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P R E F A Ţ Ă

O b ie c t iv u l  major al acestei teze de doc to ra t  este c e r c e t a r e a  şi r e a l iz a r e a  
u n u i  s is tem  co m ple t  şi p e r f o r m a n t  de  m o n i to r iz a re  a u to m a tă  a p ro b e i  de  
e fo r t ,  destinat "Laboratorului de Investigaţii Clinice prin P roba  de Efort" din 
cadrul Secţiei Cardiologie a Spitalului Judeţean Sibiu.

Trebuie menţionată  buna structurare  a pregătir ii  prin doctora t,  asigurată de 
conducătoru l ştiinţific, dom nul prof. dr. ing. A nton  Policec. In acest sens cele două  
referate susţinute "Procesarea numerică a semnalului ECG" şi "M onitorizarea în 
Unităţi de Terapie  Intensivă", au constituit demersuri extrem  de utile pentru 
elaborarea ulterioară  a tezei. Un suport im portant al obiectivului tezei l-a constituit 
şi experienţa  dobândită  de au tor cu ocazia stagiului de şase luni (ianuarie-iulie  
1995), efectuat la IUT Rennes şi la Labrato ire  de Traitement du Signal et de 1' 
Image, Universite de Rennes I Franţa. Acest stagiu a fost rezultatul colaborării 
dintre Universitatea "Lucian Blaga" din Sibiu şi Universite de Rennes I.

T ematica acestei teze acoperă  un domeniu  vast, interdisciplinar, cuprinzând 
între graniţele sale e lectronica, tehnica num erică  de calcul şi nu în ultimul rând 
medicina. Tem a s-a născut dintr-o necesitate reală, iar co laborarea  cu beneficiarul 
şi mai ales rezolvarea efectivă a solicitărilor, dau o va loare în plus cercetării 
ştiinţifice efectuate, încununează  efortul depus pentru  finalizarea tezei. Sarcinile de 
bază solicitate de medici sistemului de m onitorizare  autom ată au fost:

1. C om pa tib ilita tea  a ceea ce se va rea liza  cu baza m ateria lă  ex is ten tă  şi cu  
program ele  pen tru  ev iden ţa  p a c ien ţilo r  şi pen tru  stu d ii sta tistice , în scopu l 
va lo r ifică rii experien ţe i e x is ten te .

2. C on tro lu l au tom at a l reg im u lu i de e fo r t, p r in  param etr ii m ecan ic i ai covoru lu i 
rulant: v iteză  şi înclinare.

3. U rm ărirea perm anen tă  a traseu lu i ECG  în tim p rea l, în cepând  din perio a d a  
an terioară  s ta rtu lu i şi inc lu siv  pe dura ta  reven ir ii, cu urm ătoarele  ob iective: 
urm ărirea  ritm u lu i ca rd ia c , evo lu ţia  segm en tu l ST, cu in form aţii despre  
subden ive lare  /  supradenivelare, cu a n tifica rea  tipu lu i şi a am plitud in ii 
denive lării, corelarea  evo lu ţie i segm en tu lu i cu tim pul de deru lare a probei;  
urm ărirea  a ritm ii/o r  şi c la s ifica rea  celor detecta te.

4. M ăsurarea la in terva le le  de tim p p revă zu te  de p ro to co l a tensiun ii arteria le. 
(In p rim a  etapă  m ăsurarea  se va fa c e  m anua l şi se va in troduce la tasta tură).

5. P osib ilita tea  in troducerii în program  de la ta sta tură  a sim p tom elor şi 
sem nelor p e  care m ed icu l le observă, sau  pe care p a c ien tu l le reclam ă şi 
corelarea  cu m om entu l apariţie i lor.

6. A larm area  sonoră  şi op tică  p r iv in d  oprirea  p robe i în situa ţiile : a tingerea  
fr e c v e n ţe i cardiace m axim e; a tingerea  unei den ive lări m axim  adm isib ile  a 
segm en tu lu i ST; apariţia  unor a ritm ii severe.

î
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7. R eţinerea  au tom ată  a segm en te lor ECG de in teres la fie c a re  in te rva l 
p re s ta b ilit a! pro toco lu lu i (3 min), precum  şi p o s ib ilita te a  ca m ed icu l să  
aleagă  orice alte segm ente considera te  de interes.

8. P osib ilita tea  de analiză " o f f  l in e " a rezu lta te lo r  te s tu lu i, precum  şi 
p o s ib ilita tea  de transferare a da te lor către program ele  existente.

9. Inc luderea  în raportu l p robe i a p o rţiu n ilo r  de traseu EC.G de interes.
10. Inc luderea  la cererea m edicu lu i a în reg istrărilor şi rezu lta te lo r tes tu lu i de 

efort în baza de date creată în scopu l urm ăririi evo lu ţie i pe  term en lung  a 
b o lnav ilo r  şi pen tru  cercetarea u lterioară  a re zu lta te lo r testu lu i.

Deşi pe plan mondial există realizări deosebite în analiza autom ată  a ECG, acest 
domeniu rămîne în continuare un subiect tentant de cercetare ,  mai ales în cazul 
abordării unor aspecte cum ar fi:
• obţinerea unor performanţe notabile în condiţiile unui preţ de cost scăzut;
• rezolvarea problemelor în contextul valorificării unor situaţii locale, specifice, 

cum ar fi dotarea deja existentă (covorul rulant realizat într-o etapă anter ioară) 
şi cercetările  de informatică medicală existente, legate de proba de efort.

• formarea unui centru de preocupări în domeniul procesării semnalelor 
biomedicale, în beneficiul Facultăţii de Medicină şi al Facultăţi i de Inginerie ale 
Universităţii  "Lucian Blaga" din Sibiu, dar mai ales în beneficiul servicii lor 
medicale ale Spitalului Judeţean, în special al secţiei de Cardiologie.

S tructurarea  materialului s-a făcut pornind de la cerinţele impuse sistemului de 
monitor izare ,  marcând în mare şi principalele etape ale cercetării.

Capitolul 1 constituie cadrul general de prezentare a domeniului. Aici sunt 
stabilite principalele sarcini ale cercetărilor, în spiritul unor principii şi al unor 
tendinţe  generale  actuale bine definite în domeniul monitorizării  şi procesării  
semnalelor biomedicale, argumentate cu trimiteri bibliografice.

Capitolul 2 este consacrat stadiului actual al cercetări lor în aria 
p reocupărilor tezei. După prezentarea din literatura de specialitate a aspectelor de 
fond ale achiziţiei de date având la bază un calculator IBM -PC, urmează un amplu 
studiu bibliografic al cărui scop este clasificarea principiilor consacra te  ale 
detec toare lor QRS şi evidenţierea performanţelor notabile ale acestora. Tot în acest 
capitol sunt o rdonate  şi trecute în revistă principalele m etode folosite la com presia  
datelor ECG.

Capitolul 3, cel mai vast, cuprinde în prima sa parte, prezentarea  sistemului 
de achiziţie de date folosit de autor. Este dedicat apoi un spaţiu amplu cercetări lor 
privind procesarea  numerică a semnalului ECG, în primul rând pen tru  
im plementarea detectoarelor QRS în timp real în m onitor izarea  probei de efort şi 
apoi pentru optimizarea unor algoritmi de compresie de date. Ultimul p a ra g ra f  al 
capitolului,  este cel în care cercetările efectuate pe parcursul tezei sunt puse în 
slujba aplicaţiei clinice de monitorizare a probei de efort.

Capitolul 4 prezintă în sinteză rezultatele  tu turor cercetări lor  prezente  în 
teză. accentul punându-se pe identificarea soluţiilor originale şi a e lementele de 
progres  care stau la baza atingerii obiectivului tezei.
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în primul rând mulţumesc domnului prof. dr. ing. Anton Policec, 
conducă to ru l ştiinţific, pen tru  sprijinul aco rda t atât la rezo lvarea  unor probleme, 
cât şi la descoperirea altora noi,  a căror soluţie nu o în trezăream  în primul moment. 
Când m area  majoritate a prob lem elor fuseseră abordate ,  însă trebuiau integrate, 
arm onizate  cu interesul Laboratoru lu i de Investigaţii Clinice prin Proba de Efort , 
vizita efectuată  de domnul prof. dr. ing. A nton Policec la Sibiu, la Facultatea de 
Inginerie a Universităţii  "Lucian Blaga" şi la Secţia de Cardiologie a Spitalului 
Judeţean Sibiu, a constituit unul dintre cele mai im portante  m om ente ale elaborării 
acestei teze.

Ţin să mulţumesc în m od deosebit domnului prof. dr. ing. Anton Policec 
pentru  demersurile privind organ izarea  jud ic ioasă  a activităţi i mele de pregătire şi 
cercetare  ştiinţifică prin doctorat.  In acest sens, amintesc cele două referate  
("P rocesarea  numerică a semnalului ECG" şi "M onitor izarea  în Unităţi de Terapie 
Intensivă") şi nu în ultimul rând, ajutorul concre t  pentru  structurarea şi elaborarea 
tezei.

In afara sprijinului ştiinţific nu pot să nu apreciez în mod egal sprijinul 
moral, lipsa de formalism, tactul şi în ţelegerea deosebită  cu care domnia sa m-a 
condus la acest final.

Mulţumesc de asem enea domnului dr. Ioan Maniţiu, medic specialist 
cardiolog, şeful Secţiei Cardiologie  a Spitalului Judeţen Sibiu pentru deschiderea 
deosebită faţă de actul de cercetare  realizat prin mijloace cât mai moderne posibil, 
pentru  eforturile  deosebite făcute pentru echiparea L aboratorului de Investigaţii 
prin P roba  de Efort , aceste mulţumiri adăugându-se celor ale pacienţilor trataţi aici. 
P reocupările  domniei sale în studiul probei de efort da tează  de mai multă vreme, la 
începerea colaborării noastre  existând deja rezultate în analiza statistică a 
p aram etr ilor  probei, rod al colaborării cu dom nişoara  asistent Liana Bera, 
informatician, la Facultatea de M edicină a Universităţii  "Lucian Blaga".

Jamais je  n ’oublierais de remercier a la . . .Providence, qui m'a offrit la 
chance unique d'effectuer le stage a l'IUT Rennes, France mais la Providence a 
été aidée par les démarches de M. Olivier Bonnaud, professeur des Universités, 
D irecteur de Recherches aux CNRS.

J'exprime mes rem erciements  aux M. professeur Jean Pierre Camps, 
Directeur de l'IUT Rennes, et M. Jean Pellen, che f  du département Électronique 
de l'IUT Rennes, pour les conditions d ’études et de travail et aussi pour l'aide dans 
la program m ation  de l 'ordinateur.
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Je remercie tout particulièrement a M. professeur Rene Ollivier. spécialiste  
en filtrage numérique, pour son amitié et pour  le fait q u ’il m ’a relevé tou jours  le fil 
rouge dans le traitement du signal.

Je remercie aussi aux M. Guy C arrault et M. Louis Thoraval chercheurs  au 
Laboratoire  de Traitement du Signal et de l'Image, Université de Rennes 1, pour  
toutes leurs conseils dans le domaine du traitement de ECG et pour la base de 
données ECG, qui m ’a permis de vérifier les résultats.

Mulţumesc tuturor colegilor şi prietenilor care m-au ajutat cu sfaturi, 
sugestii, întrebări, material bibliografic sau încurajări,  în plan ştiinţific sau uman, în 
mod deosebit domnului asistent ing. M acarie  Breazu, pentru chestiuni legate de 
program are  şi de compresia de date, iar doam nei Rodica Lungu şi domnului T om  
Oprean, pentru sprijinul acordat la redactarea  lucrării.

Pentru  F el ic ia, Ioana  şi C ant em ir !  

Sibiu, 10 aprilie 1997
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Capitolul 1

Capitolul 1 

PREZEN TA R EA DO M ENIULUI

1.1 IN T R O D U C E R E

Prin tematica abordată  lucrarea de faţă se încadrează în ca tegoria  căutărilor 
de rezo lvare  cu ajutorul cercetării ştiinţifice a unei necesităţi sociale. M onitor izarea  
investigaţiilor medicale cu ajutorul calculatorului este astăzi nu doar o chestiune de 
modă, de curent de opinie, ci reprezintă  o cerinţă obligatorie în abordarea  şi 
rezo lvarea  cu maximum de eficienţă, atât pentru  medic cât mai ales pen tru  pacient, 
a actului medical.

Preocupările  de avangardă  în domeniul monitorizării şi procesării  
sem nalelor biomedicale au ca scop asigurarea unui standard cât mai ridicat pentru  
unităţi le medicale, potr ivit exploziei tehnologice şi informaţionale care are loc în 
zilele noastre . In acest scop Comunitatea E uropeană  a lansat un p rogram  amplu 
numit "A dvanced Informatics in Medicine" (AIM). Obiectivele de bază ale acestui 
p rogram  au fost:

•  s tructurarea şi sinteza cunoştinţelor generale privind p rocesarea  
semnalelor biomedicale şi experienţa în acest domeniu, extrem de mult 
cercetat ;

•  s truc turarea  şi sintetiza cunoştinţelor generale privind p rocesarea  
semnalelor ECG şi a celor referitoare la presiunea sanguină;

• informaţii privitoare la echipamentul indicat a constitui suportul 
implementării soluţiilor ;

Concluziile  p rogramului reprezin tă  nişte puncte  "ţinte" ce trebuie vizate de orice 
cercetare  în domeniu.

în  cadrul programului amintit, s-a lansat un proiect cu partic iparea mai 
multor centre  universitare din Europa, (Balochi ş.a, 1989, Caraullt ş a, 1990, 
Siregar ş.a, 1990) cunoscut sub numele KISS (Knowledge-based Interactive Signal 
monitoring  System). Obiectul proiectului KISS era de a pune bazele dezvoltării 
unui sistem evoluat de monitor izare  a activităţii cardiace, pentru prima etapă fiind 
vizată rea lizarea  prototipului unei unităţi de terapie intensivă pentru coronarieni. în 
acest scop proiectul amintit a avut în vedere următoarele sarcini:

•  cunoaşterea şi sintetizarea cunoştinţelor clasice despre procesarea  
semnalului ECG ;

•  evidenţierea problemelor nerezolvate sau a celor a căror soluţie prezintă 
anumite limite;
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• stabilirea caracteristicilor unui posibil prototip al unui sistem de 
m onitor izare ,  precum şi evaluarea soluţiilor posibile care să facili teze 
alegerea căilor de urmat;

• definirea pragurilor dintre m etodele  numerice clasice şi m etodele  
simbolice în vederea definirii, pe cât posibil, a rolului fiecăreia în vederea  
integrării şi exploatării lor.

Sistemul nu trebuie să se mulţumească cu cunoaşterea  "de suprafaţă" care leagă 
direct observaţiile asupra pacientului de concluzii, ci să in tegreze în acest lanţ 
cunoştinţe p rofunde de anatomie fiziologie şi patologie  (Thull ş.a. 1992;).

După definirea obiectivelor precise ale unui sistem de m onitor izare  
inteligent (Lage ş.a. 1988; Siregar ş.a. 1993), s-au degajat patru mari funcţii care 
au dat naştere unui sistem multi-expert compus din :

• p rocesarea  de nivel scăzut a semnalului;
•  in terpre tor om-maşină evoluat;
• expert,  bazat pe cunoştinţe "de suprafaţă" ;
•  m odel profund.
Sistemul este organizat după o arhitectură  hibridă ce permite comunicaţi i  

rapide între elementele sale. De menţionat că o astfel de structură p resupune şi un 
suport tehnic adecvat. Raportul KISS (Carrault 1990 ) precizează clar necesita tea 
implementării pe sisteme de calcul puternice, sub sistemul de operare  UNIX.

Este cred  mom entul de a aminti că ţările dezvoltate alocă între 5 şi 14 % din 
Produsul Naţional Brut cheltuielilor pentru sănătate, pe când în alte ţări el se 
si tuează sub 4%  (Schmitt,  Al-Fadel, 1989). Aceste cifre sunt suficiente pen tru  a 
înţelege diferenţele majore care fac atât de diferită utilizarea unei instrumentaţii  
medicale de înaltă tehnicitate în ţările dezvoltate faţă de celelalte ţări.

De aceea, tară  a minimaliza concluzia amintită în raportul KISS, trebuie  luat 
în considerare  un alt punct de vedere şi anume, că este posibil să se aducă  o 
calitate nouă îngrijirii cardiacilor, cu sisteme de calcul accesibile şi deci la preţuri 
de cost acceptabile. Această optică trebuie susţinută p reponderent prin cerce tare  şi 
eforturi de dezvoltare  locale. Se pot face astfel paşi p rem ergători în direcţia  
utilizării ech ipam entelor de foarte mare performanţă, atunci când resursele 
financiare o vo r  permite. Alegerea între cercetarea fundamentală, de avangardă  dar 
fără şansa implementării sau cercetarea or ientată  spre implementare, în condiţiile 
specifice ţărilor mai puţin dezvolatate, trebuie făcută potrivit principiului că nu 
există viitor fară prezent. Consider că, în ceea ce ne priveşte, în perspectiva  
adevăratei econom ii de piaţă, alegerea nu poate  fi decât una singură şi anum e 
varinta a doua, "cercetare ţintită pe implementare, în condiţiile noastre  specifice".

Această alegere devine acceptabilă şi deloc dezonoran tă  în contextul 
cercetări lor pe plan mondial,  prin aplicarea în paralel a unei politici m anageria le  
adecvate în domeniul cercetărilor medicale interdisciplinare, care să vizeze:

• dezvoltarea  unor program e de cercetare  cu cele mai mari şanse de 
aplicare practică;

• exploatarea  tu turor resurselor de finanţare;
• integrarea în această im portantă  activitate socială, alături de actul 

medical în sine, a tu turor resurselor umane din domeniul cercetări i  
interdisciplinare precum şi a unui suport material de cât mai înaltă 
tehnicitate şi noutate.
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Se poate  afirma în concluzie  că, în condiţii le actuale, acest gen de 
com prom is între ce rce ta rea  fundam entală  şi cerce tarea  aplicativă ţintită, între 
instrumentaţie  clasică şi tehno log ie  de ultimă oră, va aduce cel mai bun răspuns 
atât necesităţilor imediate cât şi celor de perspectivă, în domeniul monitor izări i  
evoluate  a investigaţiilor m edicale  (Sukuvaara  ş a. 1993).

1.2 SE M N A L U L  ECG ŞI S T A R E A  DE EFORT

Elec trocard iogram a norm ală  (ECG) reprezintă înregistrarea po ten ţia le lo r  
electrice generate  de activita tea electrică a inimii, transmise la suprafaţa  corpului, 
pentru un subiect sănătos.

Pe parcursul lucrării prin notaţia "ECG" se va înţelege semnalul electric 
preluat de la suprafaţa corpului în scopul prelucrării.

fig 1.1 ECG normală

Dintre elementele unei înregistrări ECG normale, voi evidenţia  doar 
elementele de interes pentru demersurile viitoare. Evenimentul cel mai semnificativ 
al activităţii cardiace îl constituie complexul de unde QRS, co respunză to r  
depolarizării ventriculare. A vând  o amplitudine de ordinul 1 mV, el este utilizat 
fară excepţie pentru identif icarea ritmului cardiac. Morfologiile posibile ale 
complexului QRS, normale sau patologice sunt prezentate  în fig. 1.2. (R appaport  
ş.a. 1982).
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fig. 1.2. M orfologia  complexului QRS

Al doilea element de interes major îl constituie segm entul ST. El are 
începutul notat cu J care reprezintă punctul de jonc ţ iune  cu complexul QRS, 
sfârşitul său fiind greu de precizat. Segmentul ST, corespunde repolarizării lente 
ventriculare. Diferenţele de potenţial care se p roduc au amplitudine mică şi se 
anulează reciproc ceea ce face ca în mod normal segmentul să se afle pe linia 
izoelectrică. în situaţii patologice însă, el poate  avea diverse forme, ca în fig.1.3.

R

'  /  '  / ■ '  r "  '  / _  '  .
normal subdcnivclat supradcnivclat dcsccndcnt asccndcnt

fig. 1.3. Morfologii posibile ale segmentului ST

Forma segmentului ST reprezintă unul din semnele de bază în identif icarea 
infarctului acut (supradenivelarea ST) şi de asemenea în ischemie.

1.2.1 Fiziologia şi fiziopatologia stării de efort

Exerciţiul fizic dinamic provoacă modificări im portante  ale funcţiei cardiace 
şi ale repartiţiei debitului sanguin între diferite teritorii. A dap ta rea  circulatorie  la 
efort are trei aspecte (Cotoi S., 1988):

• creşterea cantităţii de oxigen la nivelul zonei musculare  în activitate '
• eliminarea excesului de căldură;
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• păstrarea  unei circulaţii  adecvate la nivelul o rgane lo r  viscerale, 
în  timpul efortului se disting patru  faze:

• o fază de anticipare având originea în sistemul nervos central;
• debutul efortului, cu creşterea rapidă a frecvenţei cardiace, a întoarcerii 

venoase, a debitului cardiac şi cu scăderea rez is tenţe lor periferice;
• faza de echilibru, când se realizează un consum  maxim de oxigen 

constant,  cu TA şi ritm cardiac stabile;
• faza de epuizare, manifestată prin creş terea  frecvenţei cardiace, scăderea 

volumului ventricular ejectat şi a vasodilataţiei cutanate.
Ca rezulta t al creşterii frecvenţei cardiace şi a volumului sistolic, debitul 

cardiac creş te  în timpul efortului. Iniţial creşte în toarcerea  venoasă  sub influenţa 
hiperventilaţiei şi a stimulării simpatice. Creşte vasodilata ţia  coronar iană  direct 
p ropor ţiona l cu nivelul efortului. Creşterea debitului în zona  miocardului duce 
au tom at la creşterea consumului propriu de oxigen, care  depinde deci de frecvenţa 
cardiacă, contracti li tatea şi presiunea sistolică ventriculară.

Tensiunea  arterială sistolică creşte p rogresiv  la efort iar cea diastolică 
răm âne nemodificată  sau poate  chiar să scadă uşor la efort ca urmare a scăderii 
rezistenţei periferice totale. La hipertensivi creşte TA diastolică prin creşterea 
rezistenţei periferice, atât în timpul efortului, cât şi după efort. De aici importanţa  
clinică p en tru  diferenţierea subiectului normal de cel hipertensiv, testul de efort 
perm iţând, în cazul hipertensiunii de graniţă, să indice pe adevăraţii hipertensivi,  la 
care creşte TA diastolică.

Consum ul miocardic de oxigen depine direct p ropor ţiona l de debitul sanguin 
ce străbate coronarele. Deşi este greu de determinat cu exactitate, s-a constatat că 
p rodusul frecvenţă  cardiacă-presiune sanguină este o m ăsură  a acestui debit şi în 
acelaşi timp un indicator fidel al efortului fizic al miocardului. în acest context, 
produsul frecvenţă  cardiacă-presiune se corelează bine cu consumul de oxigen 
miocardic şi cu fluxul sanguin coronar. La acelaşi pacient acest produs şi debutul 
anginei pectora le  sunt în strânsă legătură. Raportu l  dintre produsul amintit şi 
consum ul de oxigen se schimbă când apar factori care modifică volumul ventricular 
şi contractilitatea.

C onsum ul maxim de oxigen, pe care îl realizează pacientul fară să aibă 
simptome sau semne care să limiteze efortul, cuantifică cel mai bine starea de 
sănătate a aparatului cardiovascular, fiind şi o m ăsură  reală a capacitaţi i fizice de 
p erfo rm an ţă  a unei persoane.

Electrocardiografia reprezintă sursa m ajoră de date obiective în cursul
testului de efort. în timpul efortului se produc o serie de modificări ale ECG ce se
pot încadra  în limitele normalului.  Dintre acestea amintesc (Cotoi S., 1988):
•  intervalul PR scade, fiind la frecvenţa de 150 /min sub 0,15sec;
• intervalul QT evoluează invers proporţional cu pulsul;
• creşte amplitudinea undei P;
• axul electric QRS deviază progresiv spre dreapta;
• scade amplitudinea undei T;
• punctul "J" (care marchează contactul dintre QRS şi segmentul ST), coboară

progresiv , odată cu creşterea pulsului. Partea terminală  a segmentului ST este
mai puţin afectată.
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1.2.3 E lectrocardiografía  cordului bolnav în timpul efortului

Dacă există o afectare coronară, în timpul unui efort fizic deosebit,  
circulaţia la nivelul miocardului scade, zona subendocard iacă  fiind prima care  
devine ischemică. Ca urm are  a acestui fenomen se produce  un aşa numit "potenţial 
de leziune diastolică", manifestat vectorial ca un fenomen ce se opune vectorulu i 
electric ce generează  complexul QRS. Acest vector este practic rezultatul lipsei de 
contribuţie la vectorul QRS în mom entul depolarizării,  a zonei afectate din 
miocard. Din punctul de vedere al ECG, fe n o m e n u l se m an ife s tă  ca o 
subden ive lare  a segm en tu lu i ST. Subdenivelarea segmentului ST poate  fi de mai 
multe  tipuri, ca în fig. 1.3.

C onvenţional, se utilizează drept criteriu de ischemie o deplasare  inferioară 
a segmentului ST de 0,1 mV (1 mm) sau mai mare. Amplitudinea deplasării 
segmentului ST, luată drept referinţă pentru a decela cazurile norm ale  de cele 
patologice, trebuie să fie o balanţă între sensibilitate şi specificitate. Astfel o 
subdenivelare a segmentului ST de numai 0,05 mV, luată d rept criteriu de 
ischemie, deşi cuprinde majoritatea bolnavilor coronarieni, include şi o mare parte  
de persoane sănătoase, aşa-zişi fals pozitivi. O subdenivelare a segm entulu i ST la 2 
mm reduce mult numărul sănătoşilor suspectaţi a avea modificări ischemice, având 
astfel o mare specificitate dar o mai mică sensibilitate. In aprec ierea  subdenivelării 
ST orice criteriu este arbitrar, urmărindu-se un compromis optim  între posibilitatea 
de a detecta adevăraţii bolnavi şi de a exclude pe cei sănătoşi.

fig. 1.4 . M ăsurarea denivelării segmentului ST

Din aceste motive se consideră că o subdenivelare or izontală  a segm entului 
ST , în platou, de peste 1 mm sub linia de bază ce trece prin începutul undei Q la 
două-tre i complexe QRS succesive, sau o subdenivelare oblic descendentă  a 
segmentului de peste 1 mm, măsurată la 0,08 sec după punctul J, semnifică probă 
pozitivă, modul principial de măsurare este înfăţişat în fig. 1.4.

Supraden ive îa rea  segm en tu lu i S T  apare mai frecvent după infarctul 
miocardic anter ior sau la bolnavii cu stenoza unui singur vas coronar ian  major, 
indicând ischemia transmurală.
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Subdenivelarea sau supradenivelarea ST poate  să apară  în lipsa unei 
coronaropati i ,  dacă există situaţii care măresc dezechilibrul dintre oferta  şi 
necesarul de oxigen, cum ar fi cazul stenozei aortice. Modificări ST pot să apară şi 
în sindroamele neurocircu la tori i  prin simulare simpatică excesivă, care sunt intense 
la începutul efortului, ca apoi să se diminueze pe măsura creşterii lui. Modificările 
po t să dispară după medicaţie  cu betablocante. N orm alizarea  paradoxală  a 
segm entului ST în timpul efortului a fost raporta tă  foarte rar şi la coronarieni.

O serie de m edicam ente  ca digitala, procainamida, chinidina şi fenotiazinele 
modifică  segmentul ST, pu tând  genera teste fals pozitive care ridică probleme de 
diagnostic şi de aceea, se impune suprimarea lor înaintea efectuării probei.

Este foarte im portan tă  luarea în considerare, alături de aspectul ECG  şi a 
simptomatologiei. Astfel, probabili tatea găsirii unei leziuni este foarte mare(95% ) 
dacă se asociează o angină pectorală  cu semne ECG  certe şi mai redusă (numai 
65% ), dacă apare angina fară semne ECG, sau numai semne ECG iară  angină 
pectorală. La pacienţii cu angină tipică cu sau fară semne ECG  de ischemie, se 
practică  cu prudenţă  testul de efort pentru  de term inarea capacităţii de efort fizic, 
cu respectarea condiţiilor pen tru  deplina securitate  a bolnavului.(Maniţiu  şi Mihu, 
1993).

Utilizarea criteriilor modificărilor ST, prin analiza statistică com puterizată  a 
com plexelor QRS pentru  a elimina artefactele , a adus o mai mare precizie  în studiul 
ECG  de efort faţă de măsurătorile  e lec trocardiogram elor convenţionale.

M area  răspândire  a probelor de efort,  dezvoltarea interpretării automate, 
paralel cu extinderea coronarografie i  şi corelarea lor sistematică, au permis 
elaborarea unor criterii sup lim en ta re  .Acestea sunt:

A sp ec tu l zis  "aproape isch em ic ", care apare în urm ătoarele  situaţii: 
subdenivelarea segmentului ST de tip lent ascendent spre linia de bază, când atinge 
2 mm la 8/100 secunde de punctul J, anunţă  evenimentele coronariene, la fel ca 
subdecalajul în platou orizontal. Când segmentul ST are aspect de seceră sau cu 
"racord spart" la unda T, se estimează un prognostic  de peste 10% evenimente 
coronariene. V aloarea  predictivă a subdenivelării ST este mult ridicată în favoarea 
existenţei unei coronaropati i  la pacienţii simptomatici (Cotoi S. 1988);

M odificarea  am p litu d in ii undei R în cursu l e fortu lu i. C reşterea amplitudinii 
undei R în derivaţia V5 imediat după efort indică o boală coronar iană  severă, cu 
disfuncţie ventriculară stângă, în timp ce scăderea amplitudinii undei R arată 
absenţa  bolii coronariene. Unii autori au atribuit o mare valoare predictivă acestui 
criteriu pentru boala coronariană , el putând fi de folos la recunoaşterea  testelor fals 
pozitive şi fals negative. Astfel, subdenivelarea ST cu scăderea amplitudinii undei R 
ar putea reprezenta  un test fals pozitiv.

M odificarea  undei O. Scăderea amplitudinii sau lipsa modificării undei Q 
indică o ischemie septală, deoarece în condiţii  normale, amplitudinea undei Q 
creşte după efort.

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

U ndele T negative  şi sim etrice  în mai multe derivaţii ECG, fară modificări 
ale complexului QRS sau ale segmentului ST, apărute spontan, dar mai ales în 
cursul probei de efort, îndeosebi dacă se asociază cu fenomene anginoase, indică în 
25%  din cazuri o suferinţă coronariană  serioasă.
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in  concluzie, m od ificările  anorm ale ale traseu lu i hCXi în tim p u l e fo r tu lu i  
reprezin tă  o sursa  valoroasă p en tru  d iagnostic. A tunci c â n d  e fo r tu l se suprapune  
unei boli coronariene, cele m ai sp ec ifice  m od ificări sunt ce le  a le  seg m en tu lu i ST.

1.3 PROBA DE EFORT

Probele de efort utilizate în bolile cardiovasculare au în principal două  
obiective:

• să ofere o bază pentru evaluarea obiectivă a capacităţi i  de efort prin 
măsurarea consumului de oxigen;

• să p roducă simptome şi semne care pot explica diferitele mecanism e ce 
limitează capacitatea de efort.

Pentru aceasta se utilizează tot mai frecvent efortul maximal, atât pentru  
precizarea diagnosticului, cât şi pentru obţinerea de informaţii funcţionale  
cantitative, măsurând consumul de oxigen. Cu toate că efortul depus se poate  
cuantifica în unităţi fizice din Sistemul In ternaţional pen tru  m ăsurarea  puterii 
consumate (watt), totuşi în practica medicală s-a încetăţenit m asurarea  efortului 
fizic prin consumul de oxigen. C ompararea consumului de oxigen cu valorile 
normale permite estimarea obiectivă a gradului de scădere a capacităţii funcţionale  
a inimii. Consumul de oxigen este folosit şi ca element de com para ţie  între 
rezultatele obţinute prin diferite metode.

Suportul tehnic cu ajutorul căruia se realizează p roba  de efort poa te  fi 
bicicleta ergom etr ică sau covorul rulant. Covorul rulant (fig. 1.5) perm ite  
realizarea celui mai mare consum de oxigen, implicând în efort mem brele  
inferioare, toracele şi membrele superioare.

fig 1.5. Covor rulant cu parametrii reglabili.

De asemenea, un alt avantaj al covorului rulant faţă de bicicletă este faptul 
că pe covorul rulant se realizează un tip de efort firesc, obişnuit , ch iar  şi pen tru  
persoane neantrenatc , acest efort fiind cel mai natural. D ezavanta ju l principal este
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legat de preţul de cost, spaţiul mai mare pe care îl ocupă şi de faptul că 
înregistrările  ECG  efectuate în timpul probei sunt însoţi te  de artefacte de mişcare.

Din punctul de vedere al derulării în timp a efortului, cercetările medicale 
evidenţiază diferite tipuri de solicitări, ca în fig 1.6, unde sunt p rezen ta te  
urm ătoare le  variante :

a. rectangulare;
b. crescător în trepte, cu repaus,
c. crescător în trepte de scurtă sau lungă durată.
M odul de variaţie în timp a efortului reprezin tă  unul din elementele de bază 

ale aşa numitului "protocol de desfăşurare a probei".

Efort [w]

a b c

t

fig. 1.6. Tipuri de solicitare la efort.

Dintre metodele prezentate, metoda  intensificării în trepte adecvate a 
efortului (fig 1.6 - c) este considerată a fi cea mai potrivită scopului urmărit.  Cu un 
astfel de test, efectuat progresiv de la nivele inferioare spre nivele din ce în ce mai 
r idicate de efort, se pot obţine indicaţii asupra capacităţi i funcţionale maximale a 
pacientului. Durata fiecărui interval depinde de timpul în care pacientul realizează 
adaptarea circulatorie, după care se poate  trece la e tapa următoare.

Efectuarea probei de efort în trepte, crescând în intensitate dar cu pauze de 
"odihnă" între ele, este impusă de măsurarea tensunii arteriale atunci când ea se 
efectuează manual.

De menţionat că efortul pacientului se program ează  simplu la bicicleta 
ergometrică, pe când la covorul rulant program area  acestuia presupune modificarea 
înclinării covorului şi a vitezei sale de deplasare în corelaţie cu greutatea corpora lă  
a pacientului şi conform protocolului de desfaşurare a probei. Acesta este motivul 
pentru care parametrii "co" şi "a" ai covorului rulant sunt reglabili şi pot fi 
controlaţi, în scopul controlului puterii de efort PK dezvoltate  de pacient:

P e = Po + m g co R sin(ct) (1.1)
unde:

P0 puterea consumată de organism în regim de efort minim ( a  =0)
m masa pacientului.............................................................................[ Kg ]
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g acceleraţia g rav i ta ţ ională ............................................................... [ rn / s“ ]
(o viteza unghiulară a cil indrilor de an trenare  ai covorului [rad / sec]
R raza cilindrilor de an tre n a re ..........................................................[ ni ]
a  unghiul făcut de covor cu or izon ta la ........................................ [ rad ]

în protocoalele de efectuare a probei de efort este utilizat ca şi param etru  viteza de 
deplasare a covorului rulant "v". Exprim area ei în [Km / h ] sau [mile / h], face 
mai uşoară intuirea de către medic a gradului de efort al pacientului.

v = co R (1 .2)

Se constată din relaţia 1.1 că Pi poate  fi modificată prin variaţia unui s ingur 
parametru, a  sau o. Cu toate acestea, practica a arătat că tipurile de efort au un 
caracter diferit din punct de vedere al organismului, în situaţiile în care se fac cu 
înclinaţie mare la viteză mică sau cu înclinaţie mică la viteză mare. D e aceea, 
protocoalele utilizează modificarea în trepte a ambilor parametrii.

Referitor la unităţile de măsură a gradului de efort solicitat pacientului, 
trebuie menţionată utilizarea unei unităţi de măsură specifice practicii medicale, 
unitate numiă M E T  (prescurtare  de la "metabolic equivalent").  1 M E T  reprez in tă  
prin definiţie, consumul de oxigen al metabolismului bazai. E xprim ată  în Sistemul 
Internaţional,  o treaptă pe scara M ET este echivalentă cu aproximativ  30W  
(Chung, 1984):.

Cantitatea de oxigen consumat de organism, în funcţie de efortul depus, 
poate fi plasată pe o scară conform  tabelului 1 1 ,  preluat din p ro toco lu l 
"Naughton" (Chung, 1984): _______________

Unităţi
M E T

Viteză 2 mile/h 
(3,21 km/h)

3 mile /h 
(4,82 km/h)

3,4 mile/h 
(5,47 km/h)

înclinaţie
(grade)

- - - 1
0 - - 2

_ .3,5 0 - 3
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 facilă a rezultatelor testelor cu cele com unica te  în 
literatură, este recomandabilă exprimarea vitezei în mile/h.

1.4 P R IV IR E  G E N E R A L Ă  A S A R C IN IL O R  P E N T R U  C E R C E T A R E

în schema bloc din fig 1 7  sunt prezenta te  sintetic principale sarcini ce 
revin unei unităţi de monitorizare ECG pentru proba de efort,  sarcini rezulta te  în 
urma cooperăm  cu medicul cardiolog Ele sunt în acord cu monitorizări p ropuse  în
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li teratura  de specialitate, pen tru  unităţi de terapie intensivă pentru coronarieni şi 
clasificate  global ca "procesări primare", fiindcă sunt cele care se efectuează 
ap roape  de pacient, "la căpătâiul bolnavului" .

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

P rezen ta rea  acestor sarcini, însoţită  de scurte comentarii şi precizări, are 
rolul ca de la început de drum să canalizeze, atât docum entarea  bibliografică, cât şi 
cercetările  u lterioare pe un fagaş bun.

1.4.1 C onversia  Analog Numerică

Alegerea parametrilor de bază ai CAN, frecvenţa de eşantionare şi numărul 
de biţi nu este guvernată de principii imuabile, ci este cel mai adesea rezultatul unui 
compromis. Se întâlnesc astfel frecvenţe de eşantionare constante, de la 60 Hz la 
800 Hz şi precizii de la 7 la 12 biţi (Merri ş a. 1988). Deşi în li teratură sunt
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prezentate şi soluţii de eşantionare  neuniformă, sau eşantionare adap tiva  
(Blanchard şi Barr, 1985), am optat pentru  o eşantionare cu pas constant.

1.4.2 Preprocesarea

Preprocesarea are ca obiectiv major înlăturarea a tot ceea ce este privit ca
perturbaţie, deci nu provine de la activitatea electrică proprie a cordului, în t r -u n
cu v â n t  "curăţarea" semnalului, fără a afecta pe cât posibil informaţia utilă din 
acesta Semnalele biologice sunt de regulă afectate de perturbaţii (zg om o te  sau 
artefacte) de la diferite surse, parte  din ele biologice, parte din ele da to ra te  
echipamentului de măsură.
• Sursele biologice sunt reprezen ta te  de activitatea musculară  (mişcări ale

pacientului şi respiraţia).
• Sursele ce nu au origine biologică sunt: variaţia contactului e lec trod-pac ien t,

interferenţa cu reţeaua de alimentare  (50 Hz), zgomot al co m p on en te lo r
electronice, zgomot de cuantizare.

Multe din acestea pot fi limitate p r in tr-o  pregătire atentă a interfeţei cu pacientul, 
în monitorizarea de lungă durată, este dificil de a menţine integritatea sem nalului,  
deoarece pacientul trebuie să se mişte iar modificările contac telor e lec trozi-pacien t 
sunt de neevitat. Situaţia este prezentă  cu atât mai mult în cazul probei de efort, 
când pacientul este obligat să se mişte. Urm ătoarea  clasificare a pertubaţi ilor ţine 
cont de compoziţia spectrală a acestora.

• Perturbaţii cu o d istr ibuţie  uniformă a frecvenţei
în cadrul acestora, zgomotul muscular este un exemplu tipic. T o t  aici 
pot fi încadrate forme atipice (artefacte de mişcare). Acestea nu po t fi 
anulate cu metode generale  iar în unele cazuri soluţiile p rac t ice  de 
reducere a zgomotului a leatoriu rămân legate de tehnici de m ediere  
(Rompelman şi Ross, 1986, Jane şi Rix, 1991).

• Perturbaţii de înaltă frecvenţă
Cea mai comună tehnică folosită pentru reducerea acestora  este f i ltrarea 
nerecursivă de tip Fourier Aceste filtre oferă un câştig stabil în in teriorul 
benzii de trecere şi caracteristică de fază liniară, ceea ce este cea  mai 
importantă proprietate care permite evitarea distorsiunilor traseului. Aici, 
există o permanentă dispută între utilizarea unui num ăr m are  de 
coeficienţi reali care asigură însă caracteristici abrupte în zona  de tă iere  
şi timpul de calcul Aceste filtre nu sunt utilizate de regulă  pen tru  
procesările în timp real. Această limitare poate fi redusă prin u ti lizarea 
unei clase de filtre cu coeficienţi întregi (Lynn, 1971; Principe ş a. 1986)

• Deriva liniei de bază
Se poate simula prin însum area  la semnalul ECG a unui sem nal de 
frecvenţă scăzută iar pentru corecţia derivei liniei izoelectr ice  există 
două mari categorii de soluţii (Grandwohl ş a. 1989): 
în prima categorie sunt incluse interpolări (liniare, neliniare) în tre  câ teva  
puncte de referinţă, ca de exemplu segmentul PQ, din cicluri consecu tive  
ale ECG Lima rezultată aproximează deriva liniei de bază şi apoi ea  este 
scăzută din semnalul original. Această metodă nu in troduce  d is torsiuni 
ale formei semnalului, dacă punctele de referinţă sunt corect alese
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A doua categorie  este cea a Filtrelor Trece Sus. Ideea utilizării FTS este 
considerată convenabilă ,  chiar dacă se impune o s tructură  complexă de 
filtru pentru ob ţinerea  caracteristicii dorite (M cM anus ş a., 1985; van 
Alste ş a., 1986). Unii autori consideră că limita inferioară a spectrului 
util al semnalului E C G  şi anume 0,5 Hz, recom andată  de AHA Comittee, 
nu este cea reală, fiindcă ea a fost stabilită din considerente  de liniaritate  
a filtrelor analogice. Cu FIR  se pot obţine răspunsuri de fază liniare şi la 
frecvenţe mult mai scăzute, dar limita de 0,5 Hz răm âne în con tinuare  
reprezentativă şi suficientă.

• Interferenţe cu reţaua de alimentare
Aceste interferenţe cauzează  apariţia în spectrul semnalului a armonicilor 
frecvenţei reţelei de alimentare, dintre care doar fundam entala  (50 Hz) 
"cade" în spectrul semnalului ECG. Pentru rejecţia ei, o primă soluţie o 
constituie uti lizarea fi ltrelor "noatch" (Huhta şi W ebster, 1973; L evcov  
ş a 1984). Acestea sunt filtre numerice, având amplificarea nulă pentru  
frecvenţa de 50 Hz. Ca tehnici de proiectare  sunt cunoscute  transform ata 
Fourier Discretă sau chiar medieri adecvate atunci când frecventa  de 
eşantionare este multiplu întreg al frecvenţei reţelei. M etoda  permite 
rejectarea totală a zgomotu lu i dar este dificilă realizarea în acelaşi timp a 
unei faze liniare şi a unei procesări rapide. O altă soluţie este cea numită 
filtrare optimală sau filtrare adaptivă (S tea rn s ,1988, Furno ş a. 1983; 
Labonski ş a. 1987, T hakor  ş a . 1991; Laguna ş a . 1992; Patrick ş a . 1996).

1.4.3 Detecţia undelor

Detecţia QRS este punctul central în proiectarea şi realizarea oricărui sistem 
de monitorizare. Literatura în acest domeniu acoperă în trega perioadă de aplicare a 
calculatorului în cardiologie (Hamilton şi Tompkins, 1986, Thakor ş a., 1984; 
Pahlm şi Sornmo, 1987). C reşterea  accesibilităţii la tehnică de calcul cu preţ tot 
mai redus a dezvoltat analiza de semnal bazată în to talitate pe tehnici de software. 
Astfel, dacă în trecut o serie de algoritmi au fost implementaţi în circuite dedicate 
datorită necesităţii de resurse de calcul, azi sunt simplu de implementat în 
calculatoare aflate la îndem ână  din punct de vedere al preţului.

Sarcinile unui detec tor  nu sunt simple datorită  marii diversităţi a semnalelor 
între diferiţi pacienţi sau chiar la acelaşi pacient. Pentru evaluarea perform anţe lor 
soluţia o reprezină com pararea  rezultatelor detectorului cu evenimentele adnota te  
de medicul cardiolog pe înregistrsrea ECG  testată. Orice detec tor include trei 
secţiuni principale:

1. O transformare liniară având menirea de a accentua proprietăţile  
complexului QRS. O putem denumi şi funcţie de "evidenţiere";

2. O transformare neliniară care să genereze flaguri la coincidenţa cu 
evenimentul aşteptat, bazat pe o serie de praguri;

3. Criterii de decizie capabile  să detecteze dacă sunt în tr-adevăr 
"evenimente" QRS, criterii bazate pe recunoaşterea trăsăturilor.

Prima parte a detec torulu i este realizată de obicei printr-un filtru "trece 
bandă" a cărui ieşire va evidenţia acea formă care aduce cele mai multe informaţii 
specifice complexului QRS (Ligtenberg  şi Kunt, 1982; Pahlm şi Sornmo, 1984).

13
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Determinarea funcţiei de "evidenţiere” este cea mai im portan tă  operaţie, de 
"reuşitele" ei depinzând în mare parte calităţile de tec torulu i QRS.

Mulţi algoritmi se bazează pe utilizarea de praguri adaptive pentru a pu tea  
face faţă mai bine schimbării caracteristicilor semnalului (S ornm o şi Pahlm, 1985). 
Adaptarea este realizată printr-o "învăţare iniţială" de term inată  de specificitatea 
semnalului pacientului şi printr-o "învăţare dinamică" pe dura ta  procesului, pen tru  
adaptarea la schimbările semnalului aceluiaşi pacient.  în final, cade în sarcina 
secţiunii de decizie de a-şi adapta regulile în vederea  recunoaşteri i  tu tu ro r  
complexelor, inclusiv în situaţiile anormale ca cele legate  de aritmii sau cele 
datorate ischemiilor

1.4.4 Compresia datelor

Uzual, compresia datelor se referă la tehnici menite  să reducă  volumul de 
informaţie  memorată sau transmisă, prin eliminarea redundanţe i  din semnalul E CG , 
fără a afecta informaţia utilă.

1.4.5 Extragerea parametrilor

Prametrn cei mai utilizaţi în analiza ECG, pot fi grupaţi în două clase.
• parametru în domeniu timp, potriviţi să descrie morfo log ia  semnalului;
• parametrii rezultaţi în urma unor transformări integrale ale semnalului (cum ar 

fi transformata Fourier)
a) Parametrii din primă clasă îi vom denumi, "param etrii descriptivi", ei 

constând dintr-un set de valori cu semnificaţii clinice pentru  medic: intervale de 
timp, amplitudini, suprafeţe referitoare la unde, intervale, segm ente  ale traseului 
ECG sau pot fi chiar seturi de parametrii necesari procesării ,  ca de exemplu  
valorile eşantioanelor din ferestre ataşate unor evenim ente  (unde) detectate.

Un exemplu tipic îl constituie definirea limitelor unui complex QRS sau 
determinarea valorii unui nivel (ST, presiunea sistolică). Aspectul valoros, care  
compensează dificultăţile legate de definirea lor, este faptul că cel mai adesea aceşti 
parametru descriptivi au o semnificaţie fiziologică precisă şi de aici mai este un 
singur pas pentru diagnosticarea ECG, făcută chiar pe baza acestor param etr i
descriptivi Pentru determinarea lor, analiza pretinde un semnal EC G  pe term en
scurt ( câteva zeci de secunde). în acest caz putem contro la  calitatea semnalului,
deoarece şi pacientul poate fi menţinut într-o poziţie stabilă.

Estimarea automată a parametrilor descriptivi este deci de mai mare  
încredere şi astfel, consider că ea reprezintă un pas obligatoriu  care poate  include
0 mare parte din experienţa valoroasă acumulată  în clinică, în in terpre tarea  
parametrilor legaţi de proba de efort.

b) în a doua clasă sunt incluşi parametrii rezultaţi  de la transform ările
1 ourier, Walsh, Karhunen-Loeve. (Ahmed şi Rao, 1975).

Parametru din această categorie fiind rezultatul u n o r  transformări integrale 
nu depind esenţial de precizia procedurii de de term inare  a lor şi de aceea  se 
pretează mai bine metodelor de recunoaştere au tom ată  a fo rm elor  Deşi nu au o 
scmmficaţic clinică, ei reprezintă un puternic instrum ent de m vestigare  a
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variabilităţi i diferiţilor param etr i biologici, ca de exemplu prin analiza evoluţiei 
spectrelor de pu tere  în timp (Ping şi Lin, 1992).

Pe baza  acestor consideraţii problem a selecţiei setului de parametri s-a 
soluţionat preferând  pe cei descriptivi,  în aplicaţiile unde ei au definită o 
semnificaţie fiz iopatologică şi po t fi măsuraţi cu o precizie suficientă, în vederea 
diagnosticării .  Un exemplu im portant în acest sens este dat de analiza segmentului 
ST care are modificări de amplitudine pe dura ta  atacurilor ischemice. Cu unele 
excepţii (H orne , 1984), m area majoritate a studiilor referitoare  la analiza 
segm entului ST sunt realizate (Weisner ş.a., 1982; Akselrod ş.a., 1987) pe baza 
analizei cu ajutorul param etr ilor  descriptivi.

Există o serie de alte abordări în scopul de a depăşi limitările celor două 
clase de param etr i,  printre care amintesc:

• uti lizarea unor descriptori geometrici (puncte, curburi) pentru  semnalul 
E C G (C heng , 1987)

• m etode sintactice (Papakonstan tinou  ş.a., 1981, 1986);

1.4.6 Clasificarea

Clasificarea poate  fi definită ca o p rocedură  menită să identifice un obiect ce 
este cunoscu t apriori printr-un set de param etr i şi despre care la un mom ent dat 
putem afla:

• informaţii statistice referitoare la unii parametri ai săi;
• structura  (relaţii între unii parametri ai săi);
•  relaţii cu alte obiecte.
Obiectivul major al acestei categorii de procesare  îl constituie diagnosticarea 

în sens clinic, pe baza cercetării traseului ECG. In principal există trei categorii de 
m etode în clasificare (Bessette, 1989): statistice, sintactice şi bazate pe tehnica 
asocierii.

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

fig. 1.8 M etode de clasificare statistică
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Dintre ele, metodele bazate pe o cunoaşterea perfectă  a distribuţiei au doar 
o valoare teoretică, deoarece este practic imposibil de cunoscu t param etr i i  unei 
distribuţii ce caracterizează un "pattern" într-un semnal real , aşa cum  este cazul 
ECG. Deci în realitate, putem presupune numai un anumit grad  de cu noaşte re  şi de 
aceea trebuie folosite tehnici de învăţare pentru a realiza clasificarea.

Varianta de învăţare secvenţială este caracterizată  de faptul că obiectele 
intrate în atenţie sunt tratate unul câte  unul, aceasta perm iţând clasificarea în timp 
real, pe când varianta nesecvenţială este realizată prin analiza tu tu ro r  obiec te lor 
analizate deodată, la sfârşitul etapei de identificare a lor. în vă ţa rea  asistată se 
realizează atunci când este disponibil un set de date de an trenam ent,  considera te  de 
referinţă, sau când este pusă în practică o procedură  interactivă cu un o pera to r  
uman O astfel de soluţie este indicată în cazul monitor izărilor E C G  ambulatorii .

Toate aceste metode de învăţare pot fi folosite cu trei t ipuri de reguli de 
decizie: parametrice, non parametrice şi cu distribuţie liberă. Util izarea m etode lo r  
sintactice presupune reprezentarea "pattern"-ului ca un set de e lem ente  s tructurale  
elementare şi regula lor de asociere. Procesul de clasificare consistă  în acest caz în 
analiza sintactică a evenimentelor identificate. Rezultatele com unica te  sunt 
încurajatoare (Udupa şi Murty, 1980, Skordalakis şi Trahanias, 1986) dar metodele  
sunt pretenţioase.
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C apito lu l 2 

S T A D IU L  A C T U A L  AL C E R C E T Ă R IL O R

Obiectivul acestui capitol este trecerea  în revistă, cu referinţe bibliografice, 
a bazelor teoretice şi a cercetări lor  publicate în literatura de specialitate şi care 
v izează principalele sarcini impuse de realizarea monitorizării probei de efort:

• achiziţia de date;
• preprocesare  E C G  şi detecţia QRS;
• compresia datelor ECG;

2.1 A CH IZ IŢ IA  DE D A T E  ECG

în  instrumentaţia medicală, o atenţie particulară trebuie  acordată  achiziţiei 
de semnal în scopul evitării zgom ote lor ,  interferenţelor, derivei liniei de bază şi mai 
ales izolării electrice faţă de pacient.

C BUS

fig. 2.1. Schema bloc a achiziţiei de date 0 9 .  W
3 6 6  C '
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Instrumentaţia  realizată trebuie să răspundă la trei criterii: s implitate, 
fiabilitate şi fidelitate în a înregistra evoluţia semnalului.  O schemă bloc consacra tă  
pentru achiziţia datelor ECG, gestionată  de un sistem de calcul,  este cea din 
fig.2.1. Marea majoritate a sistemelor de achiziţie publicate sau comercializate  se 
regăsesc în această schemă bloc (Ritter ş.a. 1981; Cupal şi Reese 1988; M ihu şi 
Breazu 1992; Mihu 1995, Voiniciuc şi Mihu 1996).

Proiectarea tuturor sistemelor de achiziţie porneş te  de la eviden ţierea  
caracteristicilor semnalului ECG.

2.1.1 S em na lu l  ECG

Thakor, Webster şi Tompkins (1984) au prezenta t studii de referinţă asupra  
compoziţiei spectrale a semnalului ECG normal, provenit de la un cord  sănătos  
precum şi spectrele principalelor zgomote: artefacte de mişcare şi zgom ot m uscular

O primă constatare este aceea că spectrul de frecvenţă al unui cord  sănătos  
se întinde de la frecvenţe foarte joase  (0.5 Hz) până la aproximativ 40 Hz. La 
aceasta complexul QRS îşi aduce cel mai mare aport  în intervalul de la 8 la 20 Hz. 
Undele P şi T au o contribuţie foarte mică în raport cu cea a complexului Q R S, de 
unde şi dificultatea mare în a le identifica direct. O primă concluzie este că, pen tru  
identificarea complexelor QRS, este suficientă o frecvenţă de eşantionare de 200

(Hg. 2.2).

Hz

l.o

o 10 15 20
f r e c v e n ţ a  | I I / |

25 30 35 40

IX

BUPT



Capitolul 2

Pentru  a avea o imagine exactă asupra semnalului real ce ajunge să fie achiziţionat, 
Friesen ş a. (1990) face o prezentare  detaliată a tu tu ro r  surselor nedori te  care se 
suprapun  peste semnalul provenit din activitatea electrică a inimii.

Interferenţa  reţelei se compune dintr-o com ponen tă  de 50 H z şi armonici 
ale acesteia ce pot fi reprezenate  în domeniul timp ca sinusoide şi combinaţii de 
sinusoide cu diferite defazaje şi de frecvenţe, multipli ai frecvenţei de 50 Hz. în 
spectrul semnalului de interferenţă cu reţeaua, doar arm onica  fundam enta lă  "cade" 
în spectrul semnalului E C G  care se ia în analiza p reprocesărilor,  de acea zgomotul 
da to ra t  in terferenţei cu re ţeaua se reprezintă în modele  ca o sinusoidă cu frecvenţa 
de 50 Hz şi cu amplitudine variabilă care poate atinge 50% din amplitudinea 
semnalului.

Z gom otu l dat de contactul electrozilor reprezin tă  o interferenţă 
tranzitorie ,  cauzată  de pierderea tem porară  a contactului dintre elec trod  şi piele şi 
care are ca efect deconec ta rea  sistemului de m ăsurare  de la subiect. Pierderea 
contac tu lui cu pielea poate  fi in termitentă când se da to rează  vibraţiilor .mecanice, 
în  aceste situaţii semnalul ECG  de măsurat ajunge legat capacitiv  la in trarea 
amplif icatorului de măsură şi in terferenţa cu re ţeaua  devine semnificativă. 
Zgom otu l da tora t  contactului slab al electrozilor poate  fi modelat ca o deplasare a 
liniei izoelectrice, rapidă şi aleatoare, care apoi descreşte exponenţial spre poziţia 
liniei izoelectrice peste care se suprapune şi o com ponen tă  de 50 Hz. Pentru 
simularea acestor situaţii se foloseşte un impuls de dura tă  Îs, având amplitudinea 
egală cu amplitudinea înregistrării ECG, şi o cădere a palierului cu o constantă  de 
timp de Îs, peste care se suprapune o armonică de 50 Hz. de amplitudine variabilă.

A rtefacte le  de mişcare sunt modificări tranzitorii (dar nu în treaptă) ale 
impedanţei e lec trod  - piele, date de mişcarea electrodului relativ la suprafaţa  pielii, 
însă cu m enţinerea contactului. în acest caz "sursa" de semnal E C G  va fi divizată 
prin noua  im pedanţă , astfel că la intrarea amplif icatorului va ajunge un semnal util 
redus. C auza obişnuită a acestor artefacte este mişcarea pacientului . Pot fi simulate 
spre exemplu prin modificarea liniei izoelectr ice cu o form ă de undă provenită  prin 
redresarea  b ia lternantă  a unei sinusoide, care trebuie să fie însoţită  de o atenuare 
co respunză toare  a semnalului util. Amplitudinea şi durata  artefactului sunt variabile 
dar tipic, pentru  simulare, se folosesc durate de 100 - 500 ms iar amplitudinea de 
până la 200%  din amplitudinea QRS mediu.

A ctiv ita tea  musculară produce semnale cu un spectru larg de frecvenţă şi 
amplitudine redusă. Aceste semnale, datorate atât contracţi ilor muşchilor netezi cât 
şi celor striaţi, pot fi aproximate ca trenuri de impulsuri de zgom ot Gaussian de 
bandă limitată şi de valoare medie nulă. De menţionat că acest gen de zgom ot nu 
afectează niciodată  linia izoelectrică. Parametrii tipici ai semnalului sunt: durata 50 
ms, conţinutul de frecvenţe până la 10 kHz; amplitudinea până la 50% din 
amplitudinea E C G  v â rf  la vârf.

D eplasarea liniei izoelectrice poate fi reprezen ta tă  de o com ponentă  
sinusoidală cu frecvenţa  scăzută adăugată semnalului ECG. Cauza acestui gen de 
deplasare a liniei izoelectrice o constituie respiraţia, efectul fiind o "modulaţie" a 
amplitudinii E C G  cu frecvenţa actului respirator (0,15 Hz 0,5 Hz). Datorită 
modificărilor de volum ale toracelui amplitudinea semnalului EC G  variază cu 
aproximativ 15% pe durata  unui ciclu respirator.
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Alte zgomote care apar ocazional sunt: zgom otu l elec trochirurg .cal (100 
kHz +1 Mhz) şt zgomotul produs de def.brilatoare în acţiune sau de pace  m aker

2.1.2 Amplificarea semnalului ECG

Semnalul ECG repezentând o diferenţă de potenţial între  puncte  predefim te, 
implică utilizarea unui amplif icator de tip instrumental (Jurca, 1996), p rezazu t cu 
reacţie selectivă, astfel încât caracteristica sa globală de frecvenţa sa faciliteze 
eliminarea zgomotelor şi in terferenţelor menţionate  (Ciocloda, 1981). O data  
amplificat, semnalul este transferat p n n tr -o  cale ce realizează izolaţia galvanică faţă 
de pacient spre blocul de Conversie Analog N um erică (CAN). Caracteris tici le  
amplificatorului, precizate de AHA (American Heart Asociation) şi IEC 
(International Electrotechmcal Commission) sunt următoarele: 

intrare diferenţială, 
ieşire cu referinţă la masă, 
câştig în tensiune: 60 dB; 
bandă de trecere: 0 ,1-40 Hz,
CMMR (factor de rejecţie a modului com un) >80 dB; 
imunitate la radiofrecvenţă ,
impedanţă de intrare diferenţială Zi = 6 -  10 MQ. Deşi există dispozitive 
semiconductoare şi amplificatoare de măsură capabile să asigure 
impedanţe de ordinul 10 G Q, impedanţa optimă de intrare Zi trebuie  să 
fie

Ze < Zi < Zp ( - 1 )

unde Ze este impedanţa tipică a unui electrod iar Zp este im pedanţa  de 
cuplaj între pacient şi sursa de interferenţe (W inter şi W ebster 1983);

• condiţii severe în ceea ce priveşte izolarea galvanică între pacient şi 
partea de monitorizare (>2kV), corespunzătoare  clasei I, conform  
încadrării date de IEC în Publication N o 601-1 "Safety o f  M edical 
Electrical Equipment". Se ţine cont de faptul că mai multe apara te  
alimentate de la  ̂ reţea pot fi conectate  simultan pe pacient (C oo k  şi 
Webster 1980) In li teratura de specialitate şi în implementările  c o m e r­
ciale se întâlnesc soluţii de izolare prin cuplaj capacitiv, optic sau 
electromagnetic, aceastea din urmă rezolvând simultan şi prob lem a 
alimentării cu energie electrică a părţii e lectronice izolate,

• protejarea intrărilor la vârfuri de tensiune produse de defibrilatoare sau 
încărcare electrostatică Se poate realiza practic cu ajutorul unor  tuburi 
eclatoare cu gaz (neon), sau cu circuite de limitare cu diode. Pe lângă 
protecţia pacientului la eventuale accidente prin e lec trocutare ,  izo larea 
galvanică asigură eficient şi protecţia părţii de achiz iţie îm potr iva  
impulsurilor de tensiune provenite de la un defibnlator.

2.1.3 Condiţionări ale semnalului

Conversia analog-num encă necesită aducerea nivelului semnalului analogic  
la un nivel adecvat Pentru aceasta trebuie asigurată o filtrare analogică şi o amplî-
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ficare adaptativă. Filtrul este de tip FTB (cel mai indicat B utte rw orth  de ordinul 2) 
şi p rez in tă  o bandă de trecere re  0,5 40 Hz. Rolul lui este de a adap ta
caracteris tica  globală de frecvenţă  cu spectrul semnalului ECG.

R olul amplif icatorului p rogram abil este de a asigura semnalului analogic o 
d inam ică între limite impuse de convertoru l analog numeric. Un amplificator 
program abil  asigură  reg larea  amplificării, fiind adresat d irect de unita tea  de 
centrală. Fără  excepţie, amplificatoarele programabile  sunt realizate pe principiul 
modificării elem entelor reţelei de reacţie negativă a unui amplificator operaţional,  
cu aju torul unor co m uta toare  electronice com andate  de un registru latch de 
control,  a cărui setare se face soft prin intermediul magistralei de date (fig. 2.1). 
Tensiunea  de ieşire depinde de tensiunea de intrare după relaţia:

4 ^ - 8  trepte  de amplif icare, ceea ce poate  fi realizat cu N=3 biţi transmişi 
amplif icatorului programabil.

2.1.4 Interfaţa

U n bus intern de 8 biţi este direct accesibil mem oriei sau porturilor I/O. 
D ouă com ponen te  sunt adresabile direct: convertorul analog-num eric  şi registrul de 
control. Rezultatul conversiei (eşantionul de intrare) se citeşte direct pe bus-ul de 
date intern. Registrul de contro l  mai poate  asigura comenzi necesare unui lanţ de 
achiziţie performant: calibrarea cu o tensiune de referinţă (1 mV), aducerea la zero 
a amplificatorului, pentru  o ulterioară  corecţie soft a tensiunii de offset.

Alte arhitecturi permit: com pensarea  rapidă a derivei liniei de bază, 
p rogram area  frecvenţelor de tăiere ale filtrului analogic, schimbarea manuală  sau 
au tom ată  a derivaţi ilor de înregistrare.

Semnalul EOC (End O f  Conversion) furnizat de convertor  se poate  utiliza 
fie pen tru  modul de lucru prin întreruperi, fie pentru citirea de către calculator a 
stării CAN.

2.1.5 C uantif icarea  sem nalului

Mai mulţi factori de termină nivelul de cuantificare (num ărul de biţi al CAN), 
între care: conservarea  tu tu ro r  informaţiilor din semnalul ECG, o dinamică 
suficientă a semnalului analogic, nivelul de zgom ot propriu  al amplificatorului. în 
l iteratură se apreciază că num ărul de biţi necesari CAN poate  fi între 6 şi 10 în 
funcţie de cerinţele aplicaţiei, pentru monitor izarea arăm ii lo r  fiind des întâlnită 
cuantificarea pe 8 biţi, considerată  suficientă. Pentru alte aplicaţii cum ar fi studiul 
post-potenţia lelor ,  necesarul de biţi creşte. Jalaleddine (1990) propune o formulă 
pentru de term inarea numărului minim de biţi necesari procesării .

Veş = A ( n ) • Vin (2.2)

Unde A ( N } poate  lua 2 N valori discrete . S-a constata t că este suficient un num ăr de

Vecg

q (2.3)

21

BUPT



Capitolul 2

unde
Vivv - tens. vârf-vârf  permisă de intrarea CAN
Vecg - amplitudinea QRS (în general 1 mV vârf-vârf)
q - rezoluţia dorită (variaţia semnalului co respu nză to r  LSB).

Nu are sens creşterea numărului de biţi peste va loarea  la care  zgom otu l de 
cuantificare ar scădea sub valoarea zgomotului echivalent to ta l  din semnalul ce 
trebuie cuantificat. De aceea, valoarea maximă a numărului de biţi se de term ină  
punând condiţia  ca valoarea efectivă a zgomotului de cuantif icare  să fie egală cu 
zgomotul semnalului. Valoarea efectivă totală a zgom otului la in trarea CAN.

V / G  TOT ~  V ZG +  V ?G Hl ( 2 - 4 )

unde:
V/c; - tensiunea efectivă de zgomot a amplificatorului ECG, da tora tă  în 

principal componentelor electronice ale amplificatorului.
V / c i  m -  tensiumea de zgomot datorată electrozilor.

c VVT TOT ,N max < -------------- -------  -1 (2 .5)
6

In concluzie, numărul de biţi pe care se face convers ia  analog-num erică  
trebuie ales între limitele impuse de relaţiile (2.3) şi (2.5). în  alegere, un factor de 
care trebuie ţinut cont îl constituie utilizarea eficientă a resurse lor hard  şi soft. De 
aceea, aşa cum rezultă din literatura de specialitate, sunt întâlnite rezoluţii de la 7 
la 12 biţi. In cazul monitorizării însă, nu este necesar un nivel de cuantificare  
superior lui n=8. Aceasta face posibilă achiziţia şi p re lucra rea  datelor rapid şi 
eficace, vehiculând soft informaţia ca variabile BYTE (un octet)  în partea  de 
achiziţie.

2.1.6. Frecvenţa de eşantionare

Alegerea frecvenţei de eşantionare se face în funcţie de nivelul de 
cuantificare, de frecvenţa superioară Fs din spectrul semnalului E CG  şi de 
condiţiile impuse de filtrul trece bandă din lanţul de achiziţie. Din punc t de vedere  
al ponderii în densitatea spectrală de putere  se arată  că  frecventa  m axim ă 
reprezentativă este Fs = 40 Hz. (Thakor ş a. 1984), pen tru  un cord  sănătos în  
cazuri patologice însă (postpotenţialele ventriculare, fibrilatie) p o t  apare  frecvente  
mult mai mari (sute de Hz).

Jalaleddin ş a .(1990) determină pentru frecvenţa m inim ă de eşan tionare  o 
condiţie mai restrictivă decât cea impusă de teorem a Shanon:
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unde: Fe - frecvenţa de eşantionare;
Fs - frecvenţa superioară de tăiere (-3dB) a filtrului,
F ecg - frecvenţă maximă superioară  din spectrul ECG;
Kecg - panta  caracteristicilor spectrului din zona  de tăiere exprimată în 

dB /dec. (aproximativ 60 dB/dec);
K f  - panta caracteristicii filtrului, în zona  de tă iere  exprimată în dB/dec;
N - reprezintă numărul de biţi pen tru  cuantificare.

Se poate  concluziona că, pe lîngă nivelul de cuantificare, alegerea frecvenţei 
de eşantionare este un factor esenţial în a t ingerea scopului final, de ea depinzând 
atât acura te ţea  reprezentării numerice a semnalului, cât şi performanţele  de 
procesare  ulterioară a acestuia.

2.2 D ET E C Ţ IA  QRS

In orice analiză a înregistrării ECG, detec ţia  complexului QRS reprezintă 
primul pas, obligatoriu şi necesar. Complexul QRS este cea mai im portantă  
caracteristică a ECG, prezentând o mare amplitudine şi forme demult studiate în 
medicina clasică. Cu toate acestea, este poate  cea mai provocatoare  problemă cu 
care orice cercetător al ECG  se confruntă.

2.2.1. C lasificări

în  ultimii ani clasificarea detec toare lor QRS a fost subiectul multor lucrări. 
Clasificările propuse nu sunt satisfăcătoare în totalitate, căci încercările de 
generalizare  în problematica detecţiei QRS nu pot cuprinde diversitatea principiilor 
şi tehnicilor folosite.

Pahlm şi Sornmo (1984), propun o soluţie unanim acceptată de împărţire a 
detec torului QRS în două părţi: p reprocesarea şi regula de decizie.

Gritzali (1988) foloseşte cea mai generală  clasificare a detectoarelor: 
non-s in tac t ice . sintactice şi hibride şi face o generalizare matematică a 
transformărilor neliniare propuse anterior de Pahlm şi Sornmo.

fig. 2.3 Clasificarea detec toarelor QRS (Gritzali 1988)
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Jalaledine şi Hutchens (1987) au propus g ruparea  principiilor de detecţie 
QRS în două categorii: în prima parte sunt cuprinse de tec toare le  adaptive şi 
neadaptive împreună cu criteriile de decizie pentru  recu n oaş te rea  QRS iar în a 
doua parte ar fi cuprinse toate detec toarele care folosesc domeniul de frecvenţă  
pentru filtrare precum şi tehnicile de corelare.

Deşi există şi alte încercări de a încadra diferitele  tipuri de d e tec toare  în 
anume clasificări (de exemplu Friesen ş a., în 1990, identifică şi com pară  nouă 
tipuri de detec toare  semnificative), considerăm ca suficient de acoperi toare  
clasificarea făcută de Gntzali (1988) şi o prezentăm  în sinteză în fig. 2.3.

De remarcat că, în nici o referire la clasificări ale de tec toare lo r  QRS, nu se 
insistă asupra existenţei unui criteriu de clasificare "utilizarea în timp real , şi 
aceasta deoarece acest criteriu nu este astăzi unul de principiu de funcţ ionare  ci 
unul de comparare a detec toarelor între ele, legat de timpul de calcul şi resursele 
necesare implementării lor.

2.2.2 M etode folosite în detecţia QRS

Ne propunem în continuare o trecere în revistă a p rinc ipale lor realizări 
publicate, fără a avea pretenţia de a epuiza nici pe departe  domeniul. Principala 
sursa de inspiraţie în a realiza algoritmi numerici de detecţie a complexului QRS 
este prelucrarea analogică a semnalului constând de obicei d in tr-un  filtru trece 
bandă urmat de un detector liniar sau neliniar cu prag (C iocloda, 1981).

Detecţia simplă a QRS. A fost implementată în tr-un  spectru  larg de tehnici 
mergând de la simple praguri neadaptive (M ora 1984) până la tehnici probabilistice 
(Carrault 1992).
în cele mai multe cazuri căutările au mers în u rm ătoare le  direcţii:

-asigurarea operării în timp real 
-stabilitate în localizarea punctului fiducial 
-modularitate şi siguranţă pentru procesarea ulterioară
Astăzi detecţia QRS este considerată bună dacă asigură un procen t de 

siguranţă mai bun de 99 % în situaţia de raport sem nal/zgom ot ridicat (M ark  si 
Moddy, 1988)

- J j etecţii QRS multiple. Este folosită în analiza o r to go na lă  dar şi în 
sistemele de diagnostic standard în detecţia potenţia lelor tîrzii (B erbari,  1992). în 
aceste cazuri detecţia QRS poate combina informaţiile p rovenite  de la mai multe  
canale simultan pentru a amplifica complexul Q R S . ’ Sunt şi situaţii în care există 
mai multe canale de achiziţie dar detecţia se face pe unul singur şi anum e este 
selectat cel cu raportul semnal/zgomot cel mai redus.

Un aspect interesant ce mai trebuie menţionai este acela ca în ca tegoria  
procesărilor cu scop de fitrare pentru ECG, nu sunt uti lizate  m etode  matematice 
consacrate cum ar fi: transformata F o uner ,  transform ata  Fourie r  discretă 
transformata Z, transformata Bilimară Deşi acestea pot a tinge perform anţe  
deosebite in ceea ce priveşte caracteristica de frecvenţă  realizată, motivul pentru 
care nu sunt folosite este acela că utilizând calcule în virgulă f lo tan tă  este necesar 
un volum mare de calcul spre deosebire de algoritm,, de calcul spec i f i c i  în analiza 
ECG, care necesită un volum redus de calcul, f i ind im plem entau  cu coeficienţi
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2.2.3 Preprocesare

Din punctul de vedere  al schemei propuse de Palm şi Sornm o, obiectivul 
preprocesări lo r  îl constituie ob ţinerea  unui "vârf '  pozitiv pentru fiecare Q R S, vâ rf  
care să perm ită  ulterior im plem entarea  de reguli de decizie simple. Pen tru  aceasta 
trebuie ca în p reprocesarea  semnalului ECG, să fie utilizate m etode care  să 
evidenţieze puternic caracteristicile  complexului QRS în detrimentul celorlalte 
com ponen te  ale semnalului: in terferenţe ,  artefacte, deriva liniei de bază, nivelele 
undelor P şi T, etc (Shaw  şi Savard 1995). O încercare de clasificare a m etode lor  
de p reprocesare  ar putea fi urm ătoarea:

• transformări liniare;
•  identif icarea punctulu i fiducial;
•  transformări neliniare;
• corelaţia cu o fo rm ă "şablon";
• modelarea complexului QRS.

2.2.3.1 Transfom ări liniare

Aşa cum s-a precizat mai înainte, spectrul semnalului ECG  este com pus din 
contribuţia undelor P, QRS, T, la care se adaugă interferenţele de joasă  frecvenţă, 
produse de artefactele de m işcare şi respiraţie, zgomotul muscular şi altele. Aceste 
date cunoscute  apriori, referi toare  la spectrele semnalelor şi zgom ote lor ,  sunt 
exploatate  în identif icarea evenimentului QRS şi constituie baza de rezolvare  a 
problemei detecţiei în multe articole.

Lucrări anterioare au concluzionat că cea mai mare parte a energiei 
conţinute  în QRS cade în banda  8-20 Hz (Brydon 1976; Thakor ş a., 1984), în timp 
ce celelalte interferenţe sunt scăzute  în acest interval. Conţinutul de amplitudini 
mari şi conţinutul de frecvenţe  înalte  sunt reprezentate în domeniul timp prin pante 
cu creşteri rapide şi cu deflexii importante. Din aceste raţiuni, au fost utilizate în 
determinarea QRS-ului m e to de  care folosesc în parte metode de fi ltrare liniară 
combinate  cu diferenţierea semnalului în domeniul timp. Astfel, primele 
de tec toare  folosesc simple d iferenţia toare  "2 puncte" care au în tr-adevăr o viteză 
de calcul foarte mare (H ols inger ş a. 1971). Folosirea acestei m etode  simple de 
procesare  este evidenţiată şi de clasificările consacrate (Friesen ş a., 1990). Aceste 
d iferenţiatoare, foarte sensibile la zgom ot de înaltă frecvenţa sunt o aproximare 
"săracă" a derivatei m atem atice  (Alshtrom şi Tompkins, 1985). în ideea de a 
îm bunătăţi sensibilitatea la zgom ot a diferenţiatorului simplu "2 puncte  ", el este 
urmat în multe aplicaţii de un FTJ.

Tompkins şi W ebster (1981),  p ropun o metodă "trei puncte de diferenţa 
centrată" pentru implementarea diferenţiatoarelor cu bandă limitată pentru a obţine 
un răspuns în frecvenţă mai bun decât diferenţiatorul anterior şi reduc numărul de 
calcule folosind un număr mic de coeficienţi. Această configuraţie  duce la folosirea 
unui FTB cu o lărgime de b andă  de 12-21 Hz cu o frecvenţă centrală de 17 Hz.

T hakor ş a. (1984), R uiz ş a .(1984), Laguna ş a .(1990), Usui şi A midror
(1981) au prezentat metodologii pentru FIR (FTJ) şi diferenţiatoare pentru aplicaţii 
în domeniul biomedical unde, apriori,  se cunoaşte spectrul semnalului util şi cel al 
zgomotului.
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Usui şi Amidror (1982), Ligtenberg şi Kunt (1983) au p ropus  o clasa de 
"diferentiatoare trece jos" care combină diferenţierea (FTS), cu o m ed ie re  va n a b i  a 
pentru netezire (FTJ). Având coeficienţi întregi (-1;1) algoritmii p ropuş i  sunt mult 
mai rapizi decât "greoiul" calcul cu virgulă flotantă sau întregi foarte  mari (double  
int ), pretins de soluţiile de filtrare numerică clasice.

O altă sarcină a preprocesării  este şi medierea mai multor^ cicluri ale 
semnalului (Jane şi Rix, 1991). Medierea se face atunci când se are în vedere  o 
ulterioară analiză mai profundă a ECG, ca de exemplu în analiza m o rfo log ică  a 
undelor P sau T. Scopul medierii este de a reduce cât mai mult zgom otu l  a lea toriu  
din traseul ECG şi de a releva caracteristicile provenite din activ ita tea elec trică  a 
cordului Alegerea ciclurilor cardiace pentru mediere se face astfel încâ t bătăile 
ectopice să fie excluse M edierea presupune identificarea în prealabil a u n o r  
puncte reprezentative. Sunt folosite în general pentru mediere 10 -20 de bătăi.

2.2.3.2 Identificarea punctulu i fiducial (Extragerea puncte lor  esen ţ ia le )

Punctul fiducial se defineşte , în cazul ECG, ca punct de refer in ţă  al unei 
evoluţii R-R (un ciclu cardiac) astfel ales încât toate celelalte cicluri să p oa tă  fi 
aliniate avându-1 ca referinţă

Foarte mulţi autori au creat metode pentru identificarea şi ex trage rea  u n o r  
puncte importante De exemplu, vârfurile ECG au fost studiate prin m etoda  
"maximelor şi minimelor locale" (Dumpala ş a. 1982, Skordalakis şi T rahanias  
1987, Horowitz 1977) M etoda  intitulată "fereastră glisantă cu trei p u n c te " 
aplicată secvenţei de intrare localizează de asemenea maxime şi m inim e locale 
(Escalona 1986, 1993)

Odată punctele extrase, poate  fi făcută liniarizarea E C G  prin seturi de 
segmente de dreaptă şi astfel semnalul va fi complet determinat prin lungimi de 
segmente şi unghiuri (pante) ale acestora. O condiţie de bază în rea l izarea  acesteia  
este orizontalitatea liniei de bază în continuare, se utilizează detec ţia  s tandard  
folosind praguri adaptive sau neadaptive pentru identificarea com plexe lo r  QRS 
(Hsiung ş a 1989) O idee interesantă este aceea ca după identif icarea punc te lo r  
esenţiale, să se utilizeze şi o tehnică de corelare cu o formă şablon (C hen g  ş.a. 
1987), soluţie prezentată mai pe larg în paragrafele următoare.

După extragerea punctelor esenţiale, forma de undă poate  fi re p rezen ta tă  
prin şiruri de simboluri care să descrie poziţiile şi caracteristicile aces to r  puncte. 
Urmează ca apoi complexul QRS să fie descris în termeni structurali  cum  sunt 
unghiuri, curbe, vârfuri, segmente (Lee ş.a. 1987). Aceste caracteristic i po t fi 
explorate apoi prin metode sintactice. Una dintre acestea, " recuno aş te rea  
paternurilor descrie semnalul în termeni de paternuri primitive, folosind o 
gramatică în mod similar ca în limbajele de programare (G iakoum akis  ş a 1987)
C a exemplu alfabetul [PZ, PP, PN, PM; PS] poate  reprezen ta  un ş,r  de  linii a 
căror panta este nulă (PZ), pozitivă (PP), negativă (PN), mare (PM ), scăzu tă  (PS). 
Astfel in acest limbaj un triunghi se descrie în felul u rm ăto r  TPZ PN  PP P71 
(Birnian 1983) 1 ’ ’ ’ rz,J

După codare, forma de undă va f, reprezentată  dec. prin  şiruri de 
caractere ale alfabetului ales Clasa şirului, co respunzătoare  formei de  un dă  
codificate, poate fi recunoscută  prin căutarea de paternuri part icu la re  în 
interiorul semnalulu. codificat Prima încercare de folosire a analizei . Z l n Z
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a E C G  a fost în domeniul analizei ritmului cardiac (Belforte  1979, U d up a  şi 
M urthy  1980). Alţi au tori au adus contribuţii la aceste propuneri iniţiale, în 
special prin adăugarea  de reguli semantice la regulile sintactice (Skordalakis  
1984; Papakonstantinou 1981, 1986; Trahanias 1989, 1993 ). Pasul u rm ăto r  îl 
constituie aplicarea tehnic ilor de inteligenţă artificială la analiza ECG.

2.2 .3 .3  Transform ări nelin iare

S-au dovedit ca eficiente metodele  zise neliniare, care operează  asupra 
secvenţei ECG cu algoritmi precum: m odu l, ridicare la p ă tra t , radical (ordinul 2 ) . 
diferenţiere sau medieri prin transformările  "lungime'1 sau "energie" (M urthy şi 
Rangaraj 1979, Taylor 1979, O kada 1979, Fraden şi N eum an  1980, N ygards şi 
Sornm o 1982, L igtenberg  şi Kunt 1983, A lhstrom şi Tompkins 1985). Alte 
aplicaţii care au implementat "filtrări prin m ediere" au fost realizate (Yu ş a. 1985, 
Chu şi Delp 1989) pentru identif icarea QRS.

Tehnicile de transform are  neliniară, aşa cum rezultă  din bibliografia citată, 
sunt frecvent uti lizate în detec ţia  QRS din cauza complexităţii scăzute, a numărului 
scăzut de calcule, a eficienţei mari şi a şansei mari de a fi utilizate la procesarea  în 
timp real, fiind indicate pen tru  aplicaţiile pe calculatoare  PC. în figura 2.4 sunt 
prezentate  sintetic câteva variante  întâlnite în li teratură.

k. I 1
*<»> d /dl 1 1

L* d / d t ---------- »

fig. 2.4. Transformări neliniare în detecţia QRS:

Prima variantă (Taylor, 1979) însumează pătratul eşantionului curent cu 
derivata de ordinul 1 a semnalului de intrare. A doua (Nygard şi Sornmo, 1983) 
însumează modulul semnalului de intrare cu modulul derivatei de ordinul 1.
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Alhstrom ş. Tompkins (1983 şi 1985), utilizează a treia com binaţie  de procesări  
neliniare De mentionat de asemenea, că nici o dată  tehnicile neliniare nu apar
singure, ci în combinaţii cu cele liniare. _ .

O problemă interesantă o constituie analiza spectrală  aferen tă  unei 
transformări neliniare. Orice transformare liniară aplicată un u |  semnal având  un 
spectru de frecvenţe dat, are ca efect modificarea spectrului în sensul că po t fi 
amplificate sau atenuate doar frecvenţele existente în spectrul iniţial. Spre  
deosebire de acestea, transformările neliniare duc la apariţia  de noi co m p o n en te  
spectrale.

2.2.3.4 Corelarea cu o formă ’’şab lon” (tem plate m atch ing)

Obiectivul acestei transformări este acela de a com para  eşantion cu eşantion  
o formă de undă necunoscută cu o formă de undă cunoscu tă  ( " ş a b lo n ') şi este 
apropiat modului uman de a identifica cu ochiul liber o fo rm ă de undă  cunoscu tă  
într-o înregistrare unidimensională.

O primă variantă se bazează pe proprietăţile funcţiei de corelaţie (Collins şi 
Arzbaecher 1981) Fiind dat un semnal zis "şablon" S(n) şi un semnal de studiat 
X(n), funcţia de corelaţie dintre semnal şi şablon este dată de relaţia:

unde N = numărul de puncte al semnalului "şablon".
Maximul relaţiei (2 .7) semnifică cea mai mare asem ănare  dintre funcţie  şi 

şablon Dacă prelucrarea se face în timp real, atunci im plem entarea  acestei funcţii 
se face deplasând fereastra ce conţine şablonul în ritmul achiziţiei,  la fiecare  nou 
eşantion calculându-se funcţia C(n). Procedura este considera tă  g reoaie  din punctul 
de vedere al numărului de calcule matematice dacă şablonul conţine  multe puncte  
(Dobbs ş a 1984). Dacă la aceasta se mai adaugă şi m em orarea  a mai m ulte  fo rm e 
"şablon", atunci în timp real funcţia de corelaţie p resupune înm ulţirea  foar te  rapidă  
a unor vectori de mari dimensiuni. Jalaledine şi H utchens (1987) ,  folosind mai 
multe procesoare legate în paralel şi în care fiecare p rocesor  este desem nat să 
detecteze un singur "şablon", au realizat procesări pentru  identif icare de diverse 
patologii în înregistrarea ECG.

Limitarea conturului este o altă cale pentru im plem entarea  corelaţie i cu 
un şablon dat (Goovaerts şa, 1976, Van den Akker ş a., 1981). De această  dată  
şablonul nu mai este un contur singular, bine precizat, ci este un dom eniu  c u  limita

N
C(n) = £  S(k) • X(k-n) (2 7)

C s u p ( N - k )  > X ( n - k ) > Cinf( N-k )
(2.8)

2X
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unde: X( n ) reprez in tă  eşantionul curent al semnalului ECG cercetat,  Csup( k )
este co n tu ru l super ior  impus iar C inf ( k ) conturul inferior impus.
Relaţia 2.8 trebu ie  iterată  pe în treaga  lungime a şabloanelor, deci pen tr  k = 0 N -l

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

A ceastă  diversitate de posibilităţi de a încadra şabloane QRS norm ale  sau 
patologice,  face ca metoda să fie o bună alternativă la alte soluţii mai sofisticate

2.2.3 .5  M odelarea  sem nalului ECG

Dacă este nevoie de o mare cantitate de informaţie despre QRS atunci 
trebuie folosite alte tehnici care să dezvăluie şi alte proprietăţi ale în reg is trăm  
ECG. Astfel m odelarea  ECG devine necesară când se cere detecţia undelor P sau 
T. A ceasta nu exclude însă utilizarea modelării şi la detecţia QRS Scopul m od e lăm  
este reducerea  proceselor complicate, cu mulţi parametri,  la unul simplu cu un 
număr mic de parametri (McClellan. 1088) Un semnal poate fi modelat ca ieşire a 
unui sistem liniar, invariant în timp sau adaptiv, sistem condus printr-un semnal fix 
la intrare. Daca de exemplu un eşantion unitar este folosit ca excitaţie, la ieşire va 
apare răspunsul la impuls al sistemului, care va fi chiar semnalul modelat 
M odelarea  poate  fi făcută direct, aşa cum se vede în figura 2 6. în care param etru  
funcţiei H(z) vor fi aleşi astfel încât să minimizeze eroarea de modelare

r
A u )  - 1 + ^  r n  z ' k (2 9)

k 0
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B (z)  = Z  b i, z ' k (2.10)
k =0

Acest procedeu implică o mare cerere de putere  de calcul,  de aceea  au fost 
dezvoltate un număr mare de metode indirecte (Stearns, 1988). Mai mult,  deoarece  
semnalele sunt nestaţionare şi nu pot fi modelate  numai cu un s ingur sistem 
invariant H(z),  este adesea posibil să fie modelate  mici porţiuni din semnal, ceea 
ce implică însă ca parametrii modelului să se schimbe de la o porţ iune  la alta. 
Filtrul adaptiv reprezintă un exemplu în care coeficienţii modelului evo luează  în 
timp după o metodă dată, pentru a minimiza eroarea.

Murthy şi Rangaraj (1979) au modelat ECG  după acest model,  vizând în 
acelaşi timp şi problema sintezei semnalului ECG. Predictia liniară a fost de 
asemenea utilizată pentru extragerea proprietăţilor ECG  şi identif icarea QRS (Lin 
şi Chang 1987) Mai recent Carault şi Senhadji (1990), consideră semnalul E C G  ca 
o suprapunere de părţi s taţionare, fiecare având propriul model. Sarcina dificilă 
este acum detectarea schimbărilor dintr-un anumit model. R ezultatele  sunt 
promiţătoare pentru detecţia undelor P şi T.

2.2.4 Prezentarea aparatului matem atic

în acest paragraf vor fi prezentate  mai multe filtre întâlnite în studiul 
bibliografic, însoţite de o sinteză a aparatului matematic  utilizat. Se vor prezenta  
funcţia de transfer H(z) şi relaţia de implementare a filtrului, iar acolo  unde  este 
cazul, particularităţi ale folosirii acelui tip de filtru

Aceşti algoritmi elementari pot constitui o bună sursă de inspiraţie mai ales 
pentru realizarea de p reprocesăn  rapide Tot aşa de bine se pre tează  a fi îng lobate  
în structuri de filtrare mai complexe, ca de exemplu în filtre adaptive.

2.2.4.1 Filtre Trece Sus

* Derivata de ordinul 1 Soluţia reprezintă im plem entarea derivatei "clasice" de 
ordinul 1 definită pe secvenţa numerică discretă  Xn:

H(z) =
B(z)

A(z)

fig 2.6 Schema bloc a unui m odela tor  direct

H(z) = ( l - z ' ) / T (2.11)
(2.12)i ii /vii - A.n-1

• Derivata de ordinul 1. "trei puncte" (Ahlstrom şi T om pkins, 1985)
H(z) = ( l - z '2)/T

Yn = Xn -Xn-

(2 .13)
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Yn = Xn -X n - 2  (2 .14)
• D erivata  de ordinul 1 "cinci puncte" (Pan şi Tompkins, 1985)

H (z) = (-z  4 - 2 z 3 + 2 z‘ '+z  ) / 8 T (2 .15)
Yn = ( -X n - 3  -2 X n - 2 +2Xn-! +X n) /  8  (2 .16)

• D erivata  de ordinul 2 "cinci puncte" (Perriyalwar ş .a . ,1990)
H (z) = (z  4 - 8 z 3 + 8 z' ‘-z ) / 1 2 T (2 .17)

Yn = (Xn-3 -8 X n -2 +8Xn-i -X n) / 12 (2 .18)
• D erivata  de ordinul 2 "şapte puncte" (Perriyalwar ş a . ,1990)

H(z) = (-3z  6 - 2  z  - -z  4 +z 2 +2z ‘+3z ) / 28T (2 .19)
Yn = (-3 X n-6 -2 X n -Ş - X n-4 + X n -2 +2X n-i  +3X n) / 28 (2.20)

• D erivata  de ordinul 3 "şapte puncte" (Perriyalwar ş a . ,1990)
H(z) = (22z‘ 6 -67  z  5 - 5 8 z '4 + 58z’ 2 +67z '  ‘-22z ) /  252T  (2 .21)

Yn = 2 2 X n - 6 -67 X n - 5 - 58X n-4 +58 X n - 2 +67X n-,  -22X n) / 252 (2 .2 2 )

2.2.4.2  Filtre Trece Jos

• Filtrul de mediere numit H anning (Ahlstrom şi Tompkins 1985)
H (z)  = (z ‘ 2 +2z' '+z  ) / 4T (2 .23)

Yn = ( X n - 2 +2X n-, +Xn) / 4 (2 .24)
Acest filtru realizează o mediere  a trei eşantioane, centrată  pe cel din mijloc.
• FTJ recursiv  (Pan şi T o m p k in s ,1985)

H(z) = (1 - z 6 )2 / ( l  - z - 1 )2 (2.25)
Yn = 2Y n-i - Y n-2 + Xn -2X n-6 + X n . 12 (2.26)

• FTJ recursiv generalizat (Alhstrom şi Tompkins, 1985)
H (z) = (1 -z‘ m )k / (1 - z ' n )p (2 .27)

Acest tip de filtru prez in tă  o proprieta te  deosebit de interesantă: deşi este 
recursiv, el are o caracterisrică  de fază liniară. P rezen ţa  unui "zero " chiar în 
punctul z = 1, face ca frecvenţa  zero (com ponenta  continuă) să treacă. P rezen ţa  
polilor pe cercul unitar,  egal distanţaţi , face ca respectivele frecvenţe  să nu treacă. 
Deci se pot implementa odată  cu filtrul trece jos şi re jectoare  ale unor frecvenţe 
nedorite, prin alegerea adecvată  a tipului de funcţie de transfer şi a frecvenţei de 
eşantionare. Ca dezavantaj, filtrul nu prezintă o bună tăiere în apropierea frecvenţei 
re jectate şi nici un palier constant în banda de trecere.

O altă idee de obţinere  a unui FTS este scăderea din semnalul original a 
semnalului trecut printr-un FTJ, ca în exemplul u rm ător (Pan şi Tompkins, 1985):

H (z) = (1 -z‘ 256 ) / ( 1 - z*1 ) (2.28)
Yn = 2Y n-i - Y n-2 + Xn -2X n-6 +Xn . I2 (FTJ) (2 .29)

Y '(n) = Xn - Y(n) / 256 (FTS) (2 .30)

2.2.4.3 Filtre Trece B andă

Modul obişnuit de implementare îl constituie legarea în serie a două filtre: 
unul FTS iar celălalt FTJ.
• FTS (derivata de ord 1 generalizată) plus FTJ tip mediere (Usui şi Amidror, 
1982)
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2 j ^ k - n - N S ^ k - u - !

Y" ~  2NT(2L+1)
Pentru ca relaţia 2.31 să devină cauzală se face schim barea de variabilă

k+N+L —> k

(2 .31)

1 L
^  j ^ k  * n - L  _  ^ k  ■*-n - L- 2N

Yn - n - I (2 .32)
2NT(2L+ l)

Modul de operare  al relaţiei 2.32 este ilustrat în fig 2.7. Acest tip de combinaţie ,  
FTS+FTJ, reprezintă un filtru trece bandă extrem de util în preprocesare .

Diferenţiere
«--------

^k
--------------►1

-N-l. Xk.N ) 

mediere

|

,-N-l. Xk >
1

•k -«-N-L Xk -x y

mediere 4------------------fr

•k -N-L

4------------------*

fig 2 7 Algoritm de mediere şi diferenţiere (Usui şi A m idro r ,1982)

FTB recursiv (Ahlstrom şi Tompkins 1985)
( l - z ' 12)2

H (z)r
(1 -  2(cosf/) z '1 - z'2 )2 33^

Pentru q = rc/3, rc/2, 2tt/3 se obţin FTB. Pentru q = 0 sau n, se obţin FT J respectiv  
FTS Pentru q = tc/3 , structura filtrului devine

Yn = 2Yn. i - 3Yn. 2 +2Y n. ,  - Yn . 4 + X n -2X n . 12 +X n . 24 (2 .34)

Trebuie mentionat că toate transformările liniare prezenta te  până  acum au 
coeficienţi întregi şi se pretează foarte bine la procesarea în timp real. Se pare  că 
soluţiile cu filtre rezultate prin metode ca: Transformata Fourier,  T ransfo rm ata
Fourier Discretă, Transformata Z, Transformata Biliniară sau altele nu prezintă  
interes în domeniul preprocesării ECG în vederea detecţiei QRS A ceasta  datorită , 
pe de o parte, valorilor reale ale coeficienţilor utilizaţi iar pe de alta, lungimii 
algoritmilor de calcul comparativ cu filtrele prezentate, pen tru  ob ţinerea  de 
performanţe identice

2.2.4.4 Transformarea LUNGIME

Fie o curbă C definită printr-o funcţie vectoria lă X(u), reală în spaţiul n- 
dimensional. cu derivate continue Prin definiţie lungimea curbei ’ în intervalul 
[t, t+q] este
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L(n,q,„ = i,, t q ^  S  ( X . ) 2 (2-35)

unde: n dimensiunea spaţiului vectorial (num ărul canalelor de înregistrare) 
q lungimea ferestrei în care se calculează lungimea 

In cazul discretizării funcţiei X, cu o perioadă norm aliza tă  de eşantionare  ( T  = 1), 
avem:

L(n.q.j) = ' 2  J  Î  ( X i>k - X , , kJ 2 (2 .36)
k =j V i = 1

sau sub fo rm ă recursivă:

L (. . q. j , =  L (, , , n  + j  ¿ ( X u . ţ + 1 - X i t J i q )2 -

(2 .37)
Pentru  o fereastră de analiză q fixată la lăţimea estimată a complexului 

QRS ( cca 135 ms) şi pentru  o curbă ale cărei coordonate  sunt valorile rezulta te  în 
u rm a înregistrării mai multor derivaţii s tandard ale ECG, transform area  2 .37 va fi 
maximă în m om entul în care apare complexul QRS şi va fi scăzută  peste tot în altă 
parte. Principalul inconvenient este că transform area  pune în evidenţă şi zgom otu l 
de înaltă  frecvenţă  suprapus peste semnal, putând duce la identificări false, aşa cum 
este ilustrat în fig. 2.8.

Din acest motiv, este indicată folosirea acestei transformări în cooperare  cu 
altele ca de exemplu o transformare neliniară cu caracter integral care să ofere
informaţii şi asupra ariei cuprinse între axa de bază şi curbă sau cu o m etodă
liniară.

2.2.4.5 Transformarea ENERGIE

Prin analogie cu energia  cinetică a unui corp de masă m, transform area  
"energie" definită pe un interval [t ; t+q] este:

f  t * q  m  ,

= J, - r  I ( X , ) 2 (2.38)
^  i = 1

In p rocesarea  discretă , alegând perioada de eşantionare unitară, şi o masă 
m=2 vom  avea:
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k J v. = 1

E | n . , . j > -  E (n.q.J->) + ^  V “  ‘ • * + ** + ‘ " ‘ 4 ' ,"7”,

care conduce la relaţia de recurenţă:

Î ( X . . , . , . ,  ■ < „ , ) ' ■  £ < X u . .
( 2 . 4 0 )

Cele două transformări, "lungime" şi "energie", generalizează mai m ulte  
transformări propuse în literatură ca de exemplu.
• pentru n = q = 1, transformarea 2.37 devine echivalentă  derivatei de o rd inu l

a semnalului redresat (Holsinger ş a. 1971);
• pentru n = 1 şi q = 65, transformarea 2.40 devine transform area  p ro pu să  de

Ligtenberg şi Kunt, 1983;
• pentru n = 3 şi q = 1 transformarea 2.37 devine transform area  u ti lizată frecvent 

pentru analiza vectocardiogramelor.

2.2.4.6 Transformarea M E DIANĂ

Pentru a evita confuzia dintre valoarea medie a unei secvenţe  şi 
transformarea "mediană", le vom prezenta  pe ambele. V aloarea  medie este o 
transformare liniară, valoarea eşantionului la ieşire calculându-se cu relaţia 2.41 
(numită şi medie aritmetică):

Y ( n ) = - Z x „ . ,  ( 2 . 4 1 )
q i o

unde q reprezintă lărgimea ferestrei în care se face medierea.
Transformarea "mediană" este o transformare neliniară al cărei a lgoritm  

este următorul: în fereastra de lungime q=2k+ l (impar), se o rd o n eaz ă  toa te  
eşantioanele în ordine crescătoare. Ieşirea Y(n) va lua valoarea  eşantionului aflat în 
centrul ferestrei, după ordonare. In cazul valorilor pare ale num ăru lu i de 
eşantioane, mediana se calculează ca medie aritmetică a celor două valori aflate în 
centrul ferestrei.

2.2.5 Evaluarea performanţelor în detecţia Q R S

De la debutul procesării analogice a semnalului ECG, p rob lem a evaluării 
performanţelor era rezolvată de cele mai multe ori după criterii specifice fiecărui 
autor. Aceasta şi datorită diversităţii extrem de mari a înregistrărilor E C G , d a to ra te  
patologiilor sau diferitelor tipuri de zgomote, interferenţe şi artefacte. P rob lem ele  
erau două:
• raportarea diverselor metode de procesare numerică la aceleaşi înregistrăr i;
• găsirea unor soluţii pentru cuantizarea rezultatelor.

Prima problemă şi-a găsit astăzi o rezolvare cvasiunanim accep ta tă  prin 
utilizarea bazei de date M IT  / B IH  (Massachutes Institut o f  T echn o log y )  deşi 
mulţi autori utilizeză şi prezintă încă rezultate pe înregistrări ECG aflate în poses ia  
instituţiilor pe care lc reprezintă. De menţionat că baza de date M IT  / BIH 
conţine pe lângă înregistrările propriu-zise şi alte informaţii codif icate  cu m  ar fi 
numărul şi poziţionarea fiecărui complex al fiecărei înregistrări ECG  D ate le  sun t
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i
digitizate pe 12 biţi, cu semn, ceea ce în limbajul Pascal obligă la utilizarea 
variabilelor de tip 1N TE G ER  pen tru  in troducerea datelor.

R eferi to r la s t ruc tu ra  fişierelor de date, există mai multe variante. în  fişierele 
M IT  / BIH, datele sunt în reg is tra te  pe doi octeţi dintre care primul (L) în ordinea  
citirii conţine  pe cei mai puţin  semnificativi 8 biţi ai eşantionului iar în urm ătoru l 
octet, pe primele 4 poziţii se află cei mai semnificativi 4 biţi ai eşantionului. Ceilalţi 
4 biţi sunt folosiţi pen tru  codif icarea  datelor adiacente traseului ECG.

Soluţia  celei de-a  d o u a  probleme o constituie utilizarea cu p recădere  a două 
mărimi exprimate în p rocen te ,  conform  relaţiilor:

• detecţii fals pozitive (F P )

m  numirul c omplexelor QRS inexistente în realitate dar " identificate"
FP = ---------------- ---------------------------------------------------------------- • 100 (2.42)

numărul total de complexe QRS

• detecţii fals negative (FN ).

numărul complexelor QRS existente in realitate dar neidentificate
FN = ---------------- ---------------------------------------------------------------  • 100 (2.43)

numărul total de complexe QRS

în relaţiile 2.42 şi 2 .43, "numărul total de complexe QRS" este furnizat de 
către medicul specialist, prin analiza traseului ECG testat şi de detec torul QRS.

2.3 C O M P R E S I A  D A T E L O R  E C G

Primul pas pentru  minimizarea volumului de date  ECG îl constituie 
minimizarea frecvenţei de eşantionare şi a nivelului de cuantizare. în  aplicaţii în 
care este genera t un volum  mare de date şi sunt necesare stocări sau transmisii ale 
acestora, se impune utilizarea tehnicilor de compresie a datelor. Cea mai generală 
schemă bloc de compresie urm ată  de o decompresie este cea din fig.2.9.

fig.2.9. S chem a bloc a compresiei / decompresiei de date

C la s i f ic a re a  m etodelor de compresie. Un prim criteriu  îl constituie eroarea 
de refacere. în raport cu acest criteriu există două categorii  de metode:
• m e to d e  irev e rs ib i le  ("lossy") unde pierderea de informaţie este permisă în 

limitele unui nivel de erori prestabilit;
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.  m etod e  r ev ers ib i le  ("lossless") la care nu există pierdere de inform aţie  şi 
semnalul numeric original se va putea reface cu exactitate. A cestea  elimina 
redundanţele statistice pe baza corelării şi predictibilităţii datelor şi se adresează  
în general bazelor de date numerice (fişiere surse de program e, fişiere .E X E , 
fişiere text). Pot fi aplicate şi ambele categorii în cascadă.

Orice proces de compresie pleacă de la o cunoaştere a structurii statistice a setului 
de date ce vor fi comprimate. Performanţele codării sunt deci de term inate  şi de 
modelul datelor "sursă". în raport cu evoluţia în timp a modelului sursei, m eto de le  
de compresie se pot împărţi în :
• metode statice, în care modelul sursei nu se modifică în timp, fiind stabilit  

apriori pe baza unui set de date "tipice" din punct de vedere statistic;
• metode semi-statice, în care modelul sursei este stabilit la începutul p rocesu lu i 

de compresie pe baza unui set de date "tipice" din punct de vadere  statistic şi 
apoi nu se mai modifică pe parcursul compresiei;

• metode adaptive în care modelul evoluează în timp o dată cu evoluţia da te lo r  
dc codat După codare şi refacere, starea modelului se ac tua l izează ' în  acelaşi 
fel, atât la codare, cât şi la decodare.

Un alt criteriu de clasificare îl constituie  natura informaţii lor pe baza că ro ra  se 
construieşte modelul. După acest criteriu avem:
• metode lingvistice în care se construieşte un dicţionar al limbajului iar ceea  ce 

se transmite este o referinţă la poziţia în dicţionar a cuvântului curen t codat;
• metode statistice în care se alocă cuvinte de cod cu un număr mai mic de biţi 

cuvintelor cu o probabili tate de apariţie mai mare.
Obiectivele urmărite în cuprinsul acestui subcapitol sunt.
• prezentarea unei sinteze a studiului bibliografic din domeniu;
• încercarea de clasificare cuprinzătoare  a tehnicilor de compresie a date lor E C G  
Pentru evaluarea performanţelor algoritmilor de compresie se defineşte rata  m edie  
de compresie, (average Compression Ratio) definită CR = A . 1 unde A rep rez in tă  
raportul dintre totalitatea datelor înainte şi după compresie .

2.3.1 Tehnici de codare ireversibilă

in procesarea ECG conservarea morfologiei este fundam enta lă  pen tru  a fi 
acceptată clinic la reconstrucţia semnalului. Conceptul de eliminare a redu nd an te i  
la această categorie de tehnici se realizează în general prin.

reţinerea doar a acelor eşantioane care vor servi la aproxim area sem nalulu i cu 
distorsiuni acceptabile;

• cuantizâri predictive;
•  fo lo s ire a  t r a n fo r m ă r i lo r  o r to g o n a le .

Aceste princip,, pot fi grupate în două mar, categorii , după cum ele se dezvoltă  în 
domeniul timp sau in alte domenii obţinute prin transformări o r togonale .

2 .3 .1 .1. Iehnici dc codare ireversibilă în domeniul timp

Această categorie de tehnici este laru folosită 1 •.
aplicaţi d.rect semnalului a ch .z i ţ .on a ,  obţ.nându-se compresii e f i c i e m J ' S m p T d e
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p rocesare  scăzuţi. în acest cadru am identificat şi clasificat din li teratura  de 
specialitate metodele urm ătoare :

a. Extragerea  caracter istic ilor
Ideea  ce stă la baza  acestei metode  este aceea de a privi traseul E C G  ca o 

succesiune de linii, curbe, unghiuri care să fie mem orate  ca atare iar la 
reconstrucţ ie  să fie utilizat un proces de reaşezare a structurilor e lem entare  în 
ordine. U dupa  şi M urthy (1980) au propus o procedură  bazată  pe descrierea 
traseului E C G  prin segm ente  de dreaptă  cărora  să le fie precizată  lungimea şi 
unghiul pe care-1 fac cu d irecţia liniei de bază. Aceasta a reprezen ta t  primul pas 
spre analiza ritmului cardiac folosind descrierea sintactică . O altă m etodă  foloseşte 
m arcarea  traseului EC G  cu "puncte semnificative" (Lee şa, 1987). Prin studiul 
curburilor semnalului,  pot fi identif icate punctele semnificative în scopul 
reprezentări i  semnalului sau pentru  a fi folsite în procese de pattern  recognition. 
G iakoumakis  şi P apakonstan tinou  (1987) definesc pentru descrierea semnalului 
nişte structuri numite "unde". O astfel de undă are vârfuri pozitive şi negative 
conform  regulilor sintactice stabilite. R econstrucţia  se face aproxim ând undele  cu 
segm ente de dreaptă. Un concep t similar foloseşte Lachiver şa. (1987): aici sunt 
de tec tate  punctele extreme, pantele segm entelor şi un set de reguli pentru  
identif icarea eşantioanelor ce trebuie reţinute. Aceste reguli sunt stabilite prin tr-o  
p rocedură  iterativă al cărei scop este să minimizeze eroarea medie pătratică  dintre 
semnal şi versiunea sa recons tru i tă  prin aproximaţii cu funcţii spline. Obţine rate de 
compresie  de 5:1 la o frecvenţă  de eşantionare de 400Hz şi 12 biţi rezoluţie.

b. A proxim ări liniare sau poligonale
Ideea  de bază este eliminarea acelor eşantioane care pot fi refăcute prin 

aproximaţii liniare sau poligonale. Cele mai importante tehnici de aproximare 
liniară sau poligonală folosite pentru compresia ECG  pot fi ca ta logate  după cum 
urmează:
• SAPA (Scan Along Polygonal A pproximation) sau "Evantai"

Este frecvent utilizată de diverşi autori ( Ishjima şa, 1983; B lanchard  şi Bar, 
1985; Lee şa 1987, G ia llorenzo şa, 1988; Bohs şi Barr,1988; B ohs şi Bar, 1989, 
Jalaledine şi Hutchens, 1990). Principiul metodei constă în faptul că traseul 
E C G  este modelat pe porţiuni prin segmente de dreaptă  sau segmente 
poligonale  iar dacă de-a lungul unui astfel de segment "distanţa" dintre valoarea 
unui eşantion şi valoarea rezulta tă  prin interpolare este mai mică decât un prag 
prestabilit , atunci acel eşantion se elimină. Lamberti şi Coccia(1989) au propus 
utilizarea interpolării cu funcţii spline. M etoda  este eficientă din punctul de 
vedere  al compresiei,  dar faptul că lungimea segmentelor de aproximare a 
traseului este diferită face ca în transmisia semnalului E CG  astfel compresat, 
rata de compresie să nu fie constantă  pe durata  transmisiei. Bohs şi Barr (1988) 
au propus  o soluţie de segm entare  a semnalului de intrare şi un algoritm care 
optimizează eroarea de reconstrucţie , menţinând în acelaşi timp raportul de 
compresie  constant.  Tot ei implementează algoritmul pe un procesor D SP 
(TM S 32010), iar în 1989 prezintă un circuit VLSI pentru  dezvoltarea 
algoritmului.  în scopul obţinerii unei rate constante s-au propus algoritmi care 
adap tează  eroarea la variaţi ile statistice ale semnalului, algoritmi utilizat la
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procesări cu frecvenţe mari de eşantionare G.allorezo şa, (1988) ^ ţ i n e  cu un 
algoritm similar rate de 8:1 la o frecvenţă de 200 Hz şi o rezo lu ţie  de 8 biţi m tr-  

o aplicaţie în timp real

A Z T E C  (Amplitude Zone Time Epoch Coding). Acest algoritm  este larg 
utilizat în realizarea echipamentelor comerciale, fund primul im plem entat de 
mari companii (Hewlett Packard, Electronics for M edic ine  e t c . )  in 
preprocesarea ECG în analizoarele de aritmie. Acest a lgoritm  utilizeaza trei 
variabile pentru codarea semnalului referitoare la timp, pan te  şi zone plate. 
Deci, traseul ECG este aproximat între eşantioane cu segm ente  de dreap tă  
dintre care cele orizontale (zone plate) se definesc ca fiind media valorilor 
minime şi maxime găsite într-un domeniu. Un eşantion ad iacen t unei zone plate 
va fi ataşat acesteia numai dacă diferenţa (în modul) d in tre  valoarea sa şi 
valoarea zonei plate este mai mică decât o valoare prestabilită. Dacă nu se 
încadrează între pragurile astfel stabilite, acel eşantion va genera  uţi segm ent 
înclinat Zonelor plate li se memorează lungimea, iar ce lo r  înclinate  li se va 
memora panta, semnul şi lungimea Algoritmul are avantajul că  utilizează numai 
operaţii de adunare, scădere şi logice ceea ce îl face uşo r  de implem entat în 
timp real Cox şa, (1968) obţin rezultate remarcabile  în dom eniu l compresiei: 
CR = 10 1 la Fe = 500 Hz şi 12 biţi Furth şi Perez, (1 9 8 8 )  propun  praguri 
variabile pentru zonele plate, adaptate la evoluţia  statistică a semnalului.  
Jalaleddine şi Hutchens, (1990) combină metoda A ZT E C  pentru  complexele  
QRS cu metoda SAPA pentru regiuni izoelectrice şi pentru  u n de  P şi T. Această 
schemă permite îmbunătăţirea calităţii undelor P şi T în semnalul reconstruit.  
Cu această combinaţie ei au obţinut CR = 5,9:1, pentru F e= 1 6 6 H z  şi 10 biţi.

P unc te  de inflexiune. ( T u rn in g  p o in t  -T P  ). Se bazează  pe deplasarea unei 
"ferestre" cu trei puncte, de-a lungul semnalului pentru de tec ta rea  maximelor şi 
minimelor locale, în scopul reţinerii a două puncte din trei care  conservă  pan ta  
semnalului original, având fixată o rată de compresie dată . Altfel spus m etoda  
constă în reducerea numărului de eşantioane fără a afecta  însă pe cele care  
reprezintă minime sau maxime locale (vârfuri) pe parcursu l traseului ECG. 
Metoda comportă  numai operaţii de scădere şi comparaţie ,  ceea  ce o face uşo r  
de implementat (Tompkins şi Webster, 1981; Abenstein şi T om pkins ,  1982). D e 
Lucia, (1990) propune un algoritm care având la bază acest principiu realizează 
o reducere a frecvenţei de eşantionare de două ori Algoritm ul se poate  aplica şi 
in cascadă, rata de compresie dublându-se la fiecare n o u ă  iteratie însă cu 
deteriorarea corespunzătoare a semnalului Fiind în fond o e şa n t io n a re ’adaptivă 
algoritmul prezmtă faţă de metoda SAPA avantajul că  nu trebuie  retinute  
eşantioane şi timp. de referinţă, deoarece frecvenţa de  e şan t ionare’ este 
constanta Moodv ş a (1989), propun un algoritm de ce rce ta re  a puncte lor  de 
extrem urmat de o aproximare liniară şi apoi de o codare  cu  cuvin te  de luncim e 
variabila, obţinând CR -  4,8:1 la o frecvenţă de 120Hz şi 8 biţi

1 P pe„„u undele P.Q.R.s.T Se t a e . z â  pe „ p e „ , i ,  m . .e m . , i c ™ „ t S p £
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dar im plem entarea sa este mai complexă decât A ZT E C . Abstein şi Tom pkins
(1982) obţin astfel CR = 4:1 pentru Fe = 2 0 0  Hz şi 1 2  biţi.

•  C o d a r e a  D E L T A . Ideea metodei este aceea de a ap rox im a conturul semnalului 
cu segm ente  de dreaptă  de pantă  pozitivă sau negativă  dar constante  în m od u l . 
C odu l semnalului va rezulta  prin atribuirea de 1 in tervalelor cu pan tă  pozit ivă şi 
de 0  celor cu pantă  negativă. în felul acesta în locul valorii curente  a unui 
eşantion  se transmite doar un singur bit. R econstrucţia  semnalului se face uşor 
cunoscând  valoarea modulului pantei utilizate la codare. Se pot obţine deci rate 
de com presie  care se apropie  de Nb : 1  unde Nb este num ăru l de biţi cu care s-a 
făcut achiz iţia semnalului.  O variantă mai p e r fo rm an tă  utilizează pante 
constan te  la început iar, dacă aproximarea devine nesatisfacătoare (segmente 
p rea  lungi), se modifică valoarea pantei cu valori constan te ,  după o logică ce 
are în vedere lungimea ultimului segment. Dacă aceeaşi logică este utilizată şi la 
recepţie  atunci nu mai este nevoie de a transmite  informaţii referitoare  la 
schim barea pantei. Reprezin tă  una dintre cele mai utilizate şi perform ante  
tehnici de compresie a semnalului audio, existând circuite integrate specializate 
în acest sens (M otoro la-M C  3517, MC 3518) care codif ică  / decodifică direct 
semnalul analogic.

• C o d a r e a  D E L T A -S IG M A . Principial m etoda  este similară cu cea prezenta tă  
an ter io r doar modalita tea efectivă de obţinere a codulu i diferă: este integrată 
diferenţa  dintre semnal şi semnalul codat,  pe când la m e to da  delta este integrat 
do a r  semnalul de ieşire (circuiul integrat AD 1879).

c. C o m p re s ia  ’’ciclu cu c ic lu ”
Principiul metodei este realizarea iniţială a unui "şablon" prin analiza unui 

anumit num ăr de cicluri cardiace şi apoi utilizarea d iferenţe lor ce apar în evoluţie 
faţă de acest şablon pentru  compresie. Acest lucru este posibil prin considerarea 
traseului ECG  ca unul cvasiperiodic în care schimbările de morfologie  apar doar o 
da tă  cu tulburările funcţii lor cardiace. Smith şi Platt (1989) utilizează o clasificare 
a fiecărui ciclu QRS într-o familie de şabloane anterior construită.
Jalaleddine ş.a. (1990) descriu o metodă aplicată înregistrărilor Holter în 
urm ătoare le  etape: eliminarea ciclurilor anormale; aplicarea unui algoritm de 
com presie  "evantai" sau AZTEC; crearea unui şablon corespunză to r  unui ciclu 
cardiac; calcularea diferenţei fiecărui ciclu faţă de şablon; înlocuirea fiecărui ciclu 
QRS cu aceste diferenţe; aplicarea din nou a unui algoritm  de compresie evantai. 
De n o ta t  că această m etodă implică practic uti lizarea unui algoritm de detecţie 
QRS şi calculul corelaţiei,  ceea ce o face "consumatoare" de timp. Hamilton şi 
T om pkins  (1991) realizează şablonul prin medierea ciclurilor şi obţin CR = 4,6:1, 
pen tru  Fe = 1 0 0  Hz, şi 8  biţi

d. C o d a r e a  d i f e re n ţ ia lă  cu p ra g
Această metodă este cunoscută în li teratură sub numele de Differential Puise 

C od  M odula tion  with treshold ( DPCM-WT). Algoritmul m em orează  diferenţele de 
amplitutdine între eşantioanele succesive, atunci când aceste diferenţe depăşesc un 
prag prestabilit , precum şi momentele la care se întâmplă acest lucru. Bertrand şa.
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(1,77, obţin CR  -  4:1 s, CR -  10:1 1. 300 H i  şi 8 b,|, impunând 
espectiv s%  din maximul domeniului dinamic de conversie  a CAN. M e to da  este 

principial deosebită fată de m etoda D ELTA  prin aceea că acum  aprox im area  se 
face pentru Fiecare interval de eşantionare, neavand un carac te r  in te g ra l  La 
reconstrucţie, semnalul se aseamănă cu cel rezultat dupa o com presie  A ZTEC. 
Pornind de la ideea de bază a utilizării diferenţei dintre eşan tioane  succesive Kao 
şa (1989), simplifică codarea astfel: dacă diferenţa este pozit ivă, ieşirea codoru lu i  
este 1 iar dacă este negativă ieşirea este 0. M etoda este simplu de im plem entat ,  
permite obţinerea unor compresii remarcabile: CR = 12:1, la Fe = 500 Hz şi 1 2  biţi, 
dar urmăreşte cu erori mari deviaţiile lente ale liniei de bază.

2.3.2. Transformări ortogonale

La acestea (Cetin ş a. 1993), eliminarea redundanţei şi a jus tarea param etr i lo r  
sunt obţinute în domenii diferite ( ex: frecvenţă), faţă de cel în care s-a făcut 
achiziţia (timp). Au fost cercetate şi utilizate în domeniul sem nalelor E C G  diferite 
transformări matematice ca:
• Transformata Karhunen-Loeve, "KLT" (Ahmed ş.a., 1975)
• Transformata Cosin, "CT" (Ahmed ş.a. , 1975)
• Transformata Hilbert (Chang ş.a, 1992 )
• Transformata Haar "HT" (Ahmed ş.a. , 1975)
• Transformata Walsh, "WT" (Adrian ş.a., 1987)
• Transformata Fourier, "FT" (Reddy şi Murty, 1986; Chang  ş.a. 1992)

Pentru fiecare din aceste transformări compresia  se efec tuează  în două etape 
prin aplicarea transformării propriu-zise semnalului original, după  care u rm ează  
compresia efectivă în sensul reducerii parametrilor necesari descrierii semnalului în 
noul domeniu In acest caz redundanţa  este căuta tă  (şi apoi e liminată) în distribuţia 
spectrală sau în distribuţia energiei semnalului transformat. R econstruc ţia  se obţine 
prin aplicarea transformării inverse, rezultatul fiind obţinerea semnalului original 
afectat de erori predefinite.

Ca şi criteriu general, este considerată ca optimă transfo rm area  care duce la 
minimum de erori la reconstrucţie, simultan cu o rată m axim ă de com presie  în 
raport cu parametrii noului domeniu. în acest sens, cea mai perfo rm an tă  pare  a fi 
transformarea Karhunen-Loeve, dar ea implică un volum  mare de calcule. 
Transformările pot fi grupate în două categorii: arm onice (FT, CT) şi nearm onice  
(HT, WT, KLT) în implementarea tehnicilor bazate pe t ransform ări  o r togona le ,  
printre problemele ce trebuie avute în vedere amintesc:
•  C riteriul de a decide care parametri ai semnalului transfo rm at se pot reduce.

Acesta trebuie să plece de la o analiză statistică a semnalului. în acest sens 
W omble şa. (1977) au obţinut aceşti parametri prin analiza  a 900 de cicluri 
cardiace^ Performanţele algoritmilor sporesc în timp astfel a jungându-se  la 
numai 0 0  de cicluri pentru a deduce aceşti parametri,  dar în cazul unor cicluri 
foarte diferite de cele care au stat la baza regulilor de reducere ,  com presia  nu 
este eficienta şi de calitate. F

• A c e s M u c n X n T  r ' “ " 1 f  Ca‘CUle matematlce Pe" ‘™ fiecare transform are.
sens consiLtnd o fol •imP “  ‘ ,mP rea'’ SÎngUra Soluî le în acestsens constitumd-o folosirea p rocesoare lor de semnal specializate (DSP).
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• A plicarea  unei transfo rm ări  de lungime fixă (asupra unui număr constant de 
eşan tioane) înseamnă practic  segm entarea  traseului ECG  în "porţiuni" egale. 
Cum  însă complexul QRS, unda P, unda T nu au durate  egale, apar două  mari 
probleme: detec ţia  QRS şi obţinerea unui timp de referinţă norm alizat pen tru  
fiecare ciclu cardiac.

Com pres ia  p ropriu-z isă  în algoritmii ce uti lizează transformări ortogonale  aplicate 
sem nalelor ECG , are loc în două  etape diferite:
• Prima o constituie reducerea  numărului de date în domeniul transformat. U n 

segm ent de semnal E C G  cu N eşantioane este transformat în tr-un domeniu  unde 
sunt re ţinute  numai M com ponen te  ale funcţiei transformate (cu M<N). Acest 
pas este însoţit deci de încă un aspect al compresiei : fixarea numărului de biţi 
pen tru  cuantificarea celor M coeficienţi.

• A doua  se referă la codarea  efectivă a celor M coeficienţi. O soluţie o constituie 
lungimea de codare variabilă pentru coeficienţii obţinuţi prin transform are , 
folosind o lege de compresie  exponenţială. în  majorita tea transformărilor ECG , 
90%  din energie este concentra tă  în com ponente le  joase  ale spectrului (Adrian, 
1987; A hm ed şa, 1975).

Tehnicile bazate pe transform ate  ortogonale  asigură rapoarte  de compresie mari. în  
li teratură de specialitate pot fi găsite CR=12:1 , (Fe=250 Hz şi 1 2  biţi) fo losind 
KLT; CR = 5,33:1, (F e - 2 5 0  H z şi 8  biţi) folosind WT; CR = 3:1, (Fe=400 Hz şi 8  

biţi) folosind FT.

2.3.2. T ehnic i  de com presie  reversibilă

Tehnicile de compresie  reversibilă, numite  şi "fară pierderi", permit o 
reconstrucţ ie  exactă a datelor comprimate. Obiectivul tehnicilor este de a elimina 
redundan ţa  statistică şi sunt bazate pe corelaţia şi predictibilitatea datelor.  Aceste 
tehnici furnizează un rapor t  scăzut de compresie  şi din acest motiv, ele sunt găsite 
în aplicaţii E C G  împreună cu alte metode ireversible deja amintite.

2.3.2.1. M etode  predict ive

A ceste  metode se bazează  pe dependenţa  semnalelor adiacente. Acest fapt 
permite estimarea valorii unui eşantion la un m om ent dat pe baza eşantioanelor sale 
din trecutul apropiat.  Prin codare  se transmite sau se m em orează doar diferenţa 
dintre eşantionul curent şi valoarea sa estimată. în  literatură aceste m etode sunt 
grupate  sub numele "Differential Puise Coding Modulation" (DPCM).

a. Predicţ ia  liniară şi interpolarea
Predicţia  reprezintă estimarea valorii unui eşantion la un m om ent dat pe 

baza ult imelor N eşantioane, pe când interpolarea estimează valoarea eşantionului 
pe baza a N eşantioane anter ioare  şi a M eşantioane ulterioare lui, prin decalarea 
corespunză toare  în timp. Ruttiman şi Pipberger (1979) au obţinut rezultate bune 
folosind predicţia liniară: CR = 3,8:1, pentru Fe=500 Hz şi o rezoluţie de 8  biţi. 
M etoda poate  servi în acelaşi timp şi la extragerea unor parametrii ai undelor 
im portante  (Lin şi Chang, 1989).
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b. C o d a re a  d i fe ren ţ ia lă  .
Semnalul codat reprezintă diferenţa dintre eşantionul p rezen t  şi cel anter ior ,  

diferenţă care este în medie mai mică decât amplitudinea sem nalului original şi 
poate fi deci cuantificată cu un număr mai mic de biţi. In te rm en i  de predictie  
lineară acest algoritm poate fi privit ca cel mai simplu pred ic tor ,  la care  eşantionul 
prezent estimat este chiar eşantionul real anterior. Bertrand  ş .a .(1977) au obţinut 
folosind această metodă simplă CR = 1,4:1 la Fe = 500 Hz şi 1 0  biţi rezoluţie^ 
Dacă sc ţine seama că rezultatul codării va fi în mare parte pe 2 sau 3 biţi, porn ind  
de la o reprezentare  iniţială pe 1 0  biţi, atunci se poate  obţine  o ra tă  m axim ă de 
compresie CR = 3,33:1.

2 .3.2.2 C o d a re a  e n tro p ic ă

Codarea entropică se bazează pe comportarea statistică a da te lor  de intrare. 
Datele cu o probabili tate mai mare de apariţie se codează cu un num ăr  mai mare de 
biţi decât cele ce au o probabili tate mai mică. Procedeul se mai num eş te  cod are  cu 
cuvânt de lungime variabilă.

Acestă metodă generează un set de cuvinte-cod care  vo r  da o vers iune 
comprimată a setului de date de intrare şi vor fi un model al com portă r i i  lor 
statistice. Dificultatea majoră în acest caz o constituie lungim ea f luctuantă  a 
cuvântului de cod ceea cc crcează probleme la emisie. A ceastă  fluctuaţie  necesită  
un buffer între sursă şi canalul de transmisie. In plus o e roare  chiar de num ai un bit 
poate provoca imposibilitatea de a decoda mesajul dacă nu se fo loseşte  un p ro toco l  
şi un cod detec tor de erori adecvat.

a. C o d a re a  H uffm an
Această metodă de codare  necesită cunoaşterea ap rio r i  a distribuţiei 

probabilităţilor datelor de intrare. Pentru aceasta sunt necesare  dou ă  treceri  prin 
datele de intrare: o trecere pentru calcul probabilităţilor şi o a dou a  pen tru
obţinerea alfabetului de codare. Există însă şi posibilitatea de obţinere  a 
probabili tăţilor în timpul apariţiei datelor din proces. A ceastă  a d ou a  variantă  se 
numeşte Huffman adapti \ă  (nu am întâlnit referiri la fo losirea ei prac t ică  în 
aplicaţii ECG).

Folosirea codului Huffman-static în compresia de date E C G  a fost utilizată 
în general în combinaţie cu alte metode de compresie, de obicei ireversibile.  
Ruttiman ş a. (1979) utilizează codarea de acest fel în com binaţie  cu  un pred ic to r  
iar Jalaladdine ş a . ( l9 9 0 )  comunică CR = 5,75 : 1 , pentru  Fe = 500 H z şi 12 biti 
combinând codarea cu o dublă diferenţiere a ECG original. O altă  ca tegorie  de 
căutări o constituie cele referitoare la determinarea probabili tă ţ ilor  bazate  în 
general pe descompunerea setului de date de intrare în subseturi ..  D e exem plu 
Jalaladdine ş_a., 1990 au divizat datele în subseturi "frecvente" şi " ra re”. A plicând 
codarca Huffman la datele "frecvente" ş, codarea cu cuvinte-cod de lungime fixă 
pentru cele rare s-a obţinut un CR = 2,8 : 1 , Fe = 250 pe 1 0  biţi.

b. C o d a re a  a r i tm e t ic a

Este considerată o tehnică de codare eficientă care se p o a te  aprop ia  mai 
mult de entropia sursei decât codarea Huffman fo a opia  mai
două metode in aplicaţii ECG Se &C ^  c o m Para î ‘> între cele
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W itten şa., (1987) ara tă  că principalul atu al acestei m etode este reducerea  
timpului de codare / decodare. In plus, codarea  este realizată printr-o  singură 
trecere , ceea ce-i sporeşte atractivitatea. Utilizând codarea  ari tmetică în combinaţie 
cu un algoritm SAPA, rezulta tele  datora te  numai codării aritmetice sunt CR = 
1,52:1, pen tru  Fe = 360 Hz şi 8  biţi rezoluţie.

2.3.3 Evaluarea algoritm ilor de com presie  a date lor  ECG

N u există criterii absolute pentru  evaluarea eficienţei unui algoritm de 
com presie  de date. Fiecare au tor  foloseşte p rocedura  care se potr iveşte  mai bine 
aplicaţiei sale: stocare, transmisie sau procesare. Fiindcă perform anţe le  a lgoritmilor 
depind în primul rând de specificul semnalului,  sunt frecvent folosite pentru  
evaluarea performanţelor algoritmilor de compresie semnale din bazele de date 
AHA (American Heart Association Arrhithmia Database) şi M IT-BIH.

Primul criteriu de perform anţă  este ra ta  de compresie  (CR). A ceasta  se 
obţine com parând numărul da telor din semnalul original cu parametrii  m em oraţi 
sau transmişi ai codării. Se întâlnesc diferite modalităţi de exprimare a lui:
• CR = A : 1 ; A reprezin tă  raportu l dintre totali ta tea datelor înainte şi după 

compresie ;
• CR = B % ; unde B este raportu l A anterior, p rezentat procentual;
• C [biţi /canal/sec] . C reprezin tă  viteza de transmisie ce poate  fi atinsă după

compresie . Cunoscând frecvenţa  de eşantionare (Fe) şi numărul de biţi ai
achiziţiei (N) , raportul de compresie  este CR = (Fe N) / C : 1 ;

Doar simpla exprimare a raportu lu i de compresie nu oferă  o imagine completă
asupra algoritmului de compresie dacă acesta nu se com pletează  cu informaţii
referitoare  la: banda de trecere ,  frecvenţa de eşantionare, lungimea cuvântului
după compresie , nivelul erorilor posibile la reconstrucţie , mărimea bazei de date 
sau nivelul de zgomot.

Calitatea semnalului refăcut după compresie reprez in tă  în fond criteriul 
esenţial în a aprecia algoritmul ca "acceptabil clinic". în cazul m etodelor 
ireversibile este standardizată exprimarea acestei calităţi prin folosirea distanţei 
medii pătratice dintre semnalul original şi cel refăcut, rapor ta tă  procen tual la 
semnalul original (Percent Mean Square Difference -PRD ).

PRD =
X ( E C G o r i g o )  - E C G r e f ( i > ) 2

—  x 100 (2.44)
X ( E C G o r i g ( . ) ) 2

Există şi alte criterii pentru aprecierea cantitativă a asemănării dintre 
semnalul original şi cel refăcut,  ca de exemplu: calculul coeficienţilor de corelaţie, 
raportu l dintre puterea semnalului de eroare  si pu terea  semnalului original, 
estimarea distorsiunilor prin analiza spectrală (Hamilton şi Tompkins,1991).  
Aceste criterii vizează mai mult aspecte legate de procesarea  semnalelor şi în 
general nu este o bună corelare între acestea şi acceptabilitatea clinică.

O altă abordare a estimării modificărilor aduse traseului ECG  prin compresie 
este una globală care încearcă să stabilească măsura în care compresia  influenţează
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diagnosticul. Moody ş a (1989) propun ca şi criteriu de acceptabili ta te  c linică 
compararea diagnosticelor efectuate pe ECG originale şi apoi pe cele com presa te .

în evaluarea performanţelor algoritmilor de compresie  un loc aparte  îl au 
criteriile referitoare la complexitatea implementării şi a eficienţei în timp. Deşi 
utilizarea procesoarelor de semnal fac posibile prelucrări aritmetice com plexe  si 
rapide, în general autorii fac referiri şi la aceste criterii.

în concluzie, pentru evaluarea şi com pararea  algoritmilor de com p res ie  
trebuie cunoscute întotdeauna elementele esenţiale ale bazei de date originale: 
frecvenţă de eşantionare, nivel de cuantizare, caracteristicile zgom otu lu i şi even tua l 
patologia Performanţele algoritmilor de compresie ECG pot fi apreciate  prin CR, 
PRD, eficienţă în timp, complexitate şi acceptabilitate clinică.

2.4 C r ite r i i  p e n tru  d ia g n o s t ic a rea  a u to m a tă  a ischem iei.

Ioţi autorii recomandă utilizarea derivaţiei V5 pentru  analiza segm entu lu i 
ST Prima etapa o constituie identificarea punctului fiducial, aflat la debutul undei 
0  (înainte de începerea depolarizării ventriculare). Acest punct este considera t  ca  
afiându-se pe linia izoelectrică a traseului ECG  normal, fară artefac te  sau 
interferenţe Determinarea exactă a poziţiei sale se face după ce a fost identif icată  
poziţia undei R, faţă de care punctul fiducial se află înainte cu 50 60 ms. A cest
punct se determină pentru fiecare complex în parte (f ig .2 . 1 0 ).

fig 2  1 0 . Axare după linia izoelectrică.

* *  SC8mem' "  *  * « * < « « .  ™ «sc « * ,
spline sau polinonnale Aeesiea "obligă'' c u r b T sâ t“ '  construltă cu funcţii
i. s i  ,c  racordeze in dreprul punctdo , c,, " Î  “  p,,n P““ « 1'  determ inate
practic prima e. m ul,"7a! "k  con sta ,„  c i
permiţând lucrul în timp real, după fiecare ORS ^  satlsf* că toa re
izoelectrică ^  ^ având deja la dispoziţ ie  linia
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U rm ează  apoi co rec ta rea  traseul ECG, axându-1 faţă de linia izoelectr ică  
de te rm ina tă  anterior. Din valoarea  fiecărui eşantion se va  scădea va loarea  
co repu nză toa re  a liniei izoelectr ice  având coordonata  acelui eşantion.

R eferi to r  la definirea segmentului ST şi la m odalita tea de cuantificare  a 
m orfologiei sale am întâlnit în literatură mai multe variante. T oa te  au un elem ent 
com un şi anum e definirea punctului J, punct care m archeză  sfârşitul complexului 
QRS, respectiv  începutul segmentului ST. Stabilirea poziţiei sale se face to t  faţă de 
poziţia  undei R şi anume la 55 60 ms.

fig. 2 . 1 1 . M ăsurarea  segmentului ST (Blomqvist,  Simoons)

fig. 2.12. M ăsurarea segmentului ST (M cHenry)

O primă modalitate de a cuantiza starea segmentului ST este sugerată  de 
Blomqvist, 1965. Se împarte intervalul dintre punctul J şi sfârşitul undei T în 8
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părţi (fig.2.11). Valorile eşantioanelor având coordonate le  ST1 şi ST4 (deci la 
jumătatea intervalului definit anter ior),  definesc valorile de început şi de sfârşit ale 
segmentului ST. Simoons (1975) utilizează acelaşi algoritm dar defineşte sfârşitul 
intervalului iniţial ca fiind maximul undei T. Ambele soluţii sunt dificil de 
generalizat datorită variaţiilor formei undei T.

McHenry,1968 introduce o mărime numită "index ST" pen tru  cuantif icarea  
globală a subdenivelării segmentului ST şi a caracterului a scenden t-descenden t al 
acestuia Astfel, acest indice Ksr se calculează empiric ca sumă a denivelări i ST  
exprimată în mm şi măsurată la 1 0  ms după punctul J şi panta  ST exprim ată  în 
mV/sec Panta se calculează între eşantioanele de coordonate  110 ms şi 70 ms.

Dacă acest indice este negativ, este semnalul unei ischemii a cărei g rav i ta te  
este de asemenea exprimată prin valoarea indicelui KSt

De remarcat că rezultatele depind esenţial de gradul de fi ltrare a semnalului, 
mai ales de zgomotele de înaltă frecventă. Ca soluţie este recom andată  m ed ie rea  
mai multor porţiuni de traseu (25) cuprinzând segmentul ST. Acest lucru este. însă 
dificil în cazul monitorizării probei de efort unde trebuie urm ărită  evoluţia ciclu cu 
ciclu a segmentului ST iar o mediere ar reduce şansa surprinderii unor fenom ene  ce 
pot deveni dramatice pentru pacient.

A___

110 m s

fig 2  13. M ăsurarea segmentului ST (Sheffield)

........  u i* ■' u v  o e c ,
i n t r e  - 7  ş i  - 2 0  n V  S e c

e punctele de coordonate  60 ms şi 1 1 0  ms, 
exprimă în pV • Sec . Se admit ca n o rm ale  

■ar in d.verse patologii , au fost găsite valori

O \ar ian tă  a soluţiei anterioare 
unele sisteme comerciale de s î î “ ?«- * •« !  • » < * » *  «n .  -
m o m e n t u l  t „  „ , < ■  m l e i s c c t e „ â  , m j >
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avantajul relativei imunităţi la zgom ot, da tora t  principului de măsură  integral 
p resupus de calculul ariei. Este recom andată  o frecvenţă  de eşantionare de 500 Hz 
pentru  a spori acurateţea calculelor.

fig. 2.14. M ăsurarea  segmentului ST (var. Sheff ield)

în  varianta  din fig.2.15 (Forlini, 1975), este m ăsura tă  aria tr iunghiului format 
între axa izoelectrică şi d reap ta  ce uneşte punctele  extrem e ale segmentului ST. 
Pentru  a exista acest triunghi trebuie ca segmentul ST să aibă un aspect ascendent.

fig. 2.15. M ăsurarea segmentului ST (Forlini)
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De accea este "forţată" puţin lungimea segmentului ST, al doilea  punct fiind ales la 
118 ms faţă de unda R. Această soluţie înglobează şi informaţiile  despre  pan ta  
segmentului ST, informaţii pe care McHenry le in troducea  empiric.

Toţii autorii menţionaţi fac referire la numărul de cazuri studiate şi prez in tă  
date referitoare la eficienţa variantei propuse. In general se caută  corelaţii ale 
datelor despre segmentul ST cu numărul de vase afectate şi cu am ploarea  zone lor  
ischemice din cord, rezultate obţinute prin angiografii co ronar iene  făcute aceloraşi 
subiccţi Rezultatele nu sunt niciodată de încredere absolută  ( 1 0 0 %), mai ales în 
cazul afectării unor porţiuni mici din cord, la aceasta  co ncu rând  de obicei şi 
medicaţia administrată bolnavilor coronariani.
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Capitolul 3

REALIZĂRI ŞI CO NTRIBUŢII PERSON ALE

3.1 A R H IT E C T U R A  PR O PU SĂ  PENTRU C E R C E T A R E

In ideea dezvoltării cercetărilor, am gândit ca activitatea din laboratorul 
pen tru  p roba  de efort,  să fie integrată unei structuri com plexe  de monitorizare  
pentru  secţia de cardiologie, conform schemei bloc p rezen ta tă  în fig 3.1.

o
Pacienţi

1—
i

j
O  t

fig. 3.1 A rhitec tura  de monitorizare cardiacă complexă
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Soluţia propusă are în vedere în primul rând m oni to r iza rea  p e rm anenen ta  a 
saloanelor de terapie intensivă pentru coronarieni u rm ând  ca prin staţia centra la  de 
lucru să fie asigurată supravegherea medicală de specialitate în perm anen ţa  
(serviciul de gardă).

Structura de monitorizare şi procesare  a sem nalelor E C G  este o s tructura  
suplă ce permite o dezvoltare progresivă, pe etape. Un astfel de sistem cu sarcini 
şi subsarcini modulare permite facilităţi de cercetare  în fiecare segm ent al său şi se 
pretează la retehnologizare pe etape, de aceea un lucru esenţial trebuie avut în 
atenţie şi anume, aspectul compatibili tăţilor perm anen te  ale m odule lor  acestei 
arhitecturi structurate, în toate etapele de dezvoltare.

în schema bloc a unei astfel de arhitecturi,  p rezen ta tă  în fig 3.1, semnificaţia 
părţilor componente este următoarea:

N ] v e l u l J ' 0 "
Denumirea de nivel "0" de procesare  este încetă ţen i tă  în li teratura de 

specialitate şi se referă la procesarea efectuată în imediata ap rop ie re  a pacientului, 
"la căpătâi". Nivelul "0" răspunde necesităţilor clasice, la un nivel minim pentru 
monitorizarea cardiacă, chiar şi într-o unitate  de terapie in tensivă şi presupune:

•  a c h iz i ţ i e  de  da te ;
•  af işaj  în t im p  rea l;
•  m ă s u r a r e a  r i tm u lu i  c a r d i a c .

Nivelul " 1 "
Reprezintă o extindere a nivelului precedent prin mijloace suplim entare  de 

procesare şi de gestiune de date. Include de asem enea interfeţe de comunicaţie  cu 
staţia centrală din nodul reţelei locale. Acest nivel p resupune exis tenţa unui sistem 
de calcul pe bază de microprocesor ale cărui funcţii sunt:

• pupitru de comandă multifuncţional;
• afişaj de mesaje şi grafice pe ecran;
• execuţia de rutine de procesare  a semnalului în funcţie de necesităţile 

monitorizării:
• memorarea de date, caracteristici ale complexului Q RS, P, T  pentru  

estimarea tendinţelor de evoluţie;
• alarmare locală sau la distanţă;
• transmiterea prin reţea a semnalelor brute sau a param etr i lo r  extraşi. 

Nivelul ,,2 "

La acest nivel se realizează gestiunea simultană a sem nale lor şi a da te lor  de 
la ma. mulţ, pacienţi Prm cpale le  caracterist.c , sunt u rm ătoare le

‘  m7erToare;Segm entel0r ° bSerVaţle Şi 3 in f™ . l o r  de la n .velu rile

aplicarea de algoritmi sofisticaţi pe aceste segmente-

• J S T s ă f  ed 'tarea ^  SraflCe Ş1 de tCXte *  o interfaţă
• gestiunea alarmelor;
• interfaţa comunicaţiei cu reţeaua locală
• transferul informaţiei către sistemul expert.
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Nivelul " 3 "
El reuneşte toa te  informaţiile dobândite  la nivelurile inferioare şi le 

in tegrează  cu date provenind  de la alte unităţi ale clinicii. Sarcinile ce sunt 
prevăzute  pentru acest nivel sunt:

•  in terpre tarea  şi în regis trarea în timp real a observaţiilor, începând cu 
acelea care pot de termina starea pacientului;

•  selecţia modalită ţi lor de m onitor izare;
•  indicaţii te rapeutice ;
•  facilităţi de diagnosticare ,  rapoar te  de stare;
• comunicare  cu nivelul inferior.

O astfel de realizare nu poa te  fi avută în vedere  decât pe termen lung. Global ea 
reprezin tă  un obiectiv ambiţios de cercetare  care trebuie să reunească obligatoriu  
specialişti în inginerie b iomedicală, specialişti în inteligenţă artificială şi experţi 
clinici în domeniu.

Un pas im portant în tr-o  etapă u lterioară  va fi şi acela al monitărizării în 
paralel a bolnavilor cu ajutorul camerelor TV  plasate în saloane şi în cam era  
destinată probei de efort.

3.2. P R E Z E N T A R E A  SIS T E M U L U I DE A C H IZ IŢ IE

Fiind c ronologic  prima problemă rezolvată  din ansamblul demersurilor 
făcute pe parcursul tezei,  sistemul de achiziţie a reprezentat în ansamblul tezei un 
mijloc de atingere a obiectivelor tezei, nu un scop în sine.

3.2.1. Prezentarea părţii hard a s istem ului de achiziţie utilizat.

Pentru  a asigura pacienţilor securita tea  maximă şi pentru depăşirea 
problem elor legate de obţinerea  autorizaţiilor referitoare la respectarea norm elo r  
de protecţie  pentru apara tura  electonică utilizată ce vine în contact cu bolnavul, am 
recurs la folosirea unui e lec trocard iograf  clasic din dotarea secţiei de cardiologie 
pentru soluţionarea părţii de izolare galvanică şi de procesare  analogică, a 
semnalului ECG. Astfel am utilizat ieşirea analogică a electrocardiografului 
înreg is tra to r tip M O N IP A T - 1 0 2 B, la care am conecta t sistemul de achiziţie de date 
conecta t  la magistrala unui microcalculator IBM-PC.

Pentru  punerea la punct a monitorizării,  am utilizat un sistem de achiziţie 
propriu  (Mihu P. I., B reazu  M., 1992), bazat pe un CAN cu aproximaţii succesive, 
m ontat pe bus-ul intern (magistrala ISA). M enţionez  că acelaşi sistem este în 
exploatare  şi actualmente pentru  m onitor izarea probei de efort. Elementele lui de 
bază, ilustrate în detaliu în partea  de anexe a tezei sunt:

•  două  multiplexoare 4051 care permit achiziţia a 16 tensiuni monopolare  sau 8  

tensiuni diferenţiale,
• circuit de eşantionare şi m em orare  AD583;
•  convertor  numeric analogic AD7541, cu reţea R-2R, pe 12 biţi;
•  com para to r  L M 3 1 1 ,
• decodificatorul de adrese care este realizat cu ajutorul circuitelor 74LS138 şi 

74LS30. Există posibilitatea de a selecta cu ajutorul unui comutator ,  două zone
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de adrese din spaţiul de adrese I/O, rezervate prin s tandardul IB M -P C  pentru  
astfel de aplicaţii Acestea sunt 278-^27F sau 2F8+2FF,

• memorie PROM (82S147, 82S129). La aceasta, rezulta tul fu rn iza t  de
compararea tensiunii de convertit  cu ieşirea CNA, form ează  cel mai semnificativ  
bit al cuvântului de adresă. Conţinutul memoriei,  de la adresa astfel fo rm ată  
constituie pe de o parte noua aproximare a valorii tensiunii analog ice  iar pe de 
altă parte viitoarea adresă ce se va forma, fără cel mai semnificativ  bit al său.

• registru latch 74LS174 pentru conectarea ieşirilor de date  ale m em orie i  la 
intrarea de adrese a memoriei şi la intrarea CNA;

• amplificator de magistrală bidirecţional 74LS244 pen tru  con ec ta rea  ieşirii 
memoriei la magistrala de date a calculatorului;

Pentru controlul plăcu de achiziţie, calculatorului îi revine sarc ina  de a 
realiza într-o procedură specială o secvenţă de scriere / cit ire de la adresele  
rezervate 27 8 -2 7 F  care prin decodif icare hard pe placa de achiziţie  vo r  fo rm a 
secvenţa de impulsuri electrice necesare funcţionării ei. Achiziţia  p ropr iu -z isă  din 
acest program validează citirea memoriei cu viteza permisă de lanţul: P R O M ,
CNA, comparator iar după al 12-lea impuls rezultatul este disponibil ca  şi con ţinu t 
al ultimei adrese generate în urma celei de-a 12-a comparaţii. D upă al 4 -lea impuls 
se citesc cei mai semnificativi 4 biţi, iar după urm ătoarele  8  se citesc şi urm ători i  8  

biţi mai puţin semnificativi
Timpul total de achiziţie pentru un canal, obţinut pentru  12 biţi este de 

80}.is, utilizând un calculator IBM-PC funcţionând la 1 0 0  MHz.

3.2.2. S tab i l i rea  frecvenţe i de e şa n t io n a re  şi a n ive lu lu i  de  c u a n t i f i c a r e .

Pentru alegerea frecvenţei de eşantionare am utilizat relaţia 2.6. A rezulta t 
în final Fe - 2 0 0  Hz, rezultat folosit de mai mulţi autori pentru  m onitor izare .

Pentru determinarea numărului minim de biţi necesari, o analiză mai a ten tă  a 
relaţiei 2  3 (Jalaleddine, 1990), de referinţă în studiile bibliografice, duce  însă la un 
rezultat diferit Cu notaţiile din paragraful 2.1.5, valoarea efectivă a zgom otu lu i  de 
cuantizare este (Toma, 1996)

S N R  =  A  =  a _ 2 l  =  / p

e.f q
S N R  =  A  =  =  2 * V Î 2

m ărim ea

q (3 .2 )

VÎ2

unor valon ale tensiunii E C G  care  să a tingă 
De aceea, se poate lăsa o plajă de siguran ţă

in + 1 0 , 8  dB. ( 3  3 )

pentru cuan tiza rea  unui semnal
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de ±5%  pentru posibile valori accidentale peste cele scontate, la marginile 
inferioară şi superioară. R ezultă  o scădere a raportu lu i semnal zgom ot cu

2 0  log
v 10? N _ ----- . ? >

100

= 0,93 dB.

deci raportul semnal zgom ot va fi

[SNR]dl 6 -N  + 9,8 dB.

(3.4)

(3.5)

Pe de altă parte, acest raport se exprimă ca fiind 

|S N R ] „  -  2 0  log ^ dB.

Din relaţiile 3.5 şi 3.6 rezultă:
Vivv 

20 log----------  9,8
N min >

(3.6)

(3.7)

Valorile date de relaţia 2.3 ( Jaleledin ş .a . ,1990), sunt acoperitoare  însă calculul 
mai exact cu rel 3.7 oferă rezulta te  absolut satisfăcătoare. Aceste rezultate diferă 
în medie cu un bit, calculul exact ducând la un bit mai puţin. Consecinţă a celor 
p rezentate  şi în acord cu li teratura în domeniu vom utiliza 8  biţi pentru achiziţie.

3.2.3. Achiziţia  de date în contextul program ului de monitorizare.

Prima problemă a constituit-o  stabilirea sarcinilor principale şi a ordinii 
priorităţilor, în distribuirea bugetului de timp al sistemului de achiziţie (fig.3.5):

1 . achiziţia (Ta=80 \.is /canal,  pentru placa utilizată),
2. procesarea (Tp),
3. alarmarea (inclusă în Tp),
4. selecţie meniuri (Tm);
5. grafica, afişare date, (Tg).

Pentru  lansarea achiziţiei la intervale de timp Te foarte exacte,  am utilizat modul de 
lucru prin întreruperi de tipul IN T 8 , transmise prin IR Q 0  circuitului de control al 
în treruperilor 8259. D eoarece  frecvenţa de eşantionare trebuie să fie de 2 0 0  Hz (Te 
= 5 ms), se impune rep rogram area  circuitului tem poriza tor  8253 al calculatorului.

1 . 1 9 3 . 1 8 0  H z INT8

Ta = 5 ms 
(Fa = 200 Hz)

fig. 3.2 R eprogram area  IN T 8
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în mod normal numărătorul "0 " al circu.tului tem poriza to r  este  p ro g ra m a t  să 
furnizeze impulsuri pentru ceasul intern al calculatorului, astfel: num ără to ru l  este 
încărcat iniţial cu valoarea N = 65.536 şi decrem enta t  cu o frecvenţă  f  Ck -  
1 193 180 Hz La fiecare trecere prin zero, circuitul 8253 va furniza un impuls de 
întrerupere IRQO iar apoi se va reâncărca. Frecvenţa  aces to r  impulsuri de 
întrerupere este în acest caz de 18,2 Hz (Tc = 54,92 ms).

Pentru obţinerea frecvenţei de 200 Hz va trebui rep ro g ram ată  soft 
încărcarea numărătorului cu o nouă valoare N, (fig. 5.2)

in acelaşi timp va trebui redirectat vectorul de în treruperi  IN T 8 , astfel ca 
aceste întreruperi să apeleze procedura de achiziţie, în locul ceasului intern. P en tru  
aceasta se înlocuieşte adresa procedurii de ceas din vectorul de în treruperi  cu 
adresa procedurii de achiziţie.

O problemă ce trebuie soluţionată o dată cu modificarea făcută  este aceea  a 
menţinem funcţionării ceasului intern al sistemului pe durata  achiziţiei (T o m a  L., 
1996) Acest lucru este necesar atât pentru funcţionarea co rec tă  a ceasului sistem 
cât mai ales pentru derularea corectă a activităţi lor sistemului, care  foloseşte IRQO 
şi pentru alte scopuri (testare unităţi de disc). Pentru aceasta am utilizat schem a 
bloc din fig 3 3 în care întreruperile IN T 8  decrem entează  două  co n toa re  realizate  
soft Primul contor va trebui să lanseze procedura de achiziţie la fiecare 5 ms iar al 
doilea procedura de ceas la fiecare 54,92 ms

f 1.193.180
200

= 5.966 = 174E [hexa] (3 .8)N  =
F e

Contoreşantionare Te = 5 ms 
Nc = 6 -----------------

1 W.V1HO 11/ 8253
Neom = 1024

INT8

Tcom = 0 .8  5

Contorceas Tc = 54,92 ms 
Nc = 64 --------------------- »

fig 3 3 Programare întreruperi IN T 8  cu m enţinerea ceasului iintern.

Am determinat constantele de contorizare pentru ob ţinerea  ce lor dou ă
de valorile cerute. R ezultă  sistemul 

at în numere întregi, unde  prin f[x]],

N c„m • Nc = 65.536

I Ne = —
l - N

(3 .9 )
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în  alegerea soluţiei op tim e  am avut în vedere şi respectarea condiţiei ca pe 
durata  unei achiziţiei,  să nu mai sosească alte întreruperi IN T 8 , d eoa rece  rutinele 
lansate de ceasul intern fiind prioritare, ar în trerupe procesul de achiziţie  atunci 
când o în t re rupe rea  de ceas este lansată de primul impuls IN T 8  după  lansarea 
achiziţiei.

Tcom > k - T a  (3 .10)

în  relaţia 3.10, k reprezin tă  numărul de canale achiziţionate. Câteva dintre  seturile 
de valori care  satisfac cerinţele impuse sunt prezentate  în tabelul 3.1.

N  com T com  
U i s ]

Nc Ne Fe
[ H z ]

2048 1716 32 3 194,20
1024 858 64 6 194,20
512 429 128 1 2 194,20
256 214 256 23 202,64
128 107 512 47 198,33

Tabelul 3.1. Selecţia constantelor de programare contoare.

Prin alegerea făcută  (în ipoteza a 5 canale de achiziţie), f recvenţa  de 
eşantionare nu va fi 2 0 0  Hz ci 194,20 Hz, ceea ce implică o eroare de sub 3% faţă 
de valoarea  propusă iniţial, însă aceasta nu influenţează negativ  calita tea 
rezulta te lor ulterioare.

fig. 3.4. S incronizarea redirectării vectorului de întrerupere.

Am studiat în con tinuare  problema sincronismului momentului redirectării 
vectorului de întrerupere, pen tru  a nu exista discontinuităţi ale in tervalului la care 
este lansată rutina de ceas.

Aşa cum se observă din fig. 3.4, evitarea unui prim interval prea mare 
pentru ceasul sistemului, se poate  face sincronizând momentul setării noii valori a 
constantei pentru  con toare  şi redirectării vectorului de în trerupere cu apariţia 
ultimului impuls IN T 8 . în acest fel primul interval va fi mai lung decât cei 54,92 ms
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doar cu durata necesară redirectâru v C':torilor care estc negluabila .?IN T 8 -

ae întâmplă „  I .  ^  '»  f'” » * » " " '
După terminarea părţii de achiziţie p g > N =65 536 şi pri
obişnuită prin reprogramarea ^ „ " 0 0 ^ IN T 8  'a vectorului de în trerupe ri ,  
readucerea adresei procedurii de ceas in locaţ .c^nrii

în continuare (fig.3 .5 .) este prezentat modul în care este ¿ « tn b u . t  fo nd  
de timp « . s t e n ,  pe dur l ta  une. perioade de e ş a n .o n a re  între sarcinile, rtabdrte  1 

început achiziţie (Ta), procesare (Tp),  s e l e c ţ i  meniuri (Tm) şi grafica  (Tg).

t

M  : î

Ta Tp Tm Tg4---------—►

Tc = 5 nis

fig 3.5. Structura fondului de timp.

De remarcat că din timpul total al unei perioade de eşantionare (Te),  trebui 
alocaţi obligatoriu timpi acoperitori pentru achiziţie (Ta) şi pentru p rocesare  (T p)

Ta reprezintă timpul total de derulare a procedurii achiziţie pen tru  toal 
canalele Timpul total pentru achiziţia a trei canale (două derivaţii E C G  şi un cam 
pentru tensiune arterială), este de aprox 240 |.is. D eterm inarea  acestu ia  s-a faci 
într-un program de estimare a duratelor unor secvenţe de p rogram , prin rulare 
acelei secvenţe de un număr foarte  mare de ori iar apoi de term inarea  duratei s 
face prin medierea intervalului de timp dat de ceasul intern al calculatorului. D e 
este aproximativă, soluţia folosită este acoperitoare ,  şi asigură fo rm area  un» 
imagini de ansamblu referitoare la împărţirea timpului unei perioade de eşantionai 
între utilizatori Pentru protecţia timpului de achiziţie, am invalidat întreruperii 
de la tastatura pe întrega durată de execuţie a procedurii de achiziţie.

Timpul pentru procesare depinde de obiectivul şi complexita tea ob iec t ivek  
procesăm, el depinzând concret de meniul selectat.

Timpul necesar pentru selecţie meniuri apare doar  în mom entu l când  de 
tastatură se intervine pentru a schimba o opţiune din meniu.

3.2.4 Afişarea

nnpnt am P° rmt df  }* 'Poteza că afişajul reprezin tă  o sarcină secundar
orientativa in raport cu celelalte procesări avute în vedere, aşa cum a rezu lta t  di 
analiza anterioară a fondului de timp Cu toate  acestea, din co laborarea  cu medic 
a rezultat necesitatea acordăm  unei atenţii deosebite şi acestui aspect P en tru  a 
bine receptat de către personalul medical,  afişajul E CG  în timp real trebu ie  să ;
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facă cu vitezele s tandard  de 25 mm/s sau de 50 mm/s, aceleaşi cu cele  de la 
înregistratoarele  E C G  clasice.

3.2.4.1 C om presia  de date  pentru  afişaj

Afişarea unui E C G  la v iteza  v = 25 mm/s pe în treaga lăţime a unui m onitor  
cu d iagonala  d = 13 ", perm ite  vizualizarea a aproximativ 9,3 sec din semnal, 
conform  relaţiei 3.11:

2.54 • d 1
t = - ^ - v  (3'">

Aceasta  înseamnă că la o frecvenţă  de eşantionare de Fe = 2 0 0  Hz (avută  în 
vedere din alte considerente ,  p rezen ta te  anterior), vor trebui afişate

N = t • Fe = 1860 eşantioane. (3 .12)

Fiindcă utilizăm o placă V G A  (640 x 350), ce oferă

640
c = -T-T-;---v  - = 2,74 pix / m m  (3.13)

2.54 ■ d r

~ ^ / T ~

nu este posibilă o astfel de rezoluţie  pe orizontală. Este evident că se impune un 
proces de compresie a da te lor cu o rată de compresie:

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

640

Din motive de eficienţă şi timp de calcul este mai interesantă obţinerea unei
rate de compresie  de 4:1 sau 2:1, mai simplu de implementat.  Deoarece placa VGA
oferă un număr constant de pixeli/cm, soluţia de obţinere a unei rate de compresie
simple de implementat şi a unei viteze standard de afişare o reprezintă adaptarea
ratei de eşantionare conform  relaţiei 3.15:

Fe = c • v • CR (3.15)

Rezultă din 3.15 urm ătoarele  seturi de valori pentru Fe, v şi CR, care rămân în 
discuţie spre a fi alese

Fe 205,5 Hz 274 Hz
V 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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în varianta Fe = 274 Hz pentru realizarea unei ra te  de com pres ie  de 2:1 o 
primă soluţie ar fi subeşantionarea corespunzătoare  a date lor  de afişat, m cazul 
nostru cu o rată de 2 : 1  adică, pentru afişare ar trebui luat to t  al doilea  eşantion. 
Aceasta metodă are un dezavantaj major şi anume faptul că po t fi scăpate  punc te  
esenţiale şi în special vîrfurile care marchează amplitudinea diferite lor unde, deci 
această soluţie ar afecta calitatea semnalului afişat.

Ţinînd cont de acestea, am ales o soluţie care este derivată  din m e tod a  de 
comprcsie prezentată la 2 .3 . 1 . 1  şi anume "extragerea p unc te lo r  esenţiale , da tor ită  
simplităţii sale şi deoarece nu este nevoie de un raport de com pres ie  mare.

Regula după care un eşantion este considerat "esenţial", se stabileşte cu 
ajutorul situaţiilor posibile ale unei secvenţe de trei eşantioane, descrise în fig. 3.6.

punct esenţial

Xo X | x:

punct esenţial

fig. 3.6. Definirea eşantioanelor esenţiale

Ca principiu, algoritmul analizează tend in ţa  de evoluţie  a valorii 
eşantioanelor şi memorează unul din fiecare pereche de d o u ă  consecu tive  Primul 
eşantion X„ este preluat ca punct de referinţă. Acesta, îm p reun ă  cu  urm ătoare le  
doua consecutive X, şi X; , se constituite într-o fereastră  de analiză. Din fig 3 6  se

a t u n a  c â n d " 1 C a Z U n  ^  d e f ' n , t  C a d f U l  f e r e s t r e i  d e  a n a H z ă  p u n c t e

xo > xj < x2 sau x0 < xi > x2 ( 3  1 5 )

Intoa,e cazurile se va reţine eşantionul X2 excepţie făcân d  cazul in care X,
o , c -  punct de extrem conform definiţiei 3.9, situaţie in care se va reţine X,.

testare Astfel, din fie ca re ' două "esa m eŞantl0n de re fe r in îă pen tru  u rm ă toa rea

făcând primul eşantion luat de referinţă r e z u h r o ^ a ' t ă  de ^  T “ ' ExCepţie
implementare se aplică algoritmul: ’ ’ com pres ie  de 2:1. Pen tru

, F ((x: - x, ) • (x, - xo ) < 0  ) T H E N  x 0 = x,

E LSE xo = x 2
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în  cazul în care se doreşte  afişarea cu v iteza de 25 m m /s şi trebuie  realizată
o com pres ie  de 4:1 algoritmul se aplică de două  ori. Deşi nu este o transformare 
liniară, aplicarea consecutivă a algoritmului conservă  p ropr ie ta tea  sa de bază, aceea 
de a re ţine eşantioanele  esenţiale şi atunci când din pa tru  eşantioane se reţine unul.

11 ■ 1 11 1  1 1 1 1 1 ■

fig. 3.10. Compresie  2 : 1  cu reţinerea p unc te lo r  esenţiale.

P en tru  ilustrare, în fig. 3.10 sunt marcate  eşantioanele  reţinute  dintr-o 
secvenţă  oarecare . De rem arcat faptul că algoritmul este extrem  de rapid şi în plus 
păs trează  nealterate  amplitudinile undelor importante  ale traseului ECG  afişat.

3 .2 .4 .2  R eprezentări grafice ale traseului ECG

V izualizarea  unui traseu ECG pe m onitorul PC se poate  face în două 
variante ,  ambele prezen tând  asemănări cu înregistrarea tradiţ ională făcută de 
e lec trocard iografe  pe benzi de hârtie.

fig. 3.11 Afişarea ECG cu fereastră glisantă

P rim a soluţie, "fereastră glisantă", este agreată  de personalul medical care o 
asimilează cu modul tradiţional de înregistrare pe hârtie şi constă în a afişa o 
fereastră  cuprinzând un număr convenabil de cicluri cardiace (aproximativ 1 0  la un 
puls de 70 cicluri / minut), în ritmul sosirii eşantioanelor. Eşantionul nou  sosit se
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înregistrează mereu 111 dreapta ferestrei de afişare, toate  cele lalte m u tan du ise  cu un 
pixel spre stânaa (fm. 3.11). In acest fel se da impresia ca  în reg is trarea  curge  
înspre stâima într-un cadru static, ultimele date ECG  venind in p artea  d reap ta  a 
cadrului. Dezavantajul major constă  în aceea că pentru fiecare  nou  eşantion  
reprezentat trebuie reîmprospătat to t ecranul, ceea ce p resupune  un timp mare 
solicitat bugetului de timp al sistemului. Acest timp neputand  fi luat din t impu 
necesar achiziţiei sau procesării de semnal, soluţia nu este adecvată  in căzu
monitorizării ECG în timp real în proba de efort.

A doua metodă (fig 3.12), prezintă în cadrul ferestrei de afişaj aleasă, o bară 
glisantă de la stânga la dreapta. Bara şterge graficul vechi iar valorile noi se voi 
afişa imediat în stânga barei, odată  cu deplasarea ei. "Ş tergerea" se face pr ir  
trasarea unei linii de aceeaşi culoare cu a fondului,  la co o rd o n a ta  la care dorim  să 
afişăm noul eşantion, după care se plasează efectiv eşantionul, cu o culoare  diferita 
pentru mafie Pentru a fi mai sugestiv, este util ca simultan cu desenarea  pixelului 
corespunzător eşantionului, şă se traseze o bară, de o altă cu loare,  cu un p ixe  
înaintea coordonatei eşantionului curent, ceea ce va da mai bine senzaţia  de 
derulare a înregistrării

fig 3 . 1 2  Afişarea ECG cu bară glisantă

I aţă de prima soluţie, acum se reîmprospătează doar o linie având lungime; 
egala cu înălţimea ferestrei de afişaj ceea ce reduce mult timpul necesar  afişării.

O \ ananta  a soluţiei cu bară glisantă o constituie ş te rgerea  doar  a pixelulu 
care fusese desenat anterior la coordonata  eşantionului curent. A ceasta  p r e s u p u i  
sa se memoreze mtr-un tablou toate valorile existente la un m o m en t dat în fereastr
n>-Miaj|' N ecesa ru l1de memorie utilizat în plus este jus ti f ica t de reducere  

spectaculoasa a timpului de afişaj în raportul k dat de relaţia 3.17:

k = H ( 3  1 7

unde II reprezintă numărul de pixeli al "înălţimii" ferestre, de afişai

a*a. afişarea rămâne "marea consumatoare" de t.mp T m ipu l 'neces^ r  if işării  unuT  ’
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pixel este în medie de 36 jas, al procedurii  de setare şi trasa re  a unei linii necesare 
ştergerii graficului pe toa tă  lăţimea sa este de 297 jjs, iar al p rocedurii  de afişare a 
unui mesaj alfanumeric poate  ajunge chiar la 1 ms! Cu toa te  acestea nu este o 
sarcină de im portanţă  m ajoră  şi de aceea prin structura  program ulu i ,  afişarea este 
"sacrif icată” în momentul în care există un deficit de timp în cadrul unei perioade 
de eşantionare. Acest lucru se manifestă prin lipsa câte unui pixel, sau chiar 
p rezen ţa  unei linii neşterse, dar pe parcursul tu tu ro r  tes telor afişarea a fost absolut 
satisfăcătoare  din punct de vedere clinic.

Sistemul de achiziţie prezenta t a permis realizarea unei baze de date proprii 
care a servit dezvoltării u lterioare  a cercetărilor, p recum  şi im plementarea 
u lterioară  a tu turor p rogram elo r  de m onitorizare  prezenta te  în lucrare.

3.3 IM P L E M E N T A R E A  D E T E C T O A R E L O R  QR S

In paragraful de faţă sunt implementate detec toare  QRS incluzând partea de 
preprocesare  precum şi detec torul propriu-zis. Program ele  realizate se constituie ca 
o etapă de cercetare în obiectivul major al demersurilor pe care le vizează tema 
tezei: concre tizarea  unui modul pentru investigarea com plexă  în timp real a probei 
de efort.

Ca primă etapă, este necesară  abordarea  şi cunoaşterea  de fond a aspectelor 
teore tice  şi de implementare ale tu turor  modulelor care vor concura  în final la 
crearea  unui sistem perfom ant şi mai ales eficient. Modulul de realizat îl constituie  
"procesarea  de nivel primar", adică acea parte situată în aprop ierea  pacientului. în 
cadrul acesteia un rol esenţial îl are realizarea detecţiei QRS. Deşi performanţele  şi 
eficienţa detecţiei nu vor putea fi judeca te  decât după in tegrarea în ansamblul 
sistemului de monitor izare  totuşi, în interiorul acestui m odul pot fi finalizaţi 
algoritmi care vor fi o garanţie  pentru eficienţa globală a soluţiilor.  Tot în această 
fază, am avut în vedere analiza aritmiilor şi realizarea unor  alarmări.

T oa te  programele sunt scrise în limbaj PASCAL. Am avut perm anent în 
vedere ca aceste program e să poată  constitui un instrument eficient de cercetare, 
fără a negli ja  însă prezentarea facilă a modului de uti lizare prin meniuri, care să le 
facă uşo r  accesibile personalului medical sau utile şi în scop didactic.

In continuare vor fi prezentate  soluţiile practice  de implementare a 
a lgoritmilor mai importanţi, clasificaţi în cap .2 . Ei sunt grupaţi în acelaşi program 
spre a putea fi uşor testaţi şi apoi comparaţi din punct de vedere  al eficacităţii în 
evidenţierea complexului QRS.

3.3.1 Caracteristica de frecvenţă a procesărilor ECG.

Ideea realizării unui program  care să perm ită  trasarea facilă a 
caracteristicilor de frecvenţă ale funcţii lor de preprocesare  propuse pentru ECG, 
s-a impus datorită necesităţii  de a corela analiza tem porală  cu cea frecvenţială  şi 
pentru a stabili eventuale concluzii mai puternice în favoarea utilizării uneia sau 
alteia din soluţiile propuse pentru procesarea ECG, oricare ar fi scopul ei.
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Din punct de vedere spectral toate funcţiile de p rocesare  liniară sun t în fond 
filtre numerice iar caracteristica de frecvenţă se poate  trasa uşo r  prin  ap licarea 
funcţiei de transfer semnalului complex de intrare:

Cu toate acestea am găsit utilă şi am concretizat so lu ţia  de fa ţă  din 
următoarele considerente:

• necesitatea de trasare facilă a caracteristicilor de f r ecv en ţă  pen tru  
transformări liniare (nerecursive sau recursive),

• posibilitatea de a evalua simplu com portarea  în dom eniu l f recven ţă  a 
transformărilor neliniare,

• posibilitatea de a trata cu aceleaşi instrumente din pu nc t  de  v ede re  al 
analizei spectrale procesări care au fost create  po rn in d  de la analize 
morfologice de semnal în domeniul timp şi de a vedea  rap id  legătura  
dintre ele,

• posibilitatea ca funcţia de procesare să se in troducă  simplu în p ro g ram  
prin chiar expresia ei analitică

Considerăm procesarea ca fiind cea descrisă în fig. 3 . 1 1 . X da t f i1) ren re r in tă

Xdat(i) = e (3 .18)

Xdat ( i )
Algoritm

Ydat ( i )

fig. 3 1 1 . Algoritmul de procesare

-2 -1

"timp" dc aşteptare Ydat(i-l)

f'g 3 1 2  Alegerea eşantioanelor din secvenţa de ieşire
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C onsiderând  secvenţa de intrare o sinusoidă reală de amplitudine unitară  şi 
fază nulă, evoluţia  în timp a intrării şi a ieşirii filtrului este cea prezen ta tă  în 
fig .3 .12. P en tru  orice transformare liniară, secvenţa de ieşire este to t  armonică, 
deci d o u ă  eşan t ioane  consecutive din secvenţa de ieşire Ydat se exprimă astfel:

Ydat ( i ) = A • sin

Ydat ( i - 1) = A • sin

2  n  1
Fe

2 7T(l -1 )  —  + <P 
Fe

(3.19)

(3.20)

Relaţiile  3 .19 şi 3.20 formează un sistem de două ecuaţii în care:
•  A şi cp necunoscute
•  Y dat ( i ),Ydat ( i - 1 ) două eşantioane consecutive din secvenţa  de ieşire
•  Fe frecvenţa de eşantionare  a semnalului
•  f  frecvenţa semnalului sinusoidal de intrare. 
R ezo lvarea  sistemului duce la:

sin a  -
Ydat ( i )

(p = arctg
Ydat ( i - 1 )

sin p

Ydat ( i )

A =

Ydat ( i - 1 ) 

Ydat ( î )

cos p  - cos a

sin [a + (p\

(3 .21)

(3.22)

unde am folosit notatiile:

2  >ri ; P = 2 n  ( \  - \ )
Fe Fe

(3.23)

Deci pentru  o frecvenţă dată a semnalului de intrare, se pot determina 
am plitudinea  şi faza semnalului de ieşire cunoscând valoarea a două eşantioane 
consecutive. N u rămâne decât să "trecem" pe rând prin algoritmul căruia dorim să-i 
stabilim caracteristica de frecvenţă, semnale de intrare având frecvenţe dintr-un 
dom eniu  dorit.  Se obţin astfel dependenţe

A = A ( f ) ; cp = <p ( f )  (3.24)

care rep rez in tă  chiar caracteristicile de frecvenţă referitoare  la domeniul ales 
pentru  algoritmul (filtrul) propus. Trebuie făcute câteva menţiuni referitoare la 
aplicarea soluţiei propuse:
• Cele două  eşantioane de ieşire luate în calcule trebuie prelevate din secvenţă 

abia după trecerea prin filtru a unui număr suficient de date de intrare. In cazul 
a lgoritm ilor nerecursivi, numărul de date trebuie să depăşească "lungimea" N a 
filtrului. Prin "lungime" (sau ordin al filtrului) se înţelege numărul ultimelor N
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eşantioane din secvenţa de intrare asupra cărora  se va opera^în timpul f i l t rări i  
Abia din acel moment secvenţa de ieşire devine arm onica  (filtru cu răspuns fimt 
la impuls - FIR) şi rezultatele vor fi corecte. In cazul a lgoritm ilor recursivi
(filtre cu răspuns infinit la impuls - IIR), abia după un num ăr  foar te  m are
secvenţa de ieşire devine armonică însă practic se obţin rezulta te  bune  dupa un 
număr acceptabil de date trecute prin filtru. Legat de cele aminti te  trebu ie  avut 
în vedere ca la implementare, variabila tablou ce conţine secvenţa  de intrare 
Xdat, şă fie completată în partea stângă cu cel puţin N eşan tioane X dat (-N), 
Xdat (-N +1), Xdat (-1 ), pentru ca procesarea să poată  începe  cu X dat ( 0 ). 
Valoarea acestora nu afectează rezultatul,  dacă pre levarea  ce lor două
eşantioane de ieşire se face corect.
Evitarea situaţiilor în care cele două eşantioane sunt de valori egale (când  se 
ajunge în situaţii de împărţire la zero) se poate  face în p rog ram , tes tând la 
început diferenţa dintre ele şi în cazul în care ea ajunge sub o limită impusă, se 
va alege o altă pereche de eşantioane. Se vor corec ta  co respu nză to r  şi valorile 
a  şi (3 din sistem, în funcţie de "i" şi de distanţa dintre eşantioane.

3.3.2 Detector QRS bazat pe derivata de ordinul 2, ’’patru p u n c te ”

Pentru realizarea acestui algoritm am pornit de la analiza m orfo log ică  a 
înregistrării ECG Din studiul asupra bazei proprii de date realizată  cu o frecvenţă  
de eşantionare de 200 Hz, se constată că cea mai evidentă  p ropr ie ta te  a 
complexului QRS este panta mare pozitivă pe dura ta  medie a pa tru  eşantioane, 
corespunzătoare intervalului ascendent al undei R şi panta  negativă  mare  pe durata  
a patru sau cinci eşantioane corespunzător fazei descendente  a undei R.

Această constatare reprezintă o condiţie  asiguratorie  fiindcă în situaţii 
atipice (fibrilaţie ventriculară) se întâlnesc pentru faza ascendentă  mai rar  trei şi 
mai des cinci eşantioane iar pentru faza descendentă  se întâlnesc mai frecvent cinci 
şi mai rar chiar şase eşantioane Această ascendenţă de patru eşan t ioane asocia tă  cu 
o descendenţă pe durata următoarelor patru eşantioane constitu ie  e lementul
morfologic ce va fi exploatat Matematic, se exprimă panta  d in tre  cele trei puncte
considerând ca referinţă eşantionul Xn, vârful undei R:

tg"4 +" = (X n - Xn_4 ) / 4Te (ascendentă) ( 3 .25)

tg 4- = (X n . 4 - Xn) / 4Te (descendentă)  ( 3 .26)

'm s^ânM s! R Se încadreaza cu Patru perioade  de eşantionarein stanca şi patru in dreapta, deci pe un interval de:

8  Te = 8  ■ 5 ms = 40 ms ( 3  2 7 )

mai adaugi lapm , c i  es, „ , io„ , le ,  ‘ V “ l J ? “ * '* “ t “ '*  “

a 0 'mp'—  « t î  w u: st ,„ o ^ ,x „ ap" :
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+/- 5ms (10 ms), rezultă  că a legerea celor 8  intervale de eşantionare  prin analiza 
morfo log ică  se încadrează  acoperi to r  în in tervalele cunoscu te  ale undei R.

Pentru  evidenţierea alăturării celei mai mari pante  pozitive şi a celei mai 
mari pante  negative, trebuie  studiată  derivata  a doua  "patru puncte".

Y" = -( Xn - X n.4) + ( X n . 4 - x n. 8) = - X n + 2  X n. 4 - x n. 8 (3.28)

Se constată că relaţia 3.28 provine din cele două  precedente  printr-o 
translaţie în timp de patru  intervale pentru  ca expresia Y" să devină cauzală, 
permiţând în acest fel aplicarea algoritmului şi în timp real. De asemenea în
transform area  3.28, din motiv de viteză de calcul nu mai include divizarea cu 4Te.

Im plementarea relaţiei 3.28 s-a făcut în cadrul meniului "Transformări 
specifice" al programului dedicat studiului de tec toare lor  QRS, prezentat în anexă. 
M odalita tea efectivă de realizare a transformării o constituie procedura 
"Filtru QRS" din U N IT-ul "Id QRS". Din program ul principal se transmit prin 
variabila de legătură "tip_filtru" valori co respunză toare  fiecărui tip de filtru 
implementat. Pentru a im plem enta un nou tip de transform are  trebuie introdusă în 
meniul iniţial numele noului tip de transform are  şi o constan tă  nouă de apel pentru 
meniul Turbo Vision. In continuare  se atr ibuie variabilei de transfer "tip_filtru" o 
nouă valoare în E ven t.C om m and  iar apoi se in troduce  relaţia dorită cu 
instrucţiunea IF în cadrul p rocedurii  "Filtru_QRS".

Rezultatul acţiunii preprocesări i  este accesibil imediat, prin afişarea pe ecran 
a fişierului de date E C G  original şi a celui procesat, pe acelaşi sistem de axe de 
coordonate .

O soluţie simplă de apreciere  a caracteristicii de frecvenţă  a acestui tip de 
filtru este "trecerea" prin această t ransform are  a unui semnal de frecvenţă uniform 
crescătoare între 1  Hz şi 1 0 0  Hz. Semnalul este generat matematic şi este depus în 
fişierul FVAR Se constată  că t ransform area  propusă  reprezintă  în termeni de 
analiză spectrală un FTB.

3.3.3 Detector QRS bazat pe derivata de ordinul 3, ’’patru puncte”.

Acest tip de procesare  este un model dezvolta t pe scheletul celui precedent. 
Astfel, din analiza proprietă ţilor tem porale  ale semnalului Y", rezultă  că panta sa 
are o variaţie maximă în mijlocul intervalului de 8  eşantioane. Derivata acestui 
semnal va fi maximă în m om entul apariţiei undei R. Aceasta înseamnă matematic:

Y ". = - Y "n + 2  Y ”n.4 - Y V s  (3.29)

Relaţia 3 . 2 2  devine după dezvoltare  :

Y m = X n - 4 X n. 4 + 6  X n . 8 - 4 X n . , 2 + X n . 16 (3.30)

Concluzii:

• Rezultatele procesării unui fişier cu date E C G  cu ajutorul celor două tipuri de 
derivate sunt prezentate  în fig. 3.13. Se constată  eficienţa mai crescută a celui 
de-al doilea filtru deoarece  amplitudinea semnalului rezultat corespunzător
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i /-»ri mai mare şi in acelaşi timp 
complexului QRS este de e m uh m ai mici în  com para ţ ie  ct
celelalte evenimente produc la îeş re
valoarea corespunzătoare complexului V *  _  _ .  d 4 j
De menţionat că întârzierea semnalului astfel procesat este de 8 T e  faţa

în cazul celui precedent.

fig 3 13 Rezultatele procesării cu derivate "4 puncte"

• Pentru analiza în domeniul frecvenţă, am utilizat programul special p rezen ta t  îr 
paragraful 3 3 1, cu ajutorul căruia am obţinut caracteristicile  de frecvenţa 
(amplitudine şi fază) pentru cei doi algoritmi (3 .28 şi 3 .30)  ana liza ţi  
caracteristici prezentate în fig 3.14 şi 3.15.

• La o primă analiză a acestora, se constată că, atât derivata de ordinul 2, cât ş 
cea de ordinul 3 au caracteristici de filtre trece bandă şi au aproxim ativ  aceiaş 
bandă de trecere Primul are amplificarea la mijlocul benzii 1 2  iar cel de-a  
doilea -4  Acestui fapt i se datorează şi evidenţierea mai b u n ă  a complexulu: 
QRS de către cel de-al doilea şi de o manieră care face aceas tă  transformare 
indicată pentru o ulterioară operaţie de identificare p n n tr -u n  a lgoritm  cu prag  
a QRS
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fig. 3.15 Caracteristica de frecvenţă a filtrului "derivata de ordinul 3 ".

• F recvenţa  centrală a ambelor filtre este 12,5 Hz, ceea ce este în acord cu datele 
referitoare la continutul spectral pe care complexul QRS îl aduce semnalului 
ECG
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.  Se constată de asemenea că atunci când Fe= 2 0 0  Hz, ambele filtre au calitatea
de a rejecta frecvenţa de 50 Hz

• Referitor la caracteristica de fază, se observă că pe intervalul frecvenţe lor  utile 
au loc variaţii foarte importante ale fazei, însă în cazul procesării  făcute doar  cu 
scopul accentuării complexului QRS, aceasta nu deranjază.

• Se constată că ambele filtre amplifică şi semnale având frecvenţa  mai mare 
decât 100 Hz, ceea ce obligă la limitarea spectrului de frecvenţă  al semnalului la 
1 0 0  Hz, ţinând cont că frecvenţa de eşantionare este de 200Hz.

• Timpul de calcul necesar transformării 3.28 este redus: 3 înmulţir i şi 2 adunări, 
în acest fel se întrevede utilizarea algoritmului la p rocesarea  în timp real a 
ECG

• Efectul celei de-a doua transformări s-a dovedit mai bun decât al primeia şi 
pentru testele realizate pe semnale conţinând: deriva liniei de bază, zgom ot 50 
Hz, zgomot muscular, semnal afectat de respiraţie (0,3 Hz).

• Din analiza rezultatelor reies concluzii utile pentru u rm ă to a rea  etapă care  o 
constituie identificarea efectivă a "evenimentului" QRS prin m etoda  comparaţie i 
cu praguri Astfel, pentru această transformare, analizând maximele locale ce 
apar în afara complexului QRS şi care ajung la 0 , 6  din va loarea  maximului util 
datorat QRS, rezultă ca suficient un prag de valoare 0,75 din valoarea 
maximului precedent

3.3.4 Detector QRS utilizând corelaţia cu funcţii "şablon”

Ideea realizării acestui gen de filtre o constituie stabilirea gradului de 
asemănare a unei ferestre din înregistrarea EC G  cu o formă "şablon" prestabilită. 
Pornind de la prezentarea făcută în pargraul 2 2.3.4, este uti lă sinteza unoi 
şabloane cu o formă simplă, descrisă pe cât posibil cu coeficienţi num ere  întregi 
sau puteri ale lui 2

fig 3 16 Şablonul simplu S S 1

Pentru început voi prezenta rezultatul corelării semnalului F r r  î- 
o r c  încearcă să c o p . c e  forn , ,  „ „ d e , R în pu n c ,u| Z
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isoscel de amplitudine unitară. Baza triunghiului se întinde pe dura ta  a 8  intervale 
Te, consecin ţă  a celor p rezen ta te  în paragraful anterior. Şablonul este p rezena t în 
fig 3 .16 şi este bo tezat "şablon simplu S S 1 " pentru  a-1 putea identif ica în meniul 
p rogram ulu i pen tru  tes tarea  com portă r i i  algoritmilor.

Expresia  funcţiei de corelaţie  este:

Y ( n )  = J ( X „ ,  S , )  ( 3 . 3 1 )
i = 1

Valorile  funcţiei şablon cu care se va face corelarea sunt cele ce rezul tă  din 
fig. 3.16, şi crea duc la fo rm a explicită 3.32:

Yn = X n_, /4 + X n . 2  / 2  + 3 X n . 3 /4 + X n . 4 + 3 X n_s /4 + X n . 6 /2 + X n . 7 /4
(3 .32)

Pentru  a studia p roprie tă ţile  procesării  cu astfel de funcţii, al doilea şablon 
sintetizat este cel din fig. 3 .17, şablon pentru  care expresia funcţiei de corelare  
este cea din relaţia 3.33.

Yn = X n ¡2 + X n . 2 /4 + X n_3 /2 + 3X n. 4/4 + Xn. 5 /2 + X n . 6 /4 - X n. 8 /4
(3 .33)

S„

fig 3 .17 Şablonul simplu SS 2 .

Relaţii le 3.32 şi 3.33 sunt implementate în submeniul "procesări speciale " 
iar rezultatele efective sunt p rezen ta te  în fig 3.18.

Se constată  că, în tr-adevăr,  sunt evidenţiate complexele QRS dar în acelaşi 
timp sunt evidenţiate în m od nedorit  şi zonele cu variaţie lentă respectiv porţiunile 
ce conţin o com ponentă  continuă  de mare valoare. De asemenea algoritmul 3.33 
duce la un rezultat de ansam blu  mai bun faţă de algoritmul 3.32.
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fiu 3.18 Rezultatul corelării cu şabloanele SS1 şi SS2

Această situaţie face improprie utilizarea acestui şablon la identif icări 
ulterioare cu praguri, datorită prezenţei componentei con tinue  de valoare 
imprevizibilă.

3.3.5 Detcctor QRS utilizând corelaţia cu funcţii ’’şablon” + FTS

Ideea realizării acestui tip de transformare a plecat de la cea  preceden tă ,  în 
încercarea de a realiza simultan , atât eliminarea com ponen te i  con tinue , cât şi 
corelarea cu un şablon dat. Pentru aceasta este limpede că valorile  funcţiei şablon 
trebuie să satisfacă condiţii în plus faţă de cazul şabloanelor din fig. 3.12 şi fig. 
3.13. O analiză extrem de simplă va rezolva problema astfel: P resupunem  la 
intrarea filtrului o secvenţă de valori Xi toate egale, de va loare  constan tă  K 
Dacă dorim ca rezultatul procesării acestei componente  con tinue  să p ro d ucă  ur 
rezultat nul la ieşire va trebui ca în relaţia 3.31 să fie pusă condiţia:

Y( n ) = Î ( K S , )  = K t  S ,  = 0  (3 .34)
> 1  i -  1

Rezultă deci că suma coeficienţilor funcţiei şablon trebu ie  să fie nulă daci 
dorim să realizăm simultan o corelare în sensul dat de relaţia 3 .24 , şi în acelaşi timţ
o filtrare pentru a elimina componenta continuă. C onsiderând  o perioadă  d( 
eşantionare unitară, relaţia 3.34 mai poate fi interpretată astfel: şa b lon u l  a căru  
arie tu p t in să  între el şi axa timp este nulă, va produce au tom at p r in  corelare şi c 
filtrare eficienta pentru rejecţia componentei continue.

Conform condiţiei 3.34 am sintetizat mai multe funcţii şablon ale căro 
grafice sunt prezentate in fig. 3.19 -3.20. Scopul creării lor este acela  de a le test! 
comportarea in condiţiile a diverse înregistrări ECG  şi de a decide  în a legerea  celu
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mai potrivit pen tru  p rep rocesarea  E C G  în timp real , în vederea  identif icării 
complexului QRS.

Sn

fîg 3.21. Şablonul S3
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fig 3.23. Şablonul S5

De menţionat că în definirea acestor funcţii şablon am utilizat d oa r  puter i în treg i 
ale lui 2  în scopul unei ulterioare implementări a a lgoritm ului în limbaj de 
asamblare, ştiut fiind că o împărţire cu 2  se relizează prin tr-o  simplă dep lasare  de 
un bit la dreapta.

O a doua idee de realizare a unor funcţii şablon care să e fec tueze  simultan şi 
rejecţia componentei continue, deci o filtrare trece sus, este u rm ătoarea :  se 
realizează funcţia şablon având forma cea mai apropiată  de cea  a com plexu lu i QRS 
iar apoi aceasta este supusă unei transformări ce are ca rezu l ta t  co m p o r ta re a  
spectrală dorită. Astfel funcţia şablon din fig. 3.12 care asa cum  s-a  văzu t nu are  o 
comportare satisfacătoare, supusă unei filtrări de tip FTS rea l iza tă  prin 
diferenţierea simplă de ordinul 1 devine:

Y ( n ) - Y ( n - 1 )  = £  (X„„ S , -  S , ) = £  (X ,,., -  X ^ ^ ^ S  , ( 3 .3 5 )11 , i

72

BUPT



Capitolul 3

ECG original

fîg.3. 24 Efectul procesării prin corelare cu şabloane + FTS
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Concluzii:

• Rezultatele aplicării transformării prezentate în acest capitol sunt deosebit de 
încurajatoare în a le aplica la o ulterioară identificare QRS, datorită  eficacităţi i 
în a evidenţia aceste complexe.

• Pe înregistrarea prezentată în fig. 3.24 (S4.dat din baza proprie  de date) 
înregistrare cu importante artefacte de mişcare, se rem arcă  o com po r ta re  
remarcabilă pentru toate aceste şabloane, cu o notă  în plus pen tru  înregistrările  
procesate cu S2  şi S5.

• Faţă de rezultatele prezentate pentru o înregistrare "dificilă" cum este cea din 
fig. 3.24, testele făcute pe înregistrări cu derive lente ale liniei izoelectrice, sau 
cu zgomot de 50 Hz sunt net superioare.

• înregistrările din fig .3.24 sunt făcute la aceeaşi scară, atât pen tru  E C G  original 
cât si pentru procesări Sunt evidenţiate evenimentele Q RS de o astfel de 
manieră, încât aceste trasee să poată fi utilizate u lterior la identif icarea 
complexelor QRS, cu ajutorul unui detec tor cu prag.

• Este bine înlăturată deriva liniei izoelectr ice chiar si la variaţi i de scurtă  durată ,  
comparativă cu a complexelor QRS.

• Pentru analiza proprietăţilor în domeniul frecvenţă ale filtrărilor cu funcţii 
şablon, am ales pentru analiză funcţiile Sl şi S5, ale că ro r  caracteristici de 
frecvenţă sunt reprezentate în fig 3.25 şi 3.26

fig 3.25 Caracteristica de frecvenţă a filtrului S l .

a \ â n d Ufrec\ en ţae« £n t r ă S(Je' 0  H ^ p I m i u ^ a b T o n u ^ S r 21^  ^şablonul S5 P Şablonul S l ş. de aprox 10 H z pentru
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fig. 3.26. Caracteristica de frecvenţă a fi ltrului S5.

• Amplificarea la mijlocul benzii este de 11,2 pentru SI şi de 10,4 pentru S5.
• SI amplifică şi frecvenţe mai mari decât 40 Hz, pe când S5 nu le amplifică.
• Referitor la caracteristica de fază, se observă că pe intervalul frecvenţelor utile 

au loc variaţii foarte importante ale fazei, însă în cazul procesării făcute doar cu 
scopul accentuării com plexului QRS, aceasta nu deranjază.

• Se constată  că ambele fi ltre amplifică şi semnale având frecvenţa mai mare decât 
100 Hz, ceea ce obligă la limitarea spectrului de frecvenţă al semnalului la 100 
Hz, ţinând cont că frecvenţa de eşantionare este de 200Hz.

fig. 3.27. Şablonul S5 aplicat unui semnal cu derivă lentă a liniei de bază.
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• Aşa cum am arătat, S5 este cel mai performant dintre detec toarele  p rezen ta te  
până acum iar ca şi concluzie se poate afirma faptul că o p rocesare  cu scopul 
evidenţierii complexului QRS este cu atît mai performantă cu cât caracteris t ica  
sa de frecvenţă este mai apropiată  de spectrul complexului QRS.

Rezultatele aplicării transformărilor prezentate în acest capitol sunt deoseb it  de 
încurajatoare în a le aplica pentru identificarea complexului QRS. Pentru  a re leva 
acest lucru am ales procesarea cu şablonul S5 pe care am aplicat-o unui set de 
semnale, reprezentate împreună cu rezultatele procesărilor în fig. 3.27 h- 3.31.

w w  ̂ . aAaa A a 1 iii (Al\ nS1 v v l \J y >( v i  y »  y

1

■m/vr U y y w Y  u V y W "

fig. 3.28. Şablonul S5 aplicat unui semnal cu zgomot de 50Hz (10,4 dB)

> .Artft/S U/Aa(1 .Aa \ 11 a/Ia «i
y  ii T l/v 1  IVT'VmI w j f r - A j 1

fig. 3.29. Şablonul S5 aplicat unui semnal cu derivă bruscă 
a liniei de bază.(6 ,9 dB)
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k l L .1— * H / V , a A a M A Aa A II Ay v  n w  ţ  VI p V v  \  \V T l r H/V vsy

fig. 3.30. Şablonul S5 aplicat unui semnal cu derivă bruscă a liniei 
de bază (6,9 dB), plus zgomot de 50Hz (10,4 dB).

fig 3.31. Şablonul S5 aplicat unui semnal cu fibrilaţi i,  
afectat de respiraţie (joasă frecv, 1 Hz; 4,4 dB)

în urma acestor cercetări a apărut necesitatea evaluării eficienţei acestor 
procesări în vederea stabilirii unor "clasamente" care să constituie criteriul de 
alegere a lor în lanţul de procesarea în timp real al ECG în proba de efort. Această 
problemă, finalizată prin cuantificarea rezultatelor procesărilor este prezentată în 
finalul paragrafului 3.3 pentru toţi algoritmii cercetaţi.
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3.3.6 Detector cu şablon creat din semnalul E C G  (" au to core la ţ ie”)

Rezultatele încurajatoare obţinute cu şabloanele p rezen ta te  anter ior arată că 
rezultatele sunt cu atât mai bune cu cât asemănarea şablonului cu forma reală a unui 
complex QRS este mai mare. De aceea pentru proba de efort este posib ilă  derularea 
unei secvenţe de program care în primele mom ente ale probei,  ch iar înainte de 
începerea înregistrărilor, să aibă drept obiectiv determinarea unui şablon prelevat 
chiar din semnalul ECG provenit de la pacient.

Acest şablon va fi utilizat apoi pe toată durata p robei de efort,  după o 
prealabilă "cosmetizare".

Soluţiile prezentate până în prezent converg cu soluţia c lasică  de determinare 
a periodicităţii unui semnal cu ajutorul funcţiei de autocorelaţie. Prob lem a de fond 
este în cazul procesării în timp real aceea că nu d ispunem  de în treg  semnalul 
niciodată şi va trebui făcută corelarea semnalului ce "curge", cu porţiuni anterioare 
din acesta. Fiindcă ritmul QRS poate fi considerat cvasia lea tor  chiar şi în . l ip sa  
aritmiilor şi în mod evident pe durata probei de efort, este indicată  utilizarea unei 
porţiuni care să cuprindă un singur complex QRS.

Soluţia propusă în continuare realizează simultan "autocorelarea" semnalului 
ECG şi în acelaşi timp înlătură efectul derivei liniei izoelectrice.

Pentru prelevarea porţiunii de traseu care să reprezinte chiar un complex se 
porneşte cu unul din şabloanele propuse anterior după care în m od automat, după 
câteva cicluri cardiace se reţine o secvenţa având com plexul QRS în interior (nu 
neaparat în centru). Numărul de eşantioane reţinut depinde  de frecvenţa de 
eşantionare. Pentru 200 Hz am ajuns la concluzia că o fereastră  q = 12+30 de 
eşantioane reprezintă soluţia optimă ca şi compromis între volum ul de calcule, 
întârzierea produsă de lungimea şablonului la identif icarea efectivă a complexului 
QRS şi calitatea rezultatului. Secvenţa prelevată este indicat să fie reţinută nu din 
semnalul ECG original şi deci posibil zgomotos ci după o prealab ilă  filtrare.

f'g. 3.32. Construcţia şablonului din sem nalu l E C G
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N orm area  are ca scop  aducerea  valorilor şablonului între nişte limite 
to tdeauna  aceleaşi şi se face cu scopul de a facilita procesarea  prin evitarea 
depăşirilor atunci când se lucrează  în virgulă fixă. Astfel vom translata  valorile 
secvenţei reţinute p rin tr-o  funcţie  O  conform fig.3.33. Procesul de n orm are  în 
această  e tapă  prezintă  avan ta ju l  că la prelevarea secvenţei nu mai trebuie ţinut cont 
de deriva liniei izoelectrice.

Funcţia  O  poa te  fi u na  liniară sau de preferat o funcţie neliniară care  să 
d is torsioneze complexul Q RS în sensul accentuării valorilor mari din secvenţă, 
păstrând evident num ărul de elem ente  al domeniului [ 0  ; 1 ] acelaşi cu al domeniului 
iniţial şi anume q elemente.

Max

O

Min

fig. 3.33 T rans la ta rea  domeniilor prin funcţia de norm are

Urm ătoru l pas este sugera t  de rezultatele favorabile obţinute cu şabloane 
având simultan şi funcţia de filtru trece sus, de accea se va transforma şablonul 
norm at într-unul având "ar ia” nulă. M odul de obţinere a acestuia va fi prin 
adiţ ionarea unei funcţii co rec to a re  y¥ ,  funcţie având o asemenea formă, încât 
rezultatului să-i poată  fi im pusă uşor condiţia de "arie" nulă din rel 3.34

Sp i = Sn i + ¥  , (3 .36)

Notaţiile vor fi următoarele:
S i secvenţa p re leva tă  conţinând complexul QRS;
Sn i secvenţa n orm ată ;
Sp , secvenţa p rocesa tă ;
q numărul de eşan t ioane al secvenţelor.

Im punând condiţia 3.34 secvenţei procesate  vom avea:

i  (S n  . + y ,  ) = 0  (3.37)
i = 1

î > i  = - £  Sn, (3 .38)
i = 1 1 = 1

Pentru  funcţia 4* i am  luat în considerare mai multe  forme posibile, toate
având ca şi condiţie impusă aceea  de a nu distorsiona forma şablonului norm at în
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porţiunea sa centrală. Determinarea exactă a funcţiei V  j în condiţ ia  3.38 se face 

uşor dacă ea se defineşte astfel

(3 .39)

unde definim pe fi  , drept o funcţie "unitară" pentru  scopul urmărit ,  iar prin
f a c to ru l  k v o m  stabil i  a m p l i t u d in e a  f u n c ţ i e i  T  i

EH

E]

fig. 3.34. Tipuri de bază pentru  funcţii le unitare

l uncţia f i  , se construieşte analitic sau tabelar după modelele  p rezen ta te  în 
tig.3.34. o sursă de inspiraţie in acest sens putând fi funcţii le de "w indow ing" din 
analiza spectrala: Hamming. Haning. în aceste condiţii , factorul k se determ ină  
pentru tiecare sccvenţă reţinută ca urmare a relaţiilor 3.38 şi 3 .3 9 -
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Deci şablonul p rocesat pe care-1 vom uti liza la identif icarea QRS se va 
constru i din şablonul p relevat cu ajutorul relaţiilor 3.33 şi 3.34.

P entru  varianta "c" din fig. 3.34 a funcţiilor unitare p ropuse  se poate
constru i o întreagă clasă de funcţii având forma:

Q  j = a  j sin —  (3.42)
q

în care a  i este o funcţie pentru obţinerea unei aplatizări mai mari a funcţiei sinus 
la m ijlocul in tervalului q. O altă formă utilizată a fost:

Q  i = (l - e ' ' 11) (l - e ' 71 (q''>) (3.43)

unde X este o constantă ce accentuează aplatizarea curbei în zona centrală .
Şablonul "d" din fig. 3.34 are derivate  nule la capetele domeniulu i de 

definiţie  şi a fost gândit pentru a reduce mai mult efectele eşantioanelor depărtate de 
com plexul QRS. Pentru  o formă analitică aceasta se poate exprim a uşor pe porţiuni. 
O ricum  diferenţe semnificative apar doar la folosirea unui num ăr mare de 
eşantioane.

f ig .3.35. Rezultatul corelării cu şablon din semnal, pentru ECG1

Rezultatele soluţiei prezentate sunt ilustrate cu două exemple în f ig .3. 35 şi 
fig. 3.36. Se constată astfel că pentru semnale afectate de zgomot de frecvenţă 
ridicată, rezultatele nu sunt spectaculoase şi mai mult,  depind de gradul de alterare 
cu zgom ot a porţiunii selectate, iar lungimea selectată este hotărâtoare pentru 
calitatea procesării . In exemplul dat este încercuit complexul QRS selectat şi 
porţiunea aferentă lui. O soluţie de evitare a acestei situaţii este ca în cazul probei 
de efort,  prelevarea şablonului să se facă imediat înainte de start.
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fig.3.36. Rezultatul corelării cu şablon din semnal pen tru  E C G 2.

Semnalele fără astfel de zgomote, chiar cu derive însem nate  ale 
izoelectrice, se pretează la o procesare de această factură, dovada fi ind sem 
ECG2 din fig.3.36

3.3.7 Detector QRS utilizând transform area  " lung im e”

Acest detector reprezintă o transformare neliniară  şi rezultă  
implementarea relaţiei recursive 3.44 pentru cazul part icular n = 1 (nui 
canalelor de înregistrare) iar q = 8  (lungimea ferestrei pe care se calcu 
lungimea.). Pentru implementare relaţia recursivă este cea indicată  da tor ită  red 
volumului de calcule.

L(8 j )  = L(8 j - l ) +  ( X  j - X j . , ) 2 - ( X  j . 9 - X  j . 8 ) 2 (

Concluziile folosirii acestui tip de procesare sunt sus ţinute  de rezul 
prezentate în fig 3.37 şi 3.38.

Se observă din fig. 3.37 că acest gen de procesare este indicat atunci 
semnalul este filtrat de zgomotele de frecvenţă ridicată, fi indcă se obţin  mi 
foarte marcante corespunzător complexelor QRS, chiar în p rezen ţa  unor  < 
importante ale liniei de bază.

Dacă însă semnalul este afectat de un zgomot de înaltă  frecvenţă  datora  
artefacte de mişcare sau de contact al electrozilor sau chiar fibrilaţie , ; 
rezultatele nu recomandă algoritmul pentru procesare în vederea  eviden ţier i i  Q 

în concluzie, utilizarea lui pentru monitorizarea probei de efort ni 
indicată. Aceleaşi concluzii sunt valabile şi pentru transformarea "energie".
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1
[j j

w
____ J U J l / A i  i

fig. 3.37. Semnal cu derivă lentă a liniei de bază procesat cu 
transformarea "lungime"

lly ÎH. Semnal cu zgomot de înaltă frecvenţă, procesat cu transformarea
"lungime"
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3.3.8 Iden t if ica rea  com plexului Q R S

După partea de preprocesare prezentată anterior, având scopul de a accentu 
compexul QRS, urmează partea de identificare a acestuia folosind m etoda  d 
comparare cu prag adaptativ. Funcţia de adaptare are menirea de a face detec tori  
imun la eventualele fluctuaţii de amplitudine ale semnalului şi acţionează astfel:
• se porneşte în analiză cu o valoare iniţială pentru prag;
• se reţine o fracţiune (0,65 0,75) din valoarea ultimului m axim  obţinut;
• valoarea pragului scade cu o pantă constantă în timp, începând din momentu

ultimei detecţii valide. Această pantă poate fi dependentă chiar de valoare 
maximului detectat;

• validarea propriu-zisă a complexului QRS poate fi condiţ ionată  şi de alte criteri
care să funcţioneze în paralel cu această detecţie de bază.

L iC G l  ( s e m n a l  o r i g i n a l )

fig3 .3 9 . Identificarea complexului QRS cu prag adaptativ
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Faţă de un prag  fix, această lege are avantajul că nu produce  falsuri negative 
în ipoteza atenuării semnalului ECG. Riscul de a p roduce  falsuri pozitive este 
scăzut, prin alegerea unei pante  de descreştere mici pentru  prag  şi chiar în ipo teza  
unei astfel de eventualităţi ,  calitatea de adaptare  va readuce  pragul la valori 
normale.

Im plem entarea  algoritmului de identificare s-a făcut în meniul numit 
"Ident_QRS". Realizarea grafică a acestui meniu permite studiul aplicării pragului 
ales asupra semnalului E C G  preprocesat şi mai ales perm ite  a legerea optim ă a 
nivelului pragului pentru  a avea o cât mai bună identificare QRS.

în fig. 3.39 este prezenta t ecranul având reprezen ta te  în prima fereastră  
semnalul E C G  original (E C G l din baza noastră  de date) iar în a doua  fereastră  
semnalul E C G  preprocesa t şi valoarea adaptivă a pragului.  In u rm a  v a l id ă r i i  
d e te c ţ i i lo r ,  e s te  p r e z e n t a t  şi semnalul de identif icare QRS.

3.3.9. D etector  QRS nelin iar  ’’A M PL IT U D IN E  - D UR AT Ă"

Fie X (n) o secvenţă  de eşantionare din înregistrarea ECG. Evenim entul 
apariţiei unui extrem local este detectat aplicând criteriile u rm ătoare  (Policec A., 
Mihu P.I. ,  1996): se defineşte ca maxim local eşantionul care satisface relaţia 
(3 .45) iar ca minim local eşantionul care satisface relaţia (3 .46)

X(n-i) < X(n) > X (nM, (3-45)
X (n.i) > X(n) <X(„M, (3 .46)

Plasarea semnului de inegalitate doar în tr-un  sens în cele două relaţii are ca
scop stabilirea de reguli simple de decizie în cazul în care în secvenţa de date E C G
apar paliere orizontale  fară ca între ele să se afle şi minime sau maxime "evidente". 
Astfel vor putea apare succesiuni de mai multe minime (sau maxime) unul după 
altul caz în care de fiecare dată se va considera ca minim (sau maxim) primul din 
acea seccesiune.

Fig. 3.40 . Definirea unui extrem local cu o fereastră cu trei puncte.
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Acest mod de definire a extremelor locale, ilustrat în fig. 3 .40  s-a dovedit  
eficient în cazul înregistrărilor E C G  deoarece nu există şansa scăpării  de ex trem e in 
cazul în care acestea (undele Q, R, S de exemplu) ar fi concre t iza te  în puncte le  lor 
extreme prin două eşantioane de aceeaşi valoare.

Se consideră complexul QRS ca fiind compus din 3 ex trem e fundam enta le  
(min, max, min) iar intervalele Q R  sau RS , reprezintă părţi ’’abrupte" aflate în tre  
aceste extreme. Vom introduce în continuare două criterii fundam en ta le  de deciz ie  
pentru a determina prezenţa QRS:

a. Amplitudine : diferenţa de amplitudine între un maxim local şi primul 
minim local consecutiv  al unei subsecvenţe descrescătoare trebuie  să fie mai m are  
decât un prag specificat Criteriul se formuleză similar pen tru  situaţia  în care  
semnalul este crescător

b. Durată  : intervalul de timp dintre punctele de maxim local şi cel de minim 
local consccutiv, carc satisface criteriul de amplitudine şi este situat în tr-un  interval 
prescris. Raportul dintre amplitudinea şi durata care satisfac criteriile m enţionate ,  
dă o estimare a pantei înregistrării ECG care poate fi folosită ca şi criteriu de 
recunoaştere  QRS Algoritmul pentru determinarea prezenţe i "vârfurilor şi a 
văilor" în semnal poate  fi imaginat ca o fereastră glisantă cu trei puncte. A ceasta  
are la bază analiza diferenţelor de amplitudine şi a intervalului de timp în tre  
maxime şi minime consecutive ceea ce permite detecţia complexului QRS după care  
intervalele R-R sunt uşor de determinat. Criteriile amintite  sunt uşor  de aplicat 
când avem de a face cu semnal liber de zgomot. Totuşi nu acesta  este cazul tipic 
pentru o înregistrare ECG provenită  de la o probă de efort. în  funcţie  de zgom otu l  
cu care este contaminat semnalul, putem avea două situaţii dis tincte.

în primul caz dacă tendinţa  principală a semnalului (scăderea  sau creş terea)  
este datorată  artefactelor de joasă  frecvenţă, aplicarea criteriilor de amplitudine şi 
durată, care sunt măsurate local şi nu faţă de linia de bază vor  fi sa t isfăcătoare  
pentru maximele şi minimele locale care aparţin QRS, aşa cum este p rezen ta t  în 
fig.3.41.

fig. 3 .41. Semnal E CG  afectat de zgomot de joasă  frecvenţă
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în  al do ilea  caz, dacă  în reg is trarea  E C G  este afectată de zgom ot ce p roduce 
ex trem e locale  pe du ra ta  pan te lo r  complexului QRS, aplicarea criteriilor va fi 
insufic ientă  şi se im p un e  com ple ta rea  algoritmului cu un criteriu în plus pe care 1- 
am denum it "am plitud ine  cum ula tivă" O amplitudine cumulativă poate  fi definită 
după câ teva  ex trem e locale  găsite, care nu satisfac criteriul de amplificare şi durată.

Se observă  că  dacă  semnalul are o tendinţă generală de descreştere se va 
ajunge la un m in im um  extrem  (m inimorum ) Ymin(K) , de unde cea mai importantă  
tend in ţă  este inversată . Secven ţa  de amplitudine cumulativă este definită astfel:

A (k) -  Y max(K) -Y min(K) (pt K= 0) (3.47)

A(K) — Y min(K-l) -Ymîn^) (P^- K.^0) (3.48)

V aloarea  lui A (K) este cumulată  până este satisfacut criteriul "amplitudine- 
durată" ,  făcând posibilă detec ţia  QRS înecat în zgomot de înaltă frecvenţă

Ymax ( 0 )

fig 3.42. Semnal EC G  afectat de zgomot de înaltă frecvenţă

Prezum ţia  că aici Y B„ (o,şi YoiB(K,sun t extreme, ca în exemplul din.fig 3 42 şi 
po t rep rezen ta  unde le  R  şi Q, im pune ca aceste porţiuni sa fie analizate de-a lungul 
în tregului com plex  QRS în scopul determinăm schimbăm de tendmţa a 
semnalului, u rm ă to a re a  tes tare  trebuie făcută de fiecare dată

A i k i < A i k - 1 >

D e  «ceea fiecare maxim şi m.mm local irebuie să aibă o valoare mai mică ca

-  ' ’s & z z r z - z ?  s s m x  s k
L S S S " 2 » p X -  S  i -  p—  “  de des‘ ,e s , ' , t

87

BUPT



Capitolul 3

Toate  criteriile menţionate rămân valabile dacă secvenţa X n este com plem entară  
(creşte).

în  actuala implementare este recom andabil a avea diferite seturi de praguri 
de amplitudine şi durată pentru pantele pozitive şi negative. Aceasta d eoarece  în 
QRS patologice, duratele a două pante  pot diferi. în  algoritmul im plem enta t 
detecţia QRS este confirmată numai după identif icarea celor două pan te  
consecutive (negativă şi pozitivă) ale complexului.

în  plus, în algoritmul de detecţie, pragurile  criteriului amplitud ine-dura tă  
sunt adapta te  continuu la schimbările de amplitudine şi dura tă  ale QRS anterioare . 
Am efectuat mai multe seturi de verificări utilizând ca principiu de adapta re  a 
pragurilor medierea ultimelor valori detectate. Astfel, pen tru  dura tă  com prom isul 
între timp de calcul şi eficienţă arată că este necesară  m edierea  ult imelor 12 valori 
pe când la amplitudine sunt suficiente 8.

Am constatat că numărul falsurilor negative scade dacă  este in trodusă  în 
plus urm ătoarea  regulă: valoarile medii se vor modifica numai dacă noua valoare  
diferă faţă de medie cu o valoare prestabil ită un num ăr mai mare de perioade  
(trei). După fiecare detecţie urmează o perioadă de 100 ms în care nu poate  apare  
un nou complex QRS şi de aceea algoritmul de detecţie este "b locat”.

Semnalul de intrare pentru aplicaţia avuta în vedere  este un x semnal 
monocanal E C G  obţinut de la un amplificator de biopotenţia l cu o bandă de trecere  
de 0,1 -5- 40 Hz. Semnalul ECG este eşantionat la fiecare 5 ms (200 Hz) şi digitizat 
prin intermediul unui convertor analog numeric  pe 8 biţi. Aceste e lem ente ale 
procesului de achiziţie a semnalului E CG  sunt apreciate  în li teratura  de specialitate 
ca fiind suficiente pentru analiza aritmiilor.

Algoritmul prelucrează fiecare complex prin rularea detec torulu i de pan tă  
ascendent sau descendent. Orice detecţie, găsind prima pan tă  QRS validă, în 
termeni de amplitudine şi durată, setează un flag şi opreş te  altă detecţie de pantă, 
în  detecţia de pante  negative, fiecare extrem local este testat pen tru  a verifica dacă 
el satisface criteriul "amplitudine-durata". D acă acesta nu este satisfacut,  atunci 
este calculată amplitudinea şi durata  cumulată , pentru  criteriul "amplitudine- 
cumulativă".

fig. 3 .43. Detectorul în p rezenţa  semnalului afectat de zg om ot de joasă
frecvenţă

în eventualitatea că testul de m ono ton ie  este u rm at de amplitudinea 
cumulată, starea flagurilor va fi resetată şi este începută  o n o u ă  căutare. Oricare  
detecţie QRS validă, conform criteriului am plitud ine-dura tă  sau amplitudine 
cumulativă, setează un flag pentru un interval de timp de 100 ms (durata  maximă a
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unui com plex  QRS). Intervalul dintre două validări constituie măsura intervalului 
RR.

E v aluarea  pe rfo rm an ţe lo r  algoritmului din punct de vedere al calităţii 
identif icări lor QRS s-a făcut Mo ff  line” prin studiul com portăr ii  detectorului 
p ro iec ta t  asupra  unui set de semnale EC G  aflate în baza noastră  de date. Această 
bază  conţine  semnale p roven ind  de la cord sănătos sau bolnav, semnale afectate în 
diferite  g rade  de artefacte  sau zgomote.

D etec to ru l  se co m p o r tă  foarte bine în p rezen ţa  zgom otelor de joasă 
frecvenţă ,  neavând  nici o detecţie fals pozitivă (FP) sau fals negativă (FN), ca în 
fig .3 .43, unde  a fost tes tat semnalul ECG1, iar în figură este reprezentată o 
secvenţă  reprezenta t ivă .

în  plus, s-a realizat un m odul de program  care permite  crearea de noi 
"semnale ECG " realizate prin însumarea la înregistrarea E C G  originală a altor 
semnale. Astfel se poate  însuma un semnal sinusoidal de foarte joasă  frecvenţă 
(1H z) p en tru  a simula deriva liniei de bază sau un semnal aleator în banda de 
frecvenţă  0 ,1+40 Hz ("zgom ot alb") pentru a studia com por ta rea  detectorului la 
diverse situaţii probabile. Aceste semnale au fost genera te  matematic şi ele pot fi 
adiţ ionate  celui original cu diverse ponderi, realizând în acest fel un raport semnal / 
zg o m o t dorit,  ca în fig 3.44. Acest lucru se face prin tr-un  program  special scris 
care  este uşor accesibil din cadrul meniului general.

E C G  "curat" 19 dB 15 dB

13 dB 11 dB 9 dB

fig
3.44 Exemple de ECG  acoperite de zgom ot de înaltă frecvenţa
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Deşi este dificil de apreciat cantitativ eficacitatea unui astfel de algoritm , da to r ită  în 
primul rând diversităţii extrem de mari a surselor de semnal şi a celor de zgom ot,  
iată totuşi câ teva  concluzii deduse în urma încercărilor şi sintetizate în parte  în 
tabelul 3.3, unde FP reprezintă  detecţiile fals pozitive, FN detecţiile  fals negative, 
iar TP detecţiile totale  pozitive.

în domeniul adiţionării zgom ote lor  conţinând frecvenţe  ridicate, primele 
detecţii false au apărut la un raport semnal / zgomot (SNR) de aproxim ativ  9 dB 
(amplitudinea semnalului de zgom ot adiţionat reprezen tând  0 ,354 din cea  a 
semnalului EC G  considerat "curat").

în condiţiile în care banda de frecvenţă a semnalului este cea s tandard  
(0,1 Hz + 40 Hz) se admite ipoteza că pe durata unui complex Q RS este extrem  de 
puţin probabil să existe variaţii abrupte  având acelaşi ordin de m ăr im e ca şi unda  R 
şi deci orice tendinţă locală de schimbare a pantei este d a to ra tă  contam inării  cu 
zgom ot de înaltă frecvenţă.

S N R S N R[dB] F P % F N % T P %
0,1 12 19 0 0,3 99,7
0,177 15 0 0,4 99,6
0,223 13 0 0,7 99,3 .
0,281 11 0 3,4 96,6
0,354 9 0,3 7,5 92,5
0,446 7 3,7 13,5 86,5

Tabelul 3.3.

La simulări ale unui salt brusc şi mare al liniei izoelectr ice  (de 100% din 
nivelului undei R), adiţionat semnalului ECG, algoritmul nu ră spunde  eficient. Nu 
vor putea fi detec tate  complexele QRS ce urmează unui astfel de salt, principiul de 
mediere a ult imilor 8 complexe neperm iţând adaptarea la astfel de salturi. F iindcă 
în realitate nu apar astfel de situaţii şi ţinând cont de cele p rezen ta te  în tabelul 3.3, 
algoritmul se recom andă totuşi ca suficient de performant şi în primul rând ca 
utilizabil în procesările în timp real.

3 .3 .10. D e te c to r  n e l in ia r  Q R S ,  cu r e a x a re  d u p ă  î n f ă ş u r ă t o a r e a  
in f e r io a ră

Ideea realizării acestui tip de detec tor a rezultat din analiza  sem nalelor 
p rocesate  liniar anterior, din care se vede că evenimentul cău ta t  (com plexul Q RS) 
generează valori mari în modul şi în domeniul numerelor negative, fapt care nu este 
exploatat de principul utilizării unui prag pozitiv. Ideea utilizării imediate a unor 
procesări neliniare ca: ridicări la pătrat sau funcţia modul, nu sporesc valoarea  
globală a procesării ,  deoarece semnalele negative vor p roduce acum  maxime la alte 
m om ente  de timp decât cele datorate  complexelor QRS.

Principiul metodei propuse, ilustrat în fig.3.45, se bazează  pe reaxarea  
întregului traseu  al semnalului procesat faţă de "înfaşurătoarea" inferioară  a 
semnalului.  Cel mai simplu mod de a defini înfaşurătoarea este din segm ente de 
d reaptă  între punctele  considerate ca "minime locale semnificative".
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fig. 3.45. Construcţia înfaşurătoarei inferioare.

Defin irea  puncte lor de "minim local semnificativ" se face impunând în plus 
acestora ,  condiţia ca valoarea tangentei faţă de ultimul minim reţinut să fie 
inferioară  unei valori m inim e impuse. Urmează apoi reaxarea traseului între ultimele 
două m in im e fată de segmentul de dreaptă ce le uneşte.

tg a  < tg_max (3.50)

ECG1 (original)

fig. 3.46 Rezultatul reaxării pentru ECG1 procesat.
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M etoda are avantajul unui algoritm extrem de rapid, care rezo lvă  procesarea  
într-o singură trecere iar ca timp maxim de întârziere nu depăşeş te  10 Te, în toate  
testele făcute pen tru  un tg_max jud ic ios  ales.

In funcţie de valoarea maximă a pantei impuse, rezultatul p rocesării  poa te  fi 
diferit. Cu cât panta  minimă impusă este mai mare, variaţi ile  traseu lu i  d in tre  
evenimentele marcante  (QRS), sunt mai mici, însă există riscul de a p ie rde  şi unele  
complexe mai mici ca amplitudine.

Se constată la o analiză simplă a fig. 3.46, accentuarea decala ju lu i  dintre  cel 
mai puţin sem nificativ  eveniment căutat, şi cel mai semnificativ  even im en t  necăutat,  
si tuaţie favorabilă  ulterioarei detecţii cu prag. In acest caz, în care sem nalu l este 
afectat atât de derivă linie de bază, cât mai ales de zgomot de f recvenţă  ridicată, 
raportul celor două evenimente nu creşte semnificativ (de la 1,80 pen tru  sem nalul 
procesat,  la 1,82 pentru cel reaxat).

Pentru semnale fară componente de frecvenţă ridicată, rezulta tu l p rocesării  
este spectaculos, ilustrat de fig. 3.47 unde raportul ajunge de la 4,62 pen tru  sem nalul 
ECG2 procesat la 5,60 pentru semnalul reaxat.

ECG2 procesat şi reaxat

fig. 3.47. Rezultatul reaxării pentru ECG2 procesat.
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3.3 .11 .  Evaluarea perform anţelor  a lgoritm ilor  de preprocesare pentru 
detecţia  Q RS

Aşa cum am arătat la 2 .3 .3 , evaluarea performanţelor detectoarelor QRS, în 
sensul cuantizării lor se face utilizând mărimile FP şi FN, respectiv numărul* de 
detecţii  fals pozitive şi detecţii fals negative. Acestea reprezintă însă un rezultat 
g lobal, atât al preprocesării  semnalului original, cât şi al detectorului propriu-zis.

In general, detec ţia  p ropriu-zisă  presupune compararea semnalului procesat 
cu un prag  fix sau adaptiv, de rezultatul comparării depinzând decizia de existenţă 
sau inexistenţă la un m om ent dat a complexului căutat. Decizia poate avea un grad 
sporit de siguranţă, dacă în paralel cu procesarea  despre care discutăm se fac şi 
altele care  să aducă noi cri terii pentru evaluarea gradului de certitudine al existenţei 
complexului căutat.  Orice noi procesări am aduce în discuţie alături de cea despre 
care  discutăm acum, problema căutării unui eveniment marcant într-un semnal se 
face la un mom ent dat tot prin com pararea  cu un prag pentru luarea deciziei

Acest fapt a dus la ideea încercării de cuantizare a rezultatelor algoritmului 
de p reprocesare ,  pentru o corectă  evaluare şi clasificare a performanţelor acestora, 
în vederea  atingerii obiectivului major, acela de identificare cât mai sigură a 
evenimentului căutat.  în realitate , de rezultatul preprocesării depinde esenţial 
calitatea în ansamblu a detectorului, mai exact de gradul în care algoritmul de 
p rocesare  reuşeşte să transform e semnalul iniţial, accentuând evenimentul care ne 
interesează, respectiv complexul QRS.

Se impune deci găsirea unei modalităţi de a cuantifica gradul în care un 
semnal prezintă nişte forme dominante , majore şi unice în contextul "spectacolului" 
din ju ru l lor, iar formularea problemei este: cum se poate cuantifica gradul de 
unicita te  ("singularitate") al unei forme predom inante  într-un semnal 9

Spre exemplu, impulsul singular de amplitudine unitară din fig.3.48, poate fi 
identificat cu un prag având orice valoare în intervalul 0 . 1 ,  si asta cu o certitudine 
maximă. Are un caracter de unicitate absolut,  iar pe o scara de valon ar trebui

Prag

î

fig. 3.48. Identificarea cu prag

notat cu un scor maxim posibilnotai cu un s tu i  niaAuu .
în schimb în multitudinea de forme rezultate după preprocesare, pragul nu

mai poate  lua orice valoare, aşa cum sc vede în exemplul din fig
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fig3.49. Alegerea pragului.

Pentru alegerea pragului, vom defini urm ătoare le  valori determinata  pentru  
întreaga lungime a traseului analizat:

Ymax valoarea maximă co respunză toare  evenimentului căutat,
Ymin valoarea minimă co respunză toare  evenimentului căutat;
Xmax valoarea maximă în afara evenimentului căutat;

V aloarea pragului pentru  care  nu vom avea nici o detecţie fals pozitivă sau 
fals negativă trebuie să fie cuprinsă în tre  Xmax şi Ymin. Cu cât acest interval este 
mai larg cu atât mai sigură va fi identif icarea evenimentului căutat.

Pentru evaluarea algoritmilor de detecţie, am definit următorii  coeficienţi

Ymin
Xmax

(3 .51)

Kc
Ymax
Ymin

(3 .52)

Primul coeficient este cel mai im portant şi arată dinamica pe care o poa te  
avea pragul iar al doilea dinamica valorilor maxime, element util pentru  pro iec tarea  
detec toarelor cu prag adaptiv. E ste  evident că valoarea acestor coeficienţi depinde 
de semnalul procesat.  în  cercetări le  efectuate, pentru  evidenţierea calităţilor unui 
algoritm, l-am aplicat de fiecare dată  semnalelor "dificile", (zgom ote , fibrilaţie 
artefacte), din baza noastră de date. Pen tru  exemplul ales (Ymax = 202,87; Ymin = 
118,62; Xmax = 106,75; valori determ inate  cu ajutorul programului realizat în 
acest scop), rezultă: K PRAg  = 1,11; K St a b  = 1,71. Se poate  aprecia  că a lgoritmul 
prezentat nu este unul performant.

în tabelul 3.4, sunt sintetizate  rezultatele cercetări lor efectuate asupra 
eficacităţii mai multor algoritmi, în termenii amintiţi mai sus. T otoda tă  mai sunt
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p rez en ta te  şi alte e lem ente care să facili teze opţiunea  pentru unul din ei în 
even tua li ta tea  utilizării lor pen tru  monitorizarea în timp real:
•  lung im ea  algoritmului (ordinul filtrului), reprezin tă  ordinul cel mai mare al 

e şan tionulu i luat în calcul de algoritm, faţă de ordinul eşantionului curent, şi 
a ra tă  în târz ierea  pe care  o in troduce algoritmul, exprimată în intervale Te;

•  tipu l coeficienţilor, serveşte  la alegerea reprezentări i  în program a tipurilor de 
variabile, cu efect asupra  timpului total de calcul cerut de algoritm. Prin 2K se 
în ţeleg  coeficienţi "puteri întregi ale lui 2";

• nu m ăru l  coeficienţilor nuli, oferă îm preună cu lungimea algoritmului,  informaţii 
re fe r i toare  la numărul de înmulţiri şi de adunări pe care le implică algoritmul.

Denum ire  algoritm  
(filtru)

L un­
gime

Tip
coef.

Coef.
nuli

Kstab KpRAG

1 D erivata  ord. 2, pa tru  puncte pe 
E C G l  .( f ig .3 .13)

8 Te 2 k 5 1,20 1,93

2 D eriva ta  ord. 3, patru puncte pe 
E C G l  . ( f ig .3 .13)

16 Te 2 k 12 1,51 1,51

3 Şablon SI pe E C G l .(fig.3.24) 8 Te 2 k 2 1,03 1,62

4 Şablon S2 pe E C G l (fig.3.24) 8 Te 2 k 2 1,22 1,84

5 Şablon S4 pe E C G l (fig.3.24) 13 Te 2 k 2 1,71 1,11

6 Şablon  S5 pe E C G l.( f ig .3 .2 4 ) 16 Te 2 k 2 1,05 1,80

7 Şablon  S5 pe E C G l ,  reaxat. 
(f îg .3 .46) .

18 Te reali - 1,13 1,81

8 Şablon  S5 pe ECG2. 18 Te reali - 1,08 4,62

9 Şablon S5 pe EC G 2, reaxat. 
(f ig .3 .47) .

18 Te reali - 1,05 5,60

10 C orela ţ ie  cu şablon din semnal, 
pen tru  E C G l .  (fig. 3 .35)

16 Te reali - 1,54 1,27

11 C orela ţ ie  cu şablon din semnal 
p en tru  ECG2.

16 Te reali 1,06 3,84

Tabelul 3.4. Sinteza evaluării algoritmilor

în  u rm a experimentelor efectuate, putem aprecia ca fund foarte performanţi 
algoritmi,  care  au KPRAG > 2; K s t a b  < U  . respectiv ce. care asigură un decalaj 
cel puţin  dublu dintre cel mai puţin semnificativ eveniment cautat şi ce mai 
semnificativ eveniment in afara celui căutat şi care oferă o stabilitate relativa a 
even im entu lu i căuta t cu variaţi i de cel mult 10 /o.
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Pentru implementarea în timp real se rem arcă algoritmul 6 (Şablonul S5) din 
tabelul 3.4 care  pe lângă perform anţele  bune (K PRAg = 1,80; K s t a b  = 1,05.), se 
poate  implementa perform ant ca şi timp de calcul, având coeficienţi puteri în treg i 
ale lui 2.

Pentru a completa  spectrul de procesări ECG, se impune co m p ara ţ ia  
rezultatelor oferite de procesările specifice tra tate  anterior cu procesările liniare 
clasice cunoscute  din tehnica filtrărilor numerice. Plecăm de la observaţia că  cea  
mai eficientă procesare  se obţine cu şablonul S5 a cărui caracteristică  de f recven ţă  
reprezintă un filtru trece bandă având frecvenţa  de trecere inferioară Fi = 8,7 H z  şi 
frecvenţa de trecere  superioară Fs=26,2 Hz, determinate prin m ăsură tor i  în 
program, pe caracteristica de frecvenţă  din fig.3.26.

Pentru a le putea com para  între ele am construit mai întâi filtre liniare t rece  
bandă având acelaşi  g a b a r i t  al c a r a c te r i s t i c i i  de  f re c v e n ţă ,  prin m e to d a  
F o u r ie r .  C onstrucţia  caracteristicii de frecvenţă  se face în program ul Q R S:E X E , în 
acest caz impunând cele două frecvenţe  Fi şi Fs, p recum  şi ordinul filtrului, 
respectiv numărul de eşantioane asupra cărora  se aplică algoritmul. C rescând  
ordinul filtrului creşte panta caracteristicii în zona de tăiere, carac teris t ica  
apropiindu-se mai mult de cea ideală a filtrului trece bandă. Rezultatul filtrării este 
prezentat în fig. 3.50, unde alături de ECG1 (original), este prezen ta tă  evo lu ţ ia  
filtrării trece bandă de tip Fourier, în funcţie  de ordinul filtrului.

fig 3.50. FTB Fourier de ordin variabil
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3 ezultate  accePtablle în sensul accentuării complexelor QRS într-un context 
dificil rep rezen ta^  de semnalul E C G l se obţin pentru N>15 iar creşterea

k ? Ui <f 3- 'a 1 nu  m a ' aduce câştiguri majore, aşa cum se observă din
tabelul 3.5 in care sunt prezen ta te  rezultatele filtrăm de bandă impusă, în funcţie 
de ord inu l filtrului. Cele mai bune rezultate (KPRAG = 1,25; KSTab = 1,32.) sunt 
n ep e r to rm an te  com para tiv  cu rezultatele corelării cu S5.

D enumire algoritm 
(filtru)

L un­
gime ;

Tip
coef.

Coef.
nuli

K staB K-prag

1 F T B  - Fourier, (8,7 H z - 26,2 Hz) 15 Te reali _ 1,45 1,11
2 FT B  - Fourier, (8,7 H z - 26,2 Hz) 20 Te reali _ 1,45 1,12
3 FT B  - Fourier, (8,7 H z - 26,2 Hz) 25 Te reali _ 1,46 1,14
4 FTB - Fourier, (8 ,7  Hz - 26,2 Hz) 30 Te - reali _ 1,41 1,17
5 FT B  - Fourier, (8 ,7  H z - 26,2 Hz) 35 Te reali _ 1,32 1,25
6 Ş ablon  S5 pe E C G l. ( f ig .3 .2 6 ) 16 Te 2k 2 1,05 1,80

Tabelul 3.5 Com paraţia  FTB-Fourier cu Şablon S5

A doua  categorie  de teste a fost efectuată cu ajutorul filtrelor sintetizate prin 
m etoda  Fourier-D iscre tă  (M ihu P.I., Tom a E., Breazu M., 1995) Programul 
permite  construcţia  caracteristicii de frecvenţă dorite prin puncte, cu ajutorul 
cărora  se încearcă realizarea unui gabarit cât mai apropiat de cel de referinţă, în 
cazul nostru  de cel al "filtrului S5". Rezultatele obţinute nu depăşesc în 
p erfo rm an ţă  pe cele de la filtrul Fourier.  M etoda devine însă utilă dacă se impune 
realizarea unui filtru de tip "notch", pentru rejectarea unei frecvenţe nedorite din 
semnalul ECG.

3.3.12. Concluzii cu privire la utilizarea algoritmilor pentru detecţia QRS

Toţi algoritmii prezentaţi  în paragraful 3.3 au fost experimentaţi "off line , 
pe sem nale din baza de date  "Laboratoire de Traitement du Signal et de 1 Image 
(Rennes, Franţa), sau pe baza de date creată în acest scop în cadrul Secţiei 
Cardio logie  a Spitalului Ju de ţean  Sibiu şi apoi incluşi în programul de monitorizare 
a probei de efort,  pentru a fi exploataţi în timp real.

O primă concluzie, este faptul că metodele de procesare specifce pentru 
detec tia  QRS, bazate în special pe exploatarea proprietăţilor funcţiei de corelaţie cu 
secvenţe  "şablon" sintetizate pe baza morfologiei complexului QRS, se dovedesc 
net mai avantajoase decât metodele de filtrare liniară clasică, atât din punct de 
vedere  al perform ante lor cât şi din punct de vedere al timpului de calcul necesar

O altă concluzie im portantă  este necesitatea selectăm algoritmului de 
procesare  (dintr-o "bibliotecă" de algoritmi),  potrivit specificităţii semnalului oferit 
de pacientul testat în p roba  de efort. Această concluzie va fi materializata in 
program ul de monitorizare  relizat, unde este prezăzută posibilitatea selectam 
algoritmului optim fiecărui pacient, la începutul testului de efort
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3.4 A LG O RITM I DE CO M PR ESIE PENTR U  D ATE ECG

Realizarea monitorizării complexe a probei de efort include între obiectivele 
sale şi crearea unei baze de date, fapt ce obligă la uti lizarea unor m etode de 
compresie. Din variantele trecute  în revistă în subcapitolul 2 .3, am optat pentru 
dezvoltarea unui algoritm reversibil (predicţie liniară) şi a unuia nereversibil 
(aprox im area  poligonală "evantai"). A rgum entele  acestor opţiuni precum şi soluţiile 
de optimizare a acestor algoritmi vor fi prezenta te  în cele ce urmează.

3.4.1 O P T I M IZ A R E A  P R E D I C Ţ I E I  L IN IA R E  P E N T R U  S E M N A L E  ECG

Predicţia reprezintă estimarea valorii unui eşantion la un mom ent dat pe 
baza eşantioanelor sale din trecut.  D eoarece  semnalul de in trare  variază statistic, 
semnalul prezis nu este în mod necesar acelaşi ca semnalul de intrare, deşi va fi 
foarte apropiat de acesta C odarea  predictivă p resupune transm iterea  diferenţei 
dintre semnalul de intrare şi cel prezis,  ceea ce reduce  semnificativ  volumul de 
informaţie transmis.

O b iec t ive le  urmărite în această secţiune sunt :
•  prezen tarea  metodei de calcul al coeficienţilor p redic torului,
•  studiul dependenţei perform anţe lor predictorului de param etr ii  semnalului ECG;
• implem entarea unui algoritm pentru eficientizarea predicţiei în sensul 

compresiei de date ECG, potr ivit scopurilor p ropuse  de contextul general al 
monitorizării.

Un prim argum ent în favoarea abordării acestei m etode  este exis tenţa unor referiri 
bibliografice doar la nivel de principiu în legătură  cu u ti lizarea predicţiei pentru 
compresia  datelor ECG şi cu atât mai puţin la utilizarea m etodei Entropiei Maxime. 
Un alt a rgum ent în favoarea utilizării predicţiei liniare este faptul că în semnale 
ECG, eşantioanele alăturate sunt puternic  corelate, aşa cum se vede din fig. 3.51, 
în care este reprezentată  dependenţa  autocorelaţie i semnalului ECG 2 din baza 
proprie  de date, de lungimea M a "ferestrei" de corelare ,  con fo rm  relaţiei 2.7.

Fig.3.51. A utocorelaţia  semnalului E C G 2 

In codarea  predictivă, rezultatul codării este dat de relaţia 3.53.

N

A (n) — x (n) - X (n) — X (n) - â j X (n . j ) (3 .53)
i = 1
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unde x (n) rep rez in tă  rezulta tu l estimării eşantionului curent utilizând un aleoritm
l .m »  pentru ul.rtnele N e sa m io .n , , „ u l „ K diu procesul d ” S . “e k f  T
rep rez in tă  coeficienţi de predicţie constanţi . Schema canonică a u n u . ’ astfel de 
p ed jc to r  este cea din fig 3 .5 2 .a, iar schema bloc de principiu a codării / decodării 
predictive, confo rm  cu relaţia 3.53, este cea din fig. 3.52 b

fig. 3.52 Codare  / decodare cu predicţie liniară.

O a doua  variantă  a aceluiaşi principiu de codare o constituie interpolarea. 
A cum  estimarea eşantionului prezent se face cu o combinaţie liniară de forma 
(3 .54) numită  "interpolare în jurul punctului", în care intră atât N eşantioane 
an ter ioare  cât şi M eşantioane posterioare lui.

N

x „ = X  a i x "-i (3.54)
i = - M

P entru  ca p rocesarea  să fie posibilă (cauzală) trebuie realizată o deplasare în 
timp a tu tu ro r  eşantioanelor,  valoarea eşantionului estimat şi implicit a rezultatului 
codării  fiind întârziată cu un număr de perioade de eşantionare egal cu numărul 
eşan tioanelor "viitoare" (M) ce intră în formula interpolatorului,  conform rel. 3.55.

N
X n =  Z  a . X n . M . i  ( 3 . 5 5 )

i = - M

C o darea  în cele două  variante are avantajul că dinamica semnalului diferenţă 
transmis este mult mai mică decât dinamica semnalului original ceea ce duce 
au tom at la posibilitatea de a coda ieşirea cu un număr mai mic de biţi la acelaşi 
rapor t  semnal / zgomot. în  alţi termeni de procesare numerică, deşi nu ne
in teresează pentru  m om ent proprietăţile  spectrale ale codorulu. / decodorului,  se 
observă că la codare  este implementat un filtru nerecursiv iar la decodare un filtru
recursiv, cu com porta re  de integrator.

S chem a bloc din fig 3 .52.b prezintă  un dezavantaj major legat de
p ro pag area  zgom otului de cuantizare  la ieşirea decodorului.  Ca alternativa pentru 
evitarea propagării  sale este prezentată  schema bloc din fig. 3 .5 j , in care şi 
p red ic toru l de la codare  este inclus într-o buclă de reacţie.
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fig. 3.53. Predictor în bucla de reacţie

In această schemă de principiu p lasarea cuantiza torulu i Q după 
co m para to ru l  analogic, obligă la utilizarea unui CNA  în bucla  de reacţie. Soluţia 
este numai aparent mai costisitoare fiindcă altfel, prin p lasarea cuantizatorului 
înainte de comparator ,  acesta ar fi trebuit să fie realizat pe un num ăr de biţi mai 
mare. Schem a este deosebit de avantajoasă atunci când cuantizarea  se face pe un 
singur bit.

Demonstraţia  avanta jului legat de p ropag area  zgom otu lu i de cuantizare  se 
poate  face simplu prin aplicarea unei transformări integrale sistemelor liniare de la 
emisie pentru fiecare din cele două variante ale codoru lu i (f ig.3.54). Aici Q(s) 
reprezin tă  contribuţia de zgom ot a CAN.

Dx(s) = [ l -P (s )]  • X(s) + Q(s) (3 .56)
Dx(s) = [ l - P ( s ) ] - [ X ( s )  + Q ( s ) ]  (3 .57)

Ţinând cont de funcţia de transfer la recepţie, semnalul de ieşire este

Dx(s)
v ( s ) -  ¡ - ¿ 4  <3 5 s >

Rezultă imediat din 3.56, 3.57 şi 3.58 că la prima variantă , zgom otu l de
cuantizare  apare integrat în timp la ieşirea recepţiei, pe când la cea de a doua  (cu
pred ic tor în bucla de reacţie) acesta apare în aceiaşi canti tate ca  şi după  emisie.

fig. 3.54 Efectul zgom otului de cuantizare

De aceea fără excepţie codorul predictiv  se im plem entează într-o 
configuraţie  cu buclă de reacţie ca în fig 3.53, soluţie care în lătură  inconvenientul 
legat de p ropagarea  zgomotului de cuantizare.
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3.4.1 .1  C alculu l coeficienţilor predictorului prin M etoda Entropiei Maxime.

Coeficienţii predictorului (a ¡) se determină din condiţia ca energia 
semnalului de eroare  să fie minimă. Esenţa metodei derivă din aparatul matematic 
ce pune  în evidenţă  relaţia existentă între spectrul de putere estimat prin Metoda 
E ntrop ie i  M axim e (M EM ) şi coeficienţii predictorului.

P en tru  început trebuie făcute câteva referiri la estimarea spectrului de putere 
al unui semnal E C G  prin M eto da  Entropiei Maxime. Transformata Fourier nu este 
singura cale de a estima spectrul de putere al unui semnal şi nici măcar nu este cea 
mai eficace, limitele ei fiind legate în ceea ce ne priveşte acum, şi de faptul că 
estim area spectrului de putere  prin transformarea Fourier  se regăseşte numai în 
intervalul de frecvenţă  Nyquist ( - Fe/2 ^ +Fe/2 ). Considerând un interval de N 
eşan tioane  ale unei funcţii xn, eşantionată cu o perioadă Te, transformata FFT a 
acestui in terval este:

n -1
C k = I x j e  

j = 0

2 n  i j ■
k = 0,1 ,. . . ,N  - 1 (3.59)

Estim area  spectrului de putere se face pentru N/2 + 1 valori, astfel:

P C f O - f j r d c , |  + |  C N.i k = 1,2, ( T - O (3 60)

unde f  k este definită numai pentru frecvenţe mai mari sau egale cu zero 

k
f k  =

k
■= Fe —  

N  Te N
0,1, (3 61)

O bţinem  transform ata  z prin substituţia ce transformă planul complex f  în 
planul z :

z = e 2n ' '  Te (3 62)

E x c e p tâ n d  f a c to ru l  d e  n o r m a l iz a r e ,  r e la ţ ia  ( 3 .5 3 )  d e v in e  acu m

P ( f )  =
N/2 - 1

I  X k
k = - N / 2

(3 63)

Analiza relaţie. (3.63) arată că nu avem de a face cu o determinare exacta a 
puterii spectrale  ci cu o estimare din următoarele  doua motive^
.  în planul z relaţia (3.63 ) reprezintă o sene  Laurent finita, care oferă nu 

aproxim aţie  a funcţiei analitice generale (3.64)

P ( f )
(3.64)

101

BUPT



Capitolul 3

calculul dat relaţia (3.64) p rov ine  de la un set de N eşantioane ale funcţiei,  şi 
este deci cert că acest set de N eşantioane nu conţine informaţii care  să 
caracterizeze spectrul exact al funcţiei cercetate. Acest aspect este valabil şi în 
cazul estimării prin metoda FFT.

Estimarea spectrului de pu tere  cu ajutorul relaţiei (3.63) care nu conţine  
poli, ci numai zerouri,  reprezintă o "metodă directă". Pentru calculul efectiv  al 
relaţiei (3 .63) vom utiliza o aproxim are  ale cărei avantaje vor fi exploata te  mai 
târziu

P ( f ) s —:t t ~ --------------------------------------------- r = ----- ^ ---- r (365)M

1 + 1

Ideea este de a aproxima seria finită (3 .63) cu o alta ai cărei param etr i să se 
afle la numitor. Pentru început trebuie  rem arcat că diferenţa dintre (3 .63) şi (3 .65)  
nu este doar una de exprimare ci ele implică caracteristici foarte diferite şi anume: 
reprezentarea spectrului de putere  cu o funcţie având numai poli este adecvată  
pentru situaţiile în care în spectru există salturi mari. Aproximarea (3 ,65) este 
cunoscută sub diferite denumiri (Childers, 1978; capii):

• modelul "numai poli",
•  m etoda entropiei maxime (M EM ) ,
• modelul autoregresiv.
Teoretic, coeficienţii a k ai aproximării se pot determina din condiţia  de 

convergenţă  a seriei (3.63) către (3.65). Evident, gradul de "apropiere" va depinde 
de lungimea M a aproximării care  răm âne la alegere. Practic însă coeficienţii ak se 
determină folosind teorema W iener-K hinchin

i + Z
j = -M

(3 .66)

Unde Oj reprezintă valori medii ale corelaţiilor pentru diferite decalaje 
conform relaţiei:

1
O =

J N  + l - j  £
7 Z  X, x i+j (3 .67)

In relaţia (3.67) funcţia de corelaţie se calculează pe setul de date xi având 
lungimea N + l  eşantioane. Relaţii le (3 .66) şi (3 .67) formează un sistem care 
permite determinarea efectivă a celor M necunoscu te  reprezentate  chiar de 
coeficienţii ai,....,a.M. Numărul M  se numeşte  "ordin" sau "număr de poli" şi 
teoretic el poate  fi ales mai mic decât N. De m enţionat că dacă la transform area  
Fourier se poate  face o legătură directă  între coeficienţii rezultaţi şi frecvenţele  
rezultate prin eşantionarea inervalului Nyquist, la această metodă nu există o astfel 
de legătură. Estimarea spectrului de putere  al semnalului analizat se poate  face 
acum prin implementarea relaţiei (3 .65). în  fig.3 .55 este reprezentat spectrul de
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pu te re  al semnalului E CG 6, estimat prin M E M  pe un set de Ndate=100, în funcţie 
de num ăru l  de coeficienţi (Npoli = 2, 4, 6, 8, 20, 30).

C are  este însă legătura  dintre estimarea spectrului de putere prin metoda 
en trop ie i  maxime şi predicţia  liniară? Din p rezen tarea  de principiu făcută rezultă

că în tre  valoarea  prezisă  x (n) şi valoarea exactă x (n), va exista o diferenţă:

X(n) " a ,X (n - (3.68)

p ( f )

Fig. 3.55. D ependenţa  spectrului de putere de 
numărul coeficienţilor (numărul polilor).

C ondiţ ia  pe care trebuie să o îndeplinească un predictor eficient este ca 
energ ia  E a semnalului diferenţă (3.68) să fie minimă.

E =  Z  U n )  - Z  a , X ( n . „ )  ( 3 -6 9 )
n =1 V  i =  1 '

d E
—  = 0 (3.70)
d a v

Pentru determinarea coeficienţilor optimi ai predictorului se rezolvă sistemul 
de ecuaţii reprezentat de (3.70). S e ’arată că se obţin aceiaşi coeficienţi ca şi cei
determ inaţi prin metoda entropiei maxime. Acest fapt este remarcabil şi dovedeşte
că predicţia liniară şi M IM  reprezintă în fond două abordări diferite ale aceleiaşi
prob lem e _
• MEM  caracterizează un semnal dat printr-un număr finit de poli in planul z, cu

aju torul cărora se reprezintă cel mai bine spectrul său de putere 
.  Predicţia liniai.1 extrapolează semnalul folosindu-se de aceiaşi poli 
Fiindcă studiul a ie  ea lînaliiate implementarea unui lanţ de compresie 
deconip icsie  a dalei... trebuie făcute referiri şi la partea de decompresie.

Rezultă din schema *  ̂ ^
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y,n)= a„ + Z  a , y („.,, (3-71)
i =  1

Structura  de filtru recursiv (3 .71) trebuie analizată din punctul de vedere  al 
stabilităţii. Pen tru  aceasta este necesar şi suficient ca toate  rădăcinile ecuaţiei 
caracteristice (3.72) să se afle în in teriorul cercului unitate

n

z" -  Z  a | z" ‘ = 0 (3.72)
i = 1

| z k| < 1 ; k = 1,2 ,......,N (3 .73)

Referitor la implementarea relaţiei (3 .71) trebuie făcute precizările:
• Făcând un bilanţ global al lanţului compresie / decompresie  avem:

N N

y(„, = x(n) - Z  » ¡ x ^ ^  + Z  (3.74)
i =  1 i =  1

Aşa cum rezultă din (3 .74) ,  pen tru  ca reconstitu irea să fie fară p ierdere  de 
informaţie trebuie ca primele N - l  valori refăcute  să fie cop ia  fidelă a primelor 
N -l  eşantioane ale semnalului original şi anum e chiar setul de date pe care  s-au 
determinat coeficienţii predictorului. Abia începând de la al N-lea eşantion  se va 
face reconstitu irea de semnal conform  relaţiei (3.63).

• Respectând  condiţia aminti tă  mai sus, stabilitatea algoritmului este asigurată .

3.4.1 .2  Im plem entarea metodei.  Rezultate

Im plem entarea  are ca obiectiv compresia  datelor E C G  apărute  pe dura ta  
monitorizării,  pentru a fi s tocate  ca m artore  ale evoluţiei pacientului, în fişiere 
speciale de date. Problema de fond este stabilirea unui algoritm care să p ro du că  cea 
mai eficientă compresie , porn ind  de la specific itatea fiecărei înregistrări ECG. 
Parametrii  ce trebuie stabiliţi pen tru  compresie  sunt:

• numărul de date ce vor sta la baza calculului coeficienţilor Ndate;
• poziţ ia  setului de N date  în înregistrarea ECG  Ndec;
• numărul coeficienţilor predictorului Npoli.

De la început trebuie precizat faptul că rezultatul compresiei va fi o înregistrare  
într-un un fişier şi care va conţine:

• num ărul coeficienţilor: Npoli;
• valorile acestora: ai a npou ;
•  primele Npoli date exacte ale ECG;
• u rm ează  apoi şirul valorilor rezultate în urma procesului de compresie  

corespunzătoare  fiecărui eşantion de date original.
C onform  organigram ei program ulu i de optimizare a compresiei (f ig .3 .56), iniţial se 
introduc valorile dorite pentru  variabilele  Npoli,  Ndate, Ndec. Im ediat pot fi 
vizualizate poziţia  şi lungimea setului de date ales în înregistrarea ECG. A legerea  
se poate  reface şi apoi se trece la calculul parametrilor. Criteriul de optim este legat 
de raportu l dintre dinamica globală a semnalului original şi a celui transmis.
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A tm g erea unei perform anţe im puse sau găsirea uneia care nu mai este  depăşită  
dupa un num ăr de iteraţii va  fi m arcată de variabila lo g ică  "Optim" care va valida  
trecerea  e fec tiva  la generarea  datelor  com presate.

Fig.3.56. O rganigram a algoritmului de optimizare a predicţiei.

Rezultatele analizelor sunt reliefate în diagramele următoare, în fia 3.57 este 
p rezen ta tă  evoluţia în timp a diferenţei dintre semnalul original ECG6 şi valoarea 
semnalului prezis în funcţie de numărul coeficienţilor utilizaţi pentru predicţie şi 
anume Npoli = 1, 2, 4, 8. Predicţia s-a făcut pe un set iniţial de lungime 
Ndate=100  eşantioane.’ Acest set a fost poziţionat prin program la începutul 
înregistrării EC G  prin Ndec = 0. Pe acelaşi grafic este reprezentat şi semnalul
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refăcut după predicţie pentru a se putea com para  cu amplitudinile  sem nalelor 
diferenţă.

ECG 6

Fig. 3.57 Evoluţia semnalului la emisie (E C G 6, Ndec = 0 )

Pentru  a evidenţia gradul de dependenţă  de a legerea poziţiei setului de date 
pentru  calculul coeficienţilor de predicţie, în fig. 3.58 este prezen ta tă  evoluţia  în 
timp a diferenţei dintre semnalul original E C G 6 şi valoarea semnalului prezis 
pentru un set de date, decalat faţă de primul cu un număr de 30 eşantioane 
(N dec=30), restul parametrilor răm ânând aceiaşi ca cei din fig. 3.57.

ECG original

Fig. 3.58. Evoluţia semnalului la emisie (EC G 6, Ndec = 30 )

O sinteză a rezultatelor anterioare, legată în special de contribuţia numărului 
de poli este prezenta tă  în fig. 3.59, de unde se pot trage  uşor câteva concluzii. Aici

106

BUPT



Capitolul 3

este  prezenta ta  in paralel d inam ica unui sem nal ECG, alături de a celor rezultate  
prin co m p resie , u tilizând d iferite  v a lo n  pentru numărul de pol, precum s, e î  ctul 
a le g e m  p o z iţie i setului de date în cadrul înregistrării

mV 
140 -T-

ECG original

□  N decalaj =0
□  N decalaj = 30

T X 4TT~1,
Npoli

Fig. 3.59. Sinteza studiului de optimizare în funcţie de numărul de poli 
şi de poziţia setului de date de calcul al coeficienţilor.

Fig. 3.60. D ependenţa  semnalului emis, de lungimea setului de date 
folosit pentru calculul coeficienţilor.
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Analiza efectului lungimii setului de date este prezen ta tă  sintetic în fig. 3.60. 
Sunt prezen ta te  com parativ  semnalul original (E C G  6) şi semnalele  com presa te  
pentru valori N date  =10, 50, 100, în condiţii le Npoli = 4, N dec = 0. Analiza ara tă  
că pentru valori ale lungimii mai mici decât 50 de eşantioane d inam ica semnalului 
diferenţă creşte, dar mai ales devine dependentă  de poziţia  setului de da te  din 
înregistrare. Acest lucru nu se mai întâmplă pentru valori care  depăşesc intervalul 
unui ciclu cardiac, în cazul nostru începând de la N date=80 , frecvenţa  de 
eşantionare fiind 200 Hz. în concluzie, o lungime N date=100  asigură o calitate 
suficientă, creşterea acestui num ăr nefiind productivă.

Fig. 3.61. Stabili tatea algoritmului.

O altă problemă pe care am luat-o în considerare  a fost aceea  a stabilităţii 
algoritmului la recepţie. Scopul acestei analize este şi acela de a stabili influenţa 
unor  erori de transmisie asupra posibilităţilor refacerii corecte  a semnalului codat.

m y  ECG original

Fig 3.62. Efectul de convergenţă  spre semnalul original
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P en tru  începu t s-a verificat stabilitatea algoritmului de refacere a semnalului 
cu un set de 10 coefic ienţi determinaţi pe E CG 6 în condiţiile Ndate=50, Npoli=10, 
N d e c -0 .  V erif ica rea  s-a făcut prin tr im iterea unui impuls unitar la recepţie şi 
"refacerea" sa cu coeficienţii  rezultaţi pentru  semnalul ECG6. Rezultatul este cel 
din fig.3.61 şi dovedeşte  caracterul de instabili tate al algoritmului pentru acest caz.

A şa cum  am ară ta t  anter ior însă, sistemul este stabil atunci când se reface 
semnalul care  a stat la baza calculului coeficienţilor.  Trebuie însă verificat dacă 
sistemul răm âne  stabil în cazul recepţionării unor semnale eronate. în exemplul din 
fig. 3 .62 am  simulat recep ţia  unui eşantion eronat în setul celor Ndate trimise iniţial 
la recepţie .  S-a  u tilizat acelaşi semnal şi aceleaşi condiţii de predicţie ca pentru 
exemplul din f ig.3.61. Se consta tă  că după câteva cicluri cardiace semnalul refăcut 
tinde spre cel original, deci astfel de erori nu duc la instabilitate, dimpotrivă, ele 
sunt repede  anulate.

în t reb a rea  de fond la care trebuie dat un răspuns este cum se realizează 
efectiv com pres ia  de date? S-a văzut că semnalul ce se transmite, rezultat ca 
d iferenţă  dintre sem nalul original şi cel prezis, are o dinamică mult mai mică decât 
cel original, ceea ce duce la ideea reprezentări i lui pe un număr mai mic de biţi. 
D ificulta tea m ajo ră  provine de la faptul că numărul ce se emite, deşi are o valoare 
mică, este un "real" cu un număr nedeterminat de zecimale(l). Aceasta fiindcă 
algoritmul de calcul al coeficienţilor prin metoda entropiei maxime duce la 
ob ţinerea  de coeficienţi de predicţie reali. Mai mult, este indicat calculul acestor 
coeficienţi în dublă  precizie atunci când se doreşte refacerea iară pierderi a 
semnalului.

D acă  se codif ică  o înregistrare ECG disponibilă în format de numere reale, 
se va transm ite  to t  un număr real, ceea ce presupune acelaşi volum de informaţie 
ca şi pen tru  transm ite rea  semnalului original (tot 6 octeţi). Dacă înregistrarea ECG 
este făcu tă  în format de numere întregi (2 octeţi) atunci, pentru a reface semnalul 
fără pierderi ,  trebuie  transmis un număr real, ceea ce înseamnă o sporire a 
volum ului de informaţie  transmis.

%

3 .5 -

3 -
□  N p o li  =  4

□  N p o li  =  1 0
2 .5 -

P

R  2 -  
D

1 .5 -

1 -

a s -

r“ ■ !  ---------
1 b d m l l l

i 2 Z»dm »l* 3 Zk d m jl*

Fig. 3.63. Estimarea erorilor la refacere în cazul trunchierii la em.sie
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în concluzie, pentru a realiza efectiv o compresie de date trebuie ca num ărul 
ce se va transmite să fie o trunchiere  a valorii rezultate prin calcule şi apoi 
reprezenta t ca întreg pe un num ăr co respunză to r  de biţi. Evident, dacă înregistrarea 
ECG  este în format de întregi (2 octeţi) ,  trunchierea  trebuie făcută  până acolo unde 
cifrele rezultate să poată  fi reprezen ta te  pe un num ăr de biţi mai mic decât 16.

Iată deci că, deşi predicţia  liniară se încadrează din punct de vedere  al 
principiului teoretic în ca tegoria  m etodelor de compresie reversibile , aplicarea ei în 
practică  obligă la trunchierea valorii ce se emite, ceea ce duce autom at la apariţia 
de erori la refacerea semnalului, deci metoda  devine ireversibilă.

Primul pas al analizei trunchierii trebuie să fie cel referitor la stabilitatea 
algoritmului, fiindcă trunchierea  poate  fi privită din acest punct de vedere  ca o 
recepţie eronată  a semnalului emis. Experim ental am constatat pe semnalele ECG 1- 
ECG6 din baza de date că sistemul răm âne stabil chiar dacă trunchierea  se face 
până la nivelul la care mai răm âne doar o singură cifră.

în graficul din fig. 3.63 sunt sintetizate rezultatele analizei efectului 
trunchierii semnalului la emisie asupra calităţii semnalului refăcut în condiţii le  
următoare: ECG6, Ndate = 100, Ndec = 0 iar Npoli = 4 şi 10. Pentru  cuantificarea 
rezultatelor s-a folosit d is tanţa medie pătratică  (PRD ) dintre semnalul original şi cel 
refăcut. Rezultatele arată că dacă trunchierea  se face la :

• prima zecimală PRD = 2,81 % - 3,61 %
• primele două zecim ale  PRD = 0,28 %
• primele trei zecim ale PRD = 0,03 %

Se constată  că în condiţiile afişajului pe un monitor PC, cele două semnale
sunt observate  ca "identice" pen tru  valori ale trunchierii care conservă minimum 2 
zecimale. Ţinând cont că rezulta tul codării nu depăşeşte unitatea, se vor folosi 
pentru codare  3 cifre pentru  a că ror  reprezen tare  sunt suficienţi 10 biţi.

3 .4 .1 .3 .Concluzii

Program ul realizat de către autor pentru  studiul compresiei semnalului E C G  
prin predicţie liniară este scris în PA SCA L şi este structurat în două UNIT-uri: 
Entrop.pas şi Predic.pas. Program ul are la bază estimarea spectrului de putere  al 
unui semnal prin M etoda Entropiei Maxime care a servit apoi la obţinerea datelor 
menţionate  pe parcurs.

In concluzie, se obţin rezulta te  optime din punctul de vedere  al compresiei 
de date EC G  achiziţionate pe doi octeţi,  uti lizând M etoda Entropiei Maxime,
dacă:

• se utilizează 4 coeficienţi;
• setul de date pe care se calculează coeficienţii  are 100 eşantioane  

(caz în care poziţia acestu i set în înregistrarea ECG nu are efect);
• pentru emisie rezultatul codării se trunchiază la 10 biţi.

In acest caz se tinde spre o rată medie de compresie  CR = 1,6 : 1
având asigurată PRD < 0,5 % .
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3.4.2. O P T IM IZ A R E A  A L G O R IT M U L U I DE COM PRESIE "EVANTAI"

 ̂ M etodă  de referinţă a categoriei de metode de compresie  realizate prin 
aproxim ări  poligonale, acest algoritm exploatează bine morfologia specifică 
traseului ECG. In această secţiune pe lângă implementarea efectivă a algoritmului se 
rezolvă şi problema optimizării  lui în raport cu specific itatea semnalului ECG a 
fiecărui pacient în parte, p rob lem ă netratată în literatura aferentă acestei metode de 
compresie .

3.4.2.1 Prezentarea principiului

Esenţa  acestui algoritm  este aproximarea traseului ECG cu segmente de 
dreaptă  construite în felul următor:
• se încadrează traseul iniţial cu o "bandă" de toleranţă specificată +E şi -E [mV];
• porn ind  de la valoarea tensiunii la un moment dat (eşantionul de pornire) se 

caută să se construiască un segment de dreaptă cât mai lung, care să se încadreze 
între limitele benzii de toleranţă construite anterior;

• se cercetează pentru fiecare eşantion care urmează dacă dreapta construită între 
eşantionul de pornire şi cel curent se încadrează în limitele benzii de toleranţă pe 
toată  lungimea ei;

• în m om entul în care dreapta construită nu se mai încadrează, se reţine valoarea 
eşantionului anterior precum  şi distanţa sa faţă de eşantionul de pornire iniţial 
(în num ăr de perioade de eşantionare);

• acesta va deveni la rândul său un nou eşantion de pornire pentru construirea unui 
nou segment de dreaptă care să-l continue pe primul pentru aproximarea 
traseului ECG.

f ig . 3.64 D e te r m in a re a  e ş a n t io a n e lo r  ce  se  re ţin
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în concluzie utilizând această metodă compresia se realizează prin selecţia şi
transmisia numai a anumitor eşantioane din înregistrare, determinate  conform  
algoritmului ’’geometric" descris mai sus. La recepţie, semnalul original se reface 
prin aproximarea cu linii drepte trasate  între eşantioanele recepţionate.

Implementarea acestui algoritm  este descrisă în continuare cu ajutorul 
exemplului din fig 3.64. Pentru a stabili printr-un algoritm matematic  care este cel 
mai lung segment pe care-1 putem  încadra în banda de toleranţă aleasă în limitele +E 
şi -E [mV], pornind de la un eşantion  oarecare, se calculează pentru fiecare eşantion 
ce urmează celui ales ca referinţă următoarele elemente:

de referinţă cu eşantionul curent;
• tg_plus - reprezintă tangenta  unghiului făcut de segmentul ce uneşte eşantionul

de referinţă cu m arginea superioară a benzii de toleranţă co respunză­
toare eşantionului curent;

• tg_minus - tangenta unghiului făcut de segmentul ce uneşte eşantionul de
referinţă cu marginea inferioară a benzii de to leranţă co respunză­
toare eşantionului curent.

Odată cu calcularea valorii tangente lor se caută şi minimul valorii tangentei cu 
marginea superioară precum şi m axim ul tangentei cu marginea inferioară a benzii de 
toleranţă. Secvenţa de căutare se închie atunci când nu mai este satisfacută relaţia :

în exemplul dat, al 6-lea eşantion este cel care nu mai satisface relaţia 3.77.

referinţă, dreapta care uneşte p rimul eşantion de referinţă cu al 5-lea fiind cea mai 
bună aproximare în condiţiile alese pentru +E şi -E. Se constată că din punct de 
vedere geometric testarea fiecărui eşantion ulterior celui de referinţă produce două 
"evantaie", unul legat de marginea superioară a benzii de toleranţă superioare şi unul 
inferior legat de marginea inferioară a benzii de toleranţă. Relaţia 3.77 nu semnifică 
decât condiţia ca segmentul de dreaptă propus pentru aproximare să se încadreze 
între marginea inferioară a evantaiului superioar şi marginea superioară a 
evantaiului inferior.

tg_plus = (3.74)

tg =
X ( r e f  + i ) ~ X ( r e f )

(3.75)

tg_m inus =
X ( ref + i ) E  ~ X ( r e f )

(3.76)

unde: 
• i
• tg

- reprezintă numărul de ordine al eşantionului testat;
- reprezintă tangenta  unghiului făcut de segmentul ce uneşte eşantionul

tg_m inus < tg < tg_plus (3.77)

în acest moment se ia decizia ca eşantionul 5 să fie reţinut ca nou eşantion  de
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3.4.2.2 . Criteriu  de optimizare.

Perform anţe le  compresie i depind doar de marginile +E şi -E. Cu cât acestea 
sunt m ai mari, rata de compresie va fi mai ridicată deoarece se pot construi 
segm ente  de dreaptă  mai lungi pentru aproximarea traseului. Acest lucru duce însă 
la scăderea  perform anţe lor la refacerea semnalului.  Criteriul după care se alege 
valoarea  marg in i lo r este acceptabilitatea clinică sau compromisul făcut între rata de 
com presie  (CR) şi eroarea medie pătratică ( PRD ) la reconstrucţie. Pentru a facilita 
de term inarea  valorii  E a marginilor,  în vederea proiectării unui algoritm de 
com presie  eficient, am studiat efectul acestui parametru pe un set de înregistrări din 
baza noastră  de date. Pentru ca rezultatele studiului să aibă un caracter de 
generalita te  am găsit utile următoarele:
• "E" va fi exprim at prin procente din valoarea maximă a valorilor conţinute în

respectiva  înregistrare. N um ai aparent această opţiune obligă la trecerea de două
ori peste înregistrarea ECG, fiindcă valoarea maximă se poate determina în
prim ele  secunde ale monitorizării,  înainte de începerea efectivă a compresiei.

• D efin irea  unui "coeficient de eficienţă" (Kef), care să înglobeze atât calităţile de
com presie  cât şi pe cele de refacere a semnalului:

Kef =
CR

PRD
(3.78)

Cu cât rata de compresie  CR va fi mai mare iar diferenţa medie pătratică la refacere, 
va fi mai mică, cu atât algoritmul va fi mai eficient în ansamblu şi acest lucru va fi 
sintetizat de valoarea lui Kef.

E C G 2  o r i g i n a l

E C G 2  r e f ă c u t ;  E = 5 %

E C G 2  r e f ă c u t ;  E = 1 0 %  

fig. 3.65. Efectul parametrului E asupra refacerii semnalului ECG2.
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3.4.2.3 Concluzii

• Algoritm ul reţine punctele de inflexiune majore, în sensul definit la 2.3 .1.1.(b), 
chiar şi pentru E = 25 %. Prin "inflexiuni majore" în ţeleg inf lexiunile  care 
m archează undele cu amplitudini şi pante mari cum ar fi complexul QRS. Acest 
fapt perm ite  lolosirea algoritmului pentru monitor izarea aritmiilor, cu rate de 
compresie  mergând până la CR = 6:1, pentru  E = 20 %.

• Performanţele  algoritmului sunt puternic dependente  de conţinutul zgomotului 
de înaltă  frecvenţă. Cu cât este suprapus mai mult astfel de zgom ot cu atât 
posibil ita tea de a aproxima porţiuni lungi de traseu cu o linie dreaptă, scade. 
Exemplul dat în fig 3.65 şi fig. 3.66, ilustrează cele spuse, perform anţele  în 
cazul ECG2 fiind de 5 ori mai bune decât cele ale traseului ECG1, zgomotos.

ECG1 original

ECG1 refăcut; E=5%

ECG1 refăcut; E=10%

fig. 3.66. Efectul parametrului E asupra refacerii semnalului ECG1.

• Pentru mem orarea valorile indicilor eşantioanelor reţinute, este mai avantajos să 
se genereze un fişier separat şi când lungimea segmentului aproxim at nu
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depăşeş te  16 Te, (se poa te  chiar limita lungimea la această valoare) atunci pe 
un octe t  se vor putea codifica doi indici vecini.

•  P en tru  m em ora rea  unui m inut de semnal E C G  eşantionat la 200 Hz cu o 
rezoluţie  de 8 biţi, ar fi necesari 12 Kb de memorie. Cu ajutorul acestei metode 
de com presie ,  utilizând o e roare  E  de 40 nV, se obţine o rată medie de 
com presie  de CR = 5,5:1.

•  O s in teză a studiilor legate de optimizarea compresiei prin metoda evantai este 
redată  sintetic în figurile 3 .67 şi 3.68.

•  P en tru  semnale fără zgom ot consider optimă acea valoarea a lui E pentru care 
K e f  < 1. Aceasta reprezin tă  în medie E = 8%, din valoarea Emax şi înseamnă o 
"bandă" în jurul traseului E C G  de aprox. 40 jiV.

• D e te rm inarea  lui E pornind de la Kef, are o valoare de generalitate mai mare 
decât soluţiile p ropuse  de M oody  ş a .(1989) sau De Lucia ş a.(1990)

•51
4 - CR _____.____

5-

3-

5

2

.5-

•j ^  ------------------ ----------------  C R /P R D

0- ----------------1----------------1----------------1------------ i i i i . i H
E [ %  ]

fig. 3.67. Dependenţa  parametrilor compresiei de limita E[%]. pentru ECG2

fig . 3.68. D e p e n d e n ţa  p a r a m e t r i lo r  c o m p re s ie i  d e  lim ita  E[%]. p e n tru  ECG1.
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3.4 .3 . Concluzii la studiul de com presie  a datelor ECG.

în  scopul memorării unei cantităţi de date E C G  cu scopul principal de 
m onitor izare  pe termen lung dar şi pentru crearea  unei baze de date ECG, am 
utilizat o soluţie originală de compresie a datelor. Această  soluţie este o sinteză a 
studiilor p recedente  şi combină tehnici ireversibile cu cele reversibile în scopul 
obţinerii unei rate de compresie ridicate şi în acelaşi timp permite  lucrul în timp 
real, având o complexitate scăzută şi dovedeasc o bună  acceptare  clinică.

Soluţia  propusă, foloseşte trei m etode în cascadă: extragerea  punctelor 
esenţiale, evanta i şi .codare predictivă

Am utilizat mai multe fişiere cu înregistrări ECG. D atori tă  utilizării metodei 
evantai în lanţul de compresie, ra ta de com presie  globală nu este constantă, 
depinzând în general de caracteristicile semnalului, dar pentru  semnale fară zgom ot 
p reponderen t de înaltă frecvenţă, am obţinut u rm ătoare le  rezultate, în condiţii  de 
acceptabilitate clinică:

•  puncte esenţiale.................CR = 1,99:1
• e v a n ta i ............................... CR = 3,7:1
• codare predictivă.............. CR = 1,5:1

Global: rata de compresie obţinută a fost de C R  = 1 0 ,9 0 :1
eroare medie la reconstrucţie  P RD = 1,87 %

3.5 F IL TR A R E A  SE M N A L E L O R  C O D A T E

în  acest subcapitol se urm ăreşte  studiul şi im plem entarea unor algoritmi de 
filtrare numerică ce vor procesa semnale com presate ,  scopul lor fiind micşorarea 
volumului de calcule şi implicit realizarea unor  viteze mari fluxului de date. Totul 
trebuie subordonat ideii de a realiza aceleaşi perform anţe  prin fi ltrarea semnalului 
codat ca în cazul filtrării semnalului original.

3.5.1 Filtrarea nerecursivă a sem nalelor com prim ate  prin predicţie.

Algoritmul nerecursiv de ordinul N reprezin tă  a lgorimul prin care eşantionul 
de ieşire se calculează ca şi combinaţie liniară a ult imelor N eşantioane ale 
secvenţei de intrare xn.

N - 1
Y n “  i C k X n -k (3.79)

k = 0

Algoritmul (3.79) poartă  numele de filtru numeric, dacă obiectivul lui este 
acela de a realiza o comportare  selectivă faţă de anumite  frecvenţe  din spectrul 
semnalului de intrare. Acest lucru este realizabil prin calculul adecvat al 
coeficienţilor utilizând una din metodele date de T ransform ata  Fourier sau de 
T ransform ata  Fourier Discretă.
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In sarcina preprocesări i  apropiate  de patul bolnavului cade şi aceea de 
detec ţie  a com plexelor  Q RS, lucru realizabil şi prin implementarea de filtre 
recursive. F iindcă oricum se dispune de semnalul codat pentru stocare şi transmisie 
consider utilă ideea de a profita  de existenta acestuia şi de a-1 procesa în vederea 
atingerii simultane şi a scopurilor de filtrare ce se pun la acest nivel (de exemplu 
detec ţia  Q RS sau anularea  derivei liniei izoelectrice). Acest fapt este prezentat 
sintetic în f ig .3 .69 unde com presia  se relizează prin predicţie

Fig. 3.69. Filtrarea semnalelor codate prin predicţie.

Obiectivul cercetării privitoare la fi ltrarea semnalelor codate este de a stabili
eficienţa şi perform anţele  combinaţiei algoritmilor de compresie şi de filtrare.
Considerând  un predictor de ordinul P şi un filtru de lungime N avem:

p

A n = x n - X  a * x n ., (3 .80)
i = î

N - 1 P

y n  = 2  C k ( x n -k - Yj a i X n - k- i  )  (3-81)
k = 0 i = 1

D ezvoltând  relaţia 3.81 şi schimbând ordinea de însumare se obţine:

n  -1

y _Ic = o i = 1 k = 0

N o tând  prima sumă a relaţiei 3.82 cu f  n se oservă că ea reprezintă 
a lgoritmul de filtrare aplicat semnalului de intrare iar în ansamblul ei se regăseşte 
predicţia  semnalului filtrat în prealabil.

y n =  fn - Î  a,  f„- ,  (3.83)
l = l

C om parân d  relatile 3. 80  şi 3.83 rezultă că algoritmul de filtrare a semnalului 
codat este echivalent unuia de filtrare si apoi de compresie (fig. 3.70).

Xn
'"T’rec

A„ Yn X" ------- fn ------- - >n

Fig 3.70. Echivalenţa ordinii algoritmilor
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A cum  apare justificat întrebarea: este de interes utilizarea fi ltrării sem nalelor 
codate? La prim a vedere, relaţiile 3.81 şi 3.83 conţin acelaşi vo lum  de calcule dar 
plecând de la prem isa că semnalul comprim at prin predicţie oricum există, se arată  
în con tinuare  că pot apare situaţii în care m etoda propusă, co ncre t iza tă  în relaţia 
3.81 prezin tă  avanta je.

3.5.2 C odarea  D EL T A  cu pantă constantă

C osiderăm  semnalul de codat unul analogic. Numit şi "m o du la to r  delta", 
schema bloc a codorului D ELTA  cu pantă constantă ,  este cea din fig. 3.71 şi 
constă  d in tr-un  co m para to r  în calea directă şi un in tegrator în calea de reacţie. 
Ieşirea com para to ru lu i reflectă semnul diferenţei dintre tens iunea  de intrare  si 
ieşirea integratorului. Bitul de semn al ieşirii com para toru lu i este chiar ieşirea 
digiatală a codoru lu i şi to t el este cel care con tro lează  semnul pantei integratorulu i.  
Ieşirea com para to ru lu i este testată cu o frecventă  de eşan t ionare  cons tan ţă  şi 
identică cu cea de la recepţie . In diagrama din fig. 3.72 sunt arătate: semnalul de 
intrare , semnalul codat şi cel refăcut.

Fig. 3.71. Schema bloc a codorului D ELTA

Blocul no ta t  "logică valoare pantă" se foloseşte în cazul realizării codrului 
D ELTA  cu p an tă  variabilă. In ipoteza realizării codării cu pan tă  unică, constan tă  în 
modul, ieşirea codorului are expresia :

An =
I daca x„ > x n. k - Z  p ( - l ) A n ' i

i =  1

0 daca x n < x n. k - Z p f V " 1
( 3 .8 4 )

y „  = y  n-i - p ( -1)  ( 3 .8 5 )
unde:
• k reprez in tă  lungimea subsecvenţei ult imelor valori identice cu An . i, fără 

în trerupere , anter ioare  lui An_ i în secvenţa valorilor A.
• p reprez in tă  creş terea  / descreşterea semnalului între două  eşan tioane , respectiv 

valoarea pozit ivă a pantei segmentelor cu care este aproxim at semnalul, aceiaşi 
cu panta  in tegratorului din schema bloc a codorului D EL T A

• 3.85 reprez in tă  relaţia de obţinere a semnalului reconstituit
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fig. 3.72. Semnal cod a t  (A) şi cel reconstituit (y„)

Se consta tă  că la refacere recursiv ita tea merge până la termenul anterior lui 
y„, pe când la codare  până la ultimele k valori identice fară întrerupere cu y„ 
Pentru  p ro iec tarea  codorului D E L T A  elementele care trebuie determinate sunt Te 
şi panta  p. Pen tru  a obţine o aproxim aţie  cât mai bună, trebui ca derivata întîia a 
semnalului de intrare x ( , > să nu depăşească  valoarea aleasă pentru p. Deci după 
eşantionare  trebuie  ca pan ta  să verifice condiţia  3.86:

(3 86)

fig. 3.73. C odare  cu pantă  insuficient de mare.

Acest lucru este confirmat de exemplul de codare din fig.3.73, unde panta 
mică aleasă duce la pierderea informaţii lor  de pe porţiuni întinse ale traseului.

Alegerea unei valori mult mai mari pentru p nu este benefică iar practic 
stabilirea valorii este specifică dinamicii fiecărei înregistrări ECG în parte. Practic 
am constatat că valori p = 11^20, asigură o aproximare satisfăcătoare pentru 
înregistrările E C G  din baza de date. R eferiror la frecvenţa de eşantionare trebuie 
respectată  condiţia  Fe > 2Fmax, practic  frecvenţa de 200 Hz utilizată fiind 
satisfăcătoare scopurilor propuse.

3.5.3 Im plem entarea a lgoritm ului de fi ltrare pentru semnale codate DELTA

Stabilirea algoritmului de filtrare pe semnale codate DELTA porneşte de la 
analiza semnalului codat şi a celui reconstituit  (fig. 3.72). Din relaţiile 3.79 şi 
3.85 rezultă:
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Y .  =  Z  C k y n. k - p Z  C k ( - l ) A( n - kl  ( 3 . 8 7 )
k = 0 k = 0

Yn = Y „ . ,  - p Z  C k ( - l ) i < n - k) ( 3 . 8 8 )
k = 0

Relaţia (3 .88) evidenţiază urm ătoare le :
• R eprezintă  o structură  de filtru recursiv, fiind utilizată o singură celulă de 

întârziere pentru Yn. i
• Coeficienţii C k  ai filtrului ob ţinu t sunt aceiaşi ca ai celui iniţial, ob ţinerea  lor

facându-se deci cu metodele  clasice amintite  (Fourier, Fourier  Discretă).
• Algoritmul noului filtru con ţine  o singură înmulţire şi maximum N

adunări/scăderi deoarece  coeficienţii Ck sunt ponderaţi de factorii: +1 sau -1 
după cum semnalul codat este 1 sau 0.

• Algoritmul filtrului original con ţine  N  adunări şi N înmulţiri. Deci numărul
înmulţir ilor flotante se reduc cu N - l .  Este evidentă eficienţa acestui gen de
filtrare din punct de vedere al t impului de calcul chiar începând de la filtre de
ordinul doi la care numărul înm ulţir ilor  se în jumătăţeşte.

• Pentru implementarea practică  a filtrului este utilă observaţia că dacă semnalul 
A(k) nu este codat cu "1" şi "0" ci cu "+ 1" şi 1", atunci notând:

_ ( _ l ) A( n*k) = A* k vom avea : (3 .89)

N - 1

Y n = Y n . i + p • Z  C k A*k ( 3 . 9 0 )
k = 0

Fig. 3.74. Schema bloc a filtrării sem nalelor codate  D ELTA

Consecinţă  a relaţiei 3.90 im plem entarea  filtrului se face după schem a din 
fig. 3.74. M odulatorul D E L T A  poate  fi realizat hard pentru conversia  
semnalului analogic X ( t ) şi coda rea  lui co respunză toare  relaţiei (3.84 ) sau poate
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p « rf„ t,, ;,:r„f: \ s i r i'ic*'ă cei pu,m pen,r° pu” " * ■»

fig.3.75. Filtrare semnale codate DELTA

Avantajele filtrării semnalelor codate în acest caz sunt evidente, algoritmul 
necesitând:

•  o sigură înmulţire;
•  N adunări / scăderi ale coeficienţilor filtrului.
Cum aceştia au valori cunoscute şi constante pe duarta filtrării, există 

varianta mai rapidă de creare  a unui "dicţionar": cele 2N combinaţii posibile ale 
secvenţei An de lungime N  vor reprezenta adresele la care se vor depune valorile 
sum elor corespunzătoare .  Filtrarea devine în acest moment o simplă citire dintr-un 
tablou.

Verificarea rezultatelor, am realizat-o în unit-ul DELTA.PAS şi 
_D E L T A .P A S , (prezenta te  în Anexa 2) din programul principal TRĂIT.PAS Ele 
permit codarea  Delta  cu panta  constantă a semnalelor din baza de date, respectiv 
decodarea  lor. V aloarea  pantei poate  fi prescrisă la valoarea dorită. Un alt modul 
permite fi ltrarea acestor semnale prin metode liniare Fourier,  Fourier discretă, Z, 
Biliniară. P rogram ele  permit vizualizarea imediată a rezultatelor

în  fig. 3.75 este p rezentat rezultatul filtrării semnalului ECG1 codat DELTA 
(p=20), com parativ  cu rezultatul filtrării semnalului necodat, la aceiaşi parametrii şi 
anume: filtru trece bandă de ordinul 30, cu Fj = j H z , Fs = 30Hz. Se constată 
similitudinea sem nalelor filtrate, cu o eficienţă deosebiă ca timp de procesare de 
partea filtrării semnalului codat.
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3.6 A P L IC A Ţ II CLINIC E

Cercetările  din cadrul acestei teze s-au bucurat perm anent de interesul şi 
susţinerea echipei de medici care se ocupă  de studiul şi aplicarea probei de efort la 
Spitalul Judeţean  Sibiu, Secţia Cardiologie , echipă condusă de dr. Ioan Maniţiu.

R od  al acestei colaborări,  au rezultat obiectivele şi tem ele la care sistemul de 
monitor izare  trebuie să răspundă.

3.6.1 A u tom atizarea  derulării protocolu lu i probei de efort

Prin protocol se înţelege în contextul temei în discuţie, ansamblul tu tu ro r  
măsurilor şi activităţilor derulate, cu specificarea cronolog ică  a fiecărui pas şi a 
parametrilor ce trebuie fixaţi sau urmăriţi,  pentru ca testul să aibă şansa maximă de 
a furniza rezulta te  pozitive.

0 15 t [ min]

fig. 3.76 P ro toco lu l probei de efort

Protoco lu l probei este stabilit de medic şi el trebuie să fie bine precizat şi 
respectat în tocmai, pentru  a pu tea  furniza date relevante pe loturi mari de bolnavi, 
în acest fel, experienţa  medicală se îm bogăţeş te  cu date reale şi pertinente , în 
beneficiul pacienţilor. Trebuie arătat că nu toţi pacienţii se supun unui singur 
protocol, ci medicul va stabili care p ro toco l din setul propriu  al laboratorului este 
cel mai indicat în funcţie  de vârstă, greutate ,  antecedente. Cel mai frecvent utilizat 
protocol este denumit Bruce, ilustrat în f ig .3.76 şi constă din:

• o etapă de repaus, când pacientul este pregătit  şi informat asupra desfăşurării 
probei, facându-i-se  şi investigaţiile obligatorii de debut: e lec trocard iogram a de 
referinţă, TA, şi frecvenţa  cardiacă în poziţii le culcat şi în ortostatism. 
urm ează p roba de efort propriu  zisă, asistată perm anent de medic, în care  se 
asigură la fiecare 3 minute o viteză şi o înclinare a covorului bine precizate, 
conform unui tabel stabilit de p rotocol.  C reşterea de putere  la fiecare nou stadiu 
este specifică fiecărui p rotocol utilizat (30 W în cazul protocolului Bruce)..
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fig. 3 .77. S chem a bloc a automatizării protocolului probei de efort

• O prirea  se poa te  face în următoarele cazuri:
1. s-au epuizat cele 15 minute prestabilite ale testului
2. s-a atins un procen t prestabilit (85..90%) din frecvenţa cardiacă maxim 

adimisibilă pentru  fiecare pacient, calculată pe baza unor tabele (sau 
fo rm ula  3 .94) în funcţie sex, vîrstă şi greutate.

3. a tunci când securita tea bolnavului o reclamă, decizia de oprire este luată 
de medic:
- in to le ran ţa  la un anumit nivel de efort;
-durer i  anginoase de gravitate medie;
-nivel de ischemie suficient pentru diagnostic dedus din modificarea seg­
m entulu i ST.

-aritmii severe: mai mult de 3 contracţii ventr iculare premature, 
tah icardie  sau fibrilaţie ventriculară.
-sem ne de ataxie;
-sem ne de insuficienţă circulatorie periferică (paliditate, piele umedă, 
cianoză);
-creş te rea  TA peste 250 mmHg la valoarea sistolică şi peste 130 mmHg 
la va loarea  diastolică;
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-scăderea  tensiunii în mom ente  de efort cu mai mult de 20 mm Hg pe 
dura ta  primelor 3 feze de creştere a efortului.
-oboseală  extrem ă ;
-dorin ţa  expresă a bolnavului de a se opri testul.

•  etapa de revenire în care sunt contro late  ECG  şi TA timp de 10 minute şi este 
indicată şi ascultarea cordului.  Multe cercetări confirmă im portan ţa  deosebită  a 
monitorizări i  EC G  pe durata  revenirii,  când pot fi observate  modificări 
im portante  ale morfologiei semnalului (inclusiv a segm entului ST), cu relevanţă  
pentru diagnosticare.

Pentru  au tom atizarea  desfăşurării p ro tocolulu i probei de efort,  în contextul general 
al monitorizări i  probei, am conceput schema bloc din fig. 3 .77 care se află în curs 
de finalizare. Astfel conform  schemei bloc, controlul param etr i lo r  mecanici ai 
covorului rulant (înclinaţie şi viteză), este efectuat de un sistem cu m icrocontroler ,  
aflat în dialog cu sistemul IBM -PC prin intermediul portu lu i serial COM2. 
Calculatorul va furniza la fiecare interval im portant de timp noii parametrii  pe. care 
m icrocontro leru l îi va aduce şi menţine la valorile setate prin protocol.  Reglarea 
vitezei covorului rulant se face prin controlul în buclă închisă a turaţiei m otorului 
de curent continuu alimentat printr-un redresor comandat de la re ţeaua  de 220 V. 
Utilizarea unui regulator pentru viteză se impune datori tă  frecărilor greu de 
contro la t ale covorului datorită  greutăţii diferite a pacienţilor. în  schimb înclinaţia 
covorului rulant se realizează în buclă deschisă printr-un mecanism cu clichet 
acţionat de un elec trom agnet şi reductor  mecanic, care duce la înălţarea unui capăt 
al covorului rulant.

3.6.2 Creare prototip ST prin mediere cu supraeşantionare .

Legat de analiza segmentului ST, a existat perm anent idea sporiri gradului 
de precizie al param etr ilor  care-1 descriu. în acest sens am e laborat un procedeu  
original de creare  a unui proto tip  pentru  segmentul ST, pe care  să se efectueze apoi 
măsurătorile pen tru  raport.

Ţ inând cont de gradul de afectare cu artefacte de m işcare  a traseului ECG, 
este riscant a se lua în considerare  parametrii  de la un un singur segment ST 
prelevat, soluţia reprezen tând-o  medierea câ torva  dintre acestea. Numărul celor 
mediate nu trebuie să fie prea mare, pentru a nu include în mediere  şi evoluţia 
morfologiei pe termen mai lung a segmentului ST. Am consta ta t  practic, că un 
num ăr de 8 este suficient pentru aceasta. Medierea nu se face numai pentru 
segmentul propriu-zis ci pentru un interval mai mare începând  cu complexul QRS 
prelevat.

Ideea medierii cu supraeşantionare, are la bază observaţia  că undele 
selectate nu sunt eşantionate în aceleaşi m om ente  de timp, refer i toare  la m om entele  
de referinţă ale debutului lor fiziologic, ci eşantionarea poa te  "cădea" oriunde în 
limita duratei Te, raporta te  la acele m om ente  de referinţă. A cest hazard  se reduce 
dacă frecvenţa  de eşantionare este mare, dar principial el răm âne. Situaţia este 
exemplificată în fig. 3.78, unde se consta tă  că acelaşi evenim ent poate fi 
reprezenta t de eşantioane diferite. La frecvenţa  de 200 Hz, acest lucru este evident 
ţinând cont că unui complex QRS ( =100 ms) îi revin doar 20 de eşantioane.
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fig. 3.78. Hazardul m om ente lor de eşantionare

Prin medierea clasică a eşantioanelor din două complexe QRS succesive, 
pre levate  în două subsecvenţe, se p ropagă o eroare  datorată deci decalajului 
existent în realitate între undele conţinute în cele două subsecvenţe, fund afectată 
m orfo log ia  reală a undelor mai ales în zonele cu variaţii mari (vîrfurile undelor).

fig. 3.79. Determ inarea poziţiei optime pentru mediere

Prin medierea propusă se reduce acest inconvenient, undele din cele două 
subsecvenţe ,  fiind mai bine "suprapuse". Principiul metodei este ilustrat în fig 3 79 
şi p resupune  urm ătoarele  etape:

• de term inarea primului complex (L eşantioane),
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• prelevarea primei secvenţe Y l ,  care  să încadreze primul com plex cu M 
eşantioane la stânga şi la d reapta  (o secvenţă de lungime L+2M ),

•  o interpolare liniară între fiecare două valori ale eşan t ioanelor 
consecutive. în  acest fel, primul traseu, de lungime L+2M , este 
aproximat printr-o linie poligonală.

•  divizarea fiecărui interval Te în k subintervale (se "supraeşantionează" 
teoretic  traseul ECG). în  fiecare din aceste noi punc te  in term ediare  
form ate  se determină valoarea pe care eşantioanele teore tice  ar trebui să 
le aibă conform interpolării făcute. Se crează în acest fel o nouă secvenţă  
Y l* ,  având dimensiunea de k- (L+2m ) elemente.

• selectarea secvenţei Y2, corespunză toare  complexului QRS urm ăto r ,  de 
lungime L.

• "deplasarea" celei de-a doua secvenţe  faţă de prima, cu M poziţii  la 
stânga şi la dreapta, faţă de poziţia  centrală a complexului.

• în fiecare punct,  inclusiv cele noi create, se calculează diferenţa medie 
pătratică conform relaţiei 6.1:

¿ ( Y l * ( i .k+j )  - Y 2 ( i ) ) 
d j  = ^ --------------------------------- (3 .91)

• în  relaţia 3.91 diferenţa d j depinde de poziţia relativă a celor două 
secvenţe, exprimată prin indicele j e  [-k-M , +k-M],

• Se determină minimul valorilor din tabloul d j , şi se reţine valoarea 
indicelui corespunzător, j min .

• Dacă valorile din acest tablou sunt mai mari decât o valoare minimă 
impusă, atunci se trage concluzia că secvenţa a doua este aberantă  şi nu 
se va lua în calcule.

• Se trece în continuare la poziţ ionarea exactă a celui de-al doilea 
complex, pe ordonată. Pentru aceasta se va căuta minimul valorii date de 
relaţia 3.92, în funcţie de x. Limitele variabilei reale x se stabilesc prin 
încercări . De pasul si limitele la care ajunge x va depinde rapiditatea 
algoritmului de căutare.

t { - < Y 2 (1) - X ) ) 2

d j ^ . x  = — ---------------------j-------------------------- (3 .92)

•  D upă determinarea minimului, se vor înlocui în tabloul Y l*  valorile care 
anterior fuseseră calculate prin in terpolare cu valorile secvenţei Y2, plus 
ecartul x, determinat anterior.

Y 2 (i) —> Y l*  (ik-*jmin) (3.93)

• D acă poziţia j min a fost deja "ocupată", atunci fie că se face o mediere cu 
valorile existente, fie că se ignoră noile valori.
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Procesu l de m ediere  ia sfirşit când toa te  cele k poziţii intermediare se 
o cupa  cu v a lo n  din secvenţe reale, sau când s-au epuizat numărul fixat 
de com plexe  de mediat.

3.6 .3 .  A naliza  aritmiilor.

P rog ram u l de^ analiză a aritmiilor a fost dezvoltat iniţial pentru o 
m oni to r iza re  con tinuă  în unităţi de terapie intensivă, tabelul 3.6 prezentând o 
clasificare a câ torva  aritmii mai importante în ordinea priorităţi i lor (Tompkins and 
W ebste r  1981). Deşi prin specificul ei proba de e fo r t’ se desfaşoară sub 
supraveg herea  medicului specialist, analiza aritmiilor pe durata  probei reprezintă un 
elem ent util şi care se doreş te  a fi dezvoltat.

ECG analogic
____

CAN

Dctecţie şi 
Parametrii QRS

Clasificare ritm

fig 3.80. Algoritm pentru analiza aritmiilor.

F igura 3.80 prezin tă  organigrama după care a fost dezvoltat algoritmul 
pen tru  analiza aritmiilor.  La baza sa se află un detec tor QRS care trebuie să fie 
d intre cele mai performante . Pentru clasificarea aritmiilor, la fiecare complex QRS 
se determ ină  lăţimea sa şi intervalul R-R. Menţionez că pentru proba de efort, în
algoritmul în timp real a fost implementată în paralel cu detecţia şi cuantificarea
m orfo log ie i  segmentului ST.

E lem entul specific al analizei de ritm îl constituie în cadrul probei de efort, 
a t ingerea  ri tmului limită, m om ent în care se va lua decizia opririi testului. Acest 
fapt survine pe fondul unui cord ischemic, fiind in terpretat ca atare dar în acelaşi 
timp reprezin tă  un factor de evitare a riscului suprasolicitării inimii.

R-Rmin = k • — - — 7 7  (3.94)
215 -  0,66 • virsta

Coeficientul k se ia în general de 1,1 *1,2 în funcţie de aprecierea de către
medic a stării generale a pacientului.
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lăţime QRS 
[ms]

250 - 

200  -  

150 -  

100 

50

Limita în
I proba de efort

T

R - R  m in

i 1 3 4

................... î ...... 5

6
: tahi- j: 
j cardie i bradicardie

2 ô ; "  | normal
í" f‘ í

interval R-R

0,5 1,5 2,5 [sec]

fig. 3.81. Principiu de clasificare aritmii.

Nr D e n u m ir e D escrie re C a r a c t e r

1 Asistolie Nu există activitate ven tr icu lară  2-3 
sec.

Dramatic

2 Fibrilaţie ventr iculară Activitate ventriculară 
necoordona tă  mai mul de 3 sec

Dramatic

3 Bloc s ino-atrial Lipsa activităţii atriale şi 
ventriculare

Dramatic

4 B radicardie  limită ritm < 40 / min 
(R-R  > 1,5 s)

Dramatic

5 Tahicardie  limită ritm > 120 / min 
(R-R  < 0,5 s)

Dramatic

6 R peste T CVP cu suprapunerea undei R 
peste T

A larm ant

7 Bătăi atriale prem ature  
(BAP)

Contracţii  ectopice cu orig inea  în 
atrii (extrasistolă atrială)

Alarm ant

8 Contracţii  ventriculare 
prem ature  (C V P)

Contracţii  ectopice cu orig inea  în 
ventricule (extrasistolă 
ventriculară)

Alarm ant

9 Bigeminism CVP în alternanţă cu câte o bătaie 
norm ală

A larm ant

10 Trigeminism CVP în a lternanţă  cu câte două  
bătăi normale

Alarm ant

11 Ritm limită de efort Atingerea R-R minim - calculat, pe 
dura ta  probei de efort.

Oprire
p roba

Tabelul 3.6. Câteva aritmii în ordinea im portanţei clinice.
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Clasificarea an tm n lo r  se face în conform itate  cu zonele din fie 3.81. în 
principiu, (Tom pkins 1988), fiecare nou complex detectat poate fi clasificat în una 
dm urm atoa re le  categorii: normal, prem atur ,  întârziat sau aberant iar din punct de 
vedere  al lăţimii, in norm ale sau anormale. Limitele zonelor din fig. 3.81 sunt 
calculate  în p rocen te  din valorile limitelor considerate  a delimita zona funcţionării 
normale. Şi limitele zonei considerate  norm ale se pot actualiza în funcţie de 
pacient,  sau la acelaşi pacient limitele se pot adapta  pe durata probei.

Cu excepţia bătăilor considerate  normale, toate celelate vor fi contorizate în 
zonele  în care  ’cad" după clasificare. Pe lîngă aceasta se va lua în considerare 
caracterul secvenţei bătăilor d intr-o zonă: singulare, duble, triple, bigemene, 
tr igem ene, etc, astfel încât să poată  constitui cri teriu de alarmare, conform cu cele 
p rezen ta te  principial în tabelul 3.6.

3.6.4. A precierea  clinică a rezultatelor testului de efort.

T oate  rezultatele obţinute  în urma testului de efort, sunt în general 
considera te  ca un element în plus în tabloul clinic al pacientului, medicul fiind cel 
care în final le integrează în complexul de date ce duc la stabilirea diagnosticului

Rezulta te le  imediate ale testului de efort sunt reprezentate de raportul 
testului, furnizat imediat după terminarea probei. Analiza segmentului ST în timpul 
probei de efort are ca specific faptul că semnalul este afectat preponderent de 
ar tefacte  de mişcare. Acest fapt face ca la a legerea soluţiei de cuantificare a stării 
segm entulu i ST să optez pentru o variantă cu m etode integrale.
El trebuie  să cuprindă evoluţia în timp a tu turor elementelor de interes ale traseului 
E C G  şi în special parametrii necesari pentru evaluarea stării de ischemie a cordului 
Pen tru  aceasta  vor trebui reliefate:

•  graficul evoluţiei în timp a denivelării segmentului ST
• reducerea  intervalului P -R  după debutul probei.
•  reducerea  undei R. Este în general agreată idea că unda R se reduce ca şi

amplitudine deşi acest lucru are şi cauze obiective cum ar fi modificările 
respiratorii.  R educerea  pare să fie mai accentuată la pacienţii sănătoşi 
decât la coronarieni. în general este asociată şi cu reducerea undei T

R aportu l  cuprinde, pe lângă datele referitoare la evoluţia segmentului ST la
intervalele fixate de protocol şi o serie de date furnizate de un program existent 
an ter io r acestuia şi care înglobează datele referitoare la pacient, având rolul unui 
"bilet de ieşire din spital".
Din acest punct de vedere, testul este considerat:

•  pozitiv, dacă s-a identificat o ischemie a cordului pe baza analizei
datelor obiective din timpul desfăşurării testului,

•  negativ , dacă nu s-a diagnosticat o ischemie.
Pe lângă aceste rezultate imediate mai există aşanumitele "rezultate in timp” ale 
testului de efort,  care se referă la confirmarea în timp şi pe alte căi a rezultatelor 
imediate Astfel în urma diagnosticării prin alte metode considerate de mare 
s iguranţă  a stării cordului (angiograf.a  sau testări cu substanţe de marcaj nucleare),
rezulta tele  testului se pot dovedi

•  adevărate, dacă rezultatul testului este confirmat,
•  fals pozitive, dacă în realitate nu există o ischemie prezisă de test.
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• fals negative, dacă în realitate există o ischemie nedovedită  de test.

Referi tor la aceste rezultate din urmă, în li teratura aferentă  domeniului se 
folosesc frecvent termeni legaţi de eficacitatea şi gradul de încredere oferite  de 
testul de efort. Aceşti termeni se definesc ca şi mărimi statistice şi se determină prin 
testarea unor loturi de bolnavi, cărora  li se confirmă sau infirmă diagnosticul prin 
alte metode. Se definesc procentual astfel:

adevarat pozitive
sensibilitatea = —----------------—------- —--- :—  • 100

adevarat pozitive + fals negative
. adevarat negative

specificitatea = — -------- —----------;---------- :—  • 100
fals pozitive + adevarat negative

. adevarat pozitive
valoare de predictie = —--------------- —--------- —--------- ——

adevarat pozitive + fals pozitive
100

Aceste valori se vor determ ina  în timp, prin urmărire statistică a loturilor de 
bolnavi, urm ând ca din analiza lor să se stabilească care parametrii ai probei de 
efort trebuie actualizaţi spre a obţine rezultate superioare.
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C a p i to lu l  4

C O N C L U Z II

4.1 S in te z ă

In cadrul tezei de doctora t  cu titlul " C o n t r ib u ţ i i  la p r e lu c ra r e a  n u m e r ic ă  a 
e l e c t ro c a r d io g ra m e i  în  p r o b a  de efort" sunt prezentate cercetările care au 
contr ibuit la realizarea efectivă a unui sistem complet pentru monitorizarea probei 
de efort. Teza  este s truc tura tă  în patru capitole şi anume:

1 P rezen tarea  domeniului
2. Stadiul actual al cercetărilor
3. Realizări şi contribuţii personale
4. Concluzii.

In o rgan izarea  conţinutului tezei am făcut efortul de a contura bine părţile de 
cercetare  propriu-zisă  şi rezultate practice. Toate sarcinile de cercetare impuse de 
obiectivele tezei, au fost abordate  sistematic prin:

•  trecerea  în revistă a stării actuale din domeniu,
•  p rezen tarea  aparatului matematic cu unele soluţii originale;
•  implementare;
•  evidenţierea rezultatelor.

Situată la intersecţia mai multor domenii majore de preocupări ştiinţifice: medicina, 
informatica, e lectronica, lucrarea reprezintă o contribuţie la implementarea unor 
m etode  m oderne  de prelucrare  numerică a semnalelor pe tehnică de calcul 
accesibilă (IBM -PC ) pentru rezolvarea unor probleme concrete solicitate de 
necesităţi reale ale asistenţei medicale din zilele noastre, precum monitorizarea 
probei de efort. Cheia realizări obiectivelor tezei, consider a fi utilizarea metodelor 
m oderne  de prelucrare  numerică a semnalelor în scopul asigurării unui nivel ridicat 
actului medical.
Concre tiza rea  cercetări lor într-un domeniu interdisciplinar, prin realizarea 
sistemului de m onitor izare  autom ată în cadrul Laboratorului de Investigaţii prin 
P roba  de Efort la Spitalul Judeţean Sibiu, conferă un plus de valoare demersurilor 
de e laborare  şi finalizare a tezei.
Nu în ultimul rând, lucrarea poate fi privită ca o încercare de soluţionare a unor 
prob lem e specifice unui context dat. în condiţiile în care există producători de 
marcă  în domeniu, a rgum entele  care au stat la baza demarării şi finalizării temei au 
fost în principal trei:
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• Costul economic prohibitiv  la nivelul posibilităţilor econom ice  ale unei 
unităţi sanitare în actuala  etapă de trecere spre o econom ie  de piaţă , 
impune utilizarea de mijloace materiale  accesibile ca preţ de cost.

•  Valorificarea realizărilor anterioare  în domeniu ale echipei de medici şi 
nu în ultimul rând a dotării deja existente (ca de exemplu covorul ru lan t 
realizat în tr-o  etapă p rem ergă toare  şi cercetările de informatică  medicală ,  
cu referire la proba de efort).

•  Form area  unui centru de preocupări în domeniul procesării sem nale lor 
biomedicale, în beneficiul Facultăţi i de Medicină şi al Facultăţii de 
Inginerie ale Universităţii "Lucian Blaga" din Sibiu, pe de o parte  dar 
mai ales în beneficiul serviciilor medicale ale Spitalului Judeţean, în 
special secţia de Cardiologie ,  pe de altă parte.

L ucrarea este realizată în spiritul un o r  principii şi a unor  tendinţe  generale ac tua le  
bine definite în domeniul monitorizării şi procesării sem nalelor biomedicale.
Rezolvarea temei a presupus o docum en tare  specială şi a obligat la p a rcu rgerea  
unei bibliografii vaste.

4.2 Contribuţii

In capitolul 1 intitulat ’’Prezentarea d o m en iu lu i” este abordată  în t r -o  
manieră proprie de organizare  a materialului,  problematica stadiului actual al
monitorizării inteligente în cardiologie. Sunt stabilite to toda tă  şi principalele
sarcini ce revin cercetărilor, în spiritul principiilor şi al tend in ţe lor generale actua le  
bine definite în domeniul monitorizări i  şi procesării sem nalelor b iomedicale,
argum entate  cu referinţe bibliografice.

In capitolul 2 denumit "Stadiul actual al cercetăr i lor” , revendic ca şi 
contribuţie personală  modul de organ izare  al studiului bibliografic , impus de
tematica tezei, cu obiectivul precis de a evidenţia  stadiul actual al cercetări lor  şi
realizărilor în principalele domenii care vor concura  la realizarea sistemului de
monitorizare a probei de efort. Acestea sunt trecute  pe rând în revistă în
subcapitole distincte şi anume: Achiziţia de date ECG, D etec ţ ia  QRS; C om pres ia  
de date E C G  iar în ultima parte  a capitolului este p rezen ta tă  o sinteză a 
principalelor soluţii din li teratura de speciali tate vizând cuantificarea morfologiei 
segmentului ST.

Capitolul 3 intitulat ’’R ealizări şi contribuţii  personale  ” este cel mai 
consistent capitol al tezei,  aici fund prezentate  realizările personale  şi în special 
soluţiile originale şi elementele de progres.
In subcapitolul "A rh itec tu ra  p ro p u să  p en tru  cerce ta re", este p rezen ta tă  arh i tec tura  
considerată optimă pentru un sistem complex de m onitor izare  în cadrul secţiei 
Cardiologie, în acord cu principiile consacrate  în domeniu iar includerea probei de 
efort, consider a fi un element original.
Subcapitolul "S istem ul de a ch iz iţie  de d a te " începe cu prec izarea  că sistemul de 
achiziţie a reprezentat în ansamblul tezei un mijloc de atingere a obiectivelor tezei, 
nu un scop în sine. Sunt p rezen ta te  în prima parte principiile proiectării sistemului 
de achiziţie de date ECG. Este prezen ta t  apoi sistemul achiziţie de date utilizat
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pentru  m oni to r iza re  (anexa 1), bazat pe un calculator IBM-PC, cu referiri la 
p rogram ul de ges t ionare  a lui. Ca realizări personale menţionez:

stabilirea unei relaţii originale pentru calculul numărului minim de biţi 
necesar  cuan tif icăm , pentru  semnale ECG

• ev iden ţa  originală a exploatării bugetului de timp între achiziţie, 
p ro cesa re  şi transfer de date în modul de lucru cu redirectarea 
în treruperii  INT8 a unui calculator IBM-PC;

Tot în acest subcapitol este soluţionată  şi problema afişării pe monitorul PC a 
traseului E C G , fiind p rezen ta te  soluţiile autorului pentru:

•  un algoritm de compresie  eficient şi rapid pentru afişaj;
•  rep rezen ta rea  grafică cu "bară glisantă".

Subcapitolul Im p lem en ta rea  d e tec toare lo r ORS" este cel mai vast şi este consacrat 
p roced ee lo r  de pre lucrare  numerică a semnalului ECG utilizate în teză, vizînd 
prep ro cesa rea  (f iltrarea), detecţia şi identificarea undelor. Sunt propuse şi 
im plem enta te  soluţiile cele mai avantajoase pentru procesarea în timp real a 
semnalului E C G  în contextul monitorizării probei de efort, după care sunt 
p rezen ta te  rezulta tele , cu o bună susţinere printr-un material grafic original în 
acest con tex t sunt de evidenţiat:

•  a lgoritm şi program  original C A R F R E C .P A S  (anexa 2) pentru studiul şi 
trasarea  caracteristicilor de frecvenţă ale algoritmilor de procesare 
num erică  a ECG. El permite trasarea caracteristicilor de frecvenţă atât 
pentru  algoritmii liniari (recursivi sau nerecursivi), cât şi pentru cei 
neliniari,  ajutând în acest fel la analiza eficientă şi rapidă a comportării 
algoritmilor în domeniul frecvenţă,

•  un p rogram  original, QRS.PAS (anexa 3) pentru studiul "off line" al 
eficienţei a lgoritmilor de procesare ai traseului ECG. Programul 
reprez in tă  un instrument eficace pentru cercetare şi pentru proiectarea 
analizei au tom ate  a semnalului ECG. Programul conţine mai multe 
module, selectabile  din meniul general:

1. studiul algoritmilor consacraţi de obţinere a filtrelor numerice, 
cu ajutorul transformatelor Fourier, Fourier discretă, Z şi 
Biliniară. S tructura  filtrului şi valorile coeficienţilor se realizează 
au tom at impunând caracteristica de frecvenţă dorită, în mod 
specific fiecărui tip de filtru. Imediat, eficienţa filtrului poate fi 
p robată  printr-o analiză temporală pe semnale din baza de date,
2. studiul algoritmilor specifici de procesare a traseului ECG, cu 
posibilitatea introducerii facile în programul sursă, spre studiu, de 
noi algoritmi,
3. vizualizarea separată sau suprapusă a câte două trasee ECG din 
baza  proprie de date, inclusiv cele procesate, cu posibilităţi 
multiple  de măsurare, zoom şi deplasare,
4. generarea  matematică de semnale (sinusoidale, treaptă, impuls, 
zgom ot alb, etc.) în scopul studiului algoritmilor,
5. generarea de noi "semnale ECG" pentru studiul algoritmilor, 
semnale realizate prin adiţionarea cu ponderea dorită la semnalele 
E C G  reale a unor semnale generate matematic,
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•  program  original FFT .PAS pentru determ inarea  spectrului de frecvenţă  
al semnalelor E CG  înainte şi după procesare. Este realizat pe baza 
Transformatei Fourier Rapide, cu posibilităţi facile de evidenţiere a 
efectului momentului de debut al secvenţei selectate, a lungimii secvenţei 
şi a tipului de ferestruire asupra spectrului rezultat;

•  două  funcţii de ferestruire originale, extrem de eficiente pentru studiul 
semnalelor cu un spectru larg de frecvenţă;

• un algoritm liniar original de core lare  a traseului E C G  cu funcţii şablon 
preluate din semnal, care relizează simultan şi eliminarea derivei liniei 
izoelectrice (FTS);

• o prezentare  a unor  algoritmi neliniari originali pentru  detecţia QRS în 
vederea procesării E C G  în timp real;

1. algoritm şi program  original pentru detec ţia  QRS bazat pe 
analiza minimelor şi maximelor locale,
2. algoritm original şi p rogram  pentru  p rocesarea  E C G  în vederea 
identificării complexului QRS, bazat pe reaxarea  semnalului,  cu 
ajutorul "înfaşurătoarei" inferioare a semnalului;
Ambii algoritmi sunt implementaţi ca m odule în programul 
general Q RS.PA S, secţiunea algoritmi neliniari;

• soluţie originală pentru cuantificarea eficienţei preprocesării  E C G  în 
vederea identificării complexului QRS, etapă esenţială a oricărei 
procesări a traseului ECG;

•  o raportare  originală a rezultatelor procesării  E C G  cu ajutorul fi ltrelor 
nerecursive clasice (Fourier) com parativ  cu rezulta tele  procesării cu 
m etode  specifice (şablon S5 + FTS).

In subcapitolul "A lgoritm i de com presie" pe lîngă soluţiile clasice sunt studiate şi 
im plem entate  soluţii de compresie  care exploatează  în plus specificul semnalului 
ECG. Sintetic remarc urm ătoarele  contribuţii:

•  studiul şi im plementarea unor algoritmi de compresie  utilzând ca metode: 
codarea  aritmetică, predicţia liniară cu E ntrop ie  Maximă, "evantai" ,

•  studii si soluţii originale de op timizare a a lgoritmilor de compresie  în 
cazul compresie i de date ECG  pentru  stabilirea celor care se pre tează  
cel mai bine la p rocesarea  în timp real;

•  studiu şi program original pentru  eficientizarea predicţiei liniare la 
codarea  semnalelor ECG.

U rm ătoru l subcapitol, "F iltra rea  sem na le lo r c o d a te ", conţine o soluţie originală 
de sporire a vitezei şi eficienţei procesării semnalului ECG. Ideea este aceea a 
utilizării un o r  algoritmi de fi ltrare care să opereze  pe semnale codate  în vederea 
compresiei. Principalele elemente prezentate  sunt:

• un studiu original asupra filtrării sem nalelor codate  prin predicţie liniară.
•  un algoritm original de filtrare a sem nalelor codate  Delta.
• p rogram e originale D ELTA .PA S şi D E L T A  PAS (anexa 2), incluse în 

T RĂ IT.PA S, pentru studiul perfo rm an ţe lo r  codării /decodării  Delta  a 
semnalelor ECG  precum şi pentru fi ltrarea semnalelor codate  delta.

Subcapitolul intitulat "A p lica ţiile  c lin ice a le  re zu lta te lo r", prezin tă  realizările 
g lobale ale cercetărilor, în acord cu cerinţele medicale, fiind cel care însumează
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practic marea majoritate a demersurilor făcute pe parcursul elaborării tezei 
r u n c t a te ,  realizarile sunt următoarele:

•  p rogram  original 0_PR IN C.PA S (anexa 4), pentru  monitorizarea în timp 
real a probei de efort,  conţinând soluţii originale pentru  :

1 . c rearea sau actualizarea fişei pacientului;
2 . posibilitatea derulării mai multor p rotocoale  în funcţie de indicaţia 
medicului;
3. interfaţare ergonom ică  pentru operator, cu posibilitatea perso­
nalizării, înainte de startul probei, a modului de procesare ECG, care 
să ţină seama de particularităţi le  achiziţiei la fiecare pacient în parte. 
In acest scop poate  fi selectat tipul de preprocesare  (filtrare) cel mai 
adecvat şi pragul optim pentru detecţia QRS;
4. achiziţia în timp real a trei canale de date, ce pot fi programate 
independent;
5. c rearea bazei de date pentru fiecare pacient, prin selecţia la 
intervalele  de timp dictate de protocol a secvenţelor de semnal 
reprezentative, şi a altora considerate de medic, ca fnndde interes,
6 . rezultate globale ale probei de efort materializate prin grafice ale 
evoluţiei în timp a principalilor parametri urmăriţi,  pe parcursul 
probei;
7. soluţie originală pentru medierea complexelor QRS prin 
supraeşantionarea secvenţelor ŞABLON.PAS (anexa 4), în vederea 
creşterii preciziei măsurătorilor.

•  posibilitatea de a in troduce în programul final criterii noi de evaluare şi 
cuantificare a param etr ilor testului de efort, în vederea dezvoltăm de noi 
cercetări,

•  transferul rezultatelor obţinute, altor programe de prelucrare statistică,

Din punct de vedere al graficii înglobate, teza cuprinde un număr de 104 
figuri şi grafice, din care marea majoritate sunt originale fund rezultatul soluţiilor 
p ropuse  sau concretizarea unor rezultate.

Lista bibliografică cuprinde 164 de titluri, acoperind aria domeniilor solicitate de 
obiectivele tezei,  iar ca situare de timp ea acoperă un interval larg şi în acelaşi 
timp actual, între anii 1978 - 1996. în lista bibliografică sunt citate şi 18 lucrări din 
dom eniu  la care realizatorul tezei de faţă este autor sau coautor. Din acestea la 8 

este p rim -au tor ,  iar la 1 0  este coautor.

în  par tea  de Anexe sunt prezentate  materiale pentru ilustrarea în detaliu a unor 
părţi ale lucrării şi anume:
Anexai  - schem a electrică a plăcii de achiziţie utilizate,
Anexa2  - p rogram  pentru trasarea caracteristicilor de frecvenţă ale algoritmilor de 
p rocesare  E C G  intitulat CAR_FREC PAS şi părţile esenţiale ale procedurilor de 
filtrare a semnalelor codate  D EL T A  PAS şi DELTA PAS,
Anexa3 - p rogram  de analiză şi procesare o f  l.ne al semanalelor QRS PAS, cu 
ilustrarea unit-ului C AR D INA L PAS de filtrare prin m etoda Four.er
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A n exa4  - p rogram  de m onitor izare  a probei de efort; O P R IN C .P A S  şi p rogram ul 
de mediere cu supraeşantionare ŞABLON.PAS

4.3 Direcţii  de dezvoltare a cercetărilor.

Actul de cercetare ştiinţifică nu trebuie să aibe mom ente  de sfârşit ci doar  
puncte  care să marcheze anumite etape. Descoperirea  de noi probleme este poate  
tot atât de valoroasă ca şi rezolvarea lor. D iversitatea problemelor descoperite  pe 
parcursul elaborării tezei prin munca în echipă interdisciplinară, confirmă 
convingerea că lucrarea de faţă poate  constitui un punct de plecare în dezvoltarea  
unor  noi cercetări pe termen lung, atât în domeniul procesării num erice  a 
semnalelor, cât şi în domeniul medical. în ideea creşterii calităţii actului medical 
iată câteva obiective pentru continuarea cercetări lor din cadrul acestei teze:

• dezvoltarea m etodelor  de evaluare cantitativă a rezulta te lor 
preprocesări lor ECG, în vederea identificării QRS;

• studiul proprietăţilor spectrale ale a lgoritmilor de predicţie;
•  perfec ţionarea  în continuare  a modulelor de program  pentru  afişarea şi 

dialogul "prietenos" al operatorului cu calculatorul, o primă etapă fiind 
transcrierea programului de monitor izare  pentru a rula sub W indows;

• utilizarea de sisteme de calcul perform ante  şi diversificarea m odule lor  de 
program , pentru achiziţia şi prelucrarea simultană a 1 2  derivaţii,

•  dezvoltarea de noi algoritmi de detecţie şi identificare a undelor traseului 
E CG , în condiţii le specifice ale artefactelor de mişcare, cu p recădere  a 
u no r  algoritmi recursivi;

•  dezvoltarea bazei proprii de date cu acoperirea unui domeniu vast de 
patologii,

•  dezvoltarea unui sistem de achiziţii de date bazat pe ideea exploatării
numerice a unor procesării analogice (derivări, treceri prin zero, valori
efective) cu posibilitatea controlării prin soft a param etr ilor procesării  
analogice. în  vederea procesării în timp real soluţia "transferării" de 
sarcini părţii analogice, va spori performanţele  sistemului;

• dezvoltarea de cercetări în timp pentru evidenţierea rezultatelor medicale
ale probei de efort,  în scopul completării experienţei clinice a
cardiologilor.

*****
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Anexa A2

A N EX A  A2

PRO G R AM
PE N T R U  T R A SA R E A  C A R A C T E R IST IC IL O R  DE FRECVENŢĂ  

A LE  U N O R  A L G O R IT M I DE PR O C ESA R E E C G

program  CAR FRECV;
uses Dos,crt ,G raph,D epot,A fis2fis;

CONST
N datM in=-180; {necesar ca tabloul sa inceapa "înainte" de zero pt prelucrările recursive } 
N da tm ax= l  100; {nr de eşantioane ale fişierelor de date }
Nfis=40; {nr maxim de fişiere de date ( DAT si .TRT), ce pot fi cautate}
N m in=-40; Nmax=40; 
fond =6; 
fondHoriz=9; 
fondVert=9; 
fondSel=4;

TYPE
Viewporttype =record gX 0?g Y 0 ,g X l ,g Y l  :integer;clip:boolean; end;
vectcauta  = array[ l . .N fis]  of str ing;
vect = array[ l . .N datm ax]  of  real;
mesaj =str ing[ 12];
t i n f o d a t e  =array[ 1.. 10] of  mesaj;
da te =array[NdatM in..N datMax] of  real;

VAR
infodate :t_infodate;
infofis : fi le of t_infodate;
gXO, g X l ,  gYO, gY l ,g X ,g Y ,  {coordonate dreptunghi.}
nr elem : integer; {numărul de elem. ale fişierului}
point_mes,poin t_f is ,point_or igx ,
zmare,zmic,
N ,i , j ,k ,Nfisgas :integer;
Y ,Ymin,Ymax,Ydatmin ,Ydatmax.
Ytrtmin ,y tr tmax,
a.b,r ,s  , ln l0  : real;
nume fis ,
n fis, {numele fişierului de date de afişat}
numecauta ,
nume_fisdat ,nume_fistr t ,prenume : string[20]; 
datef is : SearchRec;
t ra t ,w ind ,cl ip,ciclu : boolean;
t i t re , t i t lu  : Avectcauta;
Y lm es ,Y 2m es ,
Ymes :Avect;
car :char;
ferl ,fer2 ,fer3 ,fer4 ,
fer5.fer6,fer ViewPortType:
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f is l  : f i l e o f r e a l ;  { fişierul de amplitutdine de afişat}
fis2 :file of  real; { fişierul de faza de afişat}
Imax, {cite eşantioane din "sin" vor fi trecute prin filtru}
Kmax :integer ; {numărul de puncte al car. de frec.}
ImaxYneg.ImaxYpoz,ImaxY.
ImaxXneg,ImaxXpoz,ImaxX ,
Mod_Yneg,Mod_Ypoz.
Mod_Xneg,Mod_Xpoz, 
dY :real;
Xdate, {intrare  filtru}
Ydate {ieşire filtru} :Adate;
Mod_X,
Mod_Y, { tablou pentru am pli tu td ine  }
Defaz { tablou pentru faza } :date;
Y2,z2. Y l , z l  {var. in termediare pt  filtre  } :Adate;

{..................................................................................................................................................................}
procedure SETFER, 
begin
ferl .gX 0: = l ; fe r l .gY 0 :  = 1 0 ; fe r l .g X l  := 6 3 9 ;fe r l .g Y l  :=240;ferl .c l ip:=true;  
fer2.gX0: = l ;fer2 .gY0:=265;fer2 .gXl :=638;fer2 .gYl:=435;fer2 .cl ip :=true;  
fer3.gX0: = l ; fe r3 .gY 0:=220;fe r3 .gX l :=638;fe r3 .gYl :=390;fer3.clip:=true; 
fer4 .gX 0:= l , fe r4 .gY 0:=220 ;fe r4 .gX l :=638;fer4 .gYl:=390;fer4 .cl ip :=true;  
fer5 .gX0:=55; fer5.gY0: = 10; fe r5 .g X l  :=630; ferS.gYl : = 180;
fer6.gX0:=55; fer6.gY0:=220; f e r6 .gX l :=630; fer6.gYl :=390;
end,
{....................................................................................................................................................................}
procedure SET FER l(fe r l , fe r2 :  Vie\vPortType;var  gX 0 .gY 0 ,g X l ,g Y l : in teg e r ;v a r  clip:boolean);  
begin
gXO: =fer 1. gXO ,gY 0 :=fer 1. gYO; gX 1:=fer  1. gX 1 ;gY 1:=fer 1. g Y l  ;clip: =fer  1. clip,
SetColor(12).
end;
{....................................................................................................................................................................}
procedure SETFER2(ferl ,fer2 :ViewPortType; var  gXO,gYO,gX l,gY l:in teger;var  clip:boolean); 
begin
gX 0:=fer2 .gX 0;gY 0:=fer2 .gY 0;gX l := fe r2 .gX l ;gYl :=fer2.gY 1 ;clip: =fer2 .clip;
SetColor(12);
end;
{................................................................................................................................................................... }
procedure DesCadre(var g X 0 ,g Y 0 ,g X l ,g Y l : in te g e r ) ;  

begin
SetLineStyle(DottedLn,0,NormWîdth);
SetColor(3);
R e c ta ng le (gX 0 ,gY 0 .gX l,gY l+ 2);

end;
{................................................................................................................................................................... >
procedure INTR ODPARAM l(fer l , fer2 :v ie \vPortType;gXO,gYO,gXl,gYl:in teger  ); 
v a r j  :integer;

TempStr:str ing[7];
begin

SetVievvPort(0,0,GetMaxX?GetMaxY,true);
clearViewPort;
SETFER;
SETFER 1 (fer l .fer2,gX0, gYO, g X l , g Y l ?clip);
DESCADRE(gXO,gYO,gXl,gYl);  {cadrul pentru fereastra "1" }
OutTextxy( 10,20.' Acest p rogram  va permite  reprezentarea grafica a caracteristicilor  de '); 
OutTextxy( 10,40,' frecventa si faza ale fi ltrului numeric pe care 1-ati in tegra t  in programul '); 
OutTextxy( 10,60,' sursa din fişierul CAR FREC.PAS ');
OutTextxy( 10,80.' Constructia  grafice lor  se face punct cu punct in felul următor: se trece ');
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pO u íT e x lx y ü O . lO O /  un  num ăr  suficient de mare de eşantioane Imax (pt. stabilirea unui regim

ult?me[ee ')tXy(10’120’' manem> dÍ" tr ' Un Semna' sinusoidal  (SIN> de amplitudine unitara. Din

O u tT e x tx y d O .H O ,’ doua eşantioane de la ieşirea filtrului se reconsti tuie matematic 
am pli tud inea  );

OutTextxy(K), 160,' si faza semnalului sinusoidal ce apare la ieşirea filtrului. ');
OutTextxy( 10,180, ' Se creste apoi frecventa semnalului SIN de la intrare cu dF si procesul se 

r e i a '); ^
OutTextxy( 10,200,' p ina la epuizarea intrgului domeniu de frecventa ales. ');
OutTextxy( 10,220, ' Se poate alege pentru grafic o axa de frecventa liniara  sau logarítmica.'): 

OutTextxy( 10,300,’ Urmatoarele date ale construiri  graficului dF.Fmin.Fmax.Fe se pot 
modifica ');

OutTextxy( 10,320,' doar in programul sursa. '):
OutTextxy( 10,340,' Celelalte date necesare reprezentări lor grafice se vor introduce '); 
OutTextxy( 10,360,' conform instrucţ iunilor din caseta urmatoare. '):
OutTextxy( 10,420, ' Tastati ENTER pentru a continua ');
readln;
SETFER2(fer  l , f e r2 ,gX 0 ,gY 0 .gX l,gY l,c l ip ) :  
setvie \vport(gXO+1 ,g Y 0 + 1 ,gX 1-1 ,gY 1-1 ,clip): 
c learViewPort;
SetVie\vPort(0,0 ,GetMaxX,GetMaxY,true):
D ESC A D RE(gX O .gY O .gX l.gY l) ,  {cadrul pentru fereastra "1" } 
setlinestyle(solidln,0,normvvidth);
SetColor(6);
O utT ex txy ( l ,280 , '  Fmin=dF=0.05Hz; Fmax= 200 H z ');
OutTextxy( 1,295.' Frecventa de eşantionare  Fe= 200 Hz');
Fe:=200;
O u tT e x tx v ( l ,3 10,' Ecartul intre punctele graficului dF= 0.05 Hz'). 
dF:=0.01;
OutTextxy( 1,325,'Introducet i  nr  de esant din SIN "trecute" Imax=
OutTextxy( 1 ,340,’(trebuie sa fie mai mare decit ordinul fi ltrului)'): 
IN TR N U M G R A PH (386 ,325 .1. l,r);
Imax:=round(r) ;

SetVie\vPort(0,0 ,gX 1 ,gY 1 ,t rue);{pregătesc afişarea filtrelor} 
SetVievvPort(0,0,GetMaxX,GetMaxY,true) ;
SETFER1 (fer  l , f e r2 ,gX 0 ,gY 0 ,gX l,gY l.c l ip ) ,
clearviewport;
g Y l : = g Y l  + 120;
D ESC ADRE(gXO,gYO,gXl.gYl) ;  {cadrul pentru fereastra "1" }
C)utTextxy(10,20,'FTS 1: ydateA(i]:=XdateA[i]-XdateA[i-l] ;  ');
O utTextxy( 10,35,' 2 : ydateA[il =XdateA[i] -X dateA[i -2 ] . ’):
O utT extxv(10  50,' 3: vdateA[ij:=(-XdateA[i-31-2*XdateA[i '2 ]+ 2 * X d a teA[ i - l l+ X d a tc A[i l) /8 . ’);
OutTextxv( 10 ,65.'  4: vdateA[i]:=(XdateA[i-3 j-8*X dateA[i-2]-H8*XdateA[ i - 1 ]-XdateA[ iJ ) / l2; );
OutTextxy( 10 ,80,'  5: vdateA[i ] :=(-3*XdateA[ i-6 ]-2*X dateA[i-5] -X dateA[i-4] ').
OutTextxy( 10,95,'  +X dateA[i-2 ]+2*X dateA[ i - l l+ 3 * X d a t e A[iJ)/12;’);
O utTextxv( 10 i 110,' 6: ydateA[i l :=(22*X dateA[i-61-67*XdateA[ i-5 ]-58*X dateAh-4] ');
O u tT ex tx \ (  10 125 ' -t-583*tXdateA[i-2J-«“6 7*X d ateA[ i - 1J-223*tXdateA[iJ)/2^2
O utTextx>(10,140, 'FTJ 7: ydateA[i]:=(XdateA[i-3 ]+X dateA[i-2 ]+X dateA[ i - 1 ]+XdateAii])/4;'): 
O utTextx>(10 155 ' 8: vdateA[i]:=(XdateA[ i-2 ]+2*X dateA[ i - l ]+ X d a t e A[iJ)/4;'):

O utTextx>(10 ,170 . '  9: ydateA[iJ:=2*ydateA[i - 1 ]-ydateA[i-2]-t-XdateA[i]-2*Xdate [i-

OutTextx^■(10 185,' 10: vdateA[iJ: =ydateA[i-256]-t-XdateA[i] -XdateA[i- 1J. ).
OutTextx>( 10,350.’ xx: ...un nou filtru proiectat se va introduce aici in progr sursa ).
SetColor(6); _
OutTextxy( 1,370,' Introduceti nr filtrului N r_f i l tru -  ).
OutTextxy( 1,385.' ( Este nr.filtrului din programul sursa )'):
INTRNUMGRAPH(386,370.1.1.r):

157

BUPT



Anexa A

Nr_fil tru :=round(r) ;
O u tT ex txy ( l ,410 ,’ Introduceti  tipul  de grafic  : ');
OutTextxv( 1,425,' (natural  = "0" , logari tmic = "1") ');
IN TR NUM GR APH(386,410,1, l ,r);
clearViewPort;
OutTextx>'( 1,320,' Asteptati sf irsitul  calculelor ! ');
if  r=0 then begin

tip_grafic:=true;
Fmax: = 120;end 

else begin
tip_grafic:=false;
Fmax:=990;end;

end;
{...........................................................................................................................................................
procedure Calc (i .in teger);  
var  p ,m :integer;  
begin
xdateA[i]:=sin(2*pi*i*f  / Fe); 
case nr  fi ltru of
|* ******  pŢg***+**** ************************ |

1: vdateA[i]:=-XdateA[il+2*XdateA[i-4]-XdateA[i-8J;{3.42 din teza}
2: ydateA[i]:=XdateA[i]-4*XdateA[i-4]+6*XdateA[i-8]-4*XdateA[i-12]+XdateA[i-16];

{3.44 din teza}
3: vdateA[i]:=(-XdateA(i-3]-2*XdateAli-2]+2*XdateA[ i - l ]+ X d a teA[i])/8;
4: vdateA[i]:=(XdateA[i-3]-8*XdateA[i-2]+8*XdateA[i - l ] -X d a teA[i])/12;
5; vdateA[i]:=(-3*XdateA[i-6]-2*XdateA[i-5] -XdateA[i-4] 

+X dateA[i-2]+2*XdateA[ i - l ]+ 3*X da teA[i])/12;
6; vdateA[i]:=(22*XdateA[i-6]-67*XdateA[i-5]-58*XdateA[i-4] 

+58*XdateA[i-2]+67*XdateA[ i- l ] -22*X da teA[i])/252;
I******* p y j  ********************************|

7: vdateA[i]:=(XdateA[i-2]+2*XdateA[ i- l ]+ X d a teA[i])/4;
8: vdateAli] :=(XdateA[i-3]+XdateA[i-2]+XdateA[ i - l ]+ X da teA[i])/4;
9: ydateA[i]:=2*ydateA[ i- l] -ydateA[i-2]+XdateA[i]-2*XdateA[ i-6]+X dateA[i-12J;
10: ydateA[i]:=ydateA[i- l ]+X dateA[i]-2*XdateA[i-20]+XdateA[i-40];
11: begin

v l A[ i l := 2 * Y lA[ i - l ] - Y l A[i-2]+XdateA[i]-2*XdateA[i-6]+XdateA[i-12];
ydateA[i]:=(XdateA[ i ] -Y lA[i])/256;

end;
100: begin

{*******  Aici se va insera noul a lgor i tm  de f ilt ru*******3*********} 
end;

end;
end;
{...........................................................................................................................................................
BEGIN

clrscr;
Identln itGraph;
SETFER;
S E T F E R l( fe r l , f e r2 ,g X 0 ,g Y 0 ,g X l ,g Y l ,c l ip ) ;
D E SC A D R E (gX 0 ,gY 0 ,gX l,gY l) ;  {cadrul pentru fereastra ” 1" }
outtextxy( 10 ,100,'measaj 1');
S E T F ER 2(fer l , fe r2 ,gX 0 .gY 0 ,gX l,gY l,c l ip ) ;
D E SC A D R E (gX 0 ,gY 0 ,gX l,gY l) ;  {cadrul pentru fereastra "1" }
IN TR O D PA RA M l(fer l ,fer2 ,gX O ,gY O ,gX l,gY l );
f:=dF;

if  (MaxAvail < 6*SizeOf(date)) 
then \vr iteln( 'NOT ENOUGH MEMORY')
else begin GetMem(Xdate .SizeOf(date));  GetM em(Ydate ,SizeOf(date));
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GeţM em(Yl,SizeOf(date)) ;  GetMem(Y2,SizeOf(date));  GetMem(Zl,SizeOf(date)V 
GetMem(Z2,SizeOf(date));  end; 

for i :=N datm in  to Ndatmax do begin

, ^ dat,e 7 Î ' :r 0; YdateAl‘l:=0; Y l A[i]:=0; Y2^[i]:=0; Zl*[ i] :=0;  Z2*[i]:=0; end 
ln lU :—ln( 10);
k : =0;
c :=N garfm ax*ln l0 / ln (1000/dF);{cons t  pt ca extremita tea graficului sa fie 1000Hz} 
repeat 

i:=0; 
repeat  

Calc(i);  inc(i); 
until  i=Imax;  
a:=2*pi*( i- l )* f/Fe;  
b :=2*pi*(i-2)*f/Fe;
if  abs (YdateA[i-2])<0.00000000001 then 

begin  {pt a evita impartirea cu zero}
M o d Y  [k] : =Mod_Y [k -1 ];
Defaz[k]:=Defazfk-l];  end

else begin 
r :=Y dateA[i-l]  / YdateA[i-2]: 
if  abs(r*cos(b)“cos(a))<0.00000000001 then s:=l  
else S:=sin(a + ArcTan((sin(a)-r*sin(b)) /(r*cos(b)-cos(a))));  
if  abs(s)<0.000000001 then

Mod_Y [k]:=Mod_Y[k-l]  {pt evitarea împărţirii  cu nr ff mici !!!}
else begin
Mod_Y[k]:=abs(YdateA[ i- l ] )  /abs( s);
if  t ip_grafic=false then M od_Y [k]:=20*ln(M od_Y[k])/ lnl0;  end;

Defaz[k]:=ArcTan((sin(a)-r*sin(b))/(r*cos(b)-cos(a))) ;  
end; 

inc(k);
if t ip_grafic  then begin f:= k*0.208; end 

else f:=dF*exp(k*lnlO/c) ;
until f>Fmax;
FreeMem(Xdate,SizeOf(date)) ;  FreeMem(Ydate,SizeOf(date));  FreeMem(Yl.SizeOf(date)); 
FreeMem(Y2,SizeOf(date)) ;  F re eM em (Z l?SizeOf(date)); FreeMem(Z2.SizeOf(date));
Kmax:=k; 

k : = - l ;
n_fis:= 'Ampli, dat'; 
a ssign  (fis l ."+n_fis);
rew rite(f is l) ;  {deschiderea f işierului de citit}
n_fis:= 'Faza.dat' ;
assign  (fis2,"+n_fis);
rewrite(fis2) ; {deschiderea fişierului de citit}

repeat
k := k + l ;
write(f isl ,M od_y[k]);  
write(fis2,Defaz[k]); 

until  k=Kmax;
close(f is l) ;  close(fis2); + TD T ,

p ro c _ 5 1; {procedura de afişare a celor doua semnale "depuse in doua fişiere DAT sau T }
CloseGraph;
END
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unit DEPOT; ( unit  in care se afla depuse procedurile frecvent apelate in p rogram ele  de analiza 
ECG si monitorizare a probei de efort. Marea majoritate a acestor proceduri 
servesc graficii  si modali ta t i lor  de afişare folosite de aces te programe.
Consider  de interes pen tru  a fi prezentata procedura FILTRU_QRS, in care 
sunt implementaţi  a lgori tmii  exper imentaţ i  pentru detectia QRS}

INTERFACE
uses DOS,CRT,GRAPH;

CONST
Ndatmax =1100; {nr de eşantioane ale fişierelor de date }
Nfis =40; {nr maxim de fişiere de date ( DAT si .TRT) din directorul curent ,ce pot

fi cautate }
Nmin =-40; Nmax =40; fond =6; 
fondHoriz =9; fondVert  =9; fondSel =4;

N m ax_ord=20;{nr  max posibil  al ordinulu i funcţiei de transfer}
TYPE

tip ab =array[0 . .Nmax_ord ,0 . .2]  of real;
tip k =array[0..Nmax_ord] of  real;
tip COEF =array[0..Nmax_ord] of  real;
t ip_num e_fis=str ing[4] ;
Viewporttype =record g X 0 ,g Y 0 ,g X l ,g Y l : in te g e r ;  clip :boolean; end;
vectcauta =array[0..Nfis]  of  st r ing;
vect =array[0..Ndatmax] of  real;
vectcoef =array[Nmin..Nmax] of  real;
mesaj =str ing[  12];
t i n f o d a t e  =ar ray [ l  . 10] of mesaj;

VAR
hp,hpw,hptemp,Hdat : vectcoef;
infodate ; t_infodate;
infofis ; file of t infodate;
gXO, g X l ,  gYO, g Y l ,g X ,g Y  : integer; {le "rectangle" de cadrillage pour g r . }
nr elem : integer; {numărul de elem. ale fişierului}
point_mes,poin t_fis ,point_origx , 
zmare,zmic,
N ,i.j ,k ,N fisgas : integer;
Qn.{}
t i p a p r o x ,  {variabila "comuna" cu un alt  unit  care o are declarata in INTERFACE} 
tip_fi ltru,  {variabila "comuna" cu un alt  unit care o are declarata in INTERFACE} 
s,tip ,Kmax ,q ,qq,kf ,Kmes {utilizati  in UNIT "BILIN" si "Z"}

:integer;
Y. {valoare curenta  la cit ire sau scriere fişiere REAL}
Ydatmin ,Ydatmax. {utilizate la scalarea valorilor din fişiere *.DAT }
Ytrtmin,y tr tmax, { " " *.TRT }
Ymin,Ymax, { " " pt ambele }
Fe? {frecv. de eşantionare cu care s-a "cules" semnalul  aflat in fişiere ♦.DAT}
Fmax,
deltaf,
Hmes,Fimes,
Fp, {f. limita  de trecere a benzii  }
Fa, { o a doua frecventa din afara benzii la care se va impune o atenuare Amin}
Amin, {atenuarea impusa la Fa}
Epsilon,  {necesar la formula de calculul Cebisev}
Riple, {"salturile" in banda de trecere la fct. Cebisev}
Ntemp,R E,IM : real;
n u m e f i s  ,n_fis,numecauta, 
nume_fisdat,nume_fistr t , 
prenume : s tr ing[20].
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datefis ; SearchRec;
t ra t ,w ind,c l ip .c ic lu ,cadru  : boolean; 
t i t re , t i t lu  ; Avectcauta;
Y lm es ,Y 2m es .Y m es  : Avect;
car : char;
f e r l , fer2 ,fer3 ,fer4 ,
fer5,fer6,fer  : ViewPortType;
fis : file of  real;

procedure IDENTINITGRAPH;
procedure INTRNUM GRAPH(gX O,gYO,gXl,gYl:in teger;var  NUM real) 
procedure  INTRstrGRAPH(gXO,gYO,gX 1 ,gY 1:in teger;var  SIR:string); 
procedure L ISTAFIS(numecauta:s tr ing  ;i :integer; var t it lu:vectcauta,  var  Nfisgas integer); 
procedure FILTRU_QRS(tip_fi l tru : in teger;nume_fis:s tr ing;var  tip_filtru_afis:string); 
p rocedure INTRODPARAM_BILIN_si_Z(ferl,fer2:vievvPortType;gXO,gYO,gXl.gYl:integer); 
procedure AFITEXT;
procedure AflaExtreme(n_fis :st ring ;var nr_elem:integer;var  Ymin,Ymax:real);  
procedure SETFER(var fer l,fer2: viewportType);
procedure SETFERl(ferl, fer2:VievvPortType,var  gX 0 ,g Y 0 ,g X l ,g Y l  :integer;var clip:boolean);
procedure SETFER2(ferl . fer2 :ViewPortType;var gX 0,gY 0 ,gX l.gY l: in teger ;var  clip boolean);
procedure DesCadre(  gX 0 ,gY 0 .g X l .g Y l : in teg e r ) ;
procedure SELNK(var i :integer);
procedure SELEC TIE_FERE A STR A l(var  i: integer ),

IM PLEM ENT ATION
{................................................................................................................................................................}
procedure FILTRU_QRS(tip_fi l tru: integer;nume_fis:s tr ing;var  tip_filtru_afis:string);
CONST

N l m i n  =-170; {coordonata de inceput }
NmaxQRS =10; {nr de intervale RR memorate}

TYPE
vectdat  = array[Nlm in. .NDATm ax] of  real;
vecttr t  = a rray[N lm in.  .NDATmax] of real;
vectIZOEL = array[ 1 . NmaxQRS. 1 .2 ]  of integer;
vectIZOEL2 = array[l . .Nm axQR S] of  real;

VAR
Şablon :array[0..20] of real;
Y2,z2, Y l , z l  :vectdat;
Ydat ;vectdat; {!! Vectdat  are o lungime mai mare.de la -N lm in  la 0. pentru ca in

calculul primelor valori Ytrt  (incepind cu Ytrt(0)).sa fieasigurate valori
nule de calcul Ydat(-l) ,Ydat(-2) . . . .Astfel  se inlatura efectul "tranzitoriu" 
necunoscut de la inceputul creeri fişierului f is tr t}

Ytrt  :vecttrt; { si vect Ytrt trebuie sa fie extins pt. filtrele recursive}
Y reper  ; vectIZOEL,
Pan ta  :vectIZOEL2;
Y tem p ,Y tem p_ l .
x,dx,nivel ,
panta_limita .  {pentru "infasuratoare inferioara"}
p rag .dY  :real;
m,n,i , j ,k ,p ,q .
I rep2 ,I rep l .
Iret, {coordonata ul timului minim retinut}
d l . r r  :integer;
f isdat,f istr t  :file of real; {fisdat-fisier  de date existent}

n u m e f m '  :str ing[30]; {fistrt- - ce va f. creat prin procesarea datelor din f.sdat } 

flag_QRS,
f lag_refacere :boolean;
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BEGIN
for i := N lm in  to Ndatmax do begin Ydat[ i]:=0; Y l[ i ] := 0 ;  y2[i]:=0;  z l [ i ] :=0 ;  z2[i]:=0; end;
num e_fis :=copy(num e_fis , l ,pos( ' . \num e_fis )- l ) ;
assign(infofis,"+copy(nume_fis,l ,4)+ '_QRS.INF') ;
rewrite( infofis);
for i: = l to 10 do infodate[i] :='
infodate[l] :  = {nume_fis} 'PREPROCESARE/INF';
infodate[3]:= 'N dat= '+ ' l  100 '{ tem pstr l};
infodate[4]:= 'Fe=,+'200 '{tempstr2};
infodate[8] :=nume_fis;
infodate[9]:= '
in foda te [10 ] : -  ';
\vr ite(infofis, infodate);
close(infofis);
numefdat:="+nume_fis+ '.DAT;
n u m e f t r t : - ,+copy(num e_fis , l ,4)+ ,_ Q R S .T R T ;
assign(fisdat,numefdat) ;
assign(fis trt ,numeftrt) ;
reset(fisdat);
rewrite(fistr t);
i: = l; {indicele citiri i din fişierul de date}
for p: = l to NmaxQRS do for q: = l to 2 do Yreper[p?q]:=0; { constante  pt izoelectrica}
for p: = l to NmaxQRS do panta[p]:=0, rr:=0; j : = 1;
p:=0; {nr curent  al unui eşantion din cadrul unui  complex la refacere}
d l : = 13 {13} ; {diferenţa dintre punctul fiducial  si momentul sesizării  QRS}
flag_QRS:=fa lse; flag_refacere:=false;
nivel:=50; {var iabila de la prag...}
Y tem p_ l:= 0 ;  {lungimea folosita in relaţia de recursivitate}
Panta_limita: = 10; { constante pt infasuratoare infer}
lret:=0;

{********************** pentru f ilt rare cu şablon creat din  semnal *******************} 
if  tip_filtru=46 then {se creaza initial  şablonul} 

begin
q: = 12.{lungimea şablonului} 
x:=0; 
m:=0; 
repeat 

read(fisdat,Ydat[i]);
Z 1 [ i] :=-( Y da t[ i l+Y dat[i -1 ] ) /2-(Ydat[ i-1 ]+Ydat[i-2])* 1 /4+(Ydat[i-21+Ydat[i-3])*0+ 

(Ydat[i-3 ]+Y dat[i -4 ])* l /4+(Y dat[ i -41+Y dat[i -5 ])* l /2+(Y dat[ i -5 ]+Y dat[ i -6 ])* l /4+  
(Ydat[i-6)+Ydat[i-7])*0-(Ydat[ i-7]+Ydat[i-8])* 1/4; 

if Z l [ i ]> x  then x:=Z 1 [i] ; 
i f i > 1 0 0 t h e n  begin 

if  Z l[ i-10]>(x*0 .8)  then 
begin

for k:=0 to q do Sablon[kl:=Ydat[ i-20+k]; 
inc(m);  

end; 
end; 

inc(i);
until (eof(f isdat))or(m=l);
seek(fisdat,0);{pregatim din nou fişierul  pentru a fi citi t de la cap}
{urmeaza "normarea" şablonului}
for k:=0 to q do Sablon[k]:= Sablon[k]/x;
x:=0;
for k:=0 to q do x:=x+ Sablon[k];
for k:=0 to q do Sablon[k]:=Sablon[k]-x/(q+l) ;
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i: = l;  
end; 

repeat
read(fisdat,Ydat[i]);************ * * ** * Jfc * * *****,~

« Derivata 2 patru puncte **********************>
if  t ip_ f i l t ru= l  then beg in  tip_fil tru_afis:=T>erivata 2 "patru puncte" ’ 
Y temp:=-Ydat[i]+2*Ydat[i-4]-Ydat[ i-8];{  filtru QRS_1 .acoperitor ’ 

la care se identifica unda R cu 4 eşantioane 
la s t ingă si 3 eşantioane la dreapta ,1a
o eşantionare  de 200 es/sec} 

end;
I *****************£• j^ru ¿gj-jy orcj  ̂ "patru puncte"**********************} 

if  tip_filtru=2 then begin tip_fi ltru_afis:='Derivata 3 "patru puncte" ’
Ytemp;=Ydat[i]-4*Ydat[i-4]+6*Ydat[i-8]-4*Ydat[i-12]+Ydat[i-16];
end;

{*** CORELAŢII ***}

{***********filtru  tip corelaţie cu un "triunghi" , şablon simplu SS1******************} 
if tip_filtru=30 then begin  t ip_fi l tru_afis : =’ Şablon SS1 ' ;
Y tem p:=Y dat[ i - l ]*  1* l /4+Ydat[i-2)*2* l/4+Ydat[i-3]*3* 1/4+ 

Y dat[ i -4 ]*4* l /4+Y dat(i -5 ]*3* l/4+Y da t( i -6 ]*2* l /4+Y dat[ i -7 ]*  1*1/4; 
end;

|* * * * * * * * * * * * fillru lip core ia t je cu un ..alt tr iunghi" şablon simplu SS2*****************} 
if  t ip_ f i l t ru= 31 then begin t i p f i l t r u a f i s : -  Şablon SS2 ';
Ytemp:= -Ydat[i]* l /2+ Y d a t[ i - l ]* 0  +Ydat[i-2]* 1/2+ 

Y da t [ i -3 ]* l+Y dat[ i-4 ]* l /2+Y dat[i -5 ]*0-Y dat[ i -6 ]* l /2 ;  
end;

{************filtrU tip corelaţ ie cu der ivare  pe şablon simplu SS1**********************} 
if  t ip_fi ltru=32 then begin t i p f i l t r u a f i s : -  SS1+FTS ' ; 
Y tem p:=Y d a t[ i - l ]* l* l /4 + Y d a t[ i -2 ]* 2 * l /4 + Y d a t[ i -3 ]* 3 * l /4 +  

Y dat[ i -4 ]*4* l /4+Y dat[i -5 ]*3* l/4+Y dat[ i -6 ]*2* l /4+Y dat[ i -7 ]*  1*1/4- 
(Y d a t [ i -2 ]* l* l /4+ Y da t[ i -3 ]*2* l /4+ Y da t[ i-4 ]*3* l /4+  
Y dat[ i-5 ]*4* l/4+Y dat[i-6 ]*3* l/4+Y datf i-7 ]*2* l/4+Y dat[ i-8J*  1*1/4); 
end;

|*************j-jj tru ţjp corelaţie cu derivare  pe şablon simplu SSI*********************} 
i f  tip_fi ltru=33 then begin t ip_fi l tru_afis :-  SS2+FTS ';
Y temp:= -Y d a t [ i ]* l /2 + Y d a t[ i - l ]* 0  +Ydat[i-2]* 1/2+ 

Y dat[ i -3 ]* l+Y dat[ i-4 ]* l /2+Y dat[ i -5 ]*0-Y dat[ i -6 ]* l /2  
- ( -Y da t [ i - l ]* l /2+ Y da t[ i -2 ]*0  +Ydat[ i-3]* l/2+  
Y dat[ i -4 ]* l+Y dat[ i-5 ]* l /2+Y dat[i -6 ]*0-Y datf i -7 ]* l /2 );  

end;
{*** Corelaţii  plus FTJ ***}

t jp corelaţie cu un triungi aflat si sub axa**********************} 
if t ip_fil tru=41 then begin tip_filtru_afis:=' Şablon 1+FTS ';
Ytemp:=- Ydat[i]-  Y da t[ i-1]* l/2+Ydat[i-2]*0 +Ydat[i-3]* 1/2+ 

Y dat[ i -4 ]* l+Y dat[ i-5 ]* l /2+Y dat[i -6 ]*0-Y dat[ i -7 ]* l /2 ;  
end;

ţ***************fil tru  tip corelaţie cu un alt triungi aflat si sub axa********************} 
if  t ip_fi ltru=42 then begin t ip_fi l tru_afis :-  Şablon 2+FTS ';
Ytemp =- Ydat[i]* 1/2- Ydat[i-1]* 1 /2+Ydat[i-2]*0+Ydat[i-3]* 1/2+
Y d a t[ i -4 ]* l+ Y d a t [ i -5 ]* l /2 + Y d a t [ i - 6 ]* 0 -Y d a t [ i -7 ] *  1/2- Ydat[ i-8 ]* l /2 :

ţ *******#*******filtru  tip corelaţ ie cu un alt triungi aflat si sub axa***************** * } 
if  tip filtru=43 then begin tip_filtru_afis:= ' Şablon 3+FTS ';
Ytemp:=- Y d a t [ i ]* l /2 -  Y d a t [ i - l l* l /4 + Y d a t [ i -2 ]* 0 + Y d a t [ i -3 ] * l /4 +
Y dat i i -4 ]* 1 /2+Ydat[i-5]*3/4+Ydat[ i-6]* 1 /2+Ydat[i-7]*1/4- Ydat[i-8]*0

-Ydat[i-9]*l/4-Ydat[i-10]*l/2-(Ydat[i-ll]+Ydat[i-12]+Ydat[i-13])*l/4;
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end;
t jp coreia tie cu un alt  tr iungi aflat  si sub a xa*******************} 

if tip_fi l tru=44 then begin t ip_ f i l t ru_af is : -  Şablon 4+FTS 
Ytemp:=- Y da t [ i ]* l /2 -  Y da t[ i - l ]* l /4 + Y d a t[ i -2 ]* 0 + Y d a t[ i -3 ]* l /4 +  
Y dat[ i -4 ]* l /2+Y dat[i -5 ]*3 /4+Y dat[i -6 ]*  l /2+ Y dat[ i-7 ]* l /4 -  Ydat[ i-8]*0 

-Y d a t [ i -9 ]* l/4 -Y da t[ i -10 ]* l /2
-(Ydat  [ i -1 l ]+Y dat[i-12]+Y dat[ i-13]+Y dat[ i-14]+Y dat[ i-15]+Y dat[ i-16])* l/8 ;  

end;
tip coreia t ie p ius FTS *************************************} 

if  tip_filtru=45 then begin t ip_ f i l t ru_af is : -  Şablon 5+FTS+FTJ 
Ytemp:=-(  Y dat[ i]+Y dat[ i - l] ) /2 -(Y dat[ i- l ]+Y dat[ i -2 ])* l /4+(Y dat[ i -2 ]+Y da t[ i -3 ])*0+  
(Ydat[i-3]+Ydat[i-4])* 1 /4+(Ydat[i-4]+Ydat[ i-5])* 1 /2+(Ydat[i-5]+Ydat[ i-6])* 114+
(Ydat [ i-6]+Ydat[i-7])*0-(Ydat[i-7]+Ydat[i-8])* 1/4 {- Ydat[i-8]}; end;

{***Sablon din SEMNAL***}

coreiatie cu şablon "din semnal" plus FTS ******************} 
if t ip_filtru=46 then begin t i p f i l t r u a f i s : -  Şablon "din semnal" ';
Ytemp:=0;
for k:=0 to q do Ytemp:=Ytemp+Ydat[i-k]*Sablon[q-k];  end;

{*** FILTRE LUNGIM E / ENERGIE ***}

I j j p  "lungime
if t ip_fi ltru=5 then begin t ip_ f i l t ru_af is : -  Lungime " 8 " '; 
Y tem p:=Y tem p_ l+SQ R T ((Y dat[ i ] -Y dat[ i- l ] )* (Y dat[ i] -Y dat[ i - l ] ) ) -  

SQRT((Ydat[ i-9]-Ydat[i-8])*(Ydat[ i-9]-Ydat[ i-8]));
Y t e m p l  :=Ytemp; end;

I*****************fi ţ t ril tip "lungime 6 "******************************************} 
if  t ip_filtru=6 then begin t i p f i l t r u a f i s : -  Lungime " 6 " 
Y tem p:=Y tem p_ l+SQ R T ((Y dat[ i ] -Y dat[ i- l ] )* (Y dat[ i] -Y dat[ i - l ] ) ) -  

SQRT(( Ydat[ i-7]-Ydat [i-6] )*( Ydat [i-7]-Ydat [i-6]));
Y t e m p l  ;=Ytemp; end;

I jjp "energie 8"*****************************************}
if t ip_filtru=7 then begin tip filtru a f i s : -  Energie "8" ’; 
Y tem p:= Y tem p_ l+ ((Y dat[ i ] -Y dat[ i - l ] )* (Y dat[ i ] -Y dat[ i - l ] ) ) -  

((Ydat[ i-9]-Ydat[ i-8])*(Ydat[ i-9]-Ydat[i-8])) ;
Y t e m p l  :=Ytemp; end;

tip "ennergie  6"***************************************} 
if t ip_fi ltru=8 then begin t i p f i l t r u a f i s : -  Energie "6" '; 
Y tem p:= Y tem p_ l+ ((Y dat[ i ] -Y dat[ i - l ] )* (Y dat[ i ] -Y dat[ i - l ] ) ) -  

((Ydat [i-7]-Ydat [i-6] )*(Ydat[ i-7]-Ydat [i-6]));
Y tem p_l:=Y tem p;  end;

{*** ALTE FILTRE LINIARE ***}

ţ * * * * * * * * * * * * * * * * f ţ i t r u  ţ jp  •iţr ju n gj1i u i a r " * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * j
if  tip_fi ltru=9 then begin tip filtru a f i s : -  T r iunghiular
Y l[ i ] := Y l[ i - l ]+ (Y d a t [ i ] -Y d a t [ i -4 ] ) /4 ;
z l [ i ] := z l [ i - l ]+ (Y l [ i ] -Y l [ i -4 ] ) /4 ;
y2[ i] :=y2[i- l]+(Ydat[ i] -Ydat[ i-160]) /160;
z2[i]:=z2[i-l]+(y2[i]-y2[i-160])/160;
Ytemp:=(zl[i-156]-z2[ i]) ;  end;

{*** FILTRE NELINIARE ***}

ţ + ****************REAXARE dupa infasuratoarea inferioara********************} 
if  t ip_fi ltru=12 then begin t ip_ f i l t ru_af is : -  Axare infasuratoare infer.
{se face initial  o fi ltrare-  corelaţ ie S5 + FTS}

Z l[ i ] := - (  Y dat[ i]+Y dat[ i - l] ) /2 -(Y dat[ i- l ]+Y dat[ i -2 ])* l /4+(Y dat[ i -2 ]+Y da t[ i -3 ])*0+  
(Y da t [ i -3 ]+Y dat[i -4 ])* l /4+(Y da t[ i -4 ]+Y dat[ i -5 ])* l /2+(Y dat[ i -5 ]+Y dat[ i -6 ])* l /4+
(Ydat [ i-6]+Ydat[i-7])*0-( Ydat [i -7]+Ydat[i-8])*  1/4;
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{ Z I [ i ] Y d a t [ i ] ;} {fara f il t ra re  prealabila}
{urmeaya axarea}
x := (Z l[ i] -Z l[ I re t ] ) / ( I - I re t ) ;  {x =panta dintre puncul curent si ultimul minim retinut} 

{I re t=coordonata ult imului minim retinut} 
if  x<panta_lim ita  then  
begin

if ( Z 1 [i]>Z 1 [ i -1 ] )an d ( ( i -1) > Iret) then  
begin 

for k :=Iret  to (i-1) do
Z2 [k ] : =Z 1 [kl-Z  1 [Iret]-(Z 1 [ i -1 ]-Z 1 [Iret])*(k-Iret)/(i- 1-Iret);
Iret :=i-1;

end;
end;

Ytemp:=Z2[i-10],
end;

selecţiei fi ltrelor****************************}
\vrite(fist rt,Ytemp);
i := i+ l;

until  (eof( f isdat))or( i=Ndatmax);
close(fisdat);
close(fistr t);

END;
ţ*****************************  {of Filtru q r s  }****** ********** ****************}
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ANEXA A3

P R O G R A M
PENTRU DE ANALIZĂ ŞI PROCESARE "OFFLINE"  

A SEMNALELOR ECG

PROGRAM QRS;
USES crt,Dos, Graph, F d i s c r ,  Cardinal,Bilin,Transf_Z,

Afi2supr,Afis2fis .FFT,SUM_fis ,copy_ECG,id_QRS,praguri,
Objects, Views, Drivers, Menus, App;

TYPE
PM vB ackground  = ATMyBackground;

T M yB ackground  = object(TBackground) 
constructor  In it(var  Bounds: TRect); 
procedure Draw; vir tual;end;

PMvDesktop = ATMyDesktop;
TMyDesktop = object(TDesktop) 

procedure In itBackground; virtual;end;
HApp = object (TApplication) 

procedure InitM enuBar;  virtual; 
procedure H andleEvent(var  Event: TEvent);  virtual, 
procedure InitS tatusLine;  virtual; 
function GetPalette: PPalette; virtual,  
procedure InitDesktop; vir tual;end;

CONST
Ndatm ax = 1100; cmSin = 120; cmsinsin = 121; cmFisFis = 110;
cmCopyA = 1 1 1 ;  cmCopyB = 2 1 1 ;  cmFFT = 1 1 2 ;  cmFDiscr = 1 1 3 ;
cm Cardinal  = 114; cmBilin  = 1 1 5 ;  cmTransfZ = 1 1 6 ;  cmAfi2Fis = 1 1 8 ;
cmAfiSupr = 1 1 9 ;  cm Q R Sl = 2 0 1 ;  cmQRS2 = 202;
cmQRS30 = 2030; cm Q R S31 = 2031; cmQRS32 = 2032; cmQRS33 = 2033;
cmQRS41 = 2041; cmQRS42 = 2042; cmQRS43 = 2043; cmQRS44 = 2044;
cmQRS45 = 2045; cmQRS46 = 2046;
cmQRS5 = 205; cmQRS6 = 206; cmQRS7 = 207; cmQRS8 = 208;
cmQRS9 = 209; cmQRSlO = 2 1 0 ;  cmQRS12 = 2 1 2 ;  cmPRAGl = 360;

VAR
Buffer : A rray[0 . .20000] of Word; 

procedure Activate;  
var  T : TEvent; 
begin

T.W hat := evCommand;
T .C om m and := cmM enu;
T.InfoPtr  := nil ,
ApplicationA.PutEvent(T);

end;

constructor TM yBackground .Init (var  Bounds. TRect). 
begin

inheri ted Init(Bounds, '.'); 
end;
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{....................................................................................................................................................................}
procedure TMyBackground.Draw; 
var DrawBuffer: TDrawBuffer;  
begin 

inherited Draw;
MoveStr(DrawBuffer, ' 31);
WriteLine(Size.X DIV 2 - 18, Size.Y DIV 2 - 2 ,  36, 8, DrawBuffer);
MoveStr(DrawBuffer, ' Q R S \  31);
WriteLine(Size.X DIV 2 - 18,S iz e .Y  DIV 2 + 0, 36, 1, DrawBuffer);
MoveStr(DrawBuffer, ' loan  P. MIHU 31);
WriteLine(Size.X DIV 2 - 18, Size.Y DIV 2 + 3, 36, 1, DrawBuffer);
MoveStr(DrawBuffer, ' Universi ta tea Sibiu', 31);
WriteLine(Size.X DIV 2 - 17, Size.Y DIV 2 + 4, 34, 1, DrawBuffer);

end;
{....................................................................................................................................................................}
procedure TMyDesktop.In itBackground; 
var R: TRect; 
begin 

GetExtent(R);
Background := New(PMyBackground, Init(R));  

end;
{..................................................................................................................................................................... }
procedure HApp.InitDesktop, 
var R: TRect; 
begin 

GetExtent(R);
R.Grovv(0, -1);
Desktop ;= New(PMyDesktop,  Init(R)); 

end,
{..................................................................................................................................................................... }
function HApp.GetPalette: PPalette; 
const

CAppColor  =#S79#S70#S78#S74#S4F#S48#S4E#S17#S1F#$1 A#S31#S31#$1E#S71#S1F + 
#S37#S3F#S3A#S13#S 13#S3E#S21#S3F#S70#S7F#S7A#S13#S13#S70#$7F#S7E + 
#S70#S7F#S7A#S13#S13#$70#S70#S7F#S7E#S20#$2B#$2F#S78#S2E#S70#S30 + 
#S3F#S3E#S 1F#S2F#S1 A#S20#S72#S31#S31#$30#S2F#$3E#S3 l#$13#S38#SOO +
#S 17#S 1F#S 1 A#S71#$71#S 1E#S 17#S 1F#S 1E#S20#S2B#$2F#S78#$2E#S 10#$30 + 
#S3F#S3E#$70#$2F#S7A#S20#S12#S31#$31#S30#$2F#$3E#S31#$13#$38#$00 + 

#S7F#S7E#S1F#S2F#S1 A#S20#$32#S31#$71#$70#S2F#$7E#S71#S13#S38#S00;
CHelpColor  = #S07#S7F#$7A#$71#S71#$70#$7E#$0E;
CNewColor = CAppColor{ + CHelpColor} ;
CNewBlackWhite = CAppBlackWhite{ + CHelpBlackWhite},
CNewMonochrome = CAppM onochrome{ + CHelpMonochrome};
P; ar ray[apColor..apMonochrome] of  str ing[Length(CNewColor)]  =

(CNewColor,  CNewBlackWhite, CNewMonochrome);
begin

GetPalette := @P[AppPalette] ,  
end;
{................................................................................................................................................................... }
procedure HApp.InitMenuBar; 
var R : TRect; 
begin 

GetExtent(R);
R.B.Y := R A Y + 1;
MenuBar := new(PMenuBar,  Init(R, NewMenu(

NewSubMenu('S~e~mnale '.  hcNoContext, NewMenu(
NewItemC Sinus', ", kbNoKey, cmSin, hcNoContext,
Newltem(' Sinus+Sinus' , ", kbNoKey, cmSinSin, hcNoContext ,
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Ne\vLine(
NewItemOSumare 2 semnale' , ", kbNoKev, cmFisFis, hcNoContext 
NewLine(
NewItemC A :\* .D A T , ", kbNoKey, cmCopvA, hcNoContext 
NewItemC B :\* .D A T, ", kbNoKey, cmCopvB, hcNoContext 
Ne\vLine(
Newltem(' E~x~it ', ", kbNoKey, cmQuit,  hcNoContext, nil)))))))))), 

NewSubM enu( '~0~sciloscop ',  hcNoContext,  NewMenu(
NewItemCSemnale Separate' , ”, kbNoKey, cmAfi2Fis,  hcNoContext, 
NewItemCSemnale Suprapuse ', ", kbNoKey, cmAfiSupr,  hcNoContext,
NewLine(
NewItem('E~x~it ',  'Alt+X',  kbAltX, cmQuit,  hcNoContext, nil))))), 

NewSubM enu('~S~pectru  ', hcNoContext . NewMenu(
NewItemC FF~T~', ", kbNoKey, cmfft, hcNoContext,
NewLine(
NewItemC altele.. . ' ,  ", kbNoKey, cmfft, hcNoContext,  nil)))), 

NewSubM enu('Tr.~L~INIARE',  hcNoContext,  NewMenu(
N ewItem ( 'T ransf  Fourier ', ", kbNoKey, cmCardinal, hcNoContext, 
NewItemCFourier Discreta '. ", kbNoKey. cmFdiscr, hcNoContext,
NewLine(
N ewItem( 'T ransf  BILINIARA',  ", kbNoKey. cmBilin,  hcNoContext. 
NewItem ( 'T ransf  Z', ", kbNoKey, cmTransfZ, hcNoContext, nil)))))).

NewSubM enu(Tr .SPE ~C~IFICE ',  hcNoContext,  NewMenu(
NewSubMenuC LINIARE ', hcNoContext. NewMenu(
NewSubMenuC Derivate '. hcNoContext. NewMenu(

NewItem('ord2,"4puncte" '. ", kbNoKey, cm Q R Sl,  hcNoContext, 
NewItem('ord3,"4puncte" '. kbNoKey. cmQRS2, hcNoContext,
NewLine(
NewItem('E~x~it '.  'Alt+X'. kbAltX, cmQuit, hcNoContext. nil))))),
NewLine(

NewSubMenuC Corelaţie '. hcNoContext, NewMenu(
NewSubMenuC Corelaţie SIMPLA'. hcNoContext. NewMenu(

NewItem('Corelat ie l  ', ", kbNoKey, cmQRS30, hcNoContext, 
NewItem('Corelatie2 '. ", kbNoKey. cmQRS31. hcNoContext. 
NewItem ( 'C ore la t ie l+FTS '. kbNoKey. cmQRS32. hcNoContext. 
NewItem('Corelatie2+FTS ', ", kbNoKey. cmQRS33, hcNoContext. nil))))).

NewSubMenuC Corelaţie + FTS', hcNoContext. NewMenu(
NewItem('Sablon 1+FTS ', ", kbNoKey. cmQRS41. hcNoContext.
NewItem('Sablon 2+FTS '. ", kbNoKey. cmQRS42. hcNoContext,
NewItem('Sablon 3+FTS '. ". kbNoKey. cmQRS43. hcNoContext.
NewItemCSablon 4+FTS '. kbNoKey. cmQRS44, hcNoContext,
NewItem('Sablon 5+FTS'. ", kbNoKey. cmQRS45. hcNoContext. 
NewItemCSablon "din sem nal’". kbNoKey. cmQRS46, hcNoContext.
NewLine(
NewItem('E~x~it '. 'Alt+X'. kbAltX. cmQuit. hcNoContext. ml))))))))).
NewLine(

NewSubM enu('Transformata LUNGIME '. hcNoContext. NewMenu( 
Newltem('lungime"8" ". kbNoKey. cmQRS5. hcNoContext.
NewItem('lungime"6'" . ". kbNoKey. cmQRS6. hcNoContext.
NewLine(
N ewItem('E~x~it \  'Alt+X\ kbAltX. cmQuit. hcNoContext. nil))))).
NewLine(  vr

NewSubM enu(’Transformata Energie '. hcNoContext. NewMenui 
NewItem('Energie"8 ''  kbNoKey. cmQRS7. hcNoContext.
Ne\vItem('Energie"6” kbNoKey. cmQRS8. hcNoContext.

N e«Item('E~x~it ' .  'Alt+X'. kbAltX. cmQuit. hcNoContext. ml))))).
NewLine(

ml))).
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NevvSubMenu('Triunghi hcNoContext, Ne\vMenu(
N e w Item ( 'T r iungh i l  ", kbNoKey, cmQRS9, hcNoContext,  nil)) , nil)))))))))) ,
NewLine(

NewSubMenuO NELINIARE ', hcNoContext,  NevvMenu(
Ne\vSubMenu('L inie  izoelectrica', hcNoContext,  NewMenu(

New Item ( 'V arian ta  1 ", kbNoKey, cmQRSIO, hcNoContext,
Ne\vLine(
NewItem('E~x~it ',  'Alt+X', kbAltX, cmQuit, hcNoContext,  nil)))),

Ne\vSubMenu('A xare dupa Infasuratoare inf.', hcNoContext,  NewMenu(
N ew Item ( 'V arian ta  1 ', ", kbNoKey, cmQRS12, hcNoContext, nil)),

NewSubM enu('M edian ' ,  hcNoContext. NewMenu(
N ew Item ( 'V arian ta  1 ', ", kbNoKey, cmQRSIO, hcNoContext, nil)),
NevvLine(
N e\vI tem ('E~x~it \  'Alt+X', kbAltX, cmQuit, hcNoContext,  nil)))))) , nil)))),

N ew SubM enu(Tdent.~Q ~RS\ hcNoContext, Ne\vMenu(
N ew SubM enufP t .  transf. specifice LINIARE ', hcNoContext, NewM enu(

NevvItem('Praguri ADAPTATIVE ', ", kbNoKey, cm PR A G l, hcNoContext, 
Ne\vItem('Praguri NE ADAPTATIVE'. ", kbNoKey, cm PR A G l,  hcNoContext,
NevvLine(
N ew Item ( 'E~x~ it \  'Alt+X', kbAltX, cmQuit, hcNoContext , ni l))))) ,
Ne\vLine(

Ne\vSubMenu('AMPILTUDINE-DURATA',  hcNoContext,  NewMenu(
NevvItem('Varianta 1 ', ", kbNoKey, cmAMPDUR, hcNoContext,
Ne\vItem('Varianta  2 ', ", kbNoKey, cmAMPDUR, hcNoContext,
Ne\vLine(
Ne\vItem('E~x~it '.  'Alt+X', kbAltX, cmQuit,  hcNoContext , ni l))))) ,
NewLine(
NewItemC ........ ', ", kbNoKey, cmQuit. hcNoContext,
NevvLine(
NewItem('E~x~it ',  'Alt+X', kbAltX, cmQuit, hcNoContext , nil)))))))) , 

Ne\vSubMenu('~A~larma',  hcNoContext, NewMenu(
NewItemC Aritmie  1 ', ", kbNoKey, cm QR Sl,  hcNoContext,
NewItemC A ritmie 2 ", kbNoKey, cm Q R Sl,  hcNoContext,
NewItemC........................', ", kbNoKey, cm QR Sl,  hcNoContext,
NewLine(
N ew Item ( 'E ~x~ it \  'Alt+X', kbAltX, cmQuit,  hcNoContext,  nil)))))) , nil))))))))));

end,
{.....................................................................................................................................................................}
procedure HApp.InitSta tusLine;  
var  R : TRect; 
begin 

GetExtent(R);
R.A.Y := R.B.Y - 1;
StatusLine := new(PSta tusLine, Init(R, NewStatusDef(0, 2000,

NewStatusKey('~F10~ Meniu', kbFIO, cmMenu,
NewStatusKey('~Alt-X~ Exit', kbAltX, cmQuit, nil)), nil))); 

end;
{.....................................................................................................................................................................}
procedure HApp.H andleEvent;  
begin

inheri ted  HandleEvent(Event) ;  
if  Event. W hat = evC omm and then 
case Even t .C om m and  of

cmSin: { p r o c l l } ;
cmSinSin:  {proc_12};
cmFisFis: proc_14;
cmCopyA: proc_21
cmCopyB. proc_22
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cm F F T : beg in  p ro c _ 3 1; activate;end;
cmFDiscr:  begin  proc_41;activate;end;
cm Card inal  : begin  proc_42;activate;end; 
cmBilin: begin  proc_43;activate;end;
cmTransfZ  : begin  proc_44;activate;end;
cm Q R Sl:  begin t ip______fi l t ru : = 1; proc_45;activate;end;
cmQRS2: begin  tip_fi ltru:= 2; proc_45;activate;end;
cmQRS30: begin t ip_fi 1 t ru : = 30; proc_45;activate;end;
cm Q R S 3 1: begin  t ip_f i l t ru : = 31; proc_45;activate;end;
cmQRS32: begin t ip_fi l t ru : = 32; proc_45;activate;end;
cmQRS33: begin  tip_fi ltru:= 33; proc_45;activate;end;
cmQRS41; begin tip_fi ltru:= 41; proc_45;activate;end;
cmQRS42: begin  tip_fi ltru:= 42; proc_45;activate;end;
cmQRS43: begin tip_fi ltru:= 43; proc_45;activate;end;
cmQRS44: begin t ip_fi ltru:= 44; proc_45;activate;end;
cmQRS45: begin tip_fi ltru:= 45; proc_45;activate;end;
cmQRS46; begin tip_filtru:= 46; proc_45; activate;end; 
cmQRS5: begin tip_filtru:= 5; proc_45; activate;end;
cmQRS6: begin tip_filtru:= 6; proc_45; activate;end;
cmQRS7; begin tip_fi ltru:= 7; proc_45; activate;end;
cmQRS8: begin tip_filtru:= 8; proc_45; activate;end;
cmQRS9: begin tip_filtru:= 9; proc_45; activate;end;
cmQRSlO: begin tip_filtru:= 10; proc_45; activate;end;
cmQRS12: begin tip_filtru:= 12; proc_45; activate;end;
cmAfi2Fis : begin proc_51; Activate.end;
cmAfiSupr : beginproc_52; Activate;end;
cm PRA G l ; begin proc_70; Activate; end;

end;
desktopA.dra\v;
menubarA.dra\v;
statuslineA.dravv;

end;
{....................................................... {inceput program principal QRS}............................................................ }
VAR 

MApp ; HApp;
BEGIN

MApp.Init ;
MApp.Run;
MApp. Done;

END.
UNIT CARDINAL; {Filtrare cu ajutorul transformatei  Fourier}

INTERFACE
uses DOS,CRT,GRAPH,DEPOT,F discr.desene; 
procedure PROC_42;

IMPLEMENTATION

C° nSt dreptunghi:a rray[  1 4 ]  of PointTypc = ((x:5;y:5).(x:630;y:5). (x:630:y: 165).(x:5;y: 165)); 

var
F,Ft,Fi,Fs{,Fe,Fmax,deltaf,} :real; .........................

procedure INTRODPARAM(ferl,fer2:vie\vPortType;gXO,gYO,gXl.gYl integer );
varj :integer;

Ntemp:real;
TempStr ;str ing[7] ,

begin
Set ViewPort(0.0,GetMaxX,GetMaxY. true);
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SETFER(ferl ,fer2);
DESCADRJE(1,415,160,460); {cadrul pt fer. mica de afisaj Fe ,Ft,Fi,Fs }
DESCADRE(170,415,240,460); {cadrul pt fer. mica de afisaj N }
S E T FE R 2 (fe r l , fe r2 ,g X 0 ,g Y 0 ,g X l ,g Y l ,c l ip ) ;
setvie\vport(gXO+1 .g Y 0 + 1 ,gX 1-1 ,gY 1 -1 ,clip);
clearViewPort;
SetVie\vPort(0,0,GetMaxX,GetMaxY,true);
SetColor(6);
OutTe\txy(  1,225,' Introduceti: ');
OutTe\txy( 1,240,' 1. frecventa de e ş a n t i o n a r e ............................. Fe = Hz');
IN TR N U M G R A PH (450 ,240 ,l , l ,Fe) ,
str(Round(Fe):0 ,TempStr) ;
OutTextxy(20,420,’ Fe(Hz) = ’+TempStr) ;  
if  tip in [1,2] then begin

OutTextxy(1,260,’ 2. frecventa de trecere = frecventa limita’);
if  t ip= l  then OutTextxy( 1,270,’ superioara a benzii de trecere ( - 3 d B ) ');
i f  tip=2 then OutTextxy( 1,270,' inferioara  a benzii de trecere ( - 3 d B ) ');
OutTextxy( 1,280,' a f iltrului . ');
OutTextxy( 1,290,' Atentie!  F t < F e / 2 ................................... Ft = Hz');

INTRNUM GRAPH(450,290,1,1 ,Ft); 
str(Round(Ft) ;0 ,TempStr);
OutTextxy(20,430,' Ft(Hz) = '+TempStr) ;  
end;
if  tip in [3,4] then begin

OutTextxy( 1,260,' 2. frecventa inferioara a benzii de trecere ');
OutTextxy( 1,270,' a f i lt rului trece banda (FTB)...................... Fi = Hz ');
INTR NUM GR APH(450,270,1, l ,Fi);  
str(Round(Fi) :0 ,TempStr),
C)utTextxy(20,430.' Fi(Hz) = '+TempStr) ;
OutTextxy( 1,290,' 3. frecventa superioara a benzii de trecere ');
OutTextxy( 1,300,' a fi lt rului trece banda (FTB)......................Fs = Hz ');
INTRNUM GRAPH(450,300,1,1 ,Fs); 
s tr(Round(Fs):0 ,TempStr) ;
C)utTextxy(20,440,' Fs(Hz) = '+TempStr) ;  

end;
if  tip in [1,2] then OutTextxy( 1.320,' 3. ordinul filtrului = numărul u ltimelor N ');
if  tip in [3.4] then OutTextxy( 1,320,' 4. ordinul filtrului = numărul u ltimelor N ');
OutTextxy( 1,330,' eşantioane asupra carora se va opera in ');
OutTextxy( 1,340,' t impul filt rării,  respectiv numărul ’);
OutTextxv( 1,350,' coeficienţilor f ilt rului (0<N<50) ....................N =  ');
INTR NUM GR APH(450,350,1 , l ,N temp);  N;=Round(Ntemp); 
s tr(N:0,TempStr),
OutTextxy( 178,420.' Ordin ');
OutTextxy( 178,428. 'filtru:');
OutTextxy( 178,444,' N = '+TempStr) ;
OutTextxy(l ,375, ' Tastati  E N TE R  pentru a continua ! ' ) ,  Readln;

end;
<...................................................................................................................................................................>
procedure SELECŢIEI (var s :integer);
const d rep tu n g h i l :a r ray [ l  .4] of PointType = ((x: 150;y:50),(x:250;y:50),

(x:250;y: 1 10),(x: 150;y: 110)); 
dreptunghi2:a rrav[1..4]  of  PointType = ((x:2;y:20),(x: 101;v:20),

(x:101;y:40),(x:2;v:40));
{................................................................................................................................................................... }
procedure des\vin_horiz(s.N01 :integer); 
begin

SETFER(ferl ,fer2);
S E T F E R 2(fe r l , fe r2 ,gX 0 ,gY 0 ,gX l,gY l,c l ip ) ;
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Set ViewPort(gXO+1 ,gYO+1 ,gX 1 -1 >gY 1 +1  True)
ClearViewPort;
Setcolor(2);
SetfillStyle(SolidFiII,6);  
SetLineStyle(DottedLn,0 ,N ormWidth);
FillPoly(4, dreptunghi);

O u tT ex tX Y (l ,1 0 ,’ Alegeţi  tipul filtrului folosind '
+char(24)+ ' sau '+char(25)) ;

ap0i validat i  cu ENTER •)Setf illStyle(SolidFilI ,6); 
SetLineStyle(DottedLn,0 ,N orm Width);
F il lPo ly(4 ,d rep tunghil) ;

end;
Function  TITLU(s:integer):s tring;  
begin 

case s o f
0 : t i t lu  := '
1 ; t i t lu ;= ' Trece Jos';
2 : t i t lu := ' Trece Sus';
3 : ti t lu := T rece  Banda';
4 : ti tlu := 'Opre. Banda';
5 ti t lu := {lista ferestrelor poate continua }

end;
end;
BEGIN
s: = l;
desvvin_horiz(s,4{N01}); 
repeat

SetViewPort( 150+1,270+1.250-1,330+1,'True);
Setfil lStyle(SolidFill,4);
SetLineStyle(DottedLn.O,N orm Width);
F il lPoly(4,dreptunghi2);
SetColor(2);
O utTextXY(10,7 ,TITLU(s-1));
OutTextXY( 10,27,TITLU(s));
OutTextXY( 10,47,T IT L U (s+ 1)); 
q = s ;
selnk( s ); 

if ord(car)  in [72,80] then begin  
SetColor(6);
OutTextXY(10,7 ,TITLU(q-l)) ;
OutTextXY( 10,27,TITLU(q));
OutTextXY( 10 ,47 ,T IT LU (q+1)); 

end;
until  ord(car)=13;
END;
{.........................................................................!!!!!................................................................................ }
procedure CALCULhp(N,tip:integer;Ft,Fe;real ;var hp:vectcoef): 

if  not(vvind) then begin 
for k :=0 to (2*(N-1)) do begin 

case tip of  {in funcţie de tipul de filtru selectat, se va calcula "vectorul"de coeficienţi hp}
1 ; begin

if  k= (N -l )  then hp[0]:=2*Ft/Fe {func (sinx)/x are limita " l"p t  x=0}
else hp[-(N -l)+k]:=2*(s in(Pi*Ft*(-(N-l)+k)/Fe))/(P i*(-(N-l)+k));  {FTJ}
end,

2 : begin
i f  k = (N -l )  then hp[0];= l- (2*Ft/Fe)
else hp(-(N -l)+k]:=2*(s in(Pi*(-(N-l)+k)/2)-sin(Pt*Ft*(-(N-l)+k)/Fe)V
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(P i*(-(N -l)+k)) ;  {FTS}
end;

3 : begin
if  k = (N - l )  then  hp[0]:=2*(Fs-Fi) /Fe
else hp[-(N -l)+k] :=2*(s in (P i*Fs* (-(N - l)+k) /Fe)-s in (P i*F i* (- (N -l)+k) /Fe) ) /  

(P i* (-(N -l)+k)) ;  {FTB}
end;

4 : begin
if  k = (N - l )  then hp[0]:= l- (2*(Fs-F i) /Fe)
else hp[-(N -l)+k]:=2*(s in (P i* ( -(N - l)+k) /2 ) -s in (P i*Fs* (- (N -l)+k) /Fe)+  
s in (P i*F i* (- (N - l)+k)/Fe) ) / (P i* (- (N -l)+k)) ;  {FOB} 
end; 

end; 
end; 

end; 
end;
{............................................................. ....................................................................................................
procedure CO N V l(kf ,N ,q ,gXO,gYO,gXl,gYl:in teger;deltaf ,Fe :real;

var gX,gY:in teger;var  Hmes.real);  
var Temp;real; j : integer;  
begin 

Temp:=0;j :=0; 
repeat

T em p:=Temp+hptemp[-(N-l)+2*j]*cos((-(N-l)+2*j)*kf*deltaf /Fe);  
j := j+ l ;  

unti l j=N;
if Temp<0 then Temp:=-Temp;
Hmes:=Temp; 

gX: = 10+Round(((gXl-gX0)/Fmax)*(deltaf/pi)*kf) ;  
gY :=gYl-gY0-10-Round(120*Hmes)  

end;
{................................................................... ..............................................................................................
procedure CON V2(kf,N,q,gXO,gYO,gXl,gYl :integer;deltaf,Fe:real;

var gX,gY:in teger;var  Fimes:real);
begin

Fimes;=((N -l)*kf*deltaf /Fe/pi)/10; 
gX:=10+Round(((gXl-gX0)/Fmax)*(delta f/pi)*kf) ;  
g Y :=(gY l-gY 0)  div 2-Round((gYl-gY0)*fimes/pi) ;  

end;
{..................................................................................................................................................................
procedure des\vin_horiz(s,NO :integer);  
begin 

SETFER(ferl ,fer2);
SET FER 2(fe r l , fe r2 ,gX 0 ,gY 0 ,gX l ,gY l ,c l ip ) ;
SetViewPort(gXO+l,gYO+1 ,gX 1 -1 ,g Y 1 ■+1 ,True);
ClearViewPort;
Setcolor(2);
Setf il lStyle(SolidFill,6);
SetLineStvle(DottedLn,0 ,NormWidth);
FillPoly(4,dreptunghi);

O utTextXY(l,10 , ' Alegeţi  t ipul ferestrei dorite cu : l+char(24)+’ sau ’+char(25));
OutTextXY( 1,150,' Validaţi  cu ENTER ');
Setf il lStyle(SolidFill,6);
SetLineStyle(DottedLn,0 ,NormWidth);
F i l lPoly(4,dreptunghil ) ;

end;
Function TITLU(s:integer):str ing; 
begin
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case s of
0  : t i t lu  := ’
1 : t i t lu  := ' HANNING
2 : t i t lu  := ' HAMMING';
3 : t i t lu  := 'BLACKMAN';
4 : t i t lu  := 'BARTELETT';

end;
end;
BEGIN
s := l ;
deswin_horiz(s,NO);
repeat

SetVie\vPort(250+1,270+1,350-1,330+1,True)
Setf i l lS ty le (So l idF i lU );
SetLineStyle(DottedLn,0 ,Norm Width);
Fil lPoly(4 ,dreptunghi2) ,
SetColor(2);
O utT extX Y (10 ,7 ,T ITL U (s-1));
OutTextXY (10.27,TITLU(s));
OutTextXY( 10,47,T IT L U (s+ 1)); 
q = s ;
selnk( s );
SetColor(6);
OutTextXY (10 ,7 ,T IT L U (q-1));
OutTextXY(10,27,T ITLU(q));
O utTextX Y (10 ,47 ,T ITLU (q+ l)) ;  

until  ord(car)=13;
END;
begin  {corpul principal al procedurii  FEREASTRA}

S E L E C T IE F E R E A S T R A (s ) ;  
case s of  1;{se implementează HANNING} 

for k:=0 to (2*(N-1)) do
hpvv[-(N-l)+k]:=hp[-(N- l )+k]*(l+cos(pi*(-(N-l)+k)/(N-1)))/2 ;

2: {se implementează HAMMING} 
for k; =0 to (2*(N-1)) do
hp\v[ -(N -l)+k] :=hp[- (N - l)+k]  *(0.54+0.46*cos(pi*(-(N-l)+k)/(N-l))) ;

3: {se implementează BLACKMAN} 
for k;=0 to (2*(N-1)) do hpw[-(N-l)+k]: =
hp[-(N-l)+k]*(0.42+0.5*cos(pi*(-(N-l)+k)/(N-l) )+0.08*cos(2*pi*(-(N -l)+k)/(N-l) ) ) ;  

4; {se implementează . BARTELET} 
begin 

k:=0 ; 
repeat

hpw [-(N - l)+ k] := hp[- (N -l)+ k]* ( l+ (- (N -l)+ k)/(N - l) ) ;  
inc (k); 

until  ( - (N - l)+ k)> 0  ; 
repeat
hpvv[-(N-l)+k]:=hp[-(N-l)+k]*(  l - (- (N -l)+k)/(N -l) ) ;  
inc (k); 

until k>2*(N -l) ;  
end,

end;

I*>it***********************procedura principala a UNIT-ului***************’,'* ,,I***#* } 
procedure PROC_42; 
var tem pi: in teger ;

tem pstr l , tem pstr2 :s t r ing[7] ;
BEGIN
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if  MaxAvail < SizeOf(vectcauta) then write ln( 'N OT ENOUGH MEMORY') 
else begin

GetMem(titlu,SizeOf(vectcauta));  end; {Alocare d inam ica  de mem in HEAP}
N: = l; wind:=FALSE; Kmes: = l; deltaf :=5; q: = l;
for k :=Nmin to Nmax do hp[k]:=0;  {se initial izeaza toti coef la zero} 
for k :=Nm in to Nmax do hptemp[k]:=0, {se init ializeaza toti coef la zero} 
IDENTINITGRAPH;
SETFER(ferl , fer2);
S E T F E R 2(fe r l , fe r2 ,gX 0 ,gY 0 ,gX l,gY l,c l ip ) ;
DesCadre(  gX 0 ,g Y 0 ,g X l ,g Y l) ;
S E T F E R 1 (fer l , fe r2 ,g X 0 ,g Y 0 ,g X l,g Y l,c l ip ) ;
DesCadre( g X 0 ,g Y 0 ,g X l ,g Y l) ,
Setcolor(6);
OutTextxy( 10,24,' Acest meniu va permite  proiectarea unui fi lt ru numeric pornind  de la 

carac- ');
OutTextxy( 10,36,' terist ica de frecventa dorita  si verificarea eficientei  sale in etapele: '); 
OutTextxy( 10,48,' 1. Alegerea tipului de filtru dorit  a fi realizat: FTJ,FTS,FTB sau FOB ');
OutTextxy( 10,60,' 2 .Introducerea datelor  necesare viitoare i constructii  a caracteristici i de');
OutTextxy( 10,72.' f recventa:frecventa de esantionare(Fe), ordinul fi lt rului (N), frecvente') ;
OutTextxy(10,84, ' le impuse benzii de trecere, conform tipului de filtru ales (Ft,Fi,Fs) . ’);
OutTextxy( 10,96,' 3.Calculul automat  al coef icienţilor folosind metoda') ;
O utTextxy(10,108,' ................TRANSFORM ATA F O U R IE R ....................');
OutTextxv(10,120,'  4.Pentru verificarea eficientei filt rului se poate trece prin filtrul rea-'); 
OutTextxy(10,132,' lizat un "semnal" continut in fişiere cu extensia  *.DAT ; Rezultatul ');
OutTextxy(10,144,' filtrării se va depune in tr-un fişier cu extensia  *.TRT ; Vizualizarea '); 
O utTextxy(10,156,' si evaluarea rezultatelor se va face in meniul "Osciloscop". ');
OutTextxy(10,168,'  5.La dorin ţa se pot vizualiza coeficienţi i si st ructura filtrului.') ; 
OutTextxy( 10,280,' Pentru selectarea opţiunilor precum si pentru introducerea datelor '); 
OutTextxy( 10,292,' urmaţi indicaţi ile  din ferestrele  ce vor urma ! ');
OutTextxv(10,360,'  Tastati  ENTER pentru a continua '); readln;
SETFER 2(fer l , fe r2 ,gX 0,gY 0,gX l,gY l,c l ip ) ;
S e tV ie \vP or t (gX 0+ l ,gY 0+ l ,gX l- l ,gY l  + l ,True);  ClearViewPort ;
SETFER(ferl ,fer2);
SETFER 2(fer l , fe r2 .gX 0,gY 0,gX l,gY l,c l ip ) ;
DesCadre( gX 0 ,gY 0 ,gX l .gY l) ;
SetV iewPort(gX0+1 ,gY 0+l,gX  1-1 ,gY 1 +1 ,True); ClearViewPort , 
repeat 

repeat
if  not(wind) then begin 

SELECTIEl( tip),
INTRODPARAM(ferl ,fer2,gXO,gYO,gXl,gYl) ;
CALCULhp(N,tip .Ft.Fe,hp);

end;
repeat

SetViewPort(0,0,GetMaxX,GetMaxY,true);
REPREZGRAPH; 

until ord(car)=13;
SETFER 2(fer l , fe r2 ,gX 0,gY 0,gX l,gY l,c l ip ) ;
SetViewPort(gX0+1 ,gY 0+1 ,gX 1 -1 ,gY 1 +1 ,True);
ClearViewPort;
SetfillStyle(SolidFill,6);
SetLineStyle(DottedLn,0,NormWidth);
FillPoly(4,dreptunghi); 
setcolor(2);
OutTextXY(l,30, ' Doriţi sa corectati fi ltrul prin metoda "FEREASTRA" ? "D"a sau "N"u '); 
OutTextXY(l,50. ' (prin aceasta metoda se pot inlatura  "oscilaţiile" amplificării '); 
O utTextXY(l,60, ' atit in banda de trecere  cit si in banda de atenuare = efect Gibbs). '); 
repeat

176

BUPT



Anexa A3

car:=upcase(readkey);  
if o rd(car)=68 then  wind:=TRUE;
IF ord(car)=78 then  wind: =F AL SE; 

until  (ord(car)=78)or(ord(car)=68);
if  wind then  begin  {aici voi insera proc ""FEREASTRA"!

FEREASTRA(N,hp,hpw);  
for k := N m in  to N m ax do hp[k]:=hpvv[k]; 
end;

until  not(wind), {aici se incheie ciclul "repeat" ut ilizat pt}
{refacerea caracteris t ic i i  in cazul in care s-a optat pentru "FEREASTRA"} 

O u tT ex tX Y (l ,90 , '  Doriţi sa refaceti filtrul realizat ? "D"a sau "N"u');
repeat 

car :=upcase(readkey),  
if  ord(car)=78 then trat:=TRUE;
IF ord(car)=68 then begin  {se va reface filtrul} 

t ra t :=FA LSE;{m ai trebuie pus ceva pt a şterge vechile date introduse}
Set View Port(0 ,0 ,GetM axX,GetMaxY, true);
SetColor(O);
SetLineStyle(DottedLn,0,NormW idth);
Setf il lStyle(SolidFill ,0);
FillPoly(4 ,dreptunghi_refac);
SET FE R 2 (fe r l , fe r2 ,g X 0 ,g Y 0 ,g X l ,g Y l ,c l ip ) ;
DesCadre(  g X 0 ,g Y 0 .g X l ,g Y l ) ;  
end;

until (o rd(car)=78)or(ord(car)=68);  
until trat  ; {aici se incheie primul ciclu "repeat"ce conţine: introd.date .calc.coef.vizualizare 

H(jf), refacere ,"feres tre" ,refacere}
OutTextxy( 1,120,' Doriţi sa treceti  prin filtrul realizat un "semnal" ? "D"a sau "N"u’); 
repeat  

car:=upcase(readkey); 
until (ord(car)=78)or(ord(car)=68);
IF o rd(car)=68 then 

begin
for k:=0 to Nfis do TITLU A[k]:=' ';
numecauta:= '* .DAT';  { s e v a  vizualiza intii fis *.DAT}
i: = l;
LISTAFIS(numecauta , i ,TITLUA,Nfisgas); {se face lista fis. *.DAT }
n u m e c a u ta : -* .T R T ' ;  { se va cauta in continuare fis *.TRT}
i:= N fisgas+ l ;
LISTAFIS(numecauta , i ,TITLUA,Nfisgas); {se adauga lista fis. *.TRT } 
n u m e f i s : - ' ;
i: = l;
SELECTIE FEREASTRAl(i,nume_fis); {se sel fis dorit }
for k: = l to 10 do infodate[k]:=' ';
SETFER2(ferl,fer2,gX0.gY0,gXl,gYl,clip);
Set V iew Por t(gX 0+1 ,g Y 0 + 1 ,gX 1 -1 ,gY 1 +1 .T rue);
Setfi l lStyle(SolidFill .6);
SetLineStyle(DottedLn,0,Norm Width); 
mesaj_prenume;
INTR strGRAPH(520,320.600,330. prenume);
SETFER2(ferl,fer2,gX0,gY0,gXl,gYl,clip);
Set V ie w P o r t (g X 0 + l ,g Y 0 + l ,g X l - l ,g Y  1 + 1.True);
SetColor(2);
O u tT ex tX Y (200 .140.' Asteptati  sfirsitul calculelor !f! ).
C a l c u l F i s T R T ( N ) ;
Calcul_INFO_FIS(nume_fis.prenume,infodate);

end; {sfirsit  pt cazul in care s-a trecut un semnal prin filtru}
FillPoly(4.dreptunghi).
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outtextxy(l ,15 , ' Doriţi sa afişaţi coeficienţii si s tructura fi ltrului realizat ?'); 
outtextxy(l ,30 , ' "D"a sau "N ”u ');
repeat 

car:=upcase(readkey); 
until  (ord(car)=78)or(ord(car)=68);
IF ord(car)=68 then 

begin
SetViewPort(0,0 ,GetM axX,GetM axY,true);
Fil lPoly(4,dreptunghi4);
Fil lPoly(4,d reptunghi5);
desen4;{Procedure desenarea s tructurii  f i lt rului in dreptunghi5! (cel mic)} 
s t r (N :0 ,Tem pStr l) ;
outtextxy( 1,190,’ Coeficienţii  f i lt rului de ordin ’+ tem p st r l+ '  realizat sunt: '); 
for j:=0 to N - l  do 

begin 
str ( j :0 ,T em pStrl ) ;
if  not(wind) then str(Hp[j] :2:4,TempStr2)  

else str(Hp\v[j]:2:4,TempStr2); 
OutTextxy(10+125*(j-5*Round(-0 .49+0.2*j)) ,210+20*Round(-0 .49+0.2*j) ,  
’C ( '+ tem pstr l+ ')= '+ tem pstr2);  

end;
outtextxy( 1,460,' Tastati  ESC pentru  a paraşi  procedura ');
repeat 

car:=readkey; 
until  ord(car)=27; 

end,
FreeMem(titlu ,S izeOf(vectcauta));
closegraph;

end;
END.
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ANEXA  A4

PRO CED UR Ă  
DE M E D IER E  CU SU PR A E ŞA N T IO N A R E  

A SE M N A L EL O R  E C G

DIN P R O G R A M U L  DE M O N IT O R IZ A R E  
A PRO BEI DE EFO RT

USES d o s ,g ra p h ,crt,af i2sablon,dat_2,dat ;
C ON ST

Factor_de_m ultip l

D i m e n s e p s i l o n X  
D i m e n s e p s i l o n Y  
M a r g i n e E P S

Dy

N r d u p a m i n i m

= 4;{nr de puncte intermediare ce se vor plasa intre doua
esntioane ale şablonului, pentru a genera "SABLONULPRECIS"} 

= 100;{dimensiunea tabloului de erori}
= 100;{dimensiunea tabloului de erori pe Y}
= 5; {cu cit se reduce fereastra de calcul pt EPS fata de 

dimens iniţiala a Sabl perfect. }
= 1;{cuanta de deplasare pe verticala a Sablonului real trebuie 

sa fie comparabila cu pragul zgom de cuantizare la achiziţie}
= 5;{ cit sa continuam cautarea dupa identificarea unui minim }

TYPE
T ipSablon  precis = array[-100+0.. 100+Factor_de_muItipl*_Nr_esant_in_sablon] of real; 
T ip_Flaguri_SabIon_precis=array  [-100.. 100+Factor_de_multipl*_Nr_esant_in_sab!on] 

of  boolean, { -100.. +100 pentru a permite glisarea şablonului peste Sablon precis }

VAR
test , 
sens 
testi,  
ind  shift.

boolean; {ataşata sensului de cautare: true = dreapta; false = stingă}

{dif  dintre poz. iniţiala a Sabl_perf si poziţia la un moment dat a 
Sabl_real deplasat pe Y}
{se retine valoarea ecartului unde este minima EPSILO N Y } 
{cea mai mica valoare din Min_Epsilon}
{indice pt cautare in tabloul Epsilon}
{la cautare de cite ori se trece prin minim}
{pentru cautat in SA B LO N U LPR EC IS}
{dif dintre poz. iniţiala a Sabl_perf si poziţia la un moment dat 

pt. Sabl_real deplasat}
{se retine valoarea ecartului unde este minima EPSILON}
{pentru a reface cautarea pe X dupa cea de pa Y}

: integer;
{ valoarea cu cit trebuie depl. pe Y Şablonul real}
{Diferenţa intre doua E ps i lon j i ]}

:real;
: array[-Dimens_epsilon_Y. Dimens epsilon Y] of real;
: arrav[-Dimens_epsilon_X Dimens_epsilon_X] of real;
array[ 1. _Nr_de_sabloane] of real; {se retine minimul din 

tabloul  Epsilon}
F laguri  sablon_precis: Tip_Flaguri_Sablon_precis;  {flaguri ataşate fiecărui punct pt a st.

daca el a fost creat prin aproximare  cu o funcţie matematica

ind_shif t_m in,
m i n im m in im o r u m
Ind_Epsilon ,
t recer i_pr in_m in,
Ind_sablon_precis,
écart.

e c a r t m i n ,
r e f a c c a u ta r e a ,
Nr_sablon_copiat
S h i f t Y ,

D,
m a x i m E p s i l o n
E p s i l o n Y
E p s i l o n X
M in_Epsi lon
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(FALSE) sau provine de la valori reale (TRUE).}
Sablon precis : T ip S a b lo n p re c i s ;
f S a b l o n p r e c i s  : file of  real; { file of TipSablon precis}
tempstr  : st ring[30];

{ }
procedure INIŢIALIZEZ;
VAR 

i :integer;  
begin

N r_esant_ in_sablon:=  _Nr_esant_in_sablon;
Nr_de_sabloane:=_Nr_de_sabloane;
Lungim e_inreg_E CG :=_Lungim e_inreg_ECG ;
ass ign (fIN F/0_c ine- i .0__');
reset(flNF);
read(fINF, n u m e d e t r a n s m i s ) ;  
close(flNF);
if  nume_de_transmis=" then nume_de_transmis := '0________ ' ;
i:=0 ; 
repeat 

st r(i ,tempstr) ;
assign(f_Sabloane.’dateV+copy(nume_de_transmis,l,3)+,_s_,- -̂tempstr+^dat,);
reset(f_Sabloane);
if  i=0 then begin read(f_Sabloane,  Sablon Omin); end;
if  i=3 then begin read(f_Sabloane,  Sablon_3min);  end;
if  i=6 then begin read(f_Sabloane,  Sablon_6min); end;
if i=9 then begin read(f_Sabloane,  Sablon_9min); end;
if  i= 12 then begin read(f_Sabloane, Sablon_12min); end;
if  i=15 then begin read(f_Sabloane,  Sablon_15min);  end;
c lo s e ( fS ab lo an e ) ;  
i:=i+3; 

until  i> 15;
lnd_sablon_precis:=0; sens :=true; N r_sablon:= l;  maxim Epsilon  :=0;
ECART :=0; Shift Y :=0; refac_cautarea:=0; Nr_sablon_copiat:  = l;  
for i: = l to Nr_de_sabloane do Min_Epsi lon[i]:  = 100000; 
for i:=0 to Factor_de_multip l*Nr_esant_ in_sablon do 

begin Sablon_precis[i]:=0; Flaguri_sablon_precis[i]:=false; end; 
for i:=0 to Nr esant in sablon do 

begin
Sablon_precis[ i*Factor_de_multipl] :=sablon_Omin[Nr_sablon_copiat,i ] ;
Flaguri_sablon_precis[ i*Factor_de_multipl] :=true;

end;
for i ;=M argine_EPS to Nr_esant_in_sablon-M argine_EPS do 

begin
maxim Epsilon :=maxim_Epsilon + (Sablon_precis[i*Factor_de_multipl+4]-

Sablon_precis[ i*Factor_de_multipl])*(Sablon_precis[ iI,tFactor_de_multipl+4]
Sablon_precis[ i*Factor_de_multipl]);

end;
maxim Epsilon :=maxim_Epsilon / (Nr_esant_in_sablon-2*Margine_EPS);  
for i ;=-Dimens_epsilon_X to Dimens_epsilon_X do E psi lon_X [i] := 100000; 
for i :=-Dimens_epsilon_Y to Dimens epsilon Y do Epsilon_Y[i] :  = 100000;

end;
{................................................................................................................................................................... }
procedure CREAZA PUNCTE INTERMEDIARE;
VAR

11, {valoarea indicelui inferior pentru o interpolare}
12, {valoarea indicelui superior pentru o interpolare}
sesiz trecere, {pentru a sesiza daca se găsesc date consecutive (false)}
i : integer ;
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begT neC :b° 0lean; {SUblleSte daca avem doua f lag_sablon_perf  TRUE consec} 

sesiz_trecere:=0; i := l ;
I n d s a b l o n p r e c i s : = 0 ; 
repeat

i l := Ind_sab lon_pre c is ;  consec:=True; 
repeat 

repeat  
inc(Ind_sablon_precis) ;
if ((Ind_sablon_precis>=Factor_de_multipl*Nr_esant_in şablon-1 )

and  (sesiz trecere = 0)) then
O utTextX Y (l ,  10,' NU mai sunt  locuri libere ’)

it t laguri_sablon_precis[Ind_sablon_precis]=false then 
begin  consec :=false;inc(sesiz_trecere);end; 

unti l  F laguri_sablon_precis[Ind_sablon_precis] ;  
i f  consec then  i l  :=Ind_sablon_precis; 

until not(consec) or (Ind_sablon_precis>=Factor_de_multipl*Nr_esant_in_sablon). 
i2 :=Ind_sablon_precis;  i: = l; 
i f  i2 > i 1 then  

repeat

Sab lon_precis[ i l+ i] :=Sablon_precis[ i l]+ i* (Sab lon_precis [ i2 ]-Sablon_precis( il]) /(i2 -i 1)
inc(i);  

until  i= i2 - i l ;
until  Ind_sablon_precis=Factor_de_multipl*Nr_esant_in_sablon;
a ss ign(f_sab lon_prec is?'date\ '+copy(nume_de_transmis.l ,3 )+ '_s___ trt');
revvrite(f_sablon_precis);
for i:=0 to Factor_de_multipl*_Nr_esant_in_sablon do 

begin 
x:=Sablon_precis[ i];  
vvrite(f_sablon_precis ,x); 

end;
c l o s e ( f s a b lo n p r e c i s ) ;
assign(f_sablon_precis, 'dateV+copy(nume_de_transmis, l ,3)+ '4s___ trt');
r e v v r i t e ( f s a b lo n p re c i s ) ;
for i :=0 to Factor_de_multipl*_Nr_esant_in_sablon do 

begin
x:=(Sablon_precis[i]+Sablon_precis[ i+ l]+Sablon_precis[ i+2]+Sablon_precis[ i+3]) /4;
write(f_sablon_precis ,x );

end;
c l o s e ( f s a b lo n p r e c i s ) ;
assign(f_sablon_precis, 'dateV+copy(nume_de_transmis, 1.3)+’4s___ trt');
revvrite(f_sabIon_precis);
for i:=0 to Factor_de_multipl*_Nr_esant_in_sablon do 

begin
x:=(Sablon_precis[i]+Sablon_precis[ i+l]+Sablon_precis[ i+2]+Sablon_precis[ i+3]

+Sablon_precis[ i+4]+Sablon_precis[ i+5]+Sablon_precis[i+6]+Sablon_precis[i+7])/8;
\vrite(f_sablon_precis,x);

end;
close(f_sablon_precis);

end;
................................................................................................................................. .
function EPS;real;

{Se deplaseaza "Şablonul" rea). Sumarea trbuie sa se producă deci numai pe interiorul 
"Sablon perfect" intersectat  cu "Şablonul". Aceasta mtersectie trebuie sa conţină in 
mod obligatoriu  complexul QRS. Dar acest lucru face sa avem număr diferiţi dc 
termeni la calculul EPS. Scade o data cu depl spre dreapta Trebuie deci sa începem 
de la inceput pe o fereastra mai mica. egala daca se poate chiar  cu dimens 
"Sablon perfect"- dimens maxima a deplasarii "Şablonul" real la stingă si la dreapta }
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VAR
i :integer;
x :real;

begin
x:=0;
for i :=M argine_EPS to N r_esant_ in_sablon-M argine_EPS do begin
x:=x+

(Sablon_precis[i*Factor_de_raultipl+ecart]-(sablon_Omin[Nr_sablon,i]+Shift_Y))*
(Sablon_precis[i*Factor_de_multipl+ecart] -(sablon_Omin[Nr_sablon,i]+Shift_Y));

end;
x:=x/(Nr_esant_ in_sablon-2*M argine_EPS);
EPS:=x;

end;
{.........................................................................................................................................................
procedure CAUTA_DUPA_X;
VAR i :integer;  
begin

i:=0; t r e c e r i p r i n m i n  :=0; 
repeat

Epsilon_X[ecart] :=EPS;
D:= Epsilon_X[ecart]  - E psi lon_X [ecar t- l ] ;  
if  sens then inc(ecar t)

else begin dec(ecart);D:=-D;end; 
if ecart>Margine_EPS*Factor_de_multip l

then begin ecart :=M argine_EPS*Factor_de_multip l ;sens:=not(sens);end; 
if  ecart>Margine_EPS*Factor_de_multip l

then begin ecart :=M argine_EPS*Factor_de_multip l ;sens:=not(sens);end; 
if  ecart<-(M argine_EPS*Factor_de_multip l)

then begin ecart:=-(M argine_EPS*Factor_de_multip l);sens:=not(sens);end; 
if  D>0 then 

begin 
inc(i);
if  i>=Nr_dupa_minim then begin  i:=0; sens:=not(sens);end; 

end 
else i:=0;

if  ecart_min=ecart  then inc( treceri  prin  min); 
if  Epsilon_X[ecart]<min_epsilon[Nr_sablon] then 

begin min_epsilon[Nr_sablon]:=Epsilon_X[ecart] ;  ecart_min:=ecart ;  end; 
until  treceri  prin  min >=3;
ecart:=ecart_min; {pregat im cautarea pe ver ticala} 
sens:=true . 
treceri_prin_min:=0; 

end;
{.........................................................................................................................................................
procedure CAUTA_DUPA_Y;
VAR

i :integer; 
begin 

i:=0; 
repeat

Epsilon_Y[ind_shift] :=EPS;
D;= Epsilon_Y[ind_shift]  - Epsi lon_Y [ind_sh if t - l ] ;  
if  ind_shif t_min=ind_shift  then inc(treceri  p r in  min); 
if  Epsilon_Y[ind_shift]<min_epsilon[Nr_sablon] then begin 

min_epsilon[Nr_sablon]:=Epsilon_Y[ind_shif t];  
ind_shif t_min:=ind_shift;  end; 

if  sens then inc(ind shift) else begin dec(ind_shif t);D;=-D;end;
SHIFT Y:=ind shift*Dv;
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if ind_shift>50 then begin ind_shift:=50;sens:=not(sens) end 
if ind_shift<-50 then begin ind_shift:=-50;sens:=not(sens);end 
if D>0 then 

begin 
inc(i);
if i>=5 then begin i:=0; sens:=not(sens);end; 

end
else i:=0; 

until treceriprinm in >=4;
ecart:=ecart_min; {pregătim cautarea pe verticala}
sens:=true;
treceri_prin_min:=0;
SHIFTY :=ind_shift_min*Dy; 

end;

function SABLON_ABERANT:boolean;
VAR

i :integer; 
begin

if Min_Epsilon[Nr_sablon]>2*maxim_epsilon then 
begin 

Sablon_aberant:=true; 
sound(500);delay(500);nosound; 

end; 
end;
{ } 
procedure REFAC SABLON PERFECT;

{desi fereastra de calcul a erorii a fost mai mica vom pune toate valorile 
şablonului real in cel "perfect", mai puţin ecartul la unul din capete}

VAR
i iintcger; 

begin
for i:=0 to Nr esant in sablon do

begin {mai puţin ecartul la capatul din dreapta} 
if i*Factor_de_multipl+ecart< Factor_de_multipl*Nr_esant_in_sablon then 

begin
if Flaguri_sablon_precis[i*Factor_de_multipl+ecart] then 

begin
{deci daca a "picat" peste unul deja inlocuit sau existent dintr-un şablon 

real avem ca soluţii:
1. sa nu-1 mai schimbam;
2. sa facem o medie cu cel precedent
3. sa-1 inlocuim cu ultimele valoari. Am ales-o pe prima } 

Sablon_precis[i*Factor_de_multipl+ecart]: =
(Sablon_precis[i*Factor_de_multipl+ecart] + shift_Y+sablon_0min[Nr_sablon.i])/2;

end
else

begin { daca nu a fost o valoare reala se va inlocui si se vor seta flagunle}
Sablon_precis[i*Factor_de_multipl+ecart]:=shift_Y+sablon_Omin[Nr_sablon.i].
Flaguri_sablon_precis[ i*Factor_de_multipl+ecart]  :- true.

end,
end;

end;
end;

BEGIN {of program SABLON}
IdentlnitGraph;
INIŢIALIZEZ;
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C R E A Z A P U N C T E IN T E R M E D IA R E ;  
if  Nr_sablon_copiat=Nr_sablon then inc(Nr sablon); 
repeat  

repeat 
C AUT A_DUP A _X;
C A U T A D U P A Y ; 
test:=Sablon_aberant;
if  ((Nr_sablon>=2) or not(Sablon aberant))  then 

begin
REFAC_S A B L O N P E R F E C T ;
S h i f t Y  :=0;
C R E A Z A P U N C T E IN T E R M E D IA R E ;
proc_52;{afisare}

end;
in c ( re f a c c a u ta r e a ) ; 

until refac_cautarea>=2; 
i n c ( N rs a b lo n ) ;  

until  Nr_sablon=Nr_de_sabloane;
O utTextX Y (l ,10 , '  S-au epuizat şabloanele !!! ');
OutTextXY( 1,180,' Iesiti cu EN TER ');
readln;
CloseGraph;

END.
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