionala. .

O primi varianti se bazeaza pe proprietatile functiei de corelatie (Collins si
Arzbaecher 1981). Fiind dat un semnal zis "sablon" S(n) si un semnal de studiat
X(n), functia de corelatie dintre semnal §i sablon este data de relatia:

N

C(n) = 2. S(k) - X(k-n) 2.7

ko1

unde N = numarul de puncte al semnalului "sablon".

Maximul relatiei (2.7) semnifici cea mai mare asemanare dintre functie §i
sablon Daca prelucrarea se face in timp real, atunci implementarea acestei functii
se face deplasand fereastra ce contine sablonul in ritmul achizitiei, la fiecare nou
esantion calculandu-se functia C(n). Procedura este considerati greoaie din punctul
de vedere al numarului de calcule matematice daca sablonul contine multe puncte
(Dobbs s a. 1984). Daci la aceasta se mai adauga si memorarea a mai multe forme
“sablon”. atunci in timp real functia de corelatie presupune inmultirea foarte rapida
a unor vectori de mari dimensiuni. Jalaledine si Hutchens (1987), folosind mai
multe procesoare legate in paralel si in care fiecare procesor este desemnat sa
detecteze un singur "sablon", au realizat procesari pentru identificare de diverse
patologn in inregistrarea ECG.

Limitarea conturului este o alti cale pentru implementarea corelatiei cu
un sablon dat (Goovaerts sa, 1976, Van den Akker s.a., 1981). De aceast%n data
sablonul nu mai este un contur singular, bine precizat, ci este un domeniu cu limite
superioare st inferioare, ca in fig 2.5. In acest caz nu inmultirile si adundrile sunt
cele care ocupa rolul central, ci comparatiile care sunt ﬁcute intre semnal si
limitele conturului sablonului. ' e

Pentru implementarea practica, cele doui
tablouri de date de lungime N
este

_ §abloane sunt construite ca doua
1ar regula de decizie a aparitiei complexului QRS

Csup(N-k) > X (n-k)> Cinf( N-k ) (2.8)
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unde: X( n) reprezintd esantionul curent al semnalului ECG cercetat, Csup( k )

este conturul superior impus iar Cinf ( k ) conturul inferior impus.
Relatia 2.8 trebuie iteratd pe intreaga lungime a sabloanelor, deci pentr k = 0 = N-1

»

Csup LECG

>
%

Sablon ¢

deplasare sablon
—

N_—

|
T

—

n Te

fig 2.5. Algoritm de "limitare a conturului" pentru detectia QRS:

Aceasta diversitate de posibilitati de a incadra sabloane QRS normale sau
patologice, face ca metoda sa fie o buna alternativa la alte solutii mai sofisticate

2.2.3.5 Modelarea semnalului ECG

Dacéd este nevoie de o mare cantitate de informatie despre QRS atunci
trebuie folosite alte tehnici care sd dezvaluie §i alte proprietati ale nregistrarn
ECG. Astfel modelarea ECG devine necesara cdnd se cere detectia undelor P sau
T. Aceasta nu exclude insa utilizarea modelarii si la detectia QRS Scopul modelaru
este reducerea proceselor complicate. cu multi parametri. la unul simplu cu un
numar mic de parametri (McClellan.1988). Un semnal poate fi modelat ca 1esire a
unui sistem liniar, invariant in timp sau adaptiv, sistem condus printr-un semnal fix
la intrare. Dacd de cxemplu un esantion unitar este folosit ca excitatie, la 1esire va
apare raspunsul la impuls al sistemului. care va fi chiar semnalul modelat
Modelarea poate fi facutd direct. aga cum se vede in figura 2 6. in care parameiri
functiei  H(z) vor fi alegt astfel incat si mimmizeze ercarea de modelare
Ay

[N\

N -~

Ay = 1+ ay z’ (o))
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B(z) = "Z bz (2.10)
k=0

Acest procedeu implicd o mare cerere de putere de calcul, de aceea au fost
dezvoltate un numar mare de metode indirecte (Stearns,1988). Mai mglt, deogrece
semnalele sunt nestationare si nu pot fi modelate numai Cu un singur sistem
invariant H(z), este adesea posibil sa fie modelate mici portiuni din ;emnal, ceea
ce implici insa ca parametrii modelului sa se schimbe “de la o portiune la z}ltﬂa.
Filtrul adaptiv_reprezinta un exemplu in care coeficientii modelului evolueazid in
timp dupa o metoda data, pentru a minimiza eroarea.

X(n)

inpuls undar B(Z) h (n) € (n)
— H(Z) = —_— — —>

A(2)

fig. 2.6 Schema bloc a unui modelator direct

Murthy si  Rangaraj (1979) au modelat ECG dupéd acest model, vizand in
acelast timp 1 problema sintezei semnalului ECG. Predictia liniard a fost de
asemenea utilizata pentru extragerea proprietatilor ECG si identificarea QRS (Lin
st Chang 1987). Mai recent Carault s1 Senhadji (1990), considerd semnalul ECG ca
o suprapunere de parti stationare, fiecare avand propriul model. Sarcina dificila
este acum detectarea schimbarilor dintr-un anumit model. Rezultatele sunt
promitdtoare pentru detectia undelor P §i T.

2.2.4 Prezentarea aparatului matematic

in acest paragraf vor fi prezentate mai multe filtre intalnite in studiul
bibliografic, insotite de o sintezd a aparatului matematic utilizat. Se vor prezenta
functia de transfer H(z) si relatia de implementare a filtrului, iar acolo unde este
cazul, particularitati ale folosirii acelui tip de filtru.

Acesti algoritmi elementari pot constitui o buna sursa de inspiratie mai ales
pentru realizarea de preprocesiri rapide. Tot asa de bine se preteazi a fi inglobate
in structuri de filtrare mai complexe, ca de exemplu in filtre adaptive.

2.2.4.1 Filtre Trece Sus

Derivata de ordinul 1. Solutia reprezinta implementarea derivatei "

‘ € ( . clasice" de
ordinul | definita pe secventa numerica discretd Xn:

H(z) = (1-2'y/T (2.11)

Yn = Xn -Xn-, (2.12)
* Denvata de ordinul 1 "trei puncte" (Ahlstrom si Tompkins, 1985)

H(z) = (1-2?)/T (2.13)
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Yn = Xn -Xn-, (2.14)
e Derivata de ordinul 1 "cinci puncte" (Pan i Tompkins, 1985)
H(z) = (-z'* -2z +22" '+2) / 8T (2.15)
Yn = (-Xn-; -2 Xn-, +2Xn-; +Xn) / 8 (2.16)
¢ Derivata de ordinul 2 "cinci puncte" (Perriyalwar §.a.,1990)
H(z)=(z*-8z +8z '-z) /12T (2.17)
Yn = (Xn-; -8 Xn-, +8Xn-; -Xn) / 12 (2.18)
¢ Derivata de ordinul 2 "sapte puncte" (Perriyalwar s.a.,1990)
H(z)=(-3z -2z -z*+z2 2 +22 '+32) / 28T (2.19)
Yn = (-3Xn-¢ -2 Xn-s - Xn-4 + Xn-» +2Xn-; +3Xn) / 28 (2.20)
o Derivata de ordinul 3 "sapte puncte" (Perriyalwar s.a.,1990)
H(z) = (222 °-67 2’ * -582 % +582° 2 +67z '-222 ) / 252T (2.21)
Yn =22Xn-¢ -67 Xn-s - 58Xn-; +58 Xn-, +67Xn-; -22Xn) / 252  (2.22)

2.2.4.2 Filtre Trece Jos

Filtrul de mediere numit Hanning (Ahlstrom i Tompkins 1985)
H(z) = (z > 422" '+z) / 4T (2.23)
Yn = ( Xn-, +2Xn-; +Xn) / 4 (2.24)
Acest filtru realizeaza o mediere a trei esantioane, centrata pe cel din mijloc.
e FTJ recursiv (Pan si Tompkins,1985)

H(z)=(1-z%)?/(0-z2") (2.25)
Yn=2Yn-; - Yn-» + Xn -2Xn-¢ +Xn . > (2.26)

e FTJ recursiv generalizat (Alhstrom §i Tompkins,1985)
H(z)=Q-z™) /(1 -2") 2.27)

Acest tip de filtru prezintd o proprietate deosebit de interesanti: desi este
recursiv, el are o caracterisrici de faza liniara. Prezenta unui "zero " chiar in
punctul z = 1, face ca frecventa zero (componenta continud) sa treaci. Prezenta
polilor pe cercul unitar, egal distantati, face ca respectivele frecvente si nu treaca.
Deci se pot implementa odatd cu filtrul trece jos si rejectoare ale unor frecvente
nedorite, prin alegerea adecvata a tipului de functie de transfer §i a frecventei de
esantionare. Ca dezavantaj, filtrul nu prezinta o buna taiere in apropierea frecventei
rejectate §i nici un palier constant in banda de trecere.

O alta idee de obtinere a unui FTS este scaderea din semnalul original a
semnalului trecut printr-un FTJ, ca in exemplul urmator (Pan si Tompkins, 1985):

Hz)=1-z>)/(1-2") (2.28)
Yn =2Yn-; - Yn-, + Xn -2Xn-¢ +Xn . > (FTI) (2.29)
Y'(n) = Xn - Y(n) / 256 (FTS) (2.30)

2.2.4.3 Filtre Trece Banda

Modul obignuit de implementare il constituie legarea in serie a doua filtre:
unul FTS iar celélalt FTJ.
o FTS (derivata de ord 1 generalizatd) plus FTJ tip mediere (Usui si Amidror,
1982)

31

BUPT



Capitolul 2

1

I
Z Xk<n'x - Z.lxk‘n-N

— 231
Yo = ANT(2L+1) | .( )
Pentru ca relatia 2.31 sa devina cauzala se face schimbarea de variabila:
k+N+L — k
1 I
Z Xieoa Zka.L.zx
Y, = = (2.32)

" ANT(2L +1) o
Modul de operare al relatiei 2.32 este ilustrat in fig 2'.7A Acest tip de combinatie,
FTS+FTJ, reprezinti un filtru trece banda extrem de util in preprocesare.

Difcrenticre

Ll
T
\L-.\»[ Xk~.\ )k-.\~l XL k+N-L xk-.\' )k-N-l,

v

mcedicre medierc

fig 2 7. Algoritm de mediere si diferentiere (Usui i Amidror,1982)

e FTB recursiv (Ahlstrom si Tompkins 1985)

(] _ Z-IZ 2
(1-2(cosq) z"' -z7)?
Pentru q = n/3, /2, 2n/3 se obtin FTB. Pentru q = 0 sau «, se obtin FTJ respectiv
FTS Pentru q = n/3, structura filtrului devine

\'n=2Yn-l'3Yn-2 +2Yn-.‘~ 'Yn-4+xn‘2x n-12 +Xn .24 (234)

Trebuie mentionat ca toate transformirile liniare prezentate pani acum au
coeficienti intregi §i se preteazd foarte bine la procesarea in timp real. Se pare ci
solutiile cu filtre rezultate prin metode ca: Transformata Fourier, Transformata
Fourier Discreta, Transformata Z, Transformata Biliniarid sau altele nu prezinta
interes in domeniul preprocesarii ECG in vederea detectiei QRS. Aceasta datorita,
pe de o parte, valorilor reale ale coeficientilor utilizati iar pe de alta, lungimii

algoritmilor de calcul comparativ cu filtrele prezentate, pentru obtinerea de
performante identice ‘

2.2.4.4 Transformarea LUNGIME

Fie o curbd C definita printr-o functie vectoriala X
dimensional, cu derivate continue.

[t, t+q] este

4 V¢ (u), reala, in spatiul n-
Prin definitie lungimea curbei in intervalul
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Laao="" 2 () (2.35)

i=1
unde: n dimensiunea spatiului vectorial (numairul canalelor de inregistrare)
q lungimea ferestrei in care se calculeaza lungimea
In cazul discretizarii functiei X, cu o perioada normalizatd de esantionare ( T = 1),
avem:

jtart n
L(n.q‘j): i \/ Z(Xi,k - Xi,k-l)z (2-36)

k=j i=1
sau sub formai recursiva:

Liaaiy=™ Langjony + Z (X001 - Xa.qu)z - \/ Z (X, -X i.j-‘.’)z

i=1 i=1

(2.37)

Pentru o fereastrd de analiza q fixata la latimea estimatad a complexului

QRS ( cca 135 ms) si pentru o curba ale cédrei coordonate sunt valorile rezultate in

urma inregistrarii mai multor derivatii standard ale ECG, transformarea 2.37 va fi

maxima in momentul in care apare complexul QRS si va fi scazutd peste tot in altd

parte. Principalul inconvenient este ca transformarea pune in evidentd si zgomotul

de inaltd frecventa suprapus peste semnal, putind duce la identificari false, asa cum
este ilustrat in fig. 2.8.

X, 4

ML SN [ A S—

fig 2.8 ldentificare falsa cu transformarea lungime

Din acest motiv, este indicatd folosirea acestei transformari in cooperare cu
altele ca de exemplu o transformare neliniard cu caracter integral care si ofere
informatii §i asupra ariei cuprinse intre axa de baza si curba sau cu o metoda
liniara.

2.2.4.5 Transformarea ENERGIE

Prin analogie cu energia cineticdi a unui corp de masd m, transformarea
"energie" definita pe un interval [t ; t+q] este:

t-q M & ,
Eqean= ). > Z} (X,) (2.38)

in procesarea discreta, alegind perioada de esantionare unitard, si o masi
m=2 vom avea:
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i-q-1f.a .
E(n.q.y): Z (Z (Xix - X i.k-l)-) (2.39)
k- =1

care conduce la relatia de recurenta:

E

2

n ) n )
(noa.) E(n.q.J-l) + Z (XI-J'Q’l -X i‘J‘q)- - .=Zx (Xi-J -1 7 X ij '3)
s (2.40)
Cele doud transformari, "lungime" si "energie”, generalizeaza mai multe
transformari propuse in literatura ca de exemplu:
e pentrun = q = I, transformarea 2.37 devine echivalenta derivatei de ordinul 1
a semnalului redresat (Holsinger s.a. 1971);
e pentrun =1 s q= 65, transformarea 2.40 devine transformarea propusa de
Ligtenberg si Kunt, 1983;
e pentrun =3 siq= 1 transformarea 2.37 devine transformarea utilizata frecvent
pentru analiza vectocardiogramelor.

2.2.4.6 Transformarea MEDIANA

Pentru a evita confuzia dintre valoarea medie a unei secvente si
transformarea "mediana". le vom prezenta pe ambele. Valoarea medie este o
transformare liniara, valoarea esantionului la iesire calculdndu-se cu relatia 2.41
(numita si medie aritmetica):

Y(n) = Ell—iX“ (2.41)

unde q reprezinta largimea ferestrei in care se face medierea.

Transformarea "mediana" este o transformare neliniard al carei algoritm
este urmatorul: in fereastra de lungime q=2k+1 (impar), se ordoneazd toate
esantioanele in ordine crescatoare. legirea Y(n) va lua valoarea esantionului aflat in
centrul ferestrei. dupa ordonare. In cazul valorilor pare ale numarului de

esantioane, mediana se calculeaza ca medie aritmetica a celor doud valori aflate in
centrul ferestrer.

2.2.5 Evaluarea performantelor in detectia QRS

De la debutul procesirii analogice a semnalului ECG, problema evaluirii
performantelor era rezolvata de cele mai multe ori dupa criterii specifice fiecarui
autor. Aceasta si datorita diversitatii extrem de mari a inregistrarilor ECG, datorate
patologiilor sau diferitelor tipuri de zgomote, interferente si artefacte Pl"oblemele
erau doua: .

e raportarea diverselor metode de procesare numerici la aceleasi inregistriri;
e gdsirea unor solutii pentru cuantizarea rezultatelor. ,

Prima problema si-a gasit astazi o rezolvare cvasiunanim acceptata

utihzarea bazei de date prin

: azei e MIT / BIH (Massachutes Institut of Technology), desi
multi autori utilizeza i prezinta inca rezultate pe inregistrari ECG aflate in (’) i
msmu;nlor pe care le reprezintd. De mentionat ci baza de date MITp/ slgi‘lfll
contine pe langa inregistrarile propriu-zise si alte informatii codificate fi
numirul si pozitionarea ficcarui complex al fiecarei inregisu:éri ECG Da’te(i:r:ur?: l
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digitizate pe 12 biti, cu semn, ceea ce in limbajul Pascal obligd la utilizarea
variabilelor de tip INTEGER pentru introducerea datelor.

Referitor la structura fisierelor de date, exista mai multe variante. in fisierele
MIT / BIH, datele sunt inregistrate pe doi octeti dintre care primul (L) in ordinea
citirii contine pe cei mai putin semnificativi 8 biti ai esantionului iar in urmitorul
octet, pe primele 4 pozitii se afla cel mai semnificativi 4 biti ai esantionului. Ceilalti
4 biti sunt folositi pentru codificarea datelor adiacente traseului ECG.

Solutia celei de-a doua probleme o constituie utilizarea cu precadere a doui
marimi exprimate in procente, conform relatiilor:

o detectii fals pozitive (FP)

numul complexelor QRS inexistente in realitate dar " identificate"
FP = plexclor O 100 (2.42)

numarul total de complexe QRS

e detectii fals negative (FN).

numarul complexelor QRS existente in realitate dar neidentificate
N = plexelor Q - 100 (2.43)

numarul total de complexe QRS

in relatiile 2.42 §i 2.43, "numirul total de complexe QRS" este furnizat de
catre medicul specialist, prin analiza traseului ECG testat si de detectorul QRS.

2.3 COMPRESIA DATELOR ECG

Primul pas pentru minimizarea volumului de date ECG il constituie
minimizarea frecventei de esantionare si a nivelului de cuantizare. In aplicatii in
care este generat un volum mare de date §i sunt necesare stociri sau transmisii ale
acestora, se impune utilizarea tehnicilor de compresie a datelor. Cea mai generala
schema bloc de compresie urmata de o decompresie este cea din fig.2.9.

Date
comprimate

Date
"sursa"

Date
decomprimate

Modelul sursei

T

fig.2.9. Schema bloc a compresiei / decompresiei de date

Clasificarea metodelor de compresie. Un prim criteriu il constituie eroarea
de refacere. in raport cu acest criteriu existd doua categorii de metode:
e metode ireversibile ("lossy") unde pierderea de informatie este permisd in
limitele unui nivel de erori prestabilit,
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e metode reversibile ("lossless") la care nu existd pierdere de mformagne~ si
semnalul numeric original se va putea reface c.uic.exa_c.tntate. Ac.estea ellmma}
redundantele statistice pe baza coreldrii $i‘ predictibilitatii datelor i se adreseaza
in general bazelor de date numerice (ﬁslere__surse de ?rograme, figiere .EXE,
fisiere text). Pot fi aplicate §i ambele categorii in cascada. ) o .

Orice proces de compresie pleaca de la o cunoastere a structuri statistice a setplm

de date ce vor fi comprimate. Performantele codarii sunt deci determ}nate si de

modelul datelor "sursa". in raport cu evolutia in timp a modelului sursei, metodele

de compresie se pot impdrti in : B

e metode statice, in care modelul sursei nu se modifica in timp, fiind stabilit
apriori pe baza unui set de date "tipice” din punct de vedere statistic;

e metode semi-statice, in care modelul sursei este stabilit la inceputul procesului
de compresie pe baza unui set de date "tipice” din punct de vadere statistic §i
apoi nu se mai modifica pe parcursul compresiei;

o metode adaptive in care modelul evolueaza in timp o datd cu evolutia datelor
de codat. Dupa codare si refacere, starea modelului se actualizeaza'in acelasi
fel. atat la codare, cat si la decodare.

Un alt criteriu de clasificare il constituie natura informatiilor pe baza carora se

construieste modelul. Dupa acest criteriu avem:

e metode lingvistice in care se construieste un dictionar al limbajului iar ceea ce
se transmite este o referinta la pozitia in dictionar a cuvantului curent codat;

e metode statistice in care se alocd cuvinte de cod cu un numar mai mic de biti
cuvintelor cu o probabilitate de aparitie mai mare.

Obiectivele urmarite in cuprinsul acestui subcapitol sunt:

e prezentarea unei sinteze a studiului bibliografic din domeniu;

e incercarea de clasificare cuprinzatoare a tehnicilor de compresie a datelor ECG

Pentru evaluarea performantelor algoritmilor de compresie se defineste rata medie

de compresie (average Compression Ratio) definita CR = A : | unde A reprezinta

raportul dintre totalitatea datelor inainte $i dupa compresie.

2.3.1 Tehnici de codare ireversibili

In procesarea ECG conservarea morfologiei este fundamentali pentru a fi
acceptata clinic la reconstructia semnalului. Conceptul de eliminare a
la aceastd categorie de tehnici se realizeaz in general prin:
¢ retinerea doar a acelor esantioane care v

distorsiuni acceptabile;
e cuantizari predictive;
¢ folosirea tranformarilor ortogonale.
Aceste principii pot fi grupate in doua mari categorii,
domeniul timp sau in alte domenii obtinute prin transfo

redundantei

or servi la aproximarea semnalului cu

dupa cum ele se dezvolti in
rmari ortogonale.

2.3.1.1. Tehnici de codare ireversibili in domeniul timp

Aceasta categorie de tehnici

este larg folosita, deoar itmii
‘ ehn , ece al
aphicati direct semnalului achizitionat, e sttt

obtindndu-se compresii eficiente si timpi de
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procesare scizuti. In acest cadru am identificat si clasificat din literatura de
specialitate metodele urmatoare:

a. Extragerea caracteristicilor

Ideea ce std la baza acestei metode este aceea de a privi traseul ECG ca o
succesiune de linii, curbe, unghiuri care si fie memorate ca atare iar la
reconstructie sa fie utilizat un proces de reasezare a structurilor elementare in
ordine. Udupa si Murthy (1980) au propus o procedurd bazatd pe descrierea
traseului ECG prin segmente de dreaptd carora sa le fie precizatd lungimea si
unghiul pe care-1 fac cu directia liniei de bazad. Aceasta a reprezentat primul pas
spre analiza ritmului cardiac folosind descrierea sintacticad . O altd metoda foloseste
marcarea traseului ECG cu "puncte semnificative" (Lee sa, 1987). Prin studiul
curburilor semnalului, pot fi identificate punctele semnificative in scopul
reprezentarii semnalului sau pentru a fi folsite in procese de pattern recognition.
Giakoumakis §i1 Papakonstantinou (1987) definesc pentru descrierea semnalului
niste structuri numite "unde". O astfel de undad are varfuri pozitive si negative
conform regulilor sintactice stabilite. Reconstructia se face aproximand undele cu
segmente de dreaptd. Un concept similar foloseste Lachiver sa. (1987): aici sunt
detectate punctele extreme, pantele segmentelor §i un set de reguli pentru
identificarea esantioanelor ce trebuie retinute. Aceste reguli sunt stabilite printr-o
procedura iterativa al carei scop este si minimizeze eroarea medie patratica dintre
semnal §i versiunea sa reconstruita prin aproximatii cu functii spline. Obtine rate de
compresie de 5:1 la o frecventd de esantionare de 400Hz si 12 biti rezolutie.

b. Aproximari liniare sau poligonale
Ideea de bazd este eliminarea acelor esantioane care pot fi refacute prin

aproximatii liniare sau poligonale. Cele mai importante tehnici de aproximare

liniard sau poligonala folosite pentru compresia ECG pot fi catalogate dupa cum

urmeaza:

¢ SAPA (Scan Along Polygonal Approximation) sau "Evantai"
Este frecvent utilizata de diversi autori ( Ishjima sa, 1983, Blanchard §i Bar,
1985, Lee sa 1987, Giallorenzo sa, 1988; Bohs si Barr,1988; Bohs si Bar, 1989,
Jalaledine §i Hutchens, 1990). Principiul metodei constd in faptul ca traseul
ECG este modelat pe portiuni prin segmente de dreaptd sau segmente
poligonale iar daca de-a lungul unui astfel de segment "distanta" dintre valoarea
unui esantion §i valoarea rezultatd prin interpolare este mai micd decit un prag
prestabilit, atunci acel esantion se elimina. Lamberti i Coccia(1989) au propus
utilizarea interpolarii cu functii spline. Metoda este eficientd din punctul de
vedere al compresiei, dar faptul cd lungimea segmentelor de aproximare a
traseului este diferitd face ca in transmisia semnalului ECG astfel compresat,
rata de compresie sa nu fie constantad pe durata transmisiei. Bohs i Barr (1988)
au propus o solutie de segmentare a semnalului de intrare §i un algoritm care
optimizeazd eroarea de reconstructie, mentindnd in acelasi timp raportul de
compresie constant. Tot ei implementeazd algoritmul pe un procesor DSP
(TMS 32010), iar in 1989 prezintd un circuit VLSI pentru dezvoltarea
algoritmului. In scopul obtinerii unei rate constante s-au propus algoritmi care
adapteazd eroarea la variatiile statistice ale semnalului, algoritmi utilizat la
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Giallorezo sa, (1988) obtine cu un

ari cu frecvente mari de esantionare. : :  cu
P gorm si ' 200 Hz §i o rezolutie de 8 biti intr-

algoritm similar rate de 8:1 la o frecventa de
o aplicatie in timp real

AZTEC (Amplitude Zone Time Epoch Coding). Acest algoritm este larg
utilizat in realizarea echipamentelor comerciale, fiind prlmul. 1mp1ementat c}e
mari companii (Hewlett Packard, Electrpnics for Me'dlcme{ » etc.,') in
preprocesarea ECG in analizoarele de aritmie. Acest algoritm up]xzeaza tret
variabile pentru codarea semnalului referitoare la timp, pante §1 zone plate‘.
Deci. traseul ECG este aproximat intre esantioane cu segmente de drea_pta
dintre care cele orizontale (zone plate) se definesc ca fiind media valorilor
minime si maxime gasite intr-un domeniu. Un esantion adiacent unei zone platg
va fi atasat acestela numai daca diferenta (in modul) dintre valoarea sa §i
valoarea zonei plate este mai mica decdt o valoare prestabilita. Daca nu se
incadreaza intre pragurile astfel stabilite, acel esantion va genera un segment
inclinat Zonelor plate Il se memoreaza lungimea, iar celor inclinate li se va
memora panta, semnul i lungimea  Algoritmul are avantajul ci utilizeazd numai
operapii de adunare, scidere si logice ceea ce il face usor de implementat in
ump real Cox sa, (1968) obtin rezultate remarcabile in domeniul compresiei:
CR =101 la Fe = 500 Hz si 12 biti. Furth si Perez, (1988) propun praguri
variabile pentru zonele plate, adaptate la evolutia statistici a semnalului.
Jalaleddine si Hutchens, (1990) combina metoda AZTEC pentru complexele
QRS cu metoda SAPA pentru regiuni 1zoelectrice st pentru unde P 51 T. Aceastd
schema permite imbunatatirea calitatin undelor P si T in semnalul reconstruit.
Cu aceasta combinatie et au obtinut CR = 5,9:1, pentru Fe=166Hz si 10 biti.

Puncte de inflexiune. ( Turning point -TP ). Se bazeaza pe deplasarea unei
"ferestre” cu trei puncte, de-a lungul semnalului pentru detectarea maximelor si
minimelor locale, in scopul retinerii a doua puncte din trei care conserva panta
semnalului original, avdnd fixatd o rata de compresie data. Altfel spus metoda
constd in reducerea numarului de esantioane fara a afecta insa pe cele care
reprezinta minime sau maxime locale (vérfuri) pe parcursul traseului ECG.
Metoda comporta numai operatii de scadere $i comparatie, ceea ce o face usor
de implementat (Tompkins si Webster, 1981; Abenstein st Tompkins, 1982). De
Lucia, (1990) propune un algoritm care avind la baza acest principil; realizéazé
o reducere a frecventei de esantionare de doui ori. Algoritmul se poate aplica si
in cascadd, rata de compresie dublindu-se la fiecare noua iteratie, insa cu
deteriorarea corespunzatoare a semnalului. Fiind in fond o esantiona,re’a
algoritmul prezinta fata de metoda SAPA avantajul cad nu trebuie

esantioane §1 timpi de referinta,

constantd Moody §a (1989), propu
extrem urmat de o aproximare liniara
variabila, obfinand CR

daptiva,
retinute
deoarece frecventa de esantionare este
n un algoritm de cercetare a punctelor de

st apoi de o codare cu cuvinte de lungime
=4.8:11la o frecventi de 120Hz s1 8 biti.. ¢

CORTES (Coordinate Reduction Time Enc
cpmbmat,ne a algoritmilor AZTEC
TP pentru undele P.Q.R.S.T Se

odi_ng .System). Acest metoda este o
b(pentru regiuni p'l'ate = linia izoelectricd) $
azeazd pe operatii matematice foarte simple

BUPT



Capitolul 2

dar implementarea sa este mai complexd decdt AZTEC. Abstein si Tompkins
(1982) obtin astfel CR = 4:1 pentru Fe = 200 Hz si 12 biti.

e Codarea DELTA. Ideea metodei este aceea de a aproxima conturul semnalului
cu segmente de dreaptd de pantd pozitivd sau negativa dar constante in modul.
Codul semnalului va rezulta prin atribuirea de 1 intervalelor cu pantd pozitivi si
de 0 celor cu panta negativa. In felul acesta in locul valorii curente a unui
esantion se transmite doar un singur bit. Reconstructia semnalului se face usor
cunoscadnd valoarea modulului pantei utilizate la codare. Se pot obtine deci rate
de compresie care se apropie de Nb :1 unde Nb este numarul de biti cu care s-a
facut achizitia semnalului. O variantd mai performantd utilizeaza pante
constante la inceput iar, dacd aproximarea devine nesatisfacatoare (segmente
prea lungi), se modificd valoarea pantei cu valori constante, dupd o logica ce
are in vedere lungimea ultimului segment. Daca aceeasi logica este utilizata si la
receptie atunci nu mai este nevoie de a transmite informatii referitoare la
schimbarea pantei. Reprezintd una dintre cele mai utilizate si performante
tehnici de compresie a semnalului audio, existdnd circuite integrate specializate
in acest sens (Motorola-MC 3517, MC 3518) care codifica / decodifica direct
semnalul analogic.

e Codarea DELTA-SIGMA. Principial metoda este similara cu cea prezentatd
anterior doar modalitatea efectivd de obtinere a codului diferd: este integrata
diferenta dintre semnal i semnalul codat, pe cand la metoda delta este integrat
doar semnalul de iesire (circuiul integrat AD 1879).

c¢. Compresia "ciclu cu ciclu"

Principiul metodei este realizarea initiald a unui "sablon" prin analiza unui

anumit numar de cicluri cardiace §i apoi utilizarea diferentelor ce apar in evolutie
fata de acest sablon pentru compresie. Acest lucru este posibil prin considerarea
traseului ECG ca unul cvasiperiodic in care schimbarile de morfologie apar doar o
data cu tulburarile functiilor cardiace. Smith si Platt (1989) utilizeaza o clasificare
a fiecarui ciclu QRS intr-o familie de sabloane anterior construita.
Jalaleddine s.a. (1990) descriu o metodd aplicatd inregistrarilor Holter in
urmatoarele etape: eliminarea ciclurilor anormale; aplicarea unui algoritm de
compresie "evantai" sau AZTEC; crearea unui sablon corespunzidtor unui ciclu
cardiac; calcularea diferentei fiecédrui ciclu fatd de sablon; inlocuirea fiecarui ciclu
QRS cu aceste diferente; aplicarea din nou a unui algoritm de compresie evantai.
De notat ca aceastd metodd implicd practic utilizarea unui algoritm de detectie
QRS si calculul corelatiei, ceea ce o face "consumatoare” de timp. Hamilton si
Tompkins (1991) realizeaza sablonul prin medierea ciclurilor si obtin CR = 4,6:1,
pentru Fe = 100 Hz, si 8 biti

d. Codarea diferentiala cu prag

Aceastd metoda este cunoscuta in literaturd sub numele de Differential Pulse
Cod Modulation with treshold ( DPCM-WT). Algoritmul memoreaza diferentele de
amplitutdine intre esantioanele succesive, atunci cidnd aceste diferente depasesc un
prag prestabilit, precum si momentele la care se intdmpla acest lucru. Bertrand sa.
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. I . o
(1977) obtin CR = 4:1 si CR = 10:1 la }00 .HZ si 8 biti m_lpunér:iNun ﬁri%ddaeei{g
respectiv 5% din maximul domeniului dinamic dp conversie a . rc”‘eimarea e
principial deosebita fata de metoda DELTA prin aceea ca acum apre¢ umarea se
face pentru fiecare interval de esantionare, neavéand un caracter 1n eizTEC
reconstructie. semnalul se aseamand cu cel rezglte}t dupd o.compresne Mt .
Pornind de la ideea de bazd a utilizrii diferentei dintre esantioane succesive laq
sa. (1989), simplifica codarea astfel: dacad diferenta este poz.mva, iegirea codorulut
este | iar daca este negativa iesirea este 0. Metoda este simplu de 1mpl§ment§§,
permite obtinerea unor compresii remarcabile: CR = 12:1, lva Fe = 500 Hz si 12 bity,
dar urmareste cu erori mari deviatiile lente ale linie de baza.

2.3.2. Transformiri ortogonale

La acestea (Cetin §.a.1993), eliminarea redundantei si ajustarea parametrilor
sunt obfinute in domenii diferite ( ex: frecventd), fata de cel in care s-a._féc'ut
achizitia (timp). Au fost cercetate si utilizate in domeniul semnalelor ECG diferite
transformari matematice ca:

e Transformata Karhunen-Loeve, "KLT" (Ahmed s.a., 1975)

e Transformata Cosin, "CT" (Ahmed s.a. , 1975)
e Transformata Hilbert (Chang s.a, 1992)
e Transformata Haar "HT" (Ahmed s.a. , 1975)
Transformata Walsh, "WT" (Adrian s.a., 1987)
e Transformata Fourier, "FT" (Reddy si Murty,1986; Chang s.a.1992)

Pentru fiecare din aceste transformari compresia se efectueaza in doua etape
prin aplicarea transformarii propriu-zise semnalului original, dupd care urmeaza
compresia efectiva in sensul reducerii parametrilor necesari descrierii semnalului in
noul domeniu. In acest caz redundanta este cautata (si apoi eliminata) in distributia
spectrald sau in distributia energiei semnalului transformat. Reconstructia se obtine
prin aplicarea transformérii inverse, rezultatul fiind obtinerea semnalului original
afectat de erori predefinite.

Ca si criteriu general, este consideratd ca optima transformarea care duce la
minimum de erori la reconstructie, simultan cu o rata maximi de compresie in
raport cu parametrii noului domeniu. in acest sens, cea mai performanta pare a fi
transformarea Karhunen-Loeve, dar ea implici un volum mare de calcule.
Transformarile pot fi grupate in douia categorii: armonice (FT, CT) si nearmonice
(HT, WT, KLT). In implementarea tehnicilor bazate pe transformari ortogonale
printre problemele ce trebuie avute in vedere amintesc: ,
e Criteriul de a decide care parametri ai semnalului transformat se pot reduce.

Ayccsta trebuie si plece de la o analiza statistici a semnalului. In acest sens
W on)ble sa. (1977) au oblmug acesti parametri prin analiza a 900 de cicluri
cardiace. Performantele algoritmilor sporesc in timp astfel ajungindu-se la
?umal j()fO de cdicluriI pentru a deduce acesti parametri, dar in cazul unor cicluri
oarte diferite de cele care i i
ot aficientd i de e au stat la baza regulilor de reducere, compresia nu
k’::css‘terl‘l!:r:n;:clcnzzfe'lc‘il(;hilm clie calcule matematice pentru fiecare traqsformare.
) u f implementarea lor in timp real, singura solutie in acest
sens constituind-o folosirea procesoarelor de semnal specializate (DSi’).
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e Aplicarea unei transformiri de lungime fixa (asupra unui numir constant de
esantioane) inseamna practic segmentarea traseului ECG in "portiuni" egale.
Cum insa complexul QRS, unda P, unda T nu au durate egale, apar doui mari
probleme: detectia QRS si obtinerea unui timp de referintd normalizat pentru
fiecare ciclu cardiac.

Compresia propriu-zisa in algoritmii ce utilizeazd transformari ortogonale aplicate

semnalelor ECG, are loc in douad etape diferite:

e Prima o constituie reducerea numarului de date in domeniul transformat. Un
segment de semnal ECG cu N esantioane este transformat intr-un domeniu unde
sunt retinute numai M componente ale functiei transformate (cu M<N). Acest
pas este insotit deci de incad un aspect al compresiei : fixarea numarului de biti
pentru cuantificarea celor M coeficienti.

e A doua se referd la codarea efectiva a celor M coeficienti. O solutie o constituie
lungimea de codare variabild pentru coeficientii obtinuti prin transformare,
folosind o lege de compresie exponentiala. In majoritatea transformirilor ECG,
90% din energie este concentrata in componentele joase ale spectrului (Adrian,
1987; Ahmed sa, 1975).

Tehnicile bazate pe transformate ortogonale asiguri rapoarte de compresie mari. in

literatura de specialitate pot fi gasite CR=12:1, (Fe=250 Hz si 12 biti) folosind

KLT; CR = 5,33:1, (Fe=250 Hz si 8 biti) folosind WT; CR = 3:1, (Fe=400 Hz si 8

biti) folosind FT.

2.3.2. Tehnici de compresie reversibila

Tehnicile de compresie reversibild, numite i "fara pierderi”, permit o
reconstructie exactd a datelor comprimate. Obiectivul tehnicilor este de a elimina
redundanta statistica si sunt bazate pe corelatia si predictibilitatea datelor. Aceste
tehnici furnizeaza un raport scazut de compresie si din acest motiv, ele sunt gésite
in aplicatii ECG impreuna cu alte metode ireversible deja amintite.

2.3.2.1. Metode predictive

Aceste metode se bazeaza pe dependenta semnalelor adiacente. Acest fapt
permite estimarea valorii unui esantion la un moment dat pe baza esantioanelor sale
din trecutul apropiat. Prin codare se transmite sau se memoreazd doar diferenta
dintre esantionul curent si valoarea sa estimata. In literaturd aceste metode sunt
grupate sub numele "Differential Pulse Coding Modulation" (DPCM).

a. Predictia liniard si interpolarea

Predictia reprezintd estimarea valorii unui esantion la un moment dat pe
baza ultimelor N esantioane, pe cand interpolarea estimeaza valoarea esantionului
pe baza a N esantioane anterioare §i a M esantioane ulterioare lui, prin decalarea
corespunzitoare in timp. Ruttiman si Pipberger (1979) au obtinut rezultate bune
folosind predictia liniard: CR = 3,8:1, pentru Fe=500 Hz si o rezolutie de 8 biti.
Metoda poate servi in acelasi timp §i la extragerea unor parametrii ai undelor
importante (Lin si Chang, 1989).
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b. Codarea diferentiala . . . _
Semnalul codat reprezintd diferenta dintre esantionul prezent si cel anterior,

diferenta care este in medie mai mica decat amplitudinea semnalul.ui orlglngl i
poate fi deci cuantificatd cu un numar mai mic de biti. In termeni de predp;ne
lineara acest algoritm poate fi privit ca cel mai simplu predictor, la care esanthnul
prezent estimat este chiar esantionul real anterior. Bertrand s.a:(l977) au ob;m_ut
folosind aceastd metodd simpla CR = 1,4:1 la Fe = 500 Hz si 10 biti rezolutie.
Daci se tine seama ci rezultatul codarii va fi in mare parte pe 2 sau 3 biti, pornind
de la o reprezentare initiala pe 10 biti, atunci se poate obtine o ratd maximi de
compresie CR = 3,33:1.

2.3.2.2 Codarea entropicd

Codarea entropicd se bazeazi pe comportarea statistica a datelor de intrare.
Datele cu o probabilitate mai mare de aparitie se codeazd cu un numdr mai mare de
biti decat cele ce au o probabilitate mai mica. Procedeul se mai numeste codare cu
cuvant de lungime variabila.

Acesta metoda genereaza un set de cuvinte-cod care vor da o versiune
comprimatd a setului de date de intrare §i vor fi un model al comportarii lor
statistice. Dificultatea majord in acest caz o constituie lungimea fluctuantd a
cuvantului de cod ceea ce crceazd probleme la emisie. Aceasta fluctuatie necesita
un buffer intre sursa si canalul de transmisie. In plus o eroare chiar de numai un bit
poate provoca imposibilitatea de a decoda mesajul daca nu se foloseste un protocol
si un cod detector de erori adecvat.

a. Codarea Huffman

Aceastd metoda de codare necesitd cunoasterea apriori a distributiei
probabilitatilor datelor de intrare. Pentru aceasta sunt necesare doui treceri prin
datele de intrare: o trecere pentru calcul probabilitatilor i o a doua pentru
obtinerea alfabetului de codare. Existd insia si posibilitatea de obtinere a
probabilitdtilor in timpul aparitiei datelor din proces. Aceastd a doua va;'ianté se
numeste "Huffman adaptivd” (nu am intalnit referiri la folosirea ei practica in
aphcatn ECG).
) Folosirea codului Huffman-static in compresia de date ECG a fost utilizata
in general in combinatie cu alte metode de compresie, de obicei ireversibile
Rumman s.a. (1979) utilizeaza codarea de acest fel in combinatie cu un predictor.
iar Jalaladdine 5.a.(1990) comunica CR = 5,75 : 1, pentru Fe = 500 Hz si 12 bi,i
combipénd codarea cu o dubld diferentiere a ECG original. O y :
cautari o constituie cele referitoare la determinarea probabilitatilor bazate in
general pe descompunerea setului de date de intrare in subseturi.. De exemplu
Jalaladdine s.a., 1990, au divizat datele in subseturi "frecvente” si "rare”. Aplicand

codarca Huffinan la datele "frecvente” sj i
f ! ' st codarea cu cuvinte-cod 1 a
pentru cele "rare” s-a obtinut un CR = 2,8 :1, Fe = 250 pe 10 biti de lungime fixd

alta categorie de

b. Codarea aritmetica
Este considerata o tehnica i
a de codare eficienta i i
' . A care se poate apr
mult. de emro‘pla sursei decat codarea Huffman. Se fac dese cofn 'P“opla ote
doud metode in aplicatii ECG. parai intre cele

42

BUPT



Capitolul 2

Witten sa., (1987) aratd ca principalul atu al acestei metode este reducerea
timpului de codare / decodare. In plus, codarea este realizatd printr-o singura
trecere, ceea ce-i sporeste atractivitatea. Utilizdnd codarea aritmeticd in combinatie
cu un algoritm SAPA, rezultatele datorate numai codarii aritmetice sunt CR =
1,52:1, pentru Fe = 360 Hz si 8 biti rezolutie.

2.3.3 Evaluarea algoritmilor de compresie a datelor ECG

Nu existd criterii absolute pentru evaluarea eficientei unui algoritm de
compresie de date. Fiecare autor foloseste procedura care se potriveste mai bine
aplicatiei sale: stocare, transmisie sau procesare. Fiindca performantele algoritmilor
depind in primul rand de specificul semnalului, sunt frecvent folosite pentru
evaluarea performantelor algoritmilor de compresie semnale din bazele de date
AHA (American Heart Association Arrhithmia Database) si MIT-BIH.

Primul criteriu de performanta este rata de compresie (CR). Aceasta se
obtine comparidnd numirul datelor din semnalul original cu parametrii memorati
sau transmigi ai codérii. Se intdlnesc diferite modalitati de exprimare a lui:

e CR=A:1; A reprezinta raportul dintre totalitatea datelor inainte $i dupa
compresie;
e CR =B % unde B este raportul A anterior, prezentat procentual;
C [biti/canal/sec] . C reprezinta viteza de transmisie ce poate fi atinsd dupa
compresie. Cunoscidnd frecventa de esantionare (Fe) si numarul de biti ai
achizitiei (N) , raportul de compresie este CR=(Fe N)/C :1;
Doar simpla exprimare a raportului de compresie nu oferd o imagine completd
asupra algoritmului de compresie dacad acesta nu se completeazd cu informatii
referitoare la: banda de trecere, frecventa de esantionare, lungimea cuvantului
dupa compresie, nivelul erorilor posibile la reconstructie, marimea bazei de date
sau nivelul de zgomot.

Calitatea semnalului refacut dupd compresie reprezintd in fond criteriul
esential in a aprecia algoritmul ca “"acceptabil clinic". in cazul metodelor
ireversibile este standardizatad exprimarea acestei calitdti prin folosirea distantei
medii patratice dintre semnalul original si cel refacut, raportatd procentual la
semnalul original (Percent Mean Square Difference -PRD ).

N
> (ECGorig) - ECGref(i))?
PRD = [& < x 100 (2.44)
> (ECGorigm)?

i=1

Exista i alte criterii pentru aprecierea cantitativd a asemanarii dintre
semnalul original si cel refacut, ca de exemplu: calculul coeficientilor de corelatie,
raportul dintre puterea semnalului de eroare si puterea semnalului original,
estimarea distorsiunilor prin analiza spectrala (Hamilton §i Tompkins,1991).
Aceste criterii vizeazd mai mult aspecte legate de procesarea semnalelor §i in
general nu este o buna corelare intre acestea si acceptabilitatea clinica.

O alta abordare a estimarii modificarilor aduse traseuluit ECG prin compresie
este una globala care incearca sé stabileasca masura in care compresia influenteaza
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diagnosticul. Moody s.a (1989) propun ca 5': ;riterit} de'acceptablhtate clinica
compararea diagnosticelor efectuate pe ECG originale i apo1 pe cele compresa}e.

in evaluarea performantelor algoritmilor de compresie un l‘o<‘: aparte il au
criteriile referitoare la complexitatea implementarii si a eﬁc1en§e.1 in timp. De$¥
utilizarea procesoarelor de semnal fac posibile prelqgréri aritmetice complexe si
rapide. in general autorii fac referiri gi la aceste criteri. .

in concluzie, pentru evaluarea §i compararea algoritmilor de compresie
trebuie cunoscute intotdeauna elementele esentiale ale bazei de date originale:
frecventa de esantionare, nivel de cuantizare, caracteristicile zgomotului §i eventual
patologia. Performantele algoritmilor de compresie ECG pot fi apreciate prin CR,
PRD. eficienta in timp, complexitate i acceptabilitate clinica.

2.4 Criterii pentru diagnosticarea automati a ischemiei.

Toti autorn recomanda utilizarea derivatiei V5 pentru analiza segmentului
ST. Prima etapa o constituie identificarea punctului fiducial, aflat la debutul undei
Q (inainte de inceperea depolarizarii ventriculare). Acest punct este considerat ca
aflandu-se pe hnia izoelectrica a traseului ECG normal, fari artefacte sau
nterferente. Determinarea exacta a pozitiei sale se face dupi ce a fost identificata
pozifia under R, fatd de care punctul fiducial se afl inainte cu 50 +~ 60 ms. Acest
punct se detcrmind pentru fiecare complex in parte (fig.2.10).

‘!:‘udnclu: o ) Llardl;oclc;l—r;::’l-
i ;ulm Linia izoclectrica dupa corectic

) Punctul "J"
SOms 60 ms inceputul segmentului ST

—r—

fig. 2.10. Axare dupa linia 1zoelectric.

curba s& treacad prin punctele determinate
o punctelo -aceleasj valori ale‘par_lteiA Am constatat ca
1 S|~mpla, ofera Siguranta si este satisficitoare
p real, dupa fiecare QRS avand deja 1a dispozitie linia

$1sa se racordeze in dreptul punctelor cu
practic prima solutie,
permitand lucrul in tim
1zoelectrica
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Urmeaza apoi corectarea traseul ECG, axandu-] fatd de linia izoelectrica
determinata anterior. Din valoarea fiecidrui esantion se va scidea valoarea
corepunzitoare a liniei izoelectrice avand coordonata acelui esantion.

Referitor la definirea segmentului ST si la modalitatea de cuantificare a
morfologiei sale am intélnit in literaturd mai multe variante. Toate au un element
comun si anume definirea punctului J, punct care marcheza sfirgitul complexului
QRS, respectiv inceputul segmentului ST. Stabilirea pozitiei sale se face tot fatd de
pozitia undei R i anume la 55 + 60 ms.

il

i J (RS [—
STI ST4 ST8

fig. 2.11. Masurarea segmentului ST (Blomgvist, Simoons)

: 70 ms
—

110 ms

fig. 2.12. Masurarea segmentului ST (McHenry)

O primd modalitate de a cuantiza starea segmentului ST este sugeratd de
Blomgqvist, 1965. Se imparte intervalul dintre punctul J si sfargitul undei T in 8
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parti (fig.2.11). Valorile esantioanelor avand coordc'matele. ST1 si‘ST4 (Ade.c1 la
jumatatea intervalului definit anterior), definesc va}orlle dg inceput si de sfarsit ‘ale
segmentului ST. Simoons (1975) utilizeaza acelasi algoritm dar‘fieﬁneste ‘sfé.rsntul
intervalului initial ca fiind maximul undei T. Ambele solutii sunt dificil de
generalizat datoritd variatiilor formei undei T. )

McHenry,1968 introduce o marime numitd "index ST" pentru cuantificarea
globala a subdenivelarii segmentului ST si a caracterului ascendent-descendent al
acestuia. Astfel, acest indice Ksr se calculeaza empiric ca suma a deniveldrii ST
exprimati in mm §i masurata la 10 ms dupa punctul J si panta ST exprimata in
mV/sec. Panta se calculeazi intre esantioanele de coordonate 110 ms i 70 ms.

Daca acest indice este negativ, este semnalul unei ischemii a carei gravitate
este de asemenea exprimata prin valoarea indicelui Kgy

De remarcat ca rezultatele depind esential de gradul de filtrare a semnalului,
mai ales de zgomotele de inalta frecventa. Ca solutie este recomandatd medierea
mai multor portiuni de traseu (25) cuprinzand segmentul ST. Acest lucru este insi
dificil in cazul monitorizarii probei de efort unde trebuie urmarita evolutia ciclu cu
ciclu a segmentului ST iar o mediere ar reduce sansa surprinderii unor fenomene ce
pot deveni dramatice pentru pacient.

:‘»() ms

10ms
—

fig. 2.13. Masurarea segmentului ST (Sheffield)

O altd varianta, propusa de Sheffield (1969)
tot o masurd globala a morfologiei segmentu,lui ST ,1'
linia 1zoelectrica si traseul ECG, intre punctele de$
masurate fata de unda R. Suprafat
valori cuprinse intre 0 $1 - ‘
intre -7 i -20 pV Sec

Q varianta a solutiei anterioare o ¢
unele sisteme comerciale de mon
momentul in care treseu] intersect

llustrata in fig.2.13, utilizeaza
anume, suprafata inchisi intre
ctele de coordonate 60 ms si 110 ms,
b Sa se_ex;A)rlmfi'ln TAVARS Sec"". Se admit ca normale
KV Sec, iar in diverse patologii, au fost gisite valori

l'torl_zaron;ntule cea din fig. 2.14 , inclusa deja in
Loz e. Acum Integrarea se efectueazi pani la
nia 1zoelectrica. Ultimele doui variante au
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avantajul relativei imunitati la zgomot, datorat principului de misurd integral
presupus de calculul ariei. Este recomandati o frecventd de esantionare de 500 Hz
pentru a spori acuratetea calculelor.

fig. 2.14. Masurarea segmentului ST (var. Sheffield)

in varianta din fig.2.15 (Forlini, 1975), este masurati aria triunghiului format
intre axa izoelectricd §i dreapta ce unegte punctele extreme ale segmentului ST.
Pentru a exista acest triunghi trebuie ca segmentul ST sa aiba un aspect ascendent.

fig. 2.15. Masurarea segmentului ST (Forlini)
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De accea este "fortata" putin lungimea segmentului ST, al doilea punct fiind ales la
118 ms fatd de unda R. Aceastd solutie inglobeaza si informatiile despre panta
segmentului ST, informatii pe care McHenry le introducea empiric.

Totil autorii mentionati fac referire la numarul de cazuri studiate §i prezinta
date referitoare la eficienta variantei propuse. In general se cauti corelatii ale
datelor despre segmentul ST cu numarul de vase afectate si cu amploarea zonelor
ischemice din cord, rezultate obtinute prin angiografii coronariene facute acelorasi
subiecti. Rezultatele nu sunt niciodatd de incredere absolutd (100%), mai ales in
cazul afectdrii unor portiuni mici din cord, la aceasta concurdnd de obicei si
medicatia administrata bolnavilor coronariani.
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Capitolul 3

REALIZARI SI CONTRIBUTII PERSONALE

3.1 ARHITECTURA PROPUSA PENTRU CERCETARE

in ideea dezvoltarii cercetarilor, am gandit ca activitatea din laboratorul
pentru proba de efort, sd fie integratd unei structuri complexe de monitorizare
pentru sectia de cardiologie, conform schemei bloc prezentata in fig 3.1.

Pacienti

Monitorizare de baza

Nivel 0 Nivelo | e e Nivel 0
Nivel | Nivel 1 Nivel 1
P Refea locald S
< >
Nivel 2 Nivel 3 Date clinice, |
(statie) (sistem expert) |* ‘Date de}gl_)gart»org
'3 3
e B N
() ()
Medic | . |Medic

Ul Il

fig. 3.1 Arhitectura de monitorizare cardiacd complexa

49

BUPT



Capitolul 3

Solutia propusa are in vedere in primul rénd mf)nitorizalfea pe'rmanenenfé a
saloanelor de terapie intensiva pentru coronarieni urmand ca prin stz_ma centrald d?
lucru sa fie asiguratd supravegherea medicald de specialitate in permanenta

‘ciul de garda).
e IClSutrucl:ua d; monitorizare §i procesare a semnalelor ECG este 0 structu_r§
supla ce permite o dezvoliare progresivd, pe etape. Un astfel de sistem cu sarcini
si subsarcini modulare permite facilitati de cercetare in fiecare segment a} sdu si se
preteazi la retehnologizare pe etape, de aceea un lucru esential trebuie avut in
atentie si anume, aspectul compatibilitatilor permanente ale modulelor acestei
arhitecturi structurate, in toate etapele de dezvoltare.

in schema bloc a unei astfel de arhitecturi, prezentatd in fig 3.1, semnificatia
partilor componente este urmatoarea:

Nivelul "0"

Denumirea de nivel "0" de procesare este incetatenita in literatura de
specialitate si se refera la procesarea efectuata in imediata apropiere a pacientului,
"la capatai”. Nivelul "0" raspunde necesitatilor clasice, la un nivel minim pentru
monitorizarea cardiaca, chiar si intr-o unitate de terapie intensiva §i presupune:

e achizitie de date;

o afisa) in timp real;

e masurarea ritmului cardiac.

Nivelul "1"

Reprezinta o extindere a nivelului precedent prin mijloace suplimentare de
procesare si de gestiune de date. Include de asemenea interfete de comunicatie cu
statia centrala din nodul retelei locale. Acest nivel presupune existenta unui sistem
de calcul pe baza de microprocesor ale carui functii sunt:

* pupitru de comanda multifunctional;

 afisaj de mesaje si grafice pe ecran;

. exec‘u;ia' dewrutine de procesare a semnalului in functie de necesititile

monitorizarii; '

* memorarea de date, caracteristici ale complexului QRS, P, T pentru

estimarea tendintelor de evolutie;

e alarmare locala sau la distanta;

transmiterea prin retea a semnalelor brute sau a parametrilor extragi
Navelul 2"

| La acest nivel se Areghzeazé gestiunea simultani a semnalelor si a datelor de

a mai multi pacienti. Principalele caracteristici sunt urmatoarele:

plcludl ca SegmentelOl de V atlll()l de a lllVelul lle
o Obsel' atie s1 a lnform
H $ 3 l

* aplicarea de algoritmi sofisticati pe aceste segmente;
generarea §i editarea de gr i il
gey afice si de i i a
e S $ texte mijlocite de o interfata
® gestiunea alarmelor:
interfata comunicatiei cu reteaua locali:

t )

transferul informatiei catre sistemul expert
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Nivelul " 3 "

El reuneste toate informatiile dobandite la nivelurile inferioare i le
integreazd cu date provenind de la alte unitdti ale clinicii. Sarcinile ce sunt
prevédzute pentru acest nivel sunt:

e interpretarea §i inregistrarea in timp real a observatiilor, Tncepind cu
acelea care pot determina starea pacientului;
selectia modalitdtilor de monitorizare;
indicatii terapeutice;
facilitati de diagnosticare, rapoarte de stare;

e comunicare cu nivelul inferior.

O astfel de realizare nu poate fi avuta in vedere decit pe termen lung. Global ea
reprezintd un obiectiv ambitios de cercetare care trebuie s3 reuneasca obligatoriu
specialigti in inginerie biomedicald, specialisti in inteligenta artificiala §i experti
clinici in domeniu.

Un pas important intr-o etapd ulterioara va fi §i acela al monitarizarii in
paralel a bolnavilor cu ajutorul camerelor TV plasate in saloane si in camera
destinata probei de efort.

3.2. PREZENTAREA SISTEMULUI DE ACHIZITIE

Fiind cronologic prima problemé rezolvatd din ansamblul demersurilor
facute pe parcursul tezei, sistemul de achizitie a reprezentat in ansamblul tezei un
mijloc de atingere a obiectivelor tezei, nu un scop in sine.

3.2.1. Prezentarea pirtii hard a sistemului de achizitie utilizat.

Pentru a asigura pacientilor securitatea maximd §i pentru depisirea
problemelor legate de obtinerea autorizatiilor referitoare la respectarea normelor
de protectie pentru aparatura electonica utilizata ce vine in contact cu bolnavul, am
recurs la folosirea unui electrocardiograf clasic din dotarea sectiei de cardiologie
pentru solutionarea partii de izolare galvanicd si de procesare analogica, a
semnalului ECG. Astfel am utilizat iesirea analogica a electrocardiografului
inregistrator tip MONIPAT-102B, la care am conectat sistemul de achizitie de date
conectat la magistrala unui microcalculator IBM-PC.

Pentru punerea la punct a monitorizarii, am utilizat un sistem de achizitie
propriu (Mihu P. 1., Breazu M., 1992), bazat pe un CAN cu aproximatii succesive,
montat pe bus-ul intern (magistrala ISA). Mentionez ca acelasi sistem este in
exploatare si actualmente pentru monitorizarea probei de efort. Elementele lui de
baza, ilustrate in detaliu in partea de anexe a tezei sunt:

e doud multiplexoare 4051 care permit achizitia a 16 tensiuni monopolare sau 8
tensiuni diferentiale;

circuit de esantionare §i memorare AD583;

convertor numeric analogic AD7541, cu retea R-2R, pe 12 biti,

comparator LM 311,

decodificatorul de adrese care este realizat cu ajutorul circuitelor 74LS138 si
74LS30. Exista posibilitatea de a selecta cu ajutorul unui comutator, doua zone
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de adrese din spatiul de adrese 1/O, rezervate prin standardul IBM-PC pentru
astfel de aplicatii. Acestea sunt 278+27F sau 2F8+2FF; .

e memorie PROM (825147, 82S129). La aceasta, rezultatul .furnlzat Qe
compararea tensiunii de convertit cu iegirea CNA, formeaza cel mai semmﬁcatxy
bit al cuvantului de adresa. Continutul memoriei, de la adresa astfel formata
constituie pe de o parte noua aproximare a valorii tensiuni{ anal.ogicl:e iarvpe de
alta parte viitoarea adresé ce se va forma, fara cel mai semnificativ bit al sau.

e registru latch 74LS174 pentru conectarea iesirilor de date ale memoriei la
intrarea de adrese a memoriei §i la intrarea CNA;

e amplificator de magistrald bidirectional 74LS244 pentru conectarea 1esirii
memoriei la magistrala de date a calculatorului,

Pentru controlul placii de achizitie, calculatorului ii revine sarcina de a
realiza intr-o procedurd specialdi o secventd de scriere / citire de la adresele
rezervate 278=27F care prin decodificare hard pe placa de achizitie vor forma
secventa de impulsuri electrice necesare functionarii ei. Achizitia propriu-zisa din
acest program valideaza citirea memoriei cu viteza permisd de lantul: PROM,
CNA, comparator iar dupa al 12-lea impuls rezultatul este disponibil ca §i continut
al ultimei adrese generate in urma celei de-a 12-a comparatii. Dupé al 4-lea impuls
se citesc cel mai semnificativi 4 biti, iar dupa urmatoarele 8 se citesc §i urmatorii 8
bit1 mai putin semnificativi

Timpul total de achizitie pentru un canal, obtinut pentru 12 biti este de
80y, utilizand un calculator IBM-PC functionand la 100 MHz.

3.2.2. Stabilirea frecventei de esantionare si a nivelului de cuantificare.

Pentru alegerea frecventei de esantionare am utilizat relatia 2.6. A rezultat
in final Fe=200 Hz. rezultat folosit de mai multi autori pentru mon"litorizare‘

Pentru determinarea numarului minim de biti necesari, o analizd mai atenti a
relatier 2 3 (Jalaleddine, 1990). de referinta in studiile bibliografice, duce insi la un

rezultat diferit. Cu notatiile din paragraful 2.1.5, valoarea efectivi a zgomotului de
cuantizare este (Toma, 1996)

1 “J' 4

— Je' de

q

-q 2

Nt G.1)

Raportul semnal zgomot al cuantizorulyi pe N biti, se determini raportand marimea
domeniulur acoperit de cuantizor (S), la tensiunea de zgomot:
S . 2N '
SNR = 2> - 9~ =2Y J12
. p 2 V12 (3.2)

[SNR],, = 2010g (2 VIZ) = 6.N + 108 dB. (3.3)

Rclalla 3 0 arata ca orice nou blt In p|uS lllthdUS pelltlu CUa”tlzalea unui Se"l“al
In]bullala(estc IGPOIUJI Se”l“al ZBOI“O‘ cu 6 dB
fobabllnatea de T A% € ten wunn E( (} care sa atl“ga
l apa 1tie a unor a|0l'l al
S
lllalsll“le dO”lc“lUll” este scazuta De aCeea, se poate lasa (o] plaja de Slgu'a";a
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de +5% pentru posibile valori accidentale peste cele scontate, la marginile
inferioara si superioard. Rezulta o scidere a raportului semnal zgomot cu

( 3
AN
20log| —————| = 0,93 dB. (3.4)
s 10
- 100 ©
deci raportul semnal zgomot va fi
[SNR],, = 6N + 98 dB. 3.5)
Pe de alta parte, acest raport se exprima ca fiind
Viv
[SNR],, = 20log —  dB. (.6)
Din relatiile 3.5 51 3.6 rezulta:
Vivv
20 log—— - 98
Nmin > ———2—— (3.7

Valorile date de relatia 2.3 ( Jaleledin s.a.,1990), sunt acoperitoare insi calculul
mai exact cu rel 3.7 ofera rezultate absolut satisfacatoare. Aceste rezultate difera
in medie cu un bit, calculul exact ducdnd la un bit mai putin. Consecinta a celor
prezentate §i in acord cu literatura in domeniu vom utiliza 8 biti pentru achizitie.

3.2.3. Achizitia de date in contextul programului de monitorizare,.

Prima problemd a constituit-o stabilirea sarcinilor principale si a ordinii
prioritatilor, in distribuirea bugetului de timp al sistemului de achizitie (fig.3.5):

1. achizitia (Ta=80 ps /canal, pentru placa utilizat3);
procesarea (Tp);
alarmarea (inclusa in Tp),
selectie meniuri (Tm);

5. grafica, afisare date, (Tg).
Pentru lansarea achizitiei la intervale de timp Te foarte exacte, am utilizat modul de
lucru prin intreruperi de tipul INT8, transmise prin IRQO circuitului de control al
intreruperilor 8259. Deoarece frecventa de esantionare trebuie sa fie de 200 Hz (Te
=5 ms), se impune reprogramarea circuitului temporizator 8253 al calculatorului.

AW

1.193.180 Hz "8253" INT8
——————— | N=5%6 | —
Ta=35ms
(Fa = 200 Hz)

fig. 3.2. Reprogramarea INTS.

53

BUPT



Capitolul 3

in mod normal numaratorul "0" al circuitului tempprizator este Er?gramat sa
furnizeze impulsuri pentru ceasul intern al calculatorului, astfel: numarat?rul estf
incarcat initial cu valoarea N = 65.536 si decrementat cu o .frecven}a f o =
1 193 180 Hz. La fiecare trecere prin zero, circuitul 8253 va furniza un 1mpu!s de
intrerupere IRQO 1ar apoi se va redncarca. Frecventa acestor impulsuri de
intrerupere este in acest caz de 18,2 Hz (Tc = 54,92 ms). ' }

Pentru obtinerea frecventei de 200 Hz va trebui reprogramata soft
incircarea numaratorului cu o noua valoare N, (fig. 5.2)

N = Foo _ 1193180 oocc - 174E [hexa] (3.8)
Fe 200

in acelasi timp va trebui redirectat vectorul de intreruperi INTS8, astfel ca
aceste intreruperi si apeleze procedura de achizitie, in locul ceasului intern. Pentru
aceasta se inlocuieste adresa procedurii de ceas din vectorul de intreruperi cu
adresa procedurn de achizitie.

O problema ce trebuie solutionata o data cu modificarea facutd este aceea a
men{inern functionari ceasului intern al sistemului pe durata achizitiei (Toma L.,
1996) Acest lucru este necesar atat pentru functionarea corectd a ceasului sistem
cat mai ales pentru derularea corectd a activitatilor sistemului, care foloseste IRQO
1 pentru alte scopuri (testare unitati de disc). Pentru aceasta am utilizat schema
bloc din fig. 3.3. in care intreruperile INT8 decrementeazi doud contoare realizate
soft Primul contor va trebui sa lanseze procedura de achizitie la fiecare 5 ms iar al
dotlea procedura de ceas la fiecare 54,92 ms.

N Contor_csantionare| Te =35 ms
Ne =6
1193180 1 8253 INT8
—— No.=1024 T
Teom = 0.85
Contor_ceas Tc = 54,92 ms
- Nc = 64 —

fig 3 3. Programare intreruperi INT8 cu mentinerea ceasului intern.

Am determinat constantele de contorizare pentru obtinerea celor doua

intervale de imp Te s1 Tc, cat mai apropiate de valorile cerute. Rezulta sistemul

nedcle linat de €Cu anl 3 9 cet 1 T t ere gl ll"(le pl]ll “X II
m 1 . lebule ezolva in num 1 1 i >
v ’ } ntre s

am notat fullc!la Cel mai aploplat lntleg de X"'

j N_. Nc = 65536
] 5966
ne- ] 0
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in alegerea solutiei optime am avut in vedere §i respectarea conditiei ca pe
durata unei achizitiei, si nu mai soseasca alte intreruperi INT8, deoarece rutinele
lansate de ceasul intern fiind prioritare, ar intrerupe procesul de achizitie atunci
cand o intreruperea de ceas este lansatd de primul impuls INT8 dupa lansarea
achizitiei.

Teom > k-Ta (3.10)

in relatia 3.10, k reprezintd numarul de canale achizitionate. Céteva dintre seturile
de valori care satisfac cerintele impuse sunt prezentate in tabelul 3.1.

N com T com Nc¢ Ne Fe
[ ps ] [ Hz ]
2048 1716 32 3 194,20
1024 858 64 6 194,20
512 429 128 12 194,20
256 214 256 23 202,64
128 107 512 47 198,33

Tabelul 3.1. Selectia constantelor de programare contoare.

Prin alegerea facuta (in ipoteza a 5 canale de achizitie), frecventa de
esantionare nu va fi 200 Hz ci 194,20 Hz, ceea ce implica o eroare de sub 3% fatd

de valoarea propusd initial, Tnsd aceasta nu influenteaza negativ calitatea
rezultatelor ulterioare.

INTS8 1 m

D </
15492 ms
; :

noul "INT8"

! 1

? 15492 ms ¢

Durata achizitie

fig. 3.4. Sincronizarea redirectérii vectorului de intrerupere.

Am studiat in continuare problema sincronismului momentului redirectérii
vectorului de intrerupere, pentru a nu exista discontinuitati ale intervalului la care
este lansata rutina de ceas.

Asa cum se observa din fig. 3.4, evitarea unui prim interval prea mare
pentru ceasul sistemului, se poate face sincronizand momentul setarii noii valori a
constantei pentru contoare si redirectarii vectorului de intrerupere cu aparitia
ultimului impuls INT8. In acest fel primul interval va fi mai lung decat cei 54,92 ms
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i ijabila cr
doar cu durata necesara redirectarii ve;torllor, care es:te nﬁﬂgag&ltltﬁsiaﬁb}%g‘
se intampli si la revenire, cand sincronizarea trebuie sa se e anctionare
Dupi terminarea partii de achizifie a programulgksge VIS e 536 i pri
obignuita prin reprogramarea temponzato‘rulm 2 o de ;mtreruperi,
readucerea adresei procedurii de ceas in ]oiaila:nlor\;"ll;? ;V::rt:rue:te A

in continuare (fig.3.5.) este prezenta ‘ T S e |
imp existent pe durata unei perioade de esantionare, intre sarcinile
‘ijnec:;r:xf achizit_ietz'l’a), procesare (Tp), selectie meniuri (Tm) st grafica (Tg).

Te =5ms

fig. 3.5. Structura fondului de timp.

De remarcat ca din timpul total al unei perioade de esantionare (Te), trebui
alocati obligatoriu timpi acoperitori pentru achizitie (Ta) si pentru procesare (Tp)

Ta reprezintad timpul total de derulare a procedurii achizitie pentru toat
canalele. Timpul total pentru achizitia a trei canale (doud derivatii ECG si un can:
pentru tensiune arteriald), este de aprox. 240 pus. Determinarea acestuia s-a fact
intr-un program de estimare a duratelor unor secvente de program, prin rulare
aceler secvente de un numar foarte mare de ori iar apoi determinarea duratei s
face prin medierea intervalului de timp dat de ceasul intern al calculatorului. De
este aproximativa, solutia folositd este acoperitoare, si asigurd formarea un
imagini de ansamblu referitoare la impartirea timpului unei perioade de esantionai
intre "utilizatori” Pentru protectia timpului de achizitie, am invalidat intreruperti
de la tastatura pe intrega durata de executie a procedurii de achizitie.

Timpul pentru procesare depinde de obiectivul si complexitatea obiectivelc
procesarii, el depinzand concret de meniul selectat.

Timpul necesar pentru selectie meniuri apare doar in momentul cand de
tastatura se intervine pentru a schimba o optiune din meniu.

3.2.4 Afisarea

Ininal,
orientativ.
analiza a
a rezulta
bine rec

tial, am pornit de la ipoteza cd afigajul reprezintd o sarcini secundar.
a in raport cu celelalte procesiri avute in vedere, asa cum a rezultat di
nterioara a fondului de timp . Cu toate acestea, din colaborarea cu medic
! necesitatea acordérii unei atentii deosebite $i acestui aspect. Pentru a
eptat de cétre personalul medical, afisajul ECG in timp real frebuie sa ¢
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faca cu vitezele standard de 25 mm/s sau de 50 mm/s, aceleasi cu cele de la
inregistratoarele ECG clasice.

3.2.4.1 Compresia de date pentru afisaj

Afisarea unui ECG la viteza v = 25 mm/s pe intreaga latime a unui monitor

cu diagonala d = 13 ", permite vizualizarea a aproximativ 9,3 sec din semnal,
conform relatiei 3.11:

_254-d 1

N

Aceasta inseamna ca la o frecventa de esantionare de Fe = 200 Hz (avuti in
vedere din alte considerente, prezentate anterior), vor trebui afisate

(3.11)

N =1t - Fe = 1860 esantioane. (3.12)
Fiindca utilizam o placa VGA (640 x 350), ce ofera

- S0 = 2,74 pix/ 3.13
c 2,54-d. ,74 pix/ mm (3.13)

V2

nu este posibila o astfel de rezolutie pe orizontala. Este evident cd se impune un
proces de compresie a datelor cu o ratd de compresie:

N
CR = %20 :1=2,9:1 la 25 mm/s (3.14)

Din motive de eficientd si timp de calcul este mai interesantd obtinerea unei
rate de compresie de 4:1 sau 2:1, mai simplu de implementat. Deoarece placa VGA
ofera un numar constant de pixeli/cm, solutia de obtinere a unei rate de compresie
simple de implementat i a unei viteze standard de afisare o reprezintd adaptarea
ratei de esantionare conform relatiei 3.15:

Fe=c-v-CR (3.15)

Rezultd din 3.15 urmatoarele seturi de valori pentru Fe, v si CR, care raman in
discutie spre a fi alese

Fe 205.5 Hz 274 Hz

N 25 mm/s | 50 mm/s 25 mm/s 50 mm/s

CR 3:1 3:2 4:1 2:1
Tabelul 3.2
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in varianta Fe = 274 Hz pentru realizarea unei rate de compresie de 2:1 o
prima solutie ar fi subesantionarea corespunzitoare a datelor de afisat, n cgzul
nostru cu o ratd de 2:1 adici, pentru afigare ar trebui luat tot al doilea esantion.
Aceasta metoda are un dezavantaj major si anume faptul ca pot fi "scapate" puncte
esentiale si in special virfurile care marcheaza amplitudinea diferitelor unde, deci
aceastd solutie ar afecta calitatea semnalului afisat.

Tinind cont de acestea, am ales o solutie care este derivatd din metoda de
compresie prezentatd la 2.3.1.1 §i anume "extragerea punctelor esentiale”, datoritd
simplitatii sale si deoarece nu este nevoie de un raport de compresie mare.

Regula dupa care un esantion este considerat "esential”, se stabileste cu
ajutorul situatiilor posibile ale unei secvente de trei esantioane, descrise in fig. 3.6.

punct esenjial

Xo X1 X

fig. 3.6. Definirea esantioanelor esentiale

_ Ca principiu, algoritmul analizeazi tendinta de evolutie a valorii
esantioanelor §1 memoreaza unul din fiecare pereche de doui consecutive. Primul

€san 0 € p p [t
-
antion X ste le]ual ca punct de leiellllta ACeSta, l"lpreulla cu ur"latoalele

Sbeeres my punive X 51 Xo, se (cjorf}smuite intr-o fereastrd de analizi. Din fig. 3.6 se

\ azuni am definit in cadrul i 123 enti

oaaya sa i ferestrei de analiza puncte esentiale,
Xo > X; < X2 sau xg < X; > x,

(3.16)

Intoate cazurile se va retine esantionul X; exceptie facand caz

'ste ‘tde e . — ul in ca
este punct de extrem conform definitiei 3.9, situatie in care se re X

va refine X;.

lF((x:-x:)~(x1-xo)<0) THEN
ELSE X0 = X>
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In cazul in care se doreste afisarea cu viteza de 25 mm/s si trebuie realizata
o compresie de 4:1 algoritmul se aplicad de doud ori. Desi nu este o transformare
liniara, aplicarea consecutiva a algoritmului conserva proprietatea sa de bazi, aceea
de a retine esantioanele esentiale si atunci cind din patru egantioane se retine unul.

fig. 3.10. Compresie 2:1 cu retinerea punctelor esentiale.

Pentru ilustrare, in fig. 3.10 sunt marcate esantioanele retinute dintr-o
secventa oarecare. De remarcat faptul cd algoritmul este extrem de rapid si in plus
pastreaza nealterate amplitudinile undelor importante ale traseului ECG afisat.

3.2.4.2 Reprezentari grafice ale traseului ECG
Vizualizarea unui traseu ECG pe monitorul PC se poate face in doud

variante, ambele prezentind asemanari cu inregistrarea traditionald facutd de
electrocardiografe pe benzi de hartie.

-—
deplasare date I
date noi

fig. 3.11 Afisarea ECG cu fereastra glisanta

Prima solutie, "fereastra glisanta", este agreatd de personalul medical care o
asimileazd cu modul traditional de inregistrare pe hartie §i constd in a afisa o
fereastra cuprinzand un numar convenabil de cicluri cardiace (aproximativ 10 la un
puls de 70 cicluri / minut), in ritmul sosirii esantioanelor. Esantionul nou sosit se
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a ferestrei de afigare, toate celelalte mutandu-se cu un
pixel spre stanga (fig. 3.11). in acest fel se da impresia cﬁ ir}registrarea "curge"
inspre stanga intr-un cadru static, ultimele date ECG venind in partea dreaptg a
cadrului. Dezavantajul major constd in aceea cia pentru fiecare nou esantion
reprezentat trebuie reimprospatat tot ecranul, ceea ce presupune un timp mare
solicitat bugetului de timp al sistemului. Acest timp neputand fi luat din timpul
necesar achizitiei sau procesdrii de semnal, solutia nu este adecvatid in cazul
monitorizarii ECG in timp real in proba de efort.

A doua metoda (fig 3.12), prezintd in cadrul ferestrei de afisaj aleasa, o baré
glisanta de la stanga la dreapta. Bara sterge graficul vechi iar valorile noi se vor
afisa imediat in stanga barei, odata cu deplasarea el "Stergerea" se face prin
trasarea unei linii de aceeasi culoare cu a fondului, la coordonata la care dorim si
afisam noul esantion, dupa care se plascazi efectiv esantionul, cu o culoare diferité
pentru grafic. Pentru a fi mai sugestiv, este util ca simultan cu desenarea pixelulu
corespunzitor esantionului, $a se traseze o bard, de o alta culoare, cu un pixe’
inaintea coordonatei esantionului curent, ceea ce va da mai bine senzatia de
derulare a inregistrari.

inregistreaza mereu in dreapt

f'/\)'\f |

7
/

e

date no deplasarc bari

fig . 3.12 Afisarea ECG cu bara glisanta

] I‘a.ga'dc prima solutie. acum se reimprospateaza doar o linie avand lungime:
cgala cu)mal;nmea ferestrei de afisaj ceea ce reduce mult timpul necesar afisarii |
O variantd a solutiei cu bara glisanta o constituie stergerea doar a pixélulu

care fusese desenat anterior la coordonata esantionului curent. Aceasta

Sa se memoreze intr-un t D erenstr

de S pemoeze nte-un ablou toate valorile existente la un moment dat in fereastr
afiga) ! : ¢ memorie utilizat in plus e justi
e afisy Neces : _ ste justi
spectaculoasa a timpului de afisa) in raportul k dat de relatiaJ 3 lg'cal de reducere

K = 1
m 3.17
unde H reprezinta numarul de pixeli al "in
Afisarca grafica relizata pentru

metoda cu bara glisanta, deoarece necesi
asa. afigarea ramane

altimii" ferestrei de afigaj.
monitorizarea probei de efort utilizeaz

ey phece ® lz?' un timp mgi redus decat altele. Chiar
atoare” de timp. Timpul necesar afigarii unui
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pixel este in medie de 36 ps, al procedurii de setare si trasare a unei linii necesare
stergerii graficului pe toata latimea sa este de 297 ps, iar al procedurii de afisare a
unui mesaj alfanumeric poate ajunge chiar la 1 ms! Cu toate acestea nu este o
sarcind de importantd majora si de aceea prin structura programului, afisarea este
"sacrificata" in momentul in care existd un deficit de timp in cadrul unei perioade
de esantionare. Acest lucru se manifestd prin lipsa cite unui pixel, sau chiar
prezenta unei linii nesterse, dar pe parcursul tuturor testelor afisarea a fost absolut
satisfacdtoare din punct de vedere clinic.

Sistemul de achizitie prezentat a permis realizarea unei baze de date proprii
care a servit dezvoltarii ulterioare a cercetarilor, precum si implementarea
ulterioara a tuturor programelor de monitorizare prezentate in lucrare.

3.3 IMPLEMENTAREA DETECTOARELOR QRS

in paragraful de fata sunt implementate detectoare QRS incluzind partea de
preprocesare precum si detectorul propriu-zis. Programele realizate se constituie ca
o etapa de cercetare in obiectivul major al demersurilor pe care le vizeaza tema
tezei: concretizarea unui modul pentru investigarea complexa in timp real a probei
de efort.

Ca prima etapa, este necesara abordarea si cunoasterea de fond a aspectelor
teoretice si de implementare ale tuturor modulelor care vor concura in final la
crearea unui sistem perfomant si mai ales eficient. Modulul de realizat il constituie
"procesarea de nivel primar", adici acea parte situatd in apropierea pacientului. in
cadrul acesteia un rol esential il are realizarea detectieit QRS. Desi performantele si
eficienta detectiel nu vor putea fi judecate decdt dupa integrarea in ansamblul
sistemului de monitorizare totusi, in interiorul acestui modul pot fi finalizati
algoritmi care vor fi o garantie pentru eficienta globald a solutiilor. Tot in aceastd
faza, am avut in vedere analiza aritmiilor §i realizarea unor alarmiri.

Toate programele sunt scrise in limbaj PASCAL. Am avut permanent in
vedere ca aceste programe sa poatd constitui un instrument eficient de cercetare,
fara a neglija insa prezentarea facila a modului de utilizare prin meniuri, care sa le
faca usor accesibile personalului medical sau utile §i in scop didactic.

in continuare vor fi prezentate solutiile practice de implementare a
algoritmilor mai importanti, clasificati in cap.2. Ei sunt grupati in acelasi program
spre a putea fi ugor testati $i apoi comparati din punct de vedere al eficacitatii in
evidentierea complexului QRS.

3.3.1 Caracteristica de frecventa a procesirilor ECG.

Ideea realizdrii unui program care sa permitd trasarea facila a
caracteristicilor de frecventa ale functiilor de preprocesare propuse pentru ECG,
s-a impus datoritd necesitatii de a corela analiza temporalad cu cea frecventiala si
pentru a stabili eventuale concluzii mai puternice in favoarea utilizarii uneia sau
alteia din solutiile propuse pentru procesarea ECG, oricare ar fi scopul ei.
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Din punct de vedere spectral toate functiile de procesare liniara sunt in fond
filtre numerice iar caracteristica de frecventad se poate trasa ujor prin aplicarea

functiei de transfer semnalului complex de intrare:
Xdat(i) = e 'GrifFem®) (3.18)

Cu toate acestea am gasit utila §i am concretizat solutia de fatd din

urmatoarele considerente:

e necesitatea de trasare facili a caracteristicilor de frecven{d pentru
transformiri liniare (nerecursive sau recursive);

e posibilitatea de a evalua simplu comportarea in domeniul frecventd a
transformarilor neliniare,

e posibilitatea de a trata cu aceleagi instrumente din punct de vedere al
analizei spectrale procesdri care au fost create pornind de la analize
morfologice de semnal in domeniul timp si de a vedea rapid legétura
dintre ele,
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