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PREFATA

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

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

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

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

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

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

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

Posibilitatea introducerii in program de la tastaturd a simptomelor gi

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

corelarea cu momentul aparitiei lor.

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

Capitolul 1

PREZENTAREA DOMENIULUI

1.1 INTRODUCERE

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

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

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

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

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

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

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

e cunoasterea gl sintetizarea cunostintelor clasice despre procesarea

semnalului ECG ;

e evidentierea problemelor nerezolvate sau a celor a céror solutie prezintd
anumite limite;
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Capitolul 1

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

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

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

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

e procesarea de nivel scazut a semnalului;

e interpretor om-masind evoluat,

e expert, bazat pe cunostinte "de suprafata" ;

e model profund. )

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

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

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

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

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

aplicare practicé;

e exploatarea tuturor resurselor de finantare;

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

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

1.2 SEMNALUL ECG $I STAREA DE EFORT

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

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

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

fig 1.1 ECG normala

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

fig. 1.2. Morfologia complexului QRS

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

P —~ —~

N/ - N, - T \ r—= I WY A - TN -

normal subdenivelat supradenivelat descendent ascendent

fig. 1.3. Morfologii posibile ale segmentului ST

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

1.2.1 Fiziologia si fiziopatologia stirii de efort

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

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

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

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

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

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

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

constant, cu TA si ritm cardiac stabile;

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

volumului ventricular ejectat §i a vasodilatatiei cutanate.

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

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

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

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

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

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

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

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

| punctul fiducial
i (linia izoclectrica)

\

{ punctul "J" |

006 sec
—

fig. 1.4 . Masurarea denivelarii segmentului ST

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

1.3 PROBA DE EFORT

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

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

masurarea consumului de oxigen;

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

limiteaza capacitatea de efort.

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

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

IR
—

fig 1.5, Covor rulant cu parametrii reglabili.

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

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

a. rectangulare;

b. crescator in trepte, cu repaus;

c. crescator in trepte de scurta sau lunga durata.

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

Efort [w]

4

fig. 1.6. Tipuri de solicitare la efort.

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

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

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

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

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

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

v=0R (1.2)

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

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

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

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

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

1.4 PRIVIRE GENERALA A SARCINILOR PENTRU CERCETARE

In schcmg bloc din fig. 1.7. sunt prezentate sintetic principale sarcini ce
revin uner unitayi de monitorizare ECG pentru proba de efort, sarcini rezultate in
urma cooperarit cu medicul cardiolog. Ele sunt in acord cu monitorizari propuse in
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literatura de specialitate, pentru unititi de terapie intensivd pentru coronarieni si
clasificate global ca "procesari primare", fiindcd sunt cele care se efectueazi
aproape de pacient, "la capatiiul bolnavului".

Nivel ierarhic
superior

v
Procesare
analoglca

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

A 4
Compresic
memorare

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

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

1.4.1 Conversia Analog Numerici

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

1.4.2 Preprocesarea

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

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

e Deriva liniei de baza
Se poate simula prin insumarea la semnalul ECG a unui semnal de
frecven;é_scézuté lar pentru corectia derivei liniei izoelectrice existi
Qouﬁ mari categorii de solutii (Grandwohl s.a. 1989):
In prima categqrie sunt incluse interpolari (liniare, neliniare) intre cateva
punct<? (‘ie rgfgrm;é, ca de exemplu segmentul PQ, din cicluri consecutive
alcf E('(;‘ ‘lea rezultaté'aproximeazﬁ deriva liniei de baza sl apoi ea este
scazuta d_ln semnalul_ original. Aceastd metoda nu introduce distorsiuni
ale formei semnalului, daca punctele de referinta sunt corect alese.

BUPT



Capitolul 1

A doua categorie este cea a Filtrelor Trece Sus. Ideea utilizirii FTS este
consideratd convenabild, chiar dacd se impune o structurd complexa de
filtru pentru obtinerea caracteristicii dorite (McManus s.a., 1985; van
Alste s.a., 1986). Unii autori considerd ca limita inferioard a spectrului
util al semnalului ECG si anume 0,5 Hz, recomandati de AHA Comittee,
nu este cea reald, fiindca ea a fost stabilitd din considerente de liniaritate
a filtrelor analogice. Cu FIR se pot obtine raspunsuri de fazi liniare si la
frecvente mult mai scazute, dar limita de 0,5 Hz raméne in continuare
reprezentativa si suficienta.
e Interferente cu retaua de alimentare

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

1.4.3 Detectia undelor

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

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

1. O transformare liniarda avdnd menirea de a accentua proprietatile

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

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

evenimentul asteptat, bazat pe o serie de praguri,

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

"evenimente" QRS, criterii bazate pe recunoasterea trasaturilor.

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

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

1.4.4 Compresia datelor

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

1.4.5 Extragerea parametrilor

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

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

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

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

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

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

transformari integrale,

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

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

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

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

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

1.4.6 Clasificarea

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

o informatii statistice referitoare la unii parametri ai sai,

e structura (relatil intre unii parametri ai sii);

e relatii cu alte obiecte.

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

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

Distributie
cunoscutd

Parametrica

Clasificari _
STATISTICE Ne Asistati

secventiald
invagare / / Non
\ \ parametrica

Sccventiala Neasistatd

Distribugie
libera

fig. 1.8 Metode de clasificare statistica

BUPT



Capitolul |

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

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

Toate aceste metode de invatare pot fi folosite cu trei tipuri de reguli de
decizie: parametrice, non parametrice gi cu distributie liberd. Utilizarea metodelor
sintactice presupune reprezentarea "pattern”-ului ca un set de elemente structurale
elementare si regula lor de asociere. Procesul de clasificare consistd in acest caz in
analiza sintactica a evenimentelor identificate. Rezultatele comunicate sunt
incurajatoare (Udupa si Murty, 1980, Skordalakis si Trahanias, 1986) dar metodele
sunt pretentioase.
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Capitolul 2

STADIUL ACTUAL AL CERCETARILOR

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

e achizitia de date;

e preprocesare ECG si detectia QRS;

e compresia datelor ECG;

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

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

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

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

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

2.1.1 Semnalul ECG

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

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

1.0

08 L

0.6 h/ \

04 =

\‘ / \ Artefacte de
N migcare
e

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

Frecvenga [Hz)

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

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

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

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

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

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

2.1.2 Amplificarea semnalului ECG

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

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

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

imunitate la radiofrecventa

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

Ze<Zi<Zp 21

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

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

2.1.3 Conditioniri ale semnalului

Conversia analog-numerici necesita adu

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

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

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

Ves = A( N) - Vin (22)

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

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

2.1.4 Interfata

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

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

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

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

2.1.5 Cuantificarea semnalului

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

Vivv Vecg
20 log Vlevc‘g + 20 log——=

Nmin > - k! 2.3)
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unde

Vivy - tens. varf-varf permisi de intrarea CAN

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

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

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

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

V., tor
Nmax < _—_61(—2]__ -1 (2.5)

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

2.1.6. Frecventa de esantionare

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

. : , atie) pot a

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

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

(2.6)

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

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

2.2 DETECTIA QRS

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

2.2.1. Clasificari

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

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

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

Sintactice Recursive

Liniare

Detectoare

QRS Nesintactice <

Nerecursive

Neliniare

Hibride

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

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

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

2.2.2 Metode folosite in detectia QRS

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

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

-asigurarea operari in timp real

-stabilitate in localizarea punctului fiducial

-modularitate st siguranta pentru procesarea ulterioara

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

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

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

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

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

2.2.3.1 Transfomari liniare

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

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

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

a" pentru implementarea diferentiatoarelor cu banda limitata pentru a obtine

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

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

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

2.2.3.2 ldentificarea punctului fiducial (Extragerea punctelor esentiale)

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

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

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

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

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

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

2.2.3.3 Transformiri neliniare

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

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

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

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

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

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

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

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

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

N

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

ko1

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

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

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

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

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

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

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

»

Csup LECG

>
%

Sablon ¢

deplasare sablon
—

N_—

|
T

—

n Te

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

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

2.2.3.5 Modelarea semnalului ECG

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

[N\

N -~

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

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

X(n)

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

A(2)

fig. 2.6 Schema bloc a unui modelator direct

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

2.2.4 Prezentarea aparatului matematic

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

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

2.2.4.1 Filtre Trece Sus

Derivata de ordinul 1. Solutia reprezinta implementarea derivatei "

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

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

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

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

2.2.4.2 Filtre Trece Jos

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

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

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

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

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

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

2.2.4.3 Filtre Trece Banda

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

I
Z Xk<n'x - Z.lxk‘n-N

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

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

Difcrenticre

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

v

mcedicre medierc

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

e FTB recursiv (Ahlstrom si Tompkins 1985)

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

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

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

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

2.2.4.4 Transformarea LUNGIME

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

[t, t+q] este

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

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

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

k=j i=1
sau sub formai recursiva:

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

i=1 i=1

(2.37)

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

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

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

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

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

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

X, 4

ML SN [ A S—

fig 2.8 ldentificare falsa cu transformarea lungime

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

2.2.4.5 Transformarea ENERGIE

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

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

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

care conduce la relatia de recurenta:

E

2

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

2.2.4.6 Transformarea MEDIANA

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

Y(n) = Ell—iX“ (2.41)

unde q reprezinta largimea ferestrei in care se face medierea.

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

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

2.2.5 Evaluarea performantelor in detectia QRS

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

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

Prima problema si-a gasit astazi o rezolvare cvasiunanim acceptata

utihzarea bazei de date prin

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

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

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

o detectii fals pozitive (FP)

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

numarul total de complexe QRS

e detectii fals negative (FN).

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

numarul total de complexe QRS

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

2.3 COMPRESIA DATELOR ECG

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

Date
comprimate

Date
"sursa"

Date
decomprimate

Modelul sursei

T

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

Clasificarea metodelor de compresie. Un prim criteriu il constituie eroarea
de refacere. in raport cu acest criteriu existd doua categorii de metode:
e metode ireversibile ("lossy") unde pierderea de informatie este permisd in
limitele unui nivel de erori prestabilit,

35

BUPT



Capitolul 2 —

e metode reversibile ("lossless") la care nu existd pierdere de mformagne~ si
semnalul numeric original se va putea reface c.uic.exa_c.tntate. Ac.estea ellmma}
redundantele statistice pe baza coreldrii $i‘ predictibilitatii datelor i se adreseaza
in general bazelor de date numerice (ﬁslere__surse de ?rograme, figiere .EXE,
fisiere text). Pot fi aplicate §i ambele categorii in cascada. ) o .

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

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

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

de compresie se pot impdrti in : B

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

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

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

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

construieste modelul. Dupa acest criteriu avem:

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

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

Obiectivele urmarite in cuprinsul acestui subcapitol sunt:

e prezentarea unei sinteze a studiului bibliografic din domeniu;

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

Pentru evaluarea performantelor algoritmilor de compresie se defineste rata medie

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

raportul dintre totalitatea datelor inainte $i dupa compresie.

2.3.1 Tehnici de codare ireversibili

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

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

redundantei

or servi la aproximarea semnalului cu

dupa cum ele se dezvolti in
rmari ortogonale.

2.3.1.1. Tehnici de codare ireversibili in domeniul timp

Aceasta categorie de tehnici

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

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

a. Extragerea caracteristicilor

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

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

aproximatii liniare sau poligonale. Cele mai importante tehnici de aproximare

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

urmeaza:

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

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

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

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

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

esantioane §1 timpi de referinta,

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

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

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

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

odi_ng .System). Acest metoda este o
b(pentru regiuni p'l'ate = linia izoelectricd) $
azeazd pe operatii matematice foarte simple
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dar implementarea sa este mai complexd decdt AZTEC. Abstein si Tompkins
(1982) obtin astfel CR = 4:1 pentru Fe = 200 Hz si 12 biti.

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

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

c¢. Compresia "ciclu cu ciclu"

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

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

d. Codarea diferentiala cu prag

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

2.3.2. Transformiri ortogonale

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

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

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

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

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

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

Compresia propriu-zisa in algoritmii ce utilizeazd transformari ortogonale aplicate

semnalelor ECG, are loc in douad etape diferite:

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

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

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

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

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

biti) folosind FT.

2.3.2. Tehnici de compresie reversibila

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

2.3.2.1. Metode predictive

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

a. Predictia liniard si interpolarea

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

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

2.3.2.2 Codarea entropicd

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

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

a. Codarea Huffman

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

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

alta categorie de

b. Codarea aritmetica
Este considerata o tehnica i
a de codare eficienta i i
' . A care se poate apr
mult. de emro‘pla sursei decat codarea Huffman. Se fac dese cofn 'P“opla ote
doud metode in aplicatii ECG. parai intre cele
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Witten sa., (1987) aratd ca principalul atu al acestei metode este reducerea
timpului de codare / decodare. In plus, codarea este realizatd printr-o singura
trecere, ceea ce-i sporeste atractivitatea. Utilizdnd codarea aritmeticd in combinatie
cu un algoritm SAPA, rezultatele datorate numai codarii aritmetice sunt CR =
1,52:1, pentru Fe = 360 Hz si 8 biti rezolutie.

2.3.3 Evaluarea algoritmilor de compresie a datelor ECG

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

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

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

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

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

i=1

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

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

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

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

2.4 Criterii pentru diagnosticarea automati a ischemiei.

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

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

) Punctul "J"
SOms 60 ms inceputul segmentului ST

—r—

fig. 2.10. Axare dupa linia 1zoelectric.

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

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

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

il

i J (RS [—
STI ST4 ST8

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

: 70 ms
—

110 ms

fig. 2.12. Masurarea segmentului ST (McHenry)

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

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

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

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

:‘»() ms

10ms
—

fig. 2.13. Masurarea segmentului ST (Sheffield)

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

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

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

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

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

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

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

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

REALIZARI SI CONTRIBUTII PERSONALE

3.1 ARHITECTURA PROPUSA PENTRU CERCETARE

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

Pacienti

Monitorizare de baza

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

Ul Il

fig. 3.1 Arhitectura de monitorizare cardiacd complexa
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Solutia propusa are in vedere in primul rénd mf)nitorizalfea pe'rmanenenfé a
saloanelor de terapie intensiva pentru coronarieni urmand ca prin stz_ma centrald d?
lucru sa fie asiguratd supravegherea medicald de specialitate in permanenta

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

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

Nivelul "0"

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

e achizitie de date;

o afisa) in timp real;

e masurarea ritmului cardiac.

Nivelul "1"

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

* pupitru de comanda multifunctional;

 afisaj de mesaje si grafice pe ecran;

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

monitorizarii; '

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

estimarea tendintelor de evolutie;

e alarmare locala sau la distanta;

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

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

a mai multi pacienti. Principalele caracteristici sunt urmatoarele:

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

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

t )

transferul informatiei catre sistemul expert

S0

BUPT



Capitolul 3

Nivelul " 3 "

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

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

e comunicare cu nivelul inferior.

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

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

3.2. PREZENTAREA SISTEMULUI DE ACHIZITIE

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

3.2.1. Prezentarea pirtii hard a sistemului de achizitie utilizat.

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

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

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

circuit de esantionare §i memorare AD583;

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

comparator LM 311,

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

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

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

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

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

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

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

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

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

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

1 “J' 4

— Je' de

q

-q 2

Nt G.1)

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

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

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

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

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

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

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

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

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

AW

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

fig. 3.2. Reprogramarea INTS.
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in mod normal numaratorul "0" al circuitului tempprizator este Er?gramat sa
furnizeze impulsuri pentru ceasul intern al calculatorului, astfel: numarat?rul estf
incarcat initial cu valoarea N = 65.536 si decrementat cu o .frecven}a f o =
1 193 180 Hz. La fiecare trecere prin zero, circuitul 8253 va furniza un 1mpu!s de
intrerupere IRQO 1ar apoi se va redncarca. Frecventa acestor impulsuri de
intrerupere este in acest caz de 18,2 Hz (Tc = 54,92 ms). ' }

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

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

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

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

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

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

Am determinat constantele de contorizare pentru obtinerea celor doua

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

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

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

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

Teom > k-Ta (3.10)

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

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

Tabelul 3.1. Selectia constantelor de programare contoare.

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

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

INTS8 1 m

D </
15492 ms
; :

noul "INT8"

! 1

? 15492 ms ¢

Durata achizitie

fig. 3.4. Sincronizarea redirectérii vectorului de intrerupere.

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

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

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

Te =5ms

fig. 3.5. Structura fondului de timp.

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

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

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

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

3.2.4 Afisarea

Ininal,
orientativ.
analiza a
a rezulta
bine rec

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

3.2.4.1 Compresia de date pentru afisaj

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

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

_254-d 1

N

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

(3.11)

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

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

V2

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

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

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

Fe=c-v-CR (3.15)

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

Fe 205.5 Hz 274 Hz

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

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

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

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

punct esenjial

Xo X1 X

fig. 3.6. Definirea esantioanelor esentiale

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

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

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

\ azuni am definit in cadrul i 123 enti

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

(3.16)

Intoate cazurile se va retine esantionul X; exceptie facand caz

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

va refine X;.

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

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

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

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

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

-—
deplasare date I
date noi

fig. 3.11 Afisarea ECG cu fereastra glisanta

Prima solutie, "fereastra glisanta", este agreatd de personalul medical care o
asimileazd cu modul traditional de inregistrare pe hartie §i constd in a afisa o
fereastra cuprinzand un numar convenabil de cicluri cardiace (aproximativ 10 la un
puls de 70 cicluri / minut), in ritmul sosirii esantioanelor. Esantionul nou sosit se

59

BUPT



Capitolul 3 "

a ferestrei de afigare, toate celelalte mutandu-se cu un
pixel spre stanga (fig. 3.11). in acest fel se da impresia cﬁ ir}registrarea "curge"
inspre stanga intr-un cadru static, ultimele date ECG venind in partea dreaptg a
cadrului. Dezavantajul major constd in aceea cia pentru fiecare nou esantion
reprezentat trebuie reimprospatat tot ecranul, ceea ce presupune un timp mare
solicitat bugetului de timp al sistemului. Acest timp neputand fi luat din timpul
necesar achizitiei sau procesdrii de semnal, solutia nu este adecvatid in cazul
monitorizarii ECG in timp real in proba de efort.

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

inregistreaza mereu in dreapt

f'/\)'\f |

7
/

e

date no deplasarc bari

fig . 3.12 Afisarea ECG cu bara glisanta

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

care fusese desenat anterior la coordonata esantionului curent. Aceasta

Sa se memoreze intr-un t D erenstr

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

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

metoda cu bara glisanta, deoarece necesi
asa. afigarea ramane

altimii" ferestrei de afigaj.
monitorizarea probei de efort utilizeaz

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

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

3.3 IMPLEMENTAREA DETECTOARELOR QRS

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

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

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

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

3.3.1 Caracteristica de frecventa a procesirilor ECG.

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

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

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

urmatoarele considerente:

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

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

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

e posibilitatea ca functia de procesare si se introducd simplu in program
prin chiar expresia ei analitica.

Xdat (i i
_L_, Algoritm &

fig. 3.11. Algoritmul de procesare

Consideram procesarea ca fiind cea descrisi in fig. 3.11. Xdat (i) reprezinta
secventa de date ECG ce urmeaza a fi procesate iar Ydat (1) reprezinta secventa de

date rezultatd in urma procesirii furnizate de algoritmul propus spre cercetare.
Algoritmul poate fi unul liniar recursiv sau nerecursiv.

"ump” de aslcpmré

fig 3 12 Alegerea esantioanelor din secventa de iesire
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Considerdnd secventa de intrare o sinusoida reald de amplitudine unitard si
fazd nuld, evolutia in timp a intrdrii §i a iegirii filtrului este cea prezentatd in
fig.3.12. Pentru orice transformare liniard, secventa de iegire este tot armonici,
deci doud esantioane consecutive din secventa de iegire Ydat se exprima astfel:

. . . f
Ydat(1)=A~smIi27r1— + (p} (3.19)
Fe
. . , f
Ydat (1 - 1) = A - sin 27{(1-1)F— + @ (3.20)
e
Relatiile 3.19 51 3.20 formeazi un sistem de doud ecuatii in care:
e Asio necunoscute
e Ydat (1),Ydat (1- 1) doud egantioane consecutive din secventa de iegire
e Fe frecventa de esantionare a semnalului
o f frecventa semnalului sinusoidal de intrare.

Rezolvarea sistemului duce la:

y .
sin @ - »~»~g§-t—,-(—l)— - sin
arct, Ydat (i - 1) (3.21)
’ ) _Ydar(i) cos f - cos a -
Ydat(1 - 1)
A = .Ydat(l) X (322)
sin [a + qp]
unde am folosit notatiile:
f f
a=27riF—e R ,B=27r(i-1)F—e (3.23)

Deci pentru o frecventd datd a semnalului de intrare, se pot determina
amplitudinea §t faza semnalului de iesire cunoscdnd valoarea a doud esantioane
consecutive. Nu raméne decét sa "trecem” pe rand prin algoritmul caruia dorim sa-i
stabilim caracteristica de frecventd, semnale de intrare avand frecvente dintr-un
domeniu dorit. Se obtin astfel dependente

A=A(f); o=0(f) (3.24)

care reprezintd chiar caracteristicile de frecventd referitoare la domeniul ales

pentru algoritmul (filtrul) propus. Trebuie facute cdteva mentiuni referitoare la

aplicarea solutiei propuse:

e Cele doua egantioane de iesire luate in calcule trebuie prelevate din secventd
abia dupa trecerea prin filtru a unui numar suficient de date de intrare. In cazul
algoritmilor nerecursivi, numarul de date trebuie sa depaseasca "lungimea” N a
filtrului. Prin "lungime" (sau ordin al filtrului) se intelege numarul ultimelor N
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esantioane din secventa de intrare asupra carora se va opera in tlm;zul ﬁltr?n!‘
Abia din acel moment secventa de iesire devine armonica (ﬁltru. cu raspuns init
la impuls - FIR) si rezultatele vor fi corecte. In ca%ul algorltfmlor recursivi
(filtre cu raspuns infinit la impuls - IIR), gbla dupg un numir foarte mare
secventa de iesire devine armonicd insd practic se obtin rezult_atf: bune dgpa un
numar acceptabil de date trecute prin filtru. Legat de cgle amintite trebu{e avut
in vedere ca la implementare, variabila tablou ce confine secventa de intrare
Xdat, sa fie completata in partea stinga cu cel putin N esantioane Xdat (-N),
Xdat (-N +1), .. Xdat (-1 ), pentru ca procesarea sd poatd incepe cu Xdat (0).
Valoarea acestora nu afecteaza rezultatul, dacd prelevarea celor doua
esantioane de iegire se face corect.

e Evitarea situatiilor in care cele doud esantioane sunt de valori egale (cand se
ajunge in situatii de impartire la zero) se poate face in program, testand la
inceput diferenta dintre ele si in cazul in care ea ajunge sub o limitd impusa, se
va alege o altd pereche de esantioane. Se vor corecta corespunzitor §i valorile
a si B din sistem, in functie de "i" §i de distanta dintre esantioane.

3.3.2 Detector QRS bazat pe derivata de ordinul 2, "patru puncte”

Pentru realizarea acestui algoritm am pornit de la analiza morfologici a
inregistrairn ECG. Din studiul asupra bazei proprii de date realizatd cu o frecventa
de esantionare de 200 Hz, se constatd cad cea mai evidentd proprietate a
complexulur QRS este panta mare pozitivd pe durata medie a patru esantioane,
corespunzéatoare intervalului ascendent al undei R si panta negativid mare pe durata
a patru sau cinci esantioane corespunzator fazei descendente a undei R.

Aceastd constatare reprezinta o conditie asiguratorie fiindca in situatii
atipice (fibrilatie ventriculara) se intdlnesc pentru faza ascendenti mai rar trei s
mai des cinci esantioane iar pentru faza descendenta se intilnesc mai frecvent cinci
$1 mai rar chiar sase esantioane. Aceasta ascendenti de patru esantioane asociatd cu
o descendenta pe durata urmatoarelor patru esantioane constituie elementul

mOl'fOlOgilC ce va fi exploatat. Matematic, se exprimi panta dintre cele trei puncte
considerand ca referinta esantionul Xn, varful undei R-

tg"4+" = (X, - X,.4)/ 4Te (ascendent3) (3.25)

18"4-" = (X .4 - X))/ 4Te (descendentd) (3.26)

Se constatd astfel ca varful undei R se incadreaza

o€ co . . Cu patru perioade de esantionar
In stanga s1 patru in dreapta, deci pe un interval de P antionare

8Te=8-5ms=40ms (3.27)

D . ‘

| dese lijrata tipica a complgxulux QRS este de 100 ms din care fazelor ascendente
$ endente le corespund mpreuna aproximativ 60 -70 ms
ma; adaugi faptql €3 esantionarea nu "cade" exact in vérfuf u
astfel o imprecizie de plasare a varfului undej

Daci la aceasta se
a ndei R si ci apare
R fata de esantionul Xn de
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+/- 5ms (10 ms), rezultd ca alegerea celor 8 intervale de esantionare prin analiza
morfologica se incadreazd acoperitor in intervalele cunoscute ale undei R.

Pentru evidentierea alaturdrii celei mai mari pante pozitive si a celei mai
mari pante negative, trebuie studiatd derivata a doua "patru puncte".

Y" = -(Xo - Xot) ¥ (Xa-s - Xa-s) == Xa +2 Xos - Xa-s (.28)

Se constatd ci relatia 3.28 provine din cele doud precedente printr-o
translatie 1n timp de patru intervale pentru ca expresia Y" si devind cauzali,
permitdnd in acest fel aplicarea algoritmului §i in timp real. De asemenea in
transformarea 3.28, din motiv de viteza de calcul nu mai include divizarea cu 4Te.

Implementarea relatiei 3.28 s-a facut in cadrul meniului "Transformari
specifice" al programului dedicat studiului detectoarelor QRS, prezentat in anexi.
Modalitatea efectiva de realizare a transformidrii o constituie procedura
"Filtru_QRS" din UNIT-ul "Id_QRS". Din programul principal se transmit prin
variabila de legaturd "tip_filtru" wvalori corespunzitoare fiecarui tip de filtru
implementat. Pentru a implementa un nou tip de transformare trebuie introdusa in
meniul initial numele noului tip de transformare §i o constantd noud de apel pentru
meniul Turbo Vision. In continuare se atribuie variabilei de transfer "tip_filtru" o
noua valoare in Event.Command iar apoi se introduce relatia doritd cu
instructiunea IF in cadrul procedurii "Filtru_QRS".

Rezultatul actiunii preprocesarii este accesibil imediat, prin afigarea pe ecran
a fisierului de date ECG original si a celui procesat, pe acelasi sistem de axe de
coordonate.

O solutie simpld de apreciere a caracteristicii de frecventa a acestui tip de
filtru este "trecerea" prin aceastd transformare a unui semnal de frecventd uniform
crescatoare intre 1 Hz §1 100 Hz. Semnalul este generat matematic si este depus in
fisierul FVAR Se constatd cd transformarea propusd reprezintd in termeni de
analiza spectrald un FTB.

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

Acest tip de procesare este un model dezvoltat pe scheletul celui precedent.
Astfel, din analiza proprietatilor temporale ale semnalului Y", rezultd ca panta sa
are o variatie maxima in mijlocul intervalului de 8 esantioane. Derivata acestui
semnal va fi maxima in momentul aparitiei undei R. Aceasta inseamna matematic:

Ym = _ Y"n + 2 Y"n-4 - Ynn .8 (329)
Relatia 3.22 devine dupa dezvoltare :
Y" = Xn-4Xn.4+6Xn-8 '4Xn-12+ Xn-16 (330)
Concluzii:
e Rezultatele procesarii unui figier cu date ECG cu ajutorul celor doua tipuri de

derivate sunt prezentate in fig. 3.13. Se constata eficienta mai crescutd a celui
de-al doilea filtru deoarece amplitudinea semnalului rezultat corespunzator
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1.3 ori mai mare §i in acelasi timg

; roximativ Sy, .
complexului QRS este de & lori mult mai mici in comparafie ct

celelalte evenimente produc la legire v;s
valoarea corespunzatoare complexului _Q . ot este de 8T
o De mentionat c intdrzierea semnalului astfel proc

in cazul celui precedent.

e fata de 4Te

Derivata de ordir

Derivata de ordir

fig. 3.13 Rezultatele procesarii cu derivate "4 puncte”

Pentru analiza in domeniul frecventd, am utilizat programul special prezentat ir
paragraful 3.3.1, cu ajutorul caruia am obfinut caracteristicile de frecvent:
(amphtudine §1 fazd) pentru cei doi algoritmi (3.28 si 3.30) analizati
caracteristici prezentate in fig 3.14 §i 3.15.

La o prima analiza a acestora, se constata ci, atat derivata de ordinul 2, cats
cea de ordinul 3 au caracteristici de filtre trece banda si au aproximativ aceiag
banda de trecere Primul are amplificarea la mijlocul benzii 12 iar cel de-a
doilea 24 Acestui fapt i se datoreaza si evidenfierea mai buni a complexulu

QRS de catre cel de-al doilea 5i de o maniera care face aceastd transformare
indicatd pentru o ulterioara operatie de identificare printr-un algoritm cu prag
a QRS
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fig. 3.15 Caracteristica de frecventa a filtrului "derivata de ordinul 3".

Frecventa centrala a ambelor filtre este 12,5 Hz, ceea ce este in acord cu datele
referitoare la continutul spectral pe care complexul QRS il aduce semnalului
ECG.
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e Se constata de asemenea ca atunci cand Fe= 200 Hz, ambele filtre au calitatea

de a rejecta frecventa de 50 Hz. .

e Referitor la caracteristica de faza, se observé ca pe intervalul ffgcven;elor utile
au loc variatii foarte importante ale fazei, insa n cazul procesirii facute doar cu
scopul accentudrii complexului QRS, aceasta nu deranjaza. »

e Se constatd ci ambele filtre amplifica si semnale avdnd frecventa mai mare
decit 100 Hz, ceea ce obligi la limitarea spectrului de frecventa al semnalului la
100 Hz, finand cont ca frecventa de egantionare este de 200Hz.

e Timpul de calcul necesar transformirii 3.28 este redus: 3 inmultiri si 2 adunari.
in acest fel se intrevede utilizarea algoritmului la procesarea in timp real a
ECG

e Efectul celei de-a doua transformiri s-a dovedit mai bun decét al primeia si
pentru testele realizate pe semnale contindnd: deriva liniei de baza, zgomot 50
Hz, zgomot muscular, semnal afectat de respiratie (0,3 Hz).

e Din analiza rezultatelor reies concluzii utile pentru urmitoarea etapi care o
constituie identificarea efectiva a "evenimentului” QRS prin metoda comparatiei
cu praguri. Astfel, pentru aceasta transformare, analizdnd maximele locale ce
apar in afara complexulut QRS si care ajung la 0,6 din valoarea maximului util
datorat QRS, rezulta ca suficient un prag de valoare 0,75 din valoarea
maximului precedent.

3.3.4 Detector QRS utilizind corelagia cu functii "sablon"

Ideea realizarn acestui gen de filtre o constituie stabilirea gradului de
asemanare a unei ferestre din inregistrarea ECG cu o forma "sablon" prestabilita.
Pornind de la prezentarea facuta in pargraul 2.2.3 4, este utild sinteza unor

sabloane cu o forma simpla, descrisd pe cat posibil cu coeficienti numere Intregi
sau puter: ale lui 2

s 1

N

’
T—t—

k-8 k-5

A "

fig 3.16 Sablonul simplu SS1.

Pentru inceput voi prezenta rezultatul core

. larii semnaluluj
- ul ;
carc incearca sa copieze forma undei R in punctul ut ECG cu o forms

sau de varf, o formi de triungh
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isoscel de amplitudine unitard. Baza triunghiului se intinde pe durata a 8 intervale
Te, consecintd a celor prezentate in paragraful anterior. $ablonul este prezenat in
fig 3.16 si este botezat "sablon simplu SS1" pentru a-1 putea identifica in meniul
programului pentru testarea comportarii algoritmilor.

Expresia functiei de corelatie este:

Y(n) = X(X,.S,) (3.31)

Valorile functiei sablon cu care se va face corelarea sunt cele ce rezulta din
fig. 3.16, si crea duc la forma explicitd 3.32:

Yn=X,.1/4+X..22+3X,.3/4+X,.4+3X,.s/4+X,.6/2+X,.7/4
(3.32)

Pentru a studia proprietétile procesarii cu astfel de functii, al doilea sablon
sintetizat este cel din fig. 3.17, sablon pentru care expresia functiei de corelare
este cea din relatia 3.33.

Yn= Xo/2+Xn.2/4+Xn.3/2+3Xn.a/4+ X0 512+ Xn_/4-Xn.s/4
(3.33)

3/4
12

1/4

-1/4

fig 3.17 Sablonul simplu SS2.

Relatiile 3.32 si 3.33 sunt implementate in submeniul "procesari speciale
iar rezultatele efective sunt prezentate in fig 3.18.

Se constatd cd, intr-adevar, sunt evidentiate complexele QRS dar in acelasi
timp sunt evidentiate in mod nedorit si zonele cu variatie lenta respectiv portiunile
ce contin o componentd continud de mare valoare. De asemenea algoritmul 3.33
duce la un rezultat de ansamblu mai bun fata de algoritmul 3.32.
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A ek ﬂ M,,wﬁ

ECG original

fig 3.18 Rezultatul corelarii cu sabloanele SS1 i1 SS2

Aceastd situatie face improprie utilizarea acestui sablon la identifican
ulterioare cu praguri, datoritd prezentei componentel continue de valoare
imprevizibila.

3.3.5 Detector QRS utilizind corelatia cu functii "sablon" + FTS

Ideea realizarii acestui tip de transformare a plecat de la cea precedentd, in
incercarea de a realiza simultan , atdt eliminarea componentei continue, cat §
corelarea cu un sablon dat. Pentru aceasta este limpede ca valorile functiei sablon
trebuie s satisfaca conditii in plus fatd de cazul sabloanelor din fig. 3.12 si fig.
3.13. O analiza extrem de simpla va rezolva problema astfel: Presupunem Iz
intrarea filtrulut o secventa de valori Xi toate egale, de valoare constanta K
Dacd dorim ca rezultatul procesarii acestei componente continue si producd ur
rezultat nul la iesire va trebui ca in relatia 3.31 sa fie pusa conditia:

Y(n) = i(KSI)=KiS,=O (3.34)

Rezultd deci ca suma coeficientilor functiei sablon trebuie si fie nuld daci
dorim sa realizam simultan o corelare in sensul dat de relatia 3.24, si in acelasi timf
o filtrare pentru a elimina componenta continud. Considerand o perioadd d¢
eyantionare unitard, relatia 3.34 mai poate fi interpretata astfel: sablonul a cdru
arie cuprinsd intre el si axa timp este nuld, va produce automat prin corelare §i ¢
filtrare eficienta pentru rejectia componentei continue.

Conform conditiei 3.34 am sintetizat mai multe functii sablon, ale ciro
grafice sunt prezentate in fig. 3.19 -3.20. Scopul crearii lor este acela de a le test:
comportarea in condutiile a diverse inregistrari ECG si de a decide in alegerea celu
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mai potrivit pentru preprocesarea ECG in timp real, in vederea identificarii
complexului QRS.

SA

1

172 /\

L AP 'k’-4I‘k' g
-1/2

fig 3.19 Sablonul S1

S,
TI
| JAN
12 / \
i T B " ked k n
-12
q
fig 3.20 Sablonul S2
s, 1
3/4 A
12
/ \‘
"’k-13""/k-53""\'k »
-1/4
.12
q

fig 3.21. Sablonul S3
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s, 1
3/4
1n
14
e ——————— ” n
-1'8 k-16 /k'x
SV / N\
-2
q
fig 3.22. Sablonul S4
s. 1
3/4 /\
12
// \
RTIM (T AR\ I | -
14 / \
-12
q

fig 3.23. Sablonul S5

De mentionat ca in definirea acestor functii sablon am utilizat doar puteri intregi
ale lm 2 in scopul unei ulterioare implementdri a algoritmului in limbaj de
asamblare. stiut fiind ca o impartire cu 2 se relizeaza printr-o simpli deplasare de
un bit la dreapta.

O a doua idee de realizare a unor functii sablon care sa efectueze simultan si
rejectia componentei continue, deci o filtrare trece sus, este urmitoarea: se
realizeaza functia sablon avind forma cea mai apropiati de cea a complexului QRS
1ar apoi aceasta este supusd unei transformari ce are ca rezultat comportarea
spectrala dorita. Astfel functia sablon din fig. 3.12 care asa cum s-a vazut nu are o

comportare satisfacatoare, supusd unei filtriri de tip FTS realizatd prin
diferentierea simpla de ordinul ! devine:

Y(n)-Y(n-l)=i X,. S, -X,.,.,S ,)=i X, - X008, (335
ol 1l

BUPT



Capitolul 3

ECG original

Sablon S35

fig.3. 24 Efectul procesdrii prin corelare cu sabloane + FTS

73

BUPT



Capitolul 3

Concluzii:

e Rezultatele aplicarii transformarii prezentate in acest capitol sunt Vdeoseb{t de
incurajatoare in a le aplica la o ulterioara identificare QRS, datorita eficacitatii
in a evidentia aceste complexe. .

o Pe inregistrarea prezentata in fig. 3.24 (S4.dat din baza proprie de date)
inregistrare cu importante artefacte de miscare, se remarcd o comportgre
remarcabild pentru toate aceste sabloane, cu o noté in plus pentru inregistrarile
procesate cu S2 s1 SS.

o Fata de rezultatele prezentate pentru o inregistrare "dificild” cum este cea din
fig. 3.24, testele ficute pe inregistrari cu derive lente ale liniei izoelectrice, sau
cu zgomot de 50 Hz sunt net superioare.

e Inregistrarile din fig .3.24 sunt facute la aceeagi scara, atat pentru ECG original
cat si pentru procesdri. Sunt evidentiate evenimentele QRS de o astfel de
manierd, incdt aceste trasee sa poatd fi utilizate ulterior la identificarea
complexelor QRS, cu ajutorul unui detector cu prag.

e Este bine inlaturata deriva liniei izoelectrice chiar si la variatii de scurtd durati,
comparativd cu a complexelor QRS.

® Pentru analiza proprietdtilor in domeniul frecventa ale filtrarilor cu functii
sablon, am ales pentru analiza functiile S1 si S5, ale ciror caracteristici de
frecventa sunt reprezentate in fig 3.25 §i 3.26

SN

fig. 3.25 Caracteristica de frecventa a filtrului S1.

® Din punct de vedere spectral
avénd frecventa centrala de 30
sablonul S5

ambele procesari reprezintid filtre trece bandi
Hz pentru sablonul S1 si de aprox 10 Hz pentru
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fig. 3.26. Caracteristica de frecventa a filtrului S5.

Amplificarea la mijlocul benzii este de 11,2 pentru S1 si de 10,4 pentru S5.

S1 amplifica §i frecvente mai mari decat 40 Hz, pe cdnd S5 nu le amplifica.
Referitor la caracteristica de faza, se observa ca pe intervalul frecventelor utile
au loc variatii foarte importante ale fazei, insa in cazul procesarii facute doar cu
scopul accentuarii complexului QRS, aceasta nu deranjaza.

Se constata ca ambele filtre amplificd i semnale avand frecventa mai mare dect
100 Hz, ceea ce obliga la limitarea spectrului de frecventd al semnalului la 100
Hz, tindnd cont ca frecventa de esantionare este de 200Hz.

fig. 3.27. Sablonul S5 aplicat unui semnal cu deriva lenta a liniei de baza.
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Rezultatele aplicarii transformarilor prezentate
incurajatoare in a le aplica pentru identificarea complexului QRS. Pentru a releva
acest lucru am ales procesarea cu sablonul S5 pe care am aplicat-o unui set de

Asa cum am aratat, S5 este cel mai performant dintre detectoarele prezentate
pina acum iar ca §i concluzie se poate afirma faptul cd o procesare cu scopul
evidentierii complexului QRS este cu atit mai performantd cu cat caracteristica

sa de frecventa este mai apropiati de spectrul complexului QRS.

in acest capitol sunt deosebit de

semnale, reprezentate impreuna cu rezultatele procesarilor in fig. 3.27 + 3.31.
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fig. 3.28. Sablonul SS aplicat unui semnal cu zgomot de 50Hz (10,4 dB)
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fig. 3.29. Sablonul S5 aplicat unui semnal ¢
a liniei de baz3.(6,9 dB)
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fig. 3.30. Sablonul S5 aplicat unui semnal cu derivia brusca a liniei
de bazi (6,9 dB), plus zgomot de 50Hz (10,4 dB).
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fig 3.31. Sablonul S5 aplicat unui semnal cu fibrilatii,
afectat de respiratie (joasa frecv, 1 Hz; 4,4 dB)

In urma acestor cercetari a apirut necesitatea evaludrii eficientei acestor
procesdri in vederea stabilirii unor "clasamente" care sd constituie criteriul de
alegere a lor in lantul de procesarea in timp real al ECG in proba de efort. Aceasta
problemd, finalizatd prin cuantificarea rezultatelor procesarilor este prezentatd in
finalul paragrafului 3.3 pentru toti algoritmii cercetati.
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3.3.6 Detector cu sablon creat din semnalul ECG ("autocorelatie')

Rezultatele incurajatoare obtinute cu sabloanele prezentate anterior arata cff
rezultatele sunt cu atat mai bune cu cat asemanarea sablonului cu forma reald a unui
complex QRS este mai mare. De aceea pentru proba de efort este posi.bilé de_rularea
unei secvente de program care in primele momente ale probei, chiar inainte de
inceperea inregistrarilor, si aiba drept obiectiv determinarea unui sablon prelevat
chiar din semnalul ECG provenit de la pacient.

Acest sablon va fi utilizat apoi pe toatd durata probei de efort, dupd o
prealabila "cosmetizare".

Solutiile prezentate pani in prezent converg cu solutia clasicd de determinare
a periodicita{ii unui semnal cu ajutorul functiei de autocorelatie. Problema de fond
este in cazul procesirii in timp real aceea cid nu dispunem de intreg semnalul
niciodatd si va trebui ficutd corelarea semnalului ce "curge", cu portiuni anterioare
din acesta. Fiindca ritmul QRS poate fi considerat cvasialeator chiar §i in.lipsa
aritmiilor si in mod evident pe durata probei de efort, este indicatd utilizarea unei
portiuni care sa cuprinda un singur complex QRS.

Solutia propusa in continuare realizeaza simultan "autocorelarea” semnalului
ECG si in acelasi timp inlatura efectul derivei liniei izoelectrice.

Pentru prelevarea portiunii de traseu care sa reprezinte chiar un complex se
porneste cu unul din sabloanele propuse anterior dupa care in mod automat, dupi
cateva cicluri cardiace se refine o secventa avand complexul QRS in interior (nu
neaparat in centru). Numirul de esantioane retinut depinde de frecventa de
esantionare. Pentru 200 Hz am ajuns la concluzia ca o fereastra q = 12+30 de
f:sa.mi.oane reprezintd solufia optimi ca §i compromis intre volumul de calcule,
intérzierea .produsé de lungimea sablonului la identificarea efectiva a complexului
QRS i calitatea ‘re.zultatului. Secventa prelevati este indicat si fie retinuta nu din
semnalul ECG original si deci posibil zgomotos ci dupa o prealabili filtrare.

Determinare sablon
QRS

L Normare sablon j

A
Sablon de arie nula
(FTS)

—

fig. 3.32. Constructia sablonuluj din semnalul ECG
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Normarea are ca scop aducerea valorilor sablonului intre niste limite
totdeauna aceleasi §i se face cu scopul de a facilita procesarea prin evitarea
depagirilor atunci cand se lucreazd in virguld fixd. Astfel vom translata valorile
secventei retinute printr-o functie @ conform fig.3.33. Procesul de normare in
aceastd etapa prezintd avantajul cd la prelevarea secventei nu mai trebuie tinut cont
de deriva liniei izoelectrice.

Functia @ poate fi una liniard sau de preferat o functie neliniard care si
distorsioneze complexul QRS in sensul accentudrii valorilor mari din secventa,
pastrand evident numarul de elemente al domeniului [0 ;1] acelasi cu al domeniului
initial si anume q elemente.

Min 0
fig. 3.33 Translatarea domeniilor prin functia de normare

Urmadtorul pas este sugerat de rezultatele favorabile obtinute cu sabloane
avand simultan si functia de filtru trece sus, de accea se va transforma sablonul
normat intr-unul avand "aria" nuld. Modul de obtinere a acestuia va fi prin
aditionarea unei functii corectoare ¥, functie avind o asemenea forma, incat
_ rezultatului sa-i poata fi impusa usor conditia de "arie” nuld din rel 3.34

Spi=Sn; +¥; (3.36)

Notatiile vor fi urmatoarele:
S secventa prelevatd continand complexul QRS;
Sn i secventa normata;
Sp i secventa procesati;
q numarul de esantioane al secventelor.
Impunand conditia 3.34 secventei procesate vom avea:

i(Sn,‘Jr Y,)=0 (3.37)

i=1

Sw o= X, (3.38)

i=1 i=1

Pentru functia ¥ ; am luat in considerare mai multe forme posibile, toate
avand ca si conditie impusa aceea de a nu distorsiona forma sablonului normat in
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- . .. .
i 3 . in conditia 3.38 se fac
portiunea sa centrald. Determinarea exactd a functiei ¥';

usor daca ea se defineste astfel
¥, = k Q; (3.39)

ie "unitara" arit, iar prin
unde definim pe Q , drept o functie unitard" pentru scopul urma P
e . tie "
factorul k vom stabili amplitudinea functiei ¥

Q

1
1

fig. 3.34. Tipuri de baza pentru functiile unitare

Functia Q , sc construieste analitic sau tabelar dupd modelele prezentate in

fig.3.34. o sursd de inspiratie in acest sens putand fi functiile de "windowing" din
analiza spectrala: Hamming, Haning. in aceste conditii, factorul k se determini
pentru fiecare secventa retinuta ca urmare a relatiilor 3.38 si 3.39:

(3.40)
Ya

11
1ar apoi

(3.41)
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Deci sablonul procesat pe care-l vom utiliza la identificarea QRS se va
construi din sablonul prelevat cu ajutorul relatiilor 3.33 si 3.34.

Pentru varianta "c" din fig. 3.34 a functiilor unitare propuse se poate
construi o intreaga clasa de functii avind forma:

Q,=a, sin > (3.42)
q

in care o ; este o functie pentru obtinerea unei aplatizari mai mari a functiei sinus
la mijlocul intervalului q. O altd forma utilizata a fost:

Q,=(1-e*)(1-e?6n) (3.43)

unde A este o constantd ce accentueaza aplatizarea curbei in zona centrala.

Sablonul "d" din fig. 3.34 are derivate nule la capetele domeniului de
definitie §i a fost gandit pentru a reduce mai mult efectele esantioanelor depirtate de
complexul QRS. Pentru o forma analitica aceasta se poate exprima ugor pe portiuni.
Oricum diferente semnificative apar doar la folosirea unui numir mare de
esantioane.

"autocorelatie" + FTS

fig.3.35. Rezultatul corelarii cu sablon din semnal, pentru ECG1

Rezultatele solutiei prezentate sunt ilustrate cu doud exemple in fig.3. 35 si
fig. 3.36. Se constatd astfel ca pentru semnale afectate de zgomot de frecventid
ridicata, rezultatele nu sunt spectaculoase §i mai mult, depind de gradul de alterare
cu zgomot a portiunii selectate, iar lungimea selectatd este hotaritoare pentru
calitatea procesarii. in exemplul dat este incercuit complexul QRS selectat si
portiunea aferentd lui. O solutie de evitare a acestei situatii este ca in cazul probei
de efort, prelevarea sablonului si se faca imediat inainte de start.
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ECG2 (original)

LA U L 0 L

"autocorelatie" + FTS

fig.3.36. Rezultatul coreldrii cu sablon din semnal pentru ECG2.

Semnalele fird astfel de zgomote, chiar cu derive insemnate ale
izoelectrice, se preteaza la o procesare de aceastd factura, dovada fiind sem
ECG2 din fig.3.36

3.3.7 Detector QRS utilizind transformarea "lungime"

Acest detector reprezinti o transformare neliniard §i rezultd
implementarea relajiei recursive 3.44 pentru cazul particular n = 1 (nw
canalelor de inregistrare) iar q = 8 (lungimea ferestrei pe care se calcu

lungimea.). Pentru implementare relatia recursiva este cea indicata datorita red
volumului de calcule.

L8 = L&D+ (X j-X;.1)% = (X jo-X j.5)> (

Concluziile folosirii acestui tip de procesare sunt susfinute de rezul
prezentate in fig 3.37 si 3.38.

Se observa din fig. 3.37 ci acest gen de procesare este indicat atunci
semnalul este filtrat de zgomotele de frecventa ridicats, fiindca se obtin m:
foarte marcante corespunzator complexelor QRS, chiar in prezenta unor «
importante ale liniei de baza.

Daci insa semnalul este afectat de un zgomot de inalta frecventa datora
artefacte de miscare sau de contact al electrozilor sau chiar fibrilatie,
rezultatele nu recomanda algoritmul pentru procesare in vederea evidentierii Q.
. In concluzie, utilizarea lui pentru monitorizarea probei de efort m
indicatd. Aceleasi concluzii sunt valabile si pentru transformarea "energie".
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TP

fig. 3.37. Semnal cu deriva lenti a liniei de baza procesat cu
transformarea "lungime"

Mol |

lig. V. VR Semnal cu zgomot de inaltd frecventa, procesat cu transformarea
"lungime"
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3.3.8 Identificarea complexului QRS

Dupa partea de preprocesare prezentatd anterior, avand scopul de a accentu
compexul QRS, urmeaza partea de identificare a acestuia folosind metoda d
comparare cu prag adaptativ. Functia de adaptare are menirea de a face detectort
imun la eventualele fluctuatii de amplitudine ale semnalului §i actioneaza astfel:

e se porneste in analiza cu o valoare initiala pentru prag;

e se refine o fractiune (0,65 = 0,75) din valoarea ultimului maxim obtinut;

e valoarea pragului scade cu o pantd constanta in timp, incepdnd din momentu
ultimei detectii valide. Aceastd panta poate fi dependentd chiar de valoare
maximului detectat;

¢ validarea propriu-zisa a complexului QRS poate fi conditionata si de alte criteri
care sa functioneze in paralel cu aceasti detectie de baza.

ECGI (semnal original)

w ! W ll\ VWWK‘V'V

ECG1 procesat nivel prag

e
<

-
>>]

= =
—
=
[—————

identificare QRS

fig3.39. Identificarea complexului QRS cu prag adaptativ
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Fatd de un prag fix, aceasta lege are avantajul cd nu produce falsuri negative
in ipoteza atenudrii semnalului ECG. Riscul de a produce falsuri pozitive este
scdzut, prin alegerea unei pante de descrestere mici pentru prag si chiar in ipoteza
unei astfel de eventualitdti, calitatea de adaptare va readuce pragul la valori
normale.

Implementarea algoritmului de identificare s-a facut in meniul numit
"Ident_QRS". Realizarea graficd a acestui meniu permite studiul aplicarii pragului
ales asupra semnalului ECG preprocesat §i mai ales permite alegerea optima a
nivelului pragului pentru a avea o cat mai buni identificare QRS.

In fig. 3.39 este prezentat ecranul avind reprezentate in prima fereastrd
semnalul ECG original (ECG! din baza noastrd de date) iar in a doua fercastra
semnalul ECG preprocesat si valoarea adaptivd a pragului. In urma validarii
detectiilor, este prezentat si semnalul de identificare QRS.

3.3.9. Detector QRS neliniar "AMPLITUDINE - DURATA"

Fie X, o secventd de esantionare din inregistrarea ECG. Evenimentul
aparitiei unui extrem local este detectat aplicand criteriile urmatoare (Policec A.,
Mihu P.I, 1996): se defineste ca maxim local esantionul care satisface relatia
(3.45) iar ca minim local esantionul care satisface relatia (3.46)

X € Xmy > Xne) (3.45)
X1y > Xy £ Xin-1) (3.46)

Plasarea semnului de inegalitate doar intr-un sens in cele doua relatii are ca
scop stabilirea de reguli simple de decizie in cazul in care in secventa de date ECG
apar paliere orizontale fara ca intre ele si se afle §i minime sau maxime "evidente".
Astfel vor putea apare succesiuni de mai multe minime (sau maxime) unul dupd
altul caz in care de fiecare datd se va considera ca minim (sau maxim) primul din
acea seccesiune.

> >
Xpa X Npo a) Xna1 Xp Xpa

. .

> >
Nn.1 Xn Xp- b) Nn1 Xn Xp-

Fig. 3.40 . Definirea unui extrem local cu o fereastra cu trei puncte.
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Acest mod de definire a extremelor locale, ilustrat in fig. 3.40 s-a dovedjt
eficient in cazul inregistrarilor ECG deoarece nu existd sansa scaparii de extreme in
cazul in care acestea (undele Q, R, S de exemplu) ar fi concretizate in punctele lor
extreme prin doua esantioane de aceeasi valoare.

Se considera complexul QRS ca fiind compus din 3 extreme fundamentale
(min, max, min) iar intervalele QR sau RS , reprezintd parti "abrupte” aflate intre
aceste extreme. Vom introduce in continuare doua criterii fundamentale de decizie
pentru a determina prezenta QRS:

a. Amplitudine : diferenta de amplitudine intre un maxim local §i primul
minim local consecutiv al unei subsecvente descrescatoare trebuie si fie mai mare
decat un prag specificat. Criteriul se formulezid similar pentru situatia in care
semnalul este crescator

b. Durata : intervalul de timp dintre punctele de maxim local §i cel de minim
local consccutiv, care satisface criteriul de amplitudine si este situat intr-un interval
prescris. Raportul dintre amplitudinea §i durata care satisfac criteriile mentionate,
da o estimare a pantei inregistrarit ECG care poate fi folosita ca §i criteriu de
recunoastere QRS. Algoritmul pentru determinarea prezentei "varfurilor §i a
vailor" in semnal poate fi imaginat ca o fereastrd glisantd cu trei puncte. Aceasta
are la bazd analiza diferentelor de amplitudine i a intervalului de timp fintre
maxime §i minime consecutive ceea ce permite detectia complexului QRS dupa care
intervalele R-R sunt ugor de determinat. Criteriile amintite sunt usor de aplicat
cénd avem de a face cu semnal liber de zgomot. Totusi nu acesta este cazul tipic
pentru o inregistrare ECG provenita de la o proba de efort. in functie de zgomotul
cu care este contaminat semnalul, putem avea doua situatii distincte.

in primul caz daca tendinta principala a semnalului (sciderea sau cresterea)
este datoratd artefactelor de joasa frecventa, aplicarea criteriilor de amplitudine si
duratd, care sunt masurate local $i nu fatd de linia de baza vor fi satisfacatoare
pentru maximele i minimele locale care apartin QRS, asa cum este prezentat in
fig.3.41.

Y max(i)

l

Ymin(i-1) T
Y min(i)

fig. 3.41. Semnal ECG afectat de zgomot de joasa frecventa
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In al doilea caz, daci inregistrarea ECG este afectati de zgomot ce produce
extreme locale pe durata pantelor complexului QRS, aplicarea criteriilor va fi
insuficientd §i se impune completarea algoritmului cu un criteriu in plus pe care I-
am denumit "amplitudine cumulativi". O amplitudine cumulativid poate fi definita
dupd cateva extreme locale gisite, care nu satisfac criteriul de amplificare i durata.

Se observa ca daca semnalul are o tendintd generala de descrestere se va
ajunge la un minimum extrem (minimorum) Y, , de unde cea mai importanta
tendinta este inversatd. Secventa de amplitudine cumulativi este definita astfel:

A(K) = Ymax(K) 'Ymin(K) (pt K=0) (3 47)
Ay = Ag-yt Yming-1) = Ymin) (ptr. K=0) (3.48)

Valoarea lui Ay, este cumulatid pana este satisfacut criteriul "amplitudine-
duratd", facand posibila detectia QRS inecat in zgomot de inalta frecventa.

Ymax (0)
Yoax (1) A (O
r___
¥ (
Ymin (0) e
A(k)
r
Ymax (k)
Yo (k)
Durata " D" N

fig. 3.42. Semnal ECG afectat de zgomot de inalta frecventa

. . "
Prezumtia ¢ aici Ymaxo) §i Yminx) SUNt €Xtreme, ca in exempﬁul dlndﬁ-g ?uc:]_,j;
ot reprezenta’undele R si Q, impune ca aceste portiunt sa 'ﬁe ana izate de 3 1'5 !
?ntregului complex QRS in scopul determinarii schimbari de tendinta
semnalului, urméatoarea testare trebuie facuta de fiecare data

A(};)<A(K-l) (349)

i ie sa aiba 1ca ca
De aceea fiecare maxim §i minim local trebuie sd aiba o yﬁlloa;e :;: rzcéde“
unul anterior. Criteriul "amplitudine cumulativa”, consta nluma‘nul:mamu in’ scader
i i mult viteza algorn .
i 3 le, fapt ce sporeste
si comparari simple,

- =
mentionata a resupu (:a' ne a‘ am IPe (o) ])allta cu te[ldl“ta generala de deSCrestele
t m p S p S H

&
R
-
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Toate criteriile mentionate raméan valabile daci secventa X, este complementard
(creste). )

In actuala implementare este recomandabil a avea diferite seturi de praguri
de amplitudine si durata pentru pantele pozitive §i negative. Aceasta deoarece in
QRS patologice, duratele a douid pante pot diferi. In algoritmul implementat
detectia QRS este confirmata numai dupa identificarea celor doud pante
consecutive (negativa si pozitiva) ale complexului.

in plus, in algoritmul de detectie, pragurile criteriului amplitudine-durata
sunt adaptate continuu la schimbarile de amplitudine si durata ale QRS anterioare.
Am efectuat mai multe seturi de verificari utilizind ca principiu de adaptare a
pragurilor medierea ultimelor valori detectate. Astfel, pentru duratd compromisul
intre timp de calcul si eficienta arati ci este necesard medierea ultimelor 12 valori
pe cind la amplitudine sunt suficiente 8.

Am constatat ca numarul falsurilor negative scade daca este introdusa in
plus urmatoarea reguld: valoarile medii se vor modifica numai daci noua valoare
difera fatd de medie cu o valoare prestabilitdi un numir mai mare de perioade
(tret). Dupa fiecare detectie urmeaza o perioada de 100 ms in care nu poate apare
un nou complex QRS si de aceea algoritmul de detectie este "blocat".

Semnalul de intrare pentru aplicatia avutd in vedere este un _ semnal
monocanal ECG obtinut de la un amplificator de biopotential cu o banda de trecere
de 0,1 ~ 40 Hz. Semnalul ECG este esantionat la fiecare 5 ms (200 Hz) si digitizat
prin intermediul unui convertor analog numeric pe 8 biti. Aceste elemente ale
procesului de achizitie a semnalului ECG sunt apreciate in literatura de specialitate
ca fiind suficiente pentru analiza aritmiilor.

Algoritmul prelucreazd fiecare complex prin rularea detectorului de panta
ascendent sau descendent. Orice detectie, gasind prima pantd QRS valida, in
termeni de amplitudine si duratd, seteazd un flag si opreste alta detectie de panta.
In detectia de pante negative, fiecare extrem local este testat pentru a verifica daca
el satisface criteriul "amplitudine-durata”. Dacd acesta nu este satisficut, atunci
este calculatd amplitudinea $i durata cumulatd, pentru criteriul "amplitudine-
cumulativa".

i A A ft | W | W

fig. 3.43. Detectorul in prezenta semnalului afectat de zgomot de joasa
frecventa

In eventualitatea ci testul de monotonie este urmat de amplitudinea
cumulata, starea flagurilor va fi resetatd §i este inceputa o noud cautare. Oricare
detectie QRS validd, conform criteriului amplitudine-durata sau amplitudine
cumulativa, seteaza un flag pentru un interval de timp de 100 ms (durata maximi a
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unui complex QRS). Intervalul dintre dou# validiri constituie masura intervalului
RR.

Evaluarea performantelor algoritmului din punct de vedere al calitatii
identificarilor QRS s-a facut "off line" prin studiul comportarii detectorului
proiectat asupra unui set de semnale ECG aflate in baza noastra de date. Aceasti
bazd contine semnale provenind de la cord sinitos sau bolnav, semnale afectate in
diferite grade de artefacte sau zgomote.

Detectorul se comportid foarte bine in prezenta zgomotelor de joasi
frecventa, neavand nici o detectie fals pozitivd (FP) sau fals negativa (FN), ca in
fig.3.43, unde a fost testat semnalul ECGI, iar in figurd este reprezentati o
secventa reprezentativa.

In plus, s-a realizat un modul de program care permite crearea de noi
"semnale ECG" realizate prin insumarea la inregistrarea ECG originald a altor
semnale. Astfel se poate insuma un semnal sinusoidal de foarte joasd frecventd
(1Hz) pentru a simula deriva liniei de bazd sau un semnal aleator in banda de
frecventa 0,1+40 Hz ("zgomot alb") pentru a studia comportarea detectorului la
diverse situatii probabile. Aceste semnale au fost generate matematic si ele pot fi
aditionate celui original cu diverse ponderi, realizand in acest fel un raport semnal /
zgomot dorit, ca in fig 3.44. Acest lucru se face printr-un program special scris
care este usor accesibil din cadrul meniului general.

Idrdod, AN, SN

ECG "curat" 19 dB 15 dB
13 dB 11 dB 9 dB

fig. 3.44 Exemple de ECG acoperite de zgomot de inaltd frecventa
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Desi este dificil de apreciat cantitativ eficacitatea unui astfel de algoritm, datoritd in
primul rand diversitatii extrem de mari a surselor de semnal si a celor de zgomot,
iatd totusi cateva concluzii deduse in urma incercirilor si sintetizate in parte in
tabelul 3.3, unde FP reprezinta detectiile fals pozitive, FN detectiile fals negative,
iar TP detectiile totale pozitive.

in domeniul aditionarii zgomotelor continand frecvente ridicate, primele
detectii false au aparut la un raport semnal / zgomot (SNR) de aproximativ 9 dB
(amplitudinea semnalului de zgomot aditionat reprezentdnd 0,354 din cea a
semnalulut ECG considerat "curat").

in conditiile in care banda de frecventd a semnalului este cea standard
(0,1Hz = 40 Hz) se admite ipoteza ci pe durata unui complex QRS este extrem de
putin probabil sd existe variatii abrupte avand acelasi ordin de marime ca si. unda R
si deci orice tendintd locald de schimbare a pantei este datoratd contamindrii cu
zgomot de inalta frecventa.

SNR SNR|[dB] FP% FN% TP%
0,112 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 simulari ale unui salt brusc si mare al liniei izoelectrice (de 100% din
nivelului undei R), aditionat semnalului ECG, algoritmul nu raspunde eficient. Nu
vor putea fi detectate complexele QRS ce urmeaza unui astfel de salt, principiul de
mediere a ultimilor 8 complexe nepermitind adaptarea la astfel de salturi. Fiindca
in realitate nu apar astfel de situatii §i tindnd cont de cele prezentate in tabelul 3.3,
algoritmul se recomandi totusi ca suficient de performant §i in primul rand ca
utilizabil in procesdrile in timp real.

3.3.10. Detector neliniar QRS, cu reaxare dupd infisuritoarea
inferioara

Ideea realizarii acestui tip de detector a rezultat din analiza semnalelor
procesate liniar anterior, din care se vede ca evenimentul cdutat (complexul QRS)
genereazd valori mari in modul si in domeniul numerelor negative, fapt care nu este
exploatat de principul utilizarii unui prag pozitiv. Ideea utilizirii imediate a unor
procesari neliniare ca: ridicari la patrat sau functia modul, nu sporesc valoarea
globala a procesirii, deoarece semnalele negative vor produce acum maxime la alte
momente de timp decat cele datorate complexelor QRS.

Principiul metodei propuse, ilustrat in fig.3.45, se bazeazi pe reaxarea
intregului traseu al semnalului procesat fatd de "infisuritoarea" inferioard a
semnalului. Cel mai simplu mod de a defini infasuritoarea este din segmente de
dreaptd intre punctele considerate ca "minime locale semnificative".
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fig. 3.45. Constructia infasuritoarei inferioare.

Definirea punctelor de "minim local semnificativ" se face impunand in plus
acestora, conditia ca valoarea tangentei fatd de ultimul minim retinut si fie
inferioard unei valori minime impuse. Urmeaza apoi reaxarea traseului intre ultimele
doua minime fata de segmentul de dreapta ce le uneste.

tg o < tg_max (3.50)

ECG] (original)

Vo ol h@M hnhhmm oo I

M w | {V’ LA 1

ECG] procesat

.

ECG] procesat si reaxat

fig. 3.46 Rezultatul reaxarii pentru ECG1 procesat.
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Metoda are avantajul unui algoritm extrem de rapid, care rezolvd procesarea
intr-o singura trecere iar ca timp maxim de intdrziere nu depaseste 10 Te, in toate
testele facute pentru un tg_max judicios ales.

in functie de valoarea maxima a pantei impuse, rezultatul procesirii poate fi
diferit. Cu cit panta minimd impusd este mai mare, variatiile traseului dintre
evenimentele marcante (QRS), sunt mai mici, insi existd riscul de a pierde §i unele
complexe mai mici ca amplitudine.

Se constatd la o analizd simpla a fig. 3.46, accentuarea decalajului dintre cel
mai putin semnificativ eveniment cautat, si cel mai semnificativ eveniment necautat,
situatie favorabila ulterioarei detectii cu prag. In acest caz, in care semnalul este
afectat atdt de deriva linie de baza, cit mai ales de zgomot de frecventa ridicata,
raportul celor doua evenimente nu creste semnificativ (de la 1,80 pentru semnalul
procesat, la 1,82 pentru cel reaxat).

Pentru semnale fara componente de frecventd ridicata, rezultatul procesarii
este spectaculos, ilustrat de fig. 3.47 unde raportul ajunge de la 4,62 pentru semnalul
ECG?2 procesat la 5,60 pentru semnalul reaxat.

n
| "“V\J‘\(

ECG?2 (original)

LT | Y | Y.

ECG?2 procesat si reaxat

fig. 3.47. Rezultatul reaxarii pentru ECG2 procesat.
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3.3.11.  Evaluarea performantelor algoritmilor de preprocesare pentru
detectia QRS

Asa cum am aratat la 2.3.3, evaluarea performantelor detectoarelor QRS, in
sensul“cuantlzéru lor se face utilizdnd marimile FP §i FN, respectiv numarul de
detectii fals pozitive i detectii fals negative. Acestea reprezintd insd un rezultat
global, atéat al preprocesarii semnalului original, cét si al detectorului propriu-zis.

In general, detectia propriu-zisi presupune compararea semnalului procesat
cu un prag fix sau adaptiv, de rezultatul compararii depinzand decizia de existenta
sau inexistentd la un moment dat a complexului ciutat. Decizia poate avea un grad
sporit de siguranta, daca in paralel cu procesarea despre care discutim se fac $
altele care sa aducé noi criterii pentru evaluarea gradului de certitudine al existentei
complexului cautat. Orice noi procesari am aduce in discutie alaturi de cea despre
care discutam acum, problema cautirii unui eveniment marcant intr-un semnal se
face la un moment dat tot prin compararea cu un prag pentru luarea deciziei.

Acest fapt a dus la ideea incercarii de cuantizare a rezultatelor algoritmului
de preprocesare, pentru o corecta evaluare si clasificare a performantelor acestora,
in vederea atingerii obiectivului major, acela de identificare cdt mai sigura a
evenimentului ciutat. In realitate, de rezultatul preprocesirii depinde esential
calitatea in ansamblu a detectorului, mai exact de gradul in care algoritmul de
procesare reugeste sa transforme semnalul initial, accentuand evenimentul care ne
intereseaza, respectiv complexul QRS.

Se impune deci gasirea unei modalitati de a cuantifica gradul in care un
semnal prezinti niste forme dominante, majore si unice in contextul "spectacolului”
din jurul lor, iar formularea problemei este: cum se poate cuantifica gradul de
unicitate ("singularitate") al unei forme predominante intr-un semnal ?

fig. 3.48. Identificarea cu prag.

Spre exemplu, impulsul singular de amplitudine unitara din fig.3.48, poate fi
identificat cu un prag avand orice valoare in intervalul 0..1, sn-asta cu o ;ermudLne_
maxima. Are un caracter de unicitate absolut, iar pe o scard de valor ar trebul

notat cu un scor maxim posibil. )
in schimb in multitudinea de forme rezultate dupa preprocesare, pragul nu

mai poate lua orice valoare, aga cum sc¢ vede in exemplul din fig. 3.49
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fig3.49. Alegerea pragului.

Pentru alegerea pragului, vom defini urmatoarele valori determinaté pentru
intreaga lungime a traseului analizat:

Ymax  valoarea maxima corespunzitoare evenimentului cautat,

Ymin valoarea minimé corespunzatoare evenimentului cautat;

Xmax valoarea maxima in afara evenimentului cautat,

Valoarea pragului pentru care nu vom avea nici o detectie fals pozitivd sau
fals negativi trebuie si fie cuprinsd intre Xmax si Ymin. Cu cat acest interval este
mai larg cu atat mai sigura va fi identificarea evenimentului céutat.

Pentru evaluarea algoritmilor de detectie, am definit urmatorii coeficienti

Ymin

Ko = 3o (3.51)
Ymax

Ksap = Ymin (3.52)

Primul coeficient este cel mai important §i aratd dinamica pe care o poate
avea pragul 1ar al doilea dinamica valorilor maxime, element util pentru proiectarea
detectoarelor cu prag adaptiv. Este evident cd valoarea acestor coeficienti depinde
de semnalul procesat. In cercetarile efectuate, pentru evidentierea calitdtilor unui
algoritm, l-am aplicat de fiecare data semnalelor "dificile", (zgomote, fibrilatie
artefacte), din baza noastra de date. Pentru exemplul ales (Ymax = 202,87, Ymin =
118,62; Xmax = 106,75; valori determinate cu ajutorul programului realizat in
acest scop), rezultd: Kprag = 1,11; Kstag = 1,71. Se poate aprecia ca algoritmul
prezentat nu este unul performant.

In tabelul 3.4, sunt sintetizate rezultatele cercetirilor efectuate asupra
eficacitatii mai multor algoritmi, in termenii amintiti mai sus. Totodatd mai sunt
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prezentate i alte elemente care si faciliteze optiunea pentru unul din ei,

eventualitatea utilizirii lor pentru monitorizarea in timp real:

e lungimea algoritmului (ordinul filtrului), reprezintd ordinul cel mai mare al

esantionului luat in calcul de algoritm, fatd de ordinul esantionului curent, si

arata intarzierea pe care o introduce algoritmul, exprimati in intervale Te;

tipul coeficientilor, serveste la alegerea reprezentdrii in program a tipurilor de

variabile, cu efect asupra timpului total de calcul cerut de algoritm. Prin 2% se

inteleg coeficienti "puteri intregi ale lui 2";

* numirul coeficientilor nuli, oferd impreuna cu lungimea algoritmului, informatii
referitoare la numirul de inmultiri si de aduniri pe care le implica algoritmul.

in

Denumire algoritm Lun- Tip Coef. | Kstan | Kprao
(filtru) gime coef. nuli '

1 Derivata ord. 2, patru puncte pe | 8 Te 2K 5 1,20 | 1,93
ECGI.(fig.3.13)

2 Derivata ord. 3, patru puncte pe | 16 Te 2 12 1,51 1,51
ECGI1.(fig.3.13) -

3 Sablon S1 pe ECG1 .(fig.3.24) 8 Te 2 2 1,03 | 1,62

4 | Sablon S2 pe ECG1.(fig.3.24) 8 Te 2K 2 1,22 | 1,84

5 | Sablon S4 pe ECGl (fig.3.24) 13 Te 2K 2 1,71 | 1,11

6 | Sablon S5 pe ECGI1.(fig.3.24) 16 Te 2K 2 1,05 | 1,80

7 Sablon S5 pe ECGI, reaxat. [ 18 Te reali - 1,13 1,81
(fig.3.46) . .

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

9 Sablon S5 pe ECG2, reaxat. | 18 Te reali - 1,05 | 5,60
(fig.3.47) . '

10 | Corelatie cu sablon din semnal, 16 Te reali - 1,54 1,27
pentru ECG1. (fig. 3.35) .

11 | Corelatie cu sablon din semnal 16 Te reali - 1,06 | 3,84
pentru ECG2.

Tabelul 3.4. Sinteza evaludrii algoritmilor.

fn urma experimentelor efectuate, putem aprecia ca‘ﬁmd fo?ryt;r;el:lr:odr::z;?;j
algoritmii care au  Kprac > 2; KSTM? <1,1 , respectnY cei carte a;uﬁat un decal)
cel putin dublu dintre cel mai putin semmﬁpatw e\fem'menst:bimatesre]amé i
semniﬁcativ eveniment in afara celui cautat $°1 care oferd o
evenimentului cautat cu variatii de cel mult 10 %.
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Pentru implementarea in timp real se remarci algoritmul 6 (Sablonul S5) din
tabelul 3.4 care pe langa performantele bune (Kprac = 1,80, Kstap = 1,05.), se
poate implementa performant ca si timp de calcul, avdnd coeficienti puteri intregi
ale lui 2.

Pentru a completa spectrul de procesiri ECG, se impune comparatia
rezultatelor oferite de procesirile specifice tratate anterior cu procesérile liniare
clasice cunoscute din tehnica filtrarilor numerice. Plecim de la observatia cd cea
mai eficientd procesare se obtine cu sablonul S5 a carui caracteristica de frecventa
reprezinta un filtru trece banda avand frecventa de trecere inferioard Fi = 8,7 Hz i
frecventa de trecere superioara Fs=26,2 Hz, determinate prin masurdtori in
program, pe caracteristica de frecventa din fig.3.26.

Pentru a le putea compara intre ele am construit mai intai filtre liniare trece
bandd avind acelagi gabarit al caracteristicii de frecventd, prin metoda
Fourier. Constructia caracteristicii de frecventa se face in programul QRS:EXE, in
acest caz impunind cele doud frecvente Fi si Fs, precum si ordinul filtrului,
respectiv numirul de esantioane asupra cdrora se aplica algoritmul. Crescand
ordinul filtrului creste panta caracteristicii in zona de tdiere, caracteristica
apropiindu-se mai mult de cea ideald a filtrului trece banda. Rezultatul filtrarii este
prezentat in fig. 3.50, unde alaturi de ECGI (original), este prezentatd evolutia
filtrarii trece banda de tip Fourier, in functie de ordinul filtrului.

ECGH filtrat

N=15

ECG 1

mV

2 8 58 o3 538

fig 3.50. FTB Fourier de ordin variabil
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- Rezultate acceptabile in sensul accent
"dlflCll",A reprezentat de semnalul ECGI, se obtin pentru N>15 iar cresterea
ordinului pana la N= 30.nu mai aduce castiguri majore, asa cum se observa din
tabe1u1A3.5, in care sunt prezentate rezultatele filtrarii de banda impusi, in functie
de ordinul filtrului. Cele mai bune rezultate (Kprag = 1,25; Ksap = ,1 32) sunt
neperformante comparativ cu rezultatele coreldrii cu S5 , o

uérii complexelor QRS intr-un context

Denumire algoritm Lun- Tip Coef. | Kstan | Kprag
' (filtru) gime .| coef nuli

1 FTB - Fourier, (8,7 Hz - 26,2 Hz) | 15 Te reali - 1,45 1,11
2 FTB - Fourier, (8,7 Hz - 26,2 Hz) | 20 Te reali - 1,45 1,12
3 FTB - Fourier, (8,7 Hz - 26,2 Hz) | 25 Te reali - -1,46 | 1,14
4 FTB - Fourier, (8,7 Hz - 26,2 Hz) | 30 Te | real - 1,41 1,17
5 FTB - Fourier, (8,7 Hz - 26,2 Hz) | 35 Te reali | - 1,32 1,25
6 | Sablon S5 pe ECG1.(fig.3.26) | 16 Te 2x 2 1,05 | 1,80

Tabelul 3.5. Comparatia FTB-Fourier cu Sablon S5

A doua categorie de teste a fost efectuatd cu ajutorul filtrelor sintetizate prin
metoda Fourier-Discretd (Mihu P.I., Toma E., Breazu M., 1995). Programul
permite constructia caracteristicii de frecventd dorite prin puncte, cu ajutorul
carora se incearcd realizarea-unui gabarit cat mai apropiat de cel de referinta, in
cazul nostru de cel al "filtrului SS5". Rezultatele obtinute nu depdsesc in
performanta pe cele de la filtrul Fourier. Metoda devine insa utild daca se impune
realizarea unui filtru de tip "notch”, pentru rejectarea unei frecvente nedorite din
semnalul ECG.

3.3.12. Concluzii cu privire 1a utilizarea algoritmilor pentru detectia QRS-

Toti algoritmii prezentati in paragraful 3.3 au fost experimentati "off line”,
pe semnale din baza de date "Laboratoire de Traitement du Signal et de l'Image'i
(Rennes, Franta), sau pe baza de date creatd in acest scop in cadrul Sgc;nel
Cardiologie a Spitalului Judetean Sibiu si apoi inclusi in programul de monitorizare
a probei de efort, péntru a fi exploatati in timp real. v '

O primi concluzie, este faptul ca metodele. de procesare .specifce pentru
detectia QRS, bazate in special pe exploatarea pfoApneté;l]or fur_wcpel de corelatie cu
secvente "sablon" sintetizate pe baza morfologiel c_omplexulluvl QRAS, se dovedesc
net mai avantajoase decat metodele de ﬁltrare_llmar?’l clasnga, atat din punct de
vedere al performantelor cét si din punct de vederg al timpulut fie calcul necesar

O alta concluzie importanta este necesitatea selectarn algoritmului de

a" de algoritmi), potrivit specificitatn semnalului ofent

rocesare (dintr-o "biblioteca T : _ fer
ge pacientul testat in proba de efort. Aceastd concluzie va fi materializata in

programul de monitorizare relizat, unde este prezdzuta posibilitatea selectarn
algoritmului optim fiecarui pacient, la inceputul testului de efort
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3.4 ALGORITMI DE COMPRESIE PENTRU DATE ECG

Realizarea monitorizirii complexe a probei de efort include intre obiectivele
sale si crearea unei baze de date, fapt ce obligd la utilizarea unor metode de
compresie. Din variantele trecute in revistd in subcapitolul 2.3, am optat pentru
dezvoltarea unui algoritm reversibil (predictie liniard) si a unuia nereversibil

= n

(aproximarea poligonala "evantai"). Argumentele acestor optiuni precum §i solutiile
de optimizare a acestor algoritmi vor fi prezentate in cele ce urmeaza.

3.4.1 OPTIMIZAREA PREDICTIEI LINIARE PENTRU SEMNALE ECG

Predictia reprezintd estimarea valorii unui esantion la un moment dat pe
baza esantioanelor sale din trecut. Deoarece semnalul de intrare variazi statistic,
semnalul prezis nu este in mod necesar acelasi ca semnalul de intrare, desi va fi
foarte apropiat de acesta. Codarea predictiva presupune transmiterea diferentei

dintre semnalul de intrare §i cel prezis, ceea ce reduce semnificativ volumul de

informatie transmis.
Obiectivele urmarite in aceasta sectiune sunt :

prezentarea metodei de calcul al coeficientilor predictorului;

studiul dependentei performantelor predictorului de parametrii semnalului ECG;
e implementarea unui algoritm pentru eficientizarea predictiei in sensul

compresiei de date ECG, potrivit scopurilor propuse de contextul general al

monitorizarii.
Un prim argument in favoarea abordarii acestei metode este existenta unor referiri
bibliografice doar la nivel de principiu in legiturd cu utilizarea predictier pentru
compresia datelor ECG si cu atat mai putin la utilizarea metodei Entropiei Maxime.
Un alt argument 1n favoarea utilizrii predictiei liniare este faptul cid in semnale
ECG, esantioanele alaturate sunt puternic corelate, aga cum se vede din fig. 3.51,
in care este reprezentatd dependenta autocorelatiei semnalului ECG2 din baza
proprie de date, de lungimea M a "ferestrei” de corelare, conform relatiei 2.7.

Cn(M A A . A
[\ A\ [\ £\ /\ A
A\ __ AN A\ AN A\
30000 A ~ \\&\7
20000 R W‘\\//
10000 =5
M =30
n Te
Fig.3.51. Autocorelatia semnalului ECG2
in codarea predictiva, rezultatul codarii este dat de relatia 3.53.
. N
Am=X@m=-Xm =X(")'Z ai Xn-i) (3.53)
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unde X ( reprezintd rezultatul estimirii esantionului curent utilizand un algoritm

liniar pentru ultimele N esantioane rezultate din procesul de achizitie, iar a ;
reprezintd coeficienti de predictie constanti. Schema canonici a un’ui,astfel dé
predfctcl)r este cea din fig. 3.52.a, iar schema bloc de principiu a codirii / decodirii
predictive, conform cu relatia 3.53, este cea din fig. 3.52.b.

X(n) _ X(n-1)  X(n-2) X(n-N) X(n) A

l ................. ....................

L 1.

a). b).

Y(n)

fig. 3.52 Codare / decodare cu predictie liniara.

O a doua variantid a aceluiasi principiu de codare o constituie interpolarea.
Acum estimarea esantionului prezent se face cu o combinatie liniara de forma
(3.54) numitd "interpolare in jurul punctului”, in care intrd atit N esantioane
anterioare cat §i M esantioane posterioare lui.

N

Xa= 2. a; Xn.i (3.54)

i=-M

Pentru ca procesarea sa fie posibild (cauzald) trebuie realizata o deplasare in
timp a tuturor egantioanelor, valoarea esantionului estimat si implicit a rezultatului
codarii fiind intarziatdi cu un numir de perioade de esantionare egal cu numdrul
esantioanelor "viitoare" (M) ce intrd in formula interpolatorului, conform rel. 3.55.

N

Xo= 22 Xaomoi (3.55)

i=-M

Codarea in cele doui variante are avantajul ca dinamica semnalului diferentd
transmis este mult mai micid decdt dinamica semnalului orig_inal ceea ce duce
automat la posibilitatea de a coda iesirea cu un numar mai mic Qe' biti lg acelasi
raport semnal / zgomot. In alti termeni de procesare numerica, desi ?", ne
intereseaza pentru moment proprietatile spectrale ale chqrulul / decodorului, se
observa ci la codare este implementat un filtru nerecursiv 1ar la decodare un filtru

recursiv, cu comportare de integrator. o A A
Schema bloc din fig 3.52.b prezintd un dezavantaj major legat de

propagarea zgomotului de cuantizare la iegirea decodorulpi. Ca alterjlat]\'é pentru
evitarea propagirii sale este prezentatd sch?ma bloc din fig. 3.53, in care §i
predictorul de la codare este inclus intr-o bucla de reactie.
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Yn

fig. 3.53. Predictor in bucla de reactie

in aceasti schema de principiu plasarea cuantizatorului Q dupa
comparatorul analogic, obligd la utilizarea unui CNA in bucla de reactie. Solutia
este numai aparent mai costisitoare fiindca altfel, prin plasarea cuantizatorului
inainte de comparator, acesta ar fi trebuit sa fie realizat pe un numaér de biti mai
mare. Schema este deosebit de avantajoasd atunci cdnd cuantizarea se face pe un
singur bit. .

Demonstratia avantajului legat de propagarea zgomotului de cuantizare se
poate face simplu prin aplicarea unei transformari integrale sistemelor liniare de la
emisie pentru fiecare din cele doua variante ale codorului (fig.3.54). Aici Q(s)
reprezintd contributia de zgomot a CAN.

Dx(s) = [1-P(s)] - X(s) + Q(s) (3.56)
Dx(s) = [1-P(s)] - [ X(s) + Q(s) ] (3.57)

Tinand cont de functia de transfer la receptie, semnalul de iegire este

Dx(s)

YO = 1 h

(3.58)

Rezulta imediat din 3.56, 3.57 i 3.58 ca la prima varianta, zgomotul de
cuantizare apare integrat in timp la iegirea receptiei, pe cand la cea de a doua (cu
predictor in bucla de reactie) acesta apare in aceiasi cantitate ca §i dupa emisie.

X(s) Q(s) Dx(s) X(s) Dx(s)
®

— e ®—

fig. 3.54 Efectul zgomotului de cuantizare

De aceea fara exceptie codorul predictiv se implementeazi intr-o
configuratie cu bucla de reactie ca in fig 3.53, solutie care inlitura inconvenientul
legat de propagarea zgomotului de cuantizare.
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3.4.1.1 Calculul coeficientilor predictorului prin Metoda Entropiei Maxime.

Coeficientii predictorului (a ;) se determini din conditia ca energia
semnalului de eroare sa fie minima. Esenta metodei deriva din aparatul matematic
ce pune in evidenta relatia existenta intre spectrul de putere estimat prin Metoda
Entropiei Maxime (MEM) si coeficientii predictorului.

Pentru inceput trebuie facute citeva referiri la estimarea spectrului de putere
al unui semnal ECG prin Metoda Entropiei Maxime. Transformata Fourier nu este
singura cale de a estima spectrul de putere al unui semnal si nici macar nu este cea
mai eficace, limitele ei fiind legate in ceea ce ne priveste acum, si de faptul ci
estimarea spectrului de putere prin transformarea Fourier se regiseste numai in
intervalul de frecventd Nyquist ( - Fe/2 + +Fe/2 ). Considerand un interval de N
esantioane ale unei functii x,, esantionatd cu o perioadi Te, transformata FFT a
acestul interval este:

N-t zrlij{—_ ) _
Cy= 2, x; e k=01, ,N-1 (3.59)
j=0

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

Ck‘z+(CN-kr) k=12, G (3.60)

P(f1) = 3

unde f, este definita numai pentru frecvente mai mari sau egale cu zero

K K N
- - Fe — . k=01, - (3.61)
= NTe T N 2

Obtinem transformata z  prin substitutia ce transforma planul complex f in

planul z : o amir e

Exceptind factorul de normalizare, relatia ( 3.53) devine acum

2

P(f) = (3.63)

N/2 -1 .
Z X 2
k=-N/2

Analiza relatiei (3.63) aratd cd nu avem de a face cu o determinare exacta a

matoarele doud motive:

1i i cu o estimare din ur e ) .
e e Laurent finitd, care oferd numai o

e in planul z relatia (3.63 ) reprezintd o serie

aproximatie a functiel analitice generale (3.64):
2
P(f) = |2 x 2" (3.64)
k= -
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e calculul dat relatia (3.64) provine de la un set de N esantioane ale functiei, s
este deci cert cid acest set de N esantioane nu contine informatii care sa
caracterizeze spectrul exact al functiei cercetate. Acest aspect este valabil si in
cazul estimarii prin metoda FFT.

Estimarea spectrului de putere cu ajutorul relatiei (3.63) care nu contine
poli, ci numai zerouri, reprezintd o "metoda directa”. Pentru calculul efectiv al
relatiei (3.63) vom utiliza o aproximare ale carei avantaje vor fi exploatate mai
tarziu

1 a,
P(f) = — 7= v : (3.65)
> b, z* 1+, a, z*
k=-M/2 k=1

Ideea este de a aproxima seria finitd (3.63) cu o alta ai cdrei parametri s@ se
afle la numitor. Pentru inceput trebuie remarcat ca diferenta dintre (3.63) §i (3.65)
nu este doar una de exprimare ci ele implicd caracteristici foarte diferite §i anume:
reprezentarea spectrului de putere cu o functie avind numai poli este adecvata
pentru situatiile in care in spectru existd salturi mari. Aproximarea (3.65) este
cunoscuta sub diferite denumiri (Childers,1978; caplI):

e modelul "numai poli";

e metoda entropiei maxime (MEM)

e modelul autoregresiv.

Teoretic, coeficientii a ai aproximarii se pot determina din conditia de
convergentd a seriei (3.63) catre (3.65). Evident, gradul de "apropiere" va depinde
de lungimea M a aproximdrii care ramane la alegere. Practic insa coeficientii ay se
determind folosind teorema Wiener-Khinchin

a, L .
v P= 297 (3.66)
1+, a, z* T
k=1

Unde @, reprezintd valori medii ale corelatiilor pentru diferite decalaje

conform relatiei:

1 N
R v Sy, X.; (3.67)

i=0

In relatia (3.67) functia de corelatie se calculeaza pe setul de date x; avand
lungimea N+1 esantioane. Relatiile (3.66) si (3.67) formeazi un sistem care
permite determinarea efectiva a celor M necunoscute reprezentate chiar de
coeficientii  aj,....,ay. Numirul M se numeste "ordin" sau "numar de poli" si
teoretic el poate fi ales mai mic decat N. De mentionat ci dacid la transformarea
Fourier se poate face o legatura directa intre coeficientii rezultati si frecventele
rezultate prin esantionarea inervalului Nyquist, la aceastd metoda nu existi o astfel
de legdtura. Estimarea spectrului de putere al semnalului analizat se poate face
acum prin implementarea relatiei (3.65). In fig.3.55 este reprezentat spectrul de
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putere al semnalului ECG6, estimat pri
A s prin MEM pe = i i
de numarul de coeficienti (Npoli =2, 4,6,8 2% l3"(;).Set fe Ndae=100, in funcri

oot AC‘are este insd legatgra .d.intre estimarea spectrului de putere prin metoda
ropier maxime si predictia liniard? Din prezentarea de principiu facuti rezulti

cd intre valoarea prezisd x (,, §i valoarea exacti x (ny, va exista o diferenti:

N
A, = Xny - .=Z| 43X (n-i) (3.68)

P(t)

20000
18000
16000
14000
12000
10000
8000
6000
4000
2000

30 Hz

Fig. 3.55. Dependenta spectrului de putere de
numirul coeficientilor (numarul polilor).

Conditia pe care trebuie si o indeplineasca un predictor eficient este ca
energia E a semnalului diferenta (3.68) sa fie minima.

2

¥ N
E = Z.[X‘"’ . Z. alx(n,,)] (3.69)

ne i=

dE

da,
Pentru determinarea coeficientilor optimi ai predictorului se rezolva sistemul
de ccuatii reprezentat de (3.70). Se arata cé se obtin aceiasi coeficienti ca si cei
detcrminaji prin metoda entropiei maxime. Acest fapt este remarcabil si dovede;,tg
ca predictia liniard §i MEM reprezinta in fond doua abordari diferite ale aceleiasi

-0 (3.70)

probleme

e MIEM caracterizeazi un semnal dat printr-un numar finit de poli in planul z, cu
ajutorul carora se reprezintd cel mai bine spectrul sau de putere

o Predicpia hmiard extrapoleazad semnalul folosindu-se de aceiast poli. ‘

ca finalitate implementarea unul lant de compresie /

Fiindea  studil are a U '
eferiri §i la partea de decompresie.

decompresie a datelor ECG, trebuie facute 1
Rezulta din schema 353 ¢d
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N
y(n): An + Z ai y(n-i) (371)

i=1

Structura de filtru recursiv (3.71) trebuie analizata din punctul de vedere al
stabilitatii. Pentru aceasta este necesar §i suficient ca toate radicinile ecuatiei
caracteristice (3.72) sa se afle in interiorul cercului unitate

- ), a,z"" =0 (3.72)

|24 <1 k=12,..,N (3.73)

Referitor la implementarea relatiei (3.71) trebuie facute precizarile:
e Ficand un bilant global al lantului compresie / decompresie avem:

N N
y(n): x(n) - Z a; X(n»i)+; aiy(n,i) (374)

i=1

Asa cum rezultd din (3.74), pentru ca reconstituirea si fie fara pierdere de
informatie trebuie ca primele N-1 valori refacute si fie copia fidelad a primelor
N-1 esantioane ale semnalului original si anume chiar setul de date pe care s-au
determinat coeficientii predictorului. Abia incepdnd de la al N-lea esantion se va
face reconstituirea de semnal conform relatiei (3.63).

e Respectind conditia amintitad mai sus, stabilitatea algoritmului este asigurata.

3.4.1.2 Implementarea metodei. Rezultate

Implementarea are ca obiectiv compresia datelor ECG aparute pe durata
monitorizarii, pentru a fi stocate ca martore ale evolutiei pacientului, in figiere
speciale de date. Problema de fond este stabilirea unui algoritm care sa produca cea
mai eficientd compresie, pornind de la specificitatea fiecdrei inregistrari ECG.
Parametrii ce trebuie stabilifi pentru compresie sunt:

e numarul de date ce vor sta la baza calculului coeficientilor Ndate;

e pozitia setului de Ndate in inregistrarea ECG Ndec;

¢ numarul coeficientilor predictorului Npoli.

De la inceput trebuie precizat faptul ca rezultatul compresiei va fi o inregistrare
intr-un un fisier §i care va contine:

e numairul coeficientilor: Npoli;

¢ valorile acestora: a; + a Npoli ;

o primele Npoli date exacte ale ECG;

e urmeaza apoi sirul valorilor rezultate in urma procesului de compresie

corespunzatoare fiecdrui esantion de date original.
Conform organigramei programului de optimizare a compresiei (fig.3.56), initial se
introduc valorile dorite pentru variabilele Npoli, Ndate, Ndec. Imediat pot fi
vizualizate pozitia §i lungimea setului de date ales in inregistrarea ECG. Alegerea
se poate reface si apoi se trece la calculul parametrilor. Criteriul de optim este legat
de raportul dintre dinamica globald a semnalului original si a celui transmis.
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Atimgerea unei performante im
dupa un numir de iteratii va fi
trecerea efectiva la generarea d

puse sau gasirea uneia care nu maj est
marcatd de variabila logica "Optim"
atelor compresate.

e depasita
, care va valida

A

I Citire date ECgﬂ

Oly True

+—

v

3
I Ndate Ng‘oli | Ndec

l Calcul coef. a\ ]

L
v

Calcul predictie x,

True —@————l False

Evaluare,
v Criteriu de optim
Generare date
compresate

Fig.3.56. Organigrama algoritmului de optimizare a predictiel.

Rezultatele analizelor sunt reliefate in diagramele urmatoare. In fig 3:5|7 este
prezentati evolutia in timp a diferentei dintre semnalul o.rll.glm.al ECG6 st \(jgc(t)iz;resa:
i is 1 i arul coeficientilor utilizati pentru predict
lui prezis in functie de numaéru t pen .
;izlglzlll; gli = 1. 2, 4, 8 Predictia s-a facut pe un set initial dehlunglmel
Ndate=1100p esantio;ne. Acest set a fost pozitionat prin program la inceputu

inregistrarii ECG prin Ndec = 0. Pe acelasi grafic este reprezentat si semnalul
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reficut dupd predictie pentru a se putea compara cu amplitudinile semnalelor

diferenta.
ECG 6
A
A A - N\
S I N 7\ |
VAR A / N\ A / \ /1
mv —\ / N/ 1V / \N_J\ / \_/
= A Y A V4 A
:g/f ‘ e e P Apoli = 1
) “nTe

Fig. 3.57 Evolutia semnalului la emisie (ECG6, Ndec =0 )

Pentru a evidentia gradul de dependenta de alegerea pozitiei setului de date
pentru calculul coeficientilor de predictie, in fig. 3.58 este prezentata evolutia in
timp a diferentei dintre semnalul original ECG6 si valoarea semnalului prezis
pentru un set de date, decalat fata de primul cu un numir de 30 esantioane
(Ndec=30), restul parametrilor raimanand aceiasi ca cei din fig. 3.57.

ECG original
A
—a ]| A A I\ A
I\ ™\ I\ AN A [\
mv [l /7 N\ [V /7 N\ J1 J \
J1U 7 NI 7 N J1 7
s0- \~ \ / ~
o A A M N
?:: Vo iy v i : Npoli=1
20 i Npoli=8
t:- n Te
Fig. 3.58. Evolutia semnalului la emisie (ECG6, Ndec = 30)
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O sinteza a rezultatelor anterioare, legata in special de contributia numarului
de poli este prezentata in fig. 3.59, de unde se pot trage usor citeva concluzii. Aici
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este prezentata in paralel dinamica unui semnal ECG, alaturi de a celor rezultate

prin c.o~mpr§s.ie', utilizdnd diferite valori pentru numdérul de poli precum s§i efectul
alegerii pozitiei setului de date in cadrul inregistrarii.

g0 1 ON decalaj =0
“| ECG original ON decalaj = 30

60 -H

a0 H -

20 H

ECG 6 1 2 4 10 30 Npoli

Fig. 3.59. Sinteza studiului de optimizare in functie de numarul de poli
si de pozitia setului de date de calcul al coeficientilor.

mV I\ A A l
AN /

[

\

n Te

Ndate = 100 Ndate = 10

Fig. 3.60. Dependenta semnalului emis, de lu_ngimea setului de date
o folosit pentru calculul coeficientilor.
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Analiza efectului lungimii setului de date este prezentata sintetic in fig. 3.60.
Sunt prezentate comparativ semnalul original (ECG 6) §i semnalele compresate
pentru valori Ndate =10, 50, 100, in conditiile Npoli = 4, Ndec = 0. Analiza aratd
cd pentru valori ale lungimii mai mici decdt 50 de esantioane dinamica semnalului
diferenta creste, dar mai ales devine dependentd de pozitia setului de date din
inregistrare. Acest lucru nu se mai intdmpla pentru valori care depdsesc intervalul
unui ciclu cardiac, in cazul nostru incepadnd de la Ndate=80, frecventa de
esantionare fiind 200 Hz. In concluzie, o lungime Ndate=100 asiguri o calitate
suficientd, cresterea acestui numar nefiind productiva.

mV
e impuls "1 "
I AT
, P ooaparent AR
AT L By LT
800 "“i‘li]hll

Fig. 3.61. Stabilitatea algoritmului.

O altd problema pe care am luat-o in considerare a fost aceea a stabilitatii
algoritmului Ia receptie. Scopul acestei analize este §i acela de a stabili influenta
unor erori de transmisie asupra posibilitatilor refacerii corecte a semnalului codat.

mV ECG original

250+ /
ZWJ A /

150

b A\ N )\ [\
—AN\

\ ‘ ‘ ‘ ‘ n Te

ECG refacut

Fig 3.62. Efectul de convergenta spre semnalul original
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Pentru inceput s-a verificat stabilitatea algoritmului de refacere a semnalului
cu un set de 1.0 coeficienti determinati pe ECG6 in conditiile Ndate=50, Npoli=10,
'I.\Idec=0. \"/erlﬁcarea s-a figut prin trimiterea unui impuls unitar la receptie si

r.efacerea sa cu coeficientii rezultati pentru semnalul ECG6. Rezultatul este cel
din fig.3.61 si dovedeste caracterul de instabilitate al algoritmului pentru acest caz.

Asa cum am aratat anterior insa, sistemul este stabil atunci cind se reface
semnalul care a stat la baza calculului coeficientilor. Trebuie insa verificat daci
sistemul rimaéne stabil in cazul receptionirii unor semnale eronate. in exemplul din
fig. 3.62 am simulat receptia unui esantion eronat in setul celor Ndate trimise initial
la receptie. S-a utilizat acelasi semnal si aceleasi conditii de predictie ca pentru
exemplul din fig.3.61. Se constatd ca dupi céteva cicluri cardiace semnalul reficut
tinde spre cel original, deci astfel de erori nu duc la instabilitate, dimpotriva, ele
sunt repede anulate.

Intrebarea de fond la care trebuie dat un rdspuns este cum se realizeazi
efectiv compresia de date? S-a vazut ci semnalul ce se transmite, rezultat ca
diferenta dintre semnalul original si cel prezis, are o dinamicd mult mai mici decat
cel original, ceea ce duce la ideea reprezentérii lui pe un numar mai mic de biti.
Dificultatea majora provine de la faptul ca numarul ce se emite, degi are o valoare
micd, este un "real” cu un numir nedeterminat de zecimale(!). Aceasta fiindca
algoritmul de calcul al coeficientilor prin metoda entropiei maxime duce la
obtinerea de coeficienti de predictie reali. Mai mult, este indicat calculul acestor
coeficienti in dubla precizie atunci cdnd se doreste refacerea fard pierderi a
semnalului.

Daci se codifici o inregistrare ECG disponibild in format de numere reale,
se va transmite tot un numair real, ceea ce presupune acelasi volum de informatie
ca si pentru transmiterea semnalului original (tot 6 octeti). Daca inregistrarea ECG
este facutd in format de numere intregi (2 octeti) atunci, pentru a reface semnalul
fara pierderi, trebuie transmis un numar real, ceea ce inseamnd o sporire a
volumului de informatie transmis.

%
s
" ONpoli = 4
B Npoli= 10
254
P
R 2]
R 2
154
14
s+
2 Zscimale 3 Bncimale

1 cimata

Fig. 3.63. Estimarea erorilor la refacere in cazul trunchierii la emisie
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in concluzie, pentru a realiza efectiv o compresie de date trebuie ca numarul
ce se va transmite si fie o trunchiere a valorii rezultate prin calcule s§i apoi
reprezentat ca intreg pe un numar corespunzator de biti. Evident, daca inregistrarea
ECG este in format de intregi (2 octeti), trunchierea trebuie facutd pana acolo unde
cifrele rezultate sa poata fi reprezentate pe un numar de biti mai mic decat 16.

Iata deci ca, desi predictia liniara se incadreaza din punct de vedere al
principiului teoretic in categoria metodelor de compresie reversibile, aplicarea ei in
practica obligd la trunchierea valorii ce se emite, ceea ce duce automat la aparitia
de erori la refacerea semnalului, deci metoda devine ireversibila.

Primul pas al analizei trunchierii trebuie si fie cel referitor la stabilitatea
algoritmului, fiindcad trunchierea poate fi privitd din acest punct de vedere ca o
receptie eronatd a semnalului emis. Experimental am constatat pe semnalele ECGI-
ECG6 din baza de date ca sistemul ramaéne stabil chiar daca trunchierea se face
pana la nivelul la care mat raimane doar o singura cifra.

in graficul din fig. 3.63 sunt sintetizate rezultatele analizei efectului
trunchierii semnalului la emisie asupra calitdtii semnalului refdcut in conditiile
urmatoare: ECG6, Ndate = 100, Ndec = 0 iar Npoli = 4 si 10. Pentru cuantificarea
rezultatelor s-a folosit distanta medie patraticd (PRD) dintre semnalul original si cel
refacut. Rezultatele arata ca daca trunchierea se face la :

prima zecimala PRD = 2,81 % - 3,61 %
primele doua zecimale PRD = 0,28 %
primele trei zecimale PRD = 0,03 %

Se constata ca in conditiile afisajului pe un monitor PC, cele doud semnale
sunt observate ca "identice” pentru valori ale trunchierii care conserva minimum 2
zecimale. Tindnd cont ca rezultatul codarii nu depdseste unitatea, se vor folosi
pentru codare 3 cifre pentru a caror reprezentare sunt suficienti 10 biti.

3.4.1.3.Concluzii

Programul realizat de catre autor pentru studiul compresiei semnalului ECG
prin predictie liniard este scris in PASCAL si este structurat in douda UNIT-uri:
Entrop.pas si Predic.pas. Programul are la bazi estimarea spectrului de putere al
unui semnal prin Metoda Entropiei Maxime care a servit apoi la obtinerea datelor
mentionate pe parcurs.

In concluzie, se obtin rezultate optime din punctul de vedere al compresiei
de date ECG achizitionate pe doi octeti, utilizind Metoda Entropiei Maxime,
daca:

e se utilizeazd 4 coeficienti;

e setul de date pe care se calculeazd coeficientii are 100 esantioane

(caz in care pozitia acestui set in inregistrarea ECG nu are efect);
¢ pentru emisie rezultatul codirii se trunchiazi la 10 biti.

In acest caz se tinde spre o ratd medie de compresie CR=16:1
avand asigurati PRD < 0,5 %.
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3.4.2. OPTIMIZAREA ALGORITMULUI DE COMPRESIE "EVANTAI"

Metodd de referintd a categoriei de metode de compresie realizate prin
aproximari poligonale, acest algoritm exploateaza bine morfologia specifici
traseului ECG. In aceasta sectiune pe langa implementarea efectivi a algoritmului se
rezolva i problema optimizarii lui in raport cu specificitatea semnalului ECG a

fiecdrui pacient in parte, problema netratata in literatura aferenti acestei metode de
compresie.

3.4.2.1 Prezentarea principiului

Esenta acestui algoritm este aproximarea traseului ECG cu segmente de
dreapta construite in felul urmator:

¢ se incadreaza traseul initial cu o "banda" de toleranta specificatd +E si -E [mV];

e pornind de la valoarea tensiunii la un moment dat (esantionul de pornire) se
cauta sa se construiascd un segment de dreapta cat mai lung, care si se incadreze
intre limitele benzii de tolerantd construite anterior;

e se cerceteazd pentru fiecare esantion care urmeazd daca dreapta construitd intre
esantionul de pornire §i cel curent se incadreaza in limitele benzii de toleranta pe
toatd lungimea ei;

e in momentul in care dreapta construitd nu se mai incadreaza, se retine valoarea
esantionului anterior precum §i distanta sa fatd de esantionul de pornire inifial
(in numir de perioade de esantionare);

e acesta va deveni la rindul sidu un nou esantion de pornire pentru construirea unui
nou segment de dreaptid care si-1 continue pe primul pentru aproximarea
traseului ECG.

v 1V

L tg_plus{ 3 ] = minim

esantion noul e;qntion
de s.?'eferinta de referinfa

fig. 3.64 Determinarea esantioanelor ce se retin
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in concluzie utilizind aceastd metoda compresia se realizeazi prin selectia si
transmisia numai a anumitor esantioane din inregistrare, determinate conform
algoritmului "geometric" descris mai sus. La receptie, semnalul original se reface
prin aproximarea cu linii drepte trasate intre esantioanele receptionate.

Implementarea acestui algoritm este descrisd in 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 incadra in banda de toleranta aleasa in limitele +E
si -E [mV], pornind de la un esantion oarecare, se calculeaza pentru fiecare esantion
ce urmeaza celui ales ca referina urmaitoarele elemente:

Xeet+ iy T E - X(ref)

tg_plus = : (3.74)
Xireteiy - X
tg= (ref )i (ref) (3.75)
X et+iy- E - X
tg_minus = —<" i e (3.76)
unde:
o i - reprezintd numarul de ordine al esantionului testat;
o tg - reprezinta tangenta unghiului facut de segmentul ce uneste esantionul

de referinta cu esantionul curent;

¢ tg plus -reprezintd tangenta unghiului facut de segmentul ce uneste esantionul
de referintd cu marginea superioara a benzii de toleranta corespunzi-
toare esantionului curent;

¢ tg minus - tangenta unghiului facut de segmentul ce uneste esantionul de
referintd cu marginea inferioara a benzii de toleranta corespunza-
toare egantionului curent.

Odata cu calcularea valorii tangentelor se cautd si minimul valorii tangentei cu

marginea superioard precum §i maximul tangentei cu marginea inferioara a benzii de

toleranta. Secventa de cdutare se inchie atunci cind nu mai este satisfacuta relatia :

tg_minus < tg < tg_plus 3.77

in exemplul dat, al 6-lea esantion este cel care nu mai satisface relatia 3.77.
In acest moment se ia decizia ca esantionul 5 si fie retinut ca nou esantion de
referintd, dreapta care uneste primul esantion de referintd cu al 5-lea fiind cea mai
buna aproximare in conditiile alese pentru +E si -E. Se constatd cid din punct de
vedere geometric testarea fiecarui esantion ulterior celui de referintd produce doui
"evantaie", unul legat de marginea superioara a benzii de tolerantd superioare i unul
inferior legat de marginea inferioara a benzii de toleranta. Relatia 3.77 nu semnifici
decit conditia ca segmentul de dreaptd propus pentru aproximare si se incadreze
intre marginea inferioard a evantaiului superioar §i marginea superioard a
evantaiului inferior.
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3.4.2.2. Criteriu de optimizare.

Performantele compresiei depind doar de marginile +E i -E. Cu cat acestea
sunt mai mari, rata de compresie va fi mai ridicati deoarece se pot construi
segmente de dreaptd mai lungi pentru aproximarea traseului. Acest lucru duce insi
la scdderea performantelor la refacerea semnalului. Criteriul dupa care se alege
valoarea marginilor este acceptabilitatea clinici sau compromisul ficut intre rata de
compresie (CR) si eroarea medie patratica ( PRD ) la reconstructie. Pentru a facilita
determinarea valorii E a marginilor, in vederea proiectdrii unui algoritm de
compresie eficient, am studiat efectul acestui parametru pe un set de inregistrari din
baza noastrda de date. Pentru ca rezultatele studiului si aibia un caracter de
generalitate am gasit utile urmatoarele:

e "E" va fi exprimat prin procente din valoarea maxima a valorilor continute in
respectiva inregistrare. Numai aparent aceastd optiune obliga la trecerea de doui
ori peste inregistrarea ECG, fiindcd valoarea maxima se poate determina in
primele secunde ale monitorizarii, inainte de inceperea efectiva a compresiei.

e Definirea unui "coeficient de eficientd" (Kef), care si inglobeze atat calitatile de
compresie cat §i pe cele de refacere a semnalului:

= Son 3.78
Kef PRD ( )

Cu cét rata de compresie CR va fi mai mare iar diferenta medie patratica la refacere,
va fi mai mici, cu atat algoritmul va fi mai eficient in ansamblu si acest lucru va fi
sintetizat de valoarea lui Kef.

! p
ECG2 original

ECG?2 refacut; E=5%

ECG2 refacut; E=10%

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

e Algoritmul retine punctele de inflexiune majore, in sensul definit la 2.3.1.1.(b),
chiar i pentru E = 25 %. Prin "inflexiuni majore" inteleg inflexiunile care
marcheaza undele cu amplitudini §i pante mari cum ar fi complexul QRS. Acest
fapt permite lolosirea algoritmului pentru monitorizarea aritmiilor, cu rate de
compresie mergind pana la CR = 6:1, pentru E = 20 %.

e Performantele algoritmului sunt puternic dependente de continutul zgomotului
de inalta frecventd. Cu cit este suprapus mai mult astfel de zgomot cu atit
posibilitatea de a aproxima portiuni lungi de traseu cu o linie dreapta, scade.
Exemplul dat in fig 3.65 si fig. 3.66, ilustreazd cele spuse, performantele in
cazul ECG2 fiind de S ori mai bune decit cele ale traseului ECG1, zgomotos.

ECGI refacut; E=10%

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

¢ Pentru memorarea valorile indicilor esantioanelor refinute, este mai avantajos si
se genereze un fisier separat si cdnd lungimea segmentului aproximat nu
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depéseste 16 Te, (se poate chiar limita lungimea la aceast
un octet se vor putea codifica doi indici vecini.

Pentru memorarea unui minut de semnal ECG esantionat la 200 Hz, cu o
rezolutie de 8 biti, ar fi necesari 12 Kb de memorie. Cu ajutorul acestei metode
de compresie, utilizind o eroare E de 40 1V, se obtine o rati medie de
compresie de CR = 5,5:1.

O sinteza a studiilor legate de optimizarea compresiei prin metoda evantai este
redata sintetic in figurile 3.67 i 3.68.

Pentru semnale fara zgomot consider optimi acea valoarea a lui E pentru care
Kef < 1. Aceasta reprezinti in medie E = 8%, din valoarea Emax s1 inseamna o
"banda" in jurul traseului ECG de aprox. 40 pV.

Determinarea lui E pornind de la Kef, are o valoare de generalitate mai mare
decit solutiile propuse de Moody 5.a.(1989) sau De Lucia 5.2.(1990)

& valoare), atunci pe

45
CR
35
2.5
j 5/
" CR/PRD
1
0.5
1 5 :‘5 ; 5 6 7 8 9 I51()[ %]
. - o 5
fig. 3.67. Dependenta parametrilor compresiei de limita E[%]. pentru ECG2.
? CR
25
2
1.5
1 CR/PRD
s
0.5 4
R : 3 ; : : 7 : T e

fig. 3.68. Dependenta parametrilor compresiel de limita E[%]. pentru ECG1.
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3.4.3. Concluzii la studiul de compresie a datelor ECG.

In scopul memoririi unei cantitati de date ECG cu scopul principal de
monitorizare pe termen lung dar si pentru crearea unei baze de date ECG, am
utilizat o solutie originala de compresie a datelor. Aceasta solutie este o sinteza a
studiilor precedente §i combini tehnici ireversibile cu cele reversibile in scopul
obtinerii unei rate de compresie ridicate §i in acelagi timp permite lucrul in timp
real, avand o complexitate scazuta si dovedeasc o bund acceptare clinica.

Solutia propusi, foloseste trei metode in cascada: extragerea punctelor
esentiale, evantai gi.codare predictiva

Am utilizat mai multe fisiere cu inregistrari ECG. Datorita utilizarii metodei
evantai in lantul de compresie, rata de compresie globald nu este constanta,
depinzand in general de caracteristicile semnalului, dar pentru semnale fara zgomot
preponderent de inaltd frecventd, am obtinut urmatoarele rezultate, in conditii de
acceptabilitate clinic:

e puncte esentiale...... ...... CR =1,99:1
evantal ................. ....... CR=3,7:1
e codare predictiva.. ........ CR=1,5:1

Global: rata de compresie obtinuta a fost de ~ CR = 10,90 :1
eroare medie la reconstructie PRD = 1,87 %

3.5 FILTRAREA SEMNALELOR CODATE

in acest subcapitol se urmireste studiul si implementarea unor algoritmi de
filtrare numerica ce vor procesa semnale compresate, scopul lor fiind micsorarea
volumului de calcule §i implicit realizarea unor viteze mari fluxului de date. Totul
trebuie subordonat ideii de a realiza aceleasi performante prin filtrarea semnalului
codat ca in cazul filtrarii semnalului original.

3.5.1 Filtrarea nerecursivi a semnalelor comprimate prin predictie.

Algoritmul nerecursiv de ordinul N reprezinta algorimul prin care esantionul
de iesire se calculeazi ca s§i combinatie liniard a ultimelor N esantioane ale
secventel de intrare X,.

Vo= 2 Ck Xa-k (3.79)

k=0

Algoritmul (3.79) poartd numele de filtru numeric, dacd obiectivul lui este
acela de a realiza o comportare selectivd fatd de anumite frecvente din spectrul
semnalului de intrare. Acest lucru este realizabil prin calculul adecvat al
coeficientilor utilizdind una din metodele date de Transformata Fourier sau de
Transformata Fourier Discreta.
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.ln sarcina preprocesarii apropiate de patul bolnavului cade si aceea de
detecgl.e a gomplexelor QRS, lucru realizabil si prin implementarea de filtre
recursive. Fiindca oricum se dispune de semnalul codat pentru stocare §i transmisie
co.n51de‘1.‘ utila ideea de a profita de existenta acestuia si de a-1 procesa in vederea
atingerii simultane §i a scopurilor de filtrare ce se pun la acest nivel (de exemplu
d.etec;.ia QRS sau anularea derivei liniei izoelectrice). Acest fapt este prezentat
sintetic in fig.3.69 unde compresia se relizeazi prin predictie

Xn Aq Y.
L >(D—r(Cod ) cod

Fig. 3.69. Filtrarea semnalelor codate prin predictie.

Obiectivul cercetarii privitoare la filtrarea semnalelor codate este de a stabili
eficienta §1 performantele combinatiei algoritmilor de compresie si de filtrare.
Considerand un predictor de ordinul P i un filtru de lungime N avem:

P

An= Xa - 2, @ Xa. (3.80)
. |=lp
yn=Z Ck(xn-k' Zaixn-k-i) (3.81)
k=0 i=1

Dezvoltand relatia 3.81 si schimbénd ordinea de insumare se obtine:
N-1 P N-1
Vo= CkXnk - 2 @1 2 Cx Xn ko (3.82)
k=0 k=0

i=1

Notiand prima suma a relatiei 3.82 cu f. se oservd cd ea reprezintd
algoritmul de filtrare aplicat semnalului de intrare iar in ansamblul ei se regaseste

predictia semnalului filtrat in prealabil. ,
Yn': fn - Z a; fn-n (383)
i=1

Comparand relatile 3.80 si 3.83 rezultd cd algoritmul de filtrare a semnalului
codat este echivalent unuia de filtrare si apoi de compresie (fig. 3.70).

B L T

Fig. 3.70. Echivalenta ordinii algoritmilor
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Acum apare justificat intrebarea: este de interes utilizarea filtrarii semnalelor
codate? La prima vedere, relatiile 3.81 si 3.83 contin acelasi volum de calcule dar
plecdnd de la premisa ca semnalul comprimat prin predictie oricum exista, se aratd
in continuare céd pot apare situatii in care metoda propusi, concretizata in relatia
3.81 prezinta avantaje.

3.5.2 Codarea DELTA cu panti constanti

Cosideram semnalul de codat unul analogic. Numit si "modulator delta”,
schema bloc a codorului DELTA cu pantd constantd, este cea din fig. 3.71 si
constd dintr-un comparator in calea directd §i un integrator in calea de reactie.
Iesirea comparatorului reflectd semnul diferentei dintre tensiunea de intrare si
iegirea integratorului. Bitul de semn al iesirii comparatorului este chiar iegirea
digiatala a codorului si tot el este cel care controleazd semnul pantei integratorului.
Iesirea comparatorului este testatd cu o frecventd de esantionare constantd si
identica cu cea de la receptie. in diagrama din fig. 3.72 sunt aratate: semnalul de
intrare, semnalul codat si cel refacut.

Te
ECG CAN (1bit) > A,
S N
Comutare | Logica
semn pantd | valoare panta.

Fig. 3.71. Schema bloc a codorului DELTA

=n

Blocul notat "logica valoare pantd" se foloseste in cazul realizérii codrului
DELTA cu panta variabila. In ipoteza realizirii codarii cu panta unicd, constanta in
modul, iesirea codorului are expresia :

( K _
ll daca x, > X, - Zp(-l)A“"

A, = ! (3.84)
[0 daca x, < x,, - Z:p(-I)A“'i
i=1
Yo = Yaa- p(DT (3.85)
unde:
e k reprezintd lungimea subsecventei ultimelor valori identice cu A, ., fira

intrerupere, anterioare lui A, ., in secventa valorilor A.

e p reprezintd cresterea / descresterea semnalului intre doud esantioane, respectiv
valoarea pozitivd a pantei segmentelor cu care este aproximat semnalul, aceiasi
cu panta integratorului din schema bloc a codorului DELTA

e 3.85 reprezinta relatia de obtinere a semnalului reconstituit

118

BUPT



Capitolul 3

AHI _1 |_ .
an p %\ o

N P R

] \ P -

fig. 3.72. Semnal codat (A) si cel reconstituit (¥a)

Sf’ constata ca la refacere recursivitatea merge pani la termenul anterior lui
Ya, D€ canq la codare pana la ultimele k valori identice fira intrerupere cu y, .,
Pentru proiectarea codorului DELTA elementele care trebuie determinate suntnTé
si panta p. Pentru a obtine o aproximatie cit mai buni, trebui ca derivata intiia a
semnglului de intrare x () si nu depdseasca valoarea aleasa pentru p. Deci dupa
esantionare trebuie ca panta si verifice conditia 3.86:

P >2Max(x, - Xp.1) (3.86)

fig. 3.73. Codare cu panti insuficient de mare.

Acest lucru este confirmat de exemplul de codare din fig.3.73, unde panta
micd aleasd duce la pierderea informatiilor de pe portiuni intinse ale traseului.

Alegerea unei valori mult mai mari pentru p nu este benefica iar practic
stabilirea valorii este specificad dinamicii fiecarei inregistrari ECG in parte. Practic
am constatat ci valori p = 11+20, asigurd o aproximare satisficdtoare pentru
inregistrarile ECG din baza de date. Referiror la frecventa de esantionare trebuie
respectatd conditia Fe > 2Fmax, practic frecventa de 200 Hz utilizata fiind

satisfacdtoare scopurilor propuse.

3.5.3 Implementarea algoritmului de filtrare pentru semnale codate DELTA

Stabilirea algoritmului de filtrare pe semnale codate DELTA porneste de lg
analiza semnalului codat si a celui reconstituit (fig. 3.72). Din relatiile 3.79 i

3.85 rezulti:
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N-1 N-1
= 2 CiYak-1-p 2 Ce(-Do® (3.87)
k=0 k=0

N-1
Yo = Yor - p 2 Ci (-0 (3.88)
k=0

Relatia (3.88) evidentiazd urmatoarele:
Reprezintd o structura de filtru recursiv, fiind utilizatd o singura celuld de
intdrziere pentru Y,-,
Coeficientii C i ai filtrului obtinut sunt aceiasi ca ai celui initial, obtinerea lor
facidndu-se deci cu metodele clasice amintite (Fourier, Fourier Discretd).
Algoritmul  noului filtru contine o singurd inmultire §i maximum N
aduniri/scidderi deoarece coeficientii C sunt ponderati de factorii: +1 sau -1
dapd cum semnalul codat este 1 sau 0. )
Algoritmul filtrului original contine N aduniri it N fnmultiri. Deci numarul
inmultirilor flotante se reduc cu N-1. Este evidentad eficienta acestui gen de
filtrare din punct de vedere al timpului de calcul chiar incepand de la filtre de
ordinul doi la care numarul inmultirilor se injumatateste.
Pentru implementarea practicd a filtrului este utild observatia ca daca semnalul
Ay nu este codatcu "1"si "0" cicu "+ 1" i "- 1", atunci notdnd:

(-1 AR = A% yom avea : (3.89)

N-1
Yo = Yo.1 + p- 2, Ci A% (3.90)
k=0

D
Xn E
— L
T
A Va
|
Fig. 3.74. Schema bloc a filtrarii semnalelor codate DELTA
Consecintd a relatiei 3.90 implementarea filtrului se face dupi schema din
fig. 3.74. Modulatorul DELTA poate fi realicat hard pentru conversia

semnalului analogic X.) i codarea lui corespunzitoare relatiei (3.84 ) sau poate

BUPT



Capitolul 3

fi realizat soft, situatie justifi

catd cel putin
Performantelor algoritmului. P pemtru punerea la punct i testarea

/‘Mi“,

'\,-MLJ((/'” W‘«J

ECG1 (original)

A\

ace waw M"&JVV i www

FTB (Fourier)

N MV WMU”AVMWVVAAMW i, ‘

Codat DELTA = FTB (Fourier)

fig.3.75. Filtrare semnale codate DELTA

Avantajele filtrarii semnalelor codate in acest caz sunt evidente, algoritmul
necesitand:

e o sigurd inmultire;

e N aduniiri / scaderi ale coeficientilor filtrului.

Cum acestia au valori cunoscute §i constante pe duarta filtririi, exista
varianta mai rapidd de creare a unui "dictionar": cele 2% combinatii posibile ale
secventei A, de lungime N vor reprezenta adresele la care se vor depune valorile
sumelor corespunzatoare. Filtrarea devine in acest moment o simpla citire dintr-un

tablou.

Verificarea rezultatelor, am realizat-o in unit-ul DELTA PAS s
_DELTA.PAS, (prezentate in Anexa 2) din programul principal TRAIT.PAS. Ele
permit codarea Delta cu panta constantd a semnalelor din baza de date, respectiv
decodarea lor. Valoarea pantei poate fi prescrisi la valoarea doritd. Un alt modul
permite filtrarea acestor semnale prin metode liniare Fourier, Fourier discreta, Z,
Biliniari. Programele permit vizualizarea imediata a rezultatelor

in fig. 3.75 este prezentat rezultatul filtrarii semnalului ECG1 codat DELTA
(p=20), comparativ cu rezultatul filtrarii semnalului necodat, la aceiasi parametru si
anume: filtru trece bandd de ordinul 30, cu Fj = 3Hz, Fs = 30Hz. Se constatd
similitudinea semnalelor filtrate, cu o eficientd deosebia ca timp de procesare de

partea filtrdrii semnalului codat.

BUPT



Capitolul 3

3.6 APLICATII CLINICE

Cercetirile din cadrul acestei teze s-au bucurat permanent de interesul si
sustinerea echipei de medici care se ocupa de studiul si aplicarea probei de efort la
Spitalul Judetean Sibiu, Sectia Cardiologie, echipa condusa de dr. Ioan Manitiu.

Rod al acestei colaboriri, au rezultat obiectivele si temele la care sistemul de
monitorizare trebuie sa raspunda.

3.6.1 Automatizarea deruliirii protocolului probei de efort

Prin protocol se intelege in contextul temei in discutie, ansamblul tuturor
masurilor si activitdtilor derulate, cu specificarea cronologica a fiecarui pas §i a
parametrilor ce trebuie fixati sau urmairiti, pentru ca testul sa aiba sansa maxima de
a furniza rezultate pozitive.

[ope ]

6 ‘ 15 t [ min]
fig. 3.76 Protocolul probei de efort

Protocolul probei este stabilit de medic §i el trebuie sd fie bine precizat si
respectat intocmai, pentru a putea furniza date relevante pe loturi mari de bolnavi.
In acest fel, experienta medicald se imbogiteste cu date reale si pertinente, in
beneficiul pacientilor. Trebuie ardtat ca nu toti pacientii se supun unui singur
protocol, ci medicul va stabili care protocol din setul propriu al laboratorului este
cel mai indicat in functie de varst3, greutate, antecedente. Cel mai frecvent utilizat
protocol este denumit Bruce, ilustrat in fig.3.76 si consti din:

e o etapd de repaus, cdnd pacientul este pregitit si informat asupra desfisurarii
probei, facindu-i-se si investigatiile obligatorii de debut: electrocardiograma de
referintd, TA, si frecventa cardiaci in pozitiile culcat si in ortostatism.
urmeaza proba de efort propriu zis3, asistatd permanent de medic, in care se
asigurd la fiecare 3 minute o viteza si o inclinare a covorului bine precizate,
conform unui tabel stabilit de protocol. Cresterea de putere la fiecare nou stadiu
este specifica fiecarui protocol utilizat (30 W in cazul protocolului Bruce)..
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Nivele ierarhic
superioare

Placa O
retea > Pacient
Placa .\—/
achiz "l
BUS
COM — e
2 o . Incrementare ‘
; (decrementare) unghi
nC e
220V
() —— — ;iﬁ
—l ——’PCG - —
e S
Tahogen covor

fig. 3.77. Schema bloc a automatizarii protocolului probei de efort

e Oprirea se poate face in urmitoarele cazuri:

1. s-au epuizat cele 15 minute prestabilite ale testului

2. s-a atins un procent prestabilit (85..90%) din frecventa cardiacd maxim
adimisibila pentru fiecare pacient, calculatd pe baza unor tabele (sau
formula 3.94) in functie sex, virsta si greutate.

3. atunci cand securitatea bolnavului o reclama, decizia de oprire este luata
de medic:
-intoleranta la un anumit nivel de efort;
-dureri anginoase de gravitate medie;
-nivel de ischemie suficient pentru diagnostic dedus din modificarea seg-
mentului ST.
-aritmii severe: mai mult de 3 contractii ventriculare premature,
tahicardie sau fibrilatie ventriculara.
-semne de ataxie;
-semne de insuficientd circulatorie periferica (paliditate, piele umeda,
cianozd);
-cresterea TA peste 250 mmHg la valoarea sistolica i peste 130 mmHg
la valoarea diastolici;

BUPT



Capitolul 3

-scdderea tensiunii in momente de efort cu mai mult de 20 mm Hg pe
durata primelor 3 feze de crestere a efortului.

-oboseala extrema ;

-dorinta expresé a bolnavului de a se opri testul.

e etapa de revenire in care sunt controlate ECG §i TA timp de 10 minute §i este
indicatd §i ascultarea cordului. Multe cercetari confirma importanta deosebitd a
monitorizdrii ECG pe durata revenirii, cind pot fi observate modificiri
importante ale morfologiei semnalului (inclusiv a segmentulut ST), cu relevanta
pentru diagnosticare.

Pentru automatizarea desfasurarii protocolului probei de efort, in contextul general

al monitorizarii probei, am conceput schema bloc din fig. 3.77 care se afla in curs

de finalizare. Astfel conform schemei bloc, controlul parametrilor mecanici ai
covorului rulant (inclinatie si viteza), este efectuat de un sistem cu microcontroler,
aflat in dialog cu sistemul IBM-PC prin intermediul portului serial COM2.

Calculatorul va furniza la fiecare interval important de timp noii parametrii pe.care

microcontrolerul ii va aduce si mentine la valorile setate prin protocol. Reglarea

vitezei covorului rulant se face prin controlul in bucla inchisa a turatiei motorului

de curent continuu alimentat printr-un redresor comandat de la reteaua de 220 V.

Utilizarea unui regulator pentru vitezd se impune datoritd frecarilor greu de

controlat ale covorului datorita greutatii diferite a pacientilor. in schimb inclinatia

covorului rulant se realizeazd in bucld deschisd printr-un mecanism cu clichet
actionat de un electromagnet si reductor mecanic, care duce la inéltarea unui capat
al covorului rulant.

3.6.2 Creare prototip ST prin mediere cu supraesantionare.

Legat de analiza segmentului ST, a existat permanent idea sporiri gradului
de precizie al parametrilor care-1 descriu. in acest sens am elaborat un procedeu
original de creare a unui prototip pentru segmentul ST, pe care sa se efectueze apoi
masurétorile pentru raport.

Tindnd cont de gradul de afectare cu artefacte de miscare a traseului ECG,
este riscant a se lua in considerare parametrii de la un un singur segment ST
prelevat, solutia reprezentind-o medierea cédtorva dintre acestea. Numirul celor
mediate nu trebuie si fie prea mare, pentru a nu include in mediere si evolutia
morfologiei pe termen mai lung a segmentului ST. Am constatat practic, ci un
numdr de 8 este suficient pentru aceasta. Medierea nu se face numai pentru
segmentul propriu-zis ci pentru un interval mai mare incepand cu complexul QRS
prelevat.

Ideea medierii cu supraesantionare, are la bazd observatia ci undele
selectate nu sunt esantionate in aceleasi momente de timp, referitoare la momentele
de referinta ale debutului lor fiziologic, ci esantionarea poate "cidea" oriunde in
limita duratei Te, raportate la acele momente de referintid. Acest hazard se reduce
dacad frecventa de esantionare este mare, dar principial el rimane. Situatia este
exemplificatd in fig. 3.78, unde se constatd cd acelasi eveniment poate fi
reprezentat de esantioane diferite. La frecventa de 200 Hz, acest lucru este evident
tinand cont ca unui complex QRS ( =100 ms) ii revin doar 20 de esantioane.
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\/\/ -

fig. 3.78. Hazardul momentelor de esantionare.

Prin medierea clasicd a esantioanelor din doud complexe QRS succesive,
prelevate in doud subsecvente, se propagd o eroare datorati deci decalajului
existent in realitate intre undele continute in cele doui subsecvente, fiind afectatd
morfologia reala a undelor mai ales in zonele cu variatii mari (virfurile undelor).

i primul ;
1

al doilea
complex

fig. 3.79. Determinarea pozitiei optime pentru mediere.

Prin medierea propusa se reduce acest inconvenient, undele din cele doua
subsecvente. fiind mai bine "suprapuse". Principiul metodei este ilustrat in fig.3.79.
$i presupune urmatoarele etape:

o determinarea primului complex (L esantioane);
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prelevarea primei secvente Y1, care s incadreze primul complex cu M
esantioane la stanga si la dreapta (o secventd de lungime L+2M);

o interpolare liniard intre fiecare doud valori ale esantioanelor
consecutive. in acest fel, primul traseu, de lungime L+2M, este
aproximat printr-o linie poligonala.

divizarea fiecdrui interval Te in k subintervale (se "supraesantioneaza"
teoretic traseul ECG). In fiecare din aceste noi puncte intermediare
formate se determina valoarea pe care esantioanele teoretice ar trebui sa
le aiba conform interpolarii facute. Se creaza in acest fel o noua secventd
Y1*, avand dimensiunea de k- (L+2m) elemente.

selectarea secventei Y2, corespunzatoare complexului QRS urmaitor, de
lungime L.

"deplasarea" celei de-a doua secvente fatd de prima, cu M pozitii la
stanga si la dreapta, fatad de pozitia centrala a complexului.

in fiecare punct, inclusiv cele noi create, se calculeazi diferenta medie
patratica conform relatiei 6.1:

2

i:il(Yl*(i-kw') -Y2 (i))

d, T (3.91)

In relatia 3.91 diferenta d ; depinde de pozitia relativid a celor doui
secvente, exprimatd prin indicele j € [-k-M ; +k-M].

Se determind minimul valorilor din tabloul d ;, §i se retine valoarea
indicelui corespunzator, j min .

Daca valorile din acest tablou sunt mai mari decat o valoare minima
impusi, atunci se trage concluzia ca secventa a doua este aberanta si nu
se va lua in calcule.

Se trece in continuare la pozitionarea exactd a celui de-al doilea
complex, pe ordonata. Pentru aceasta se va ciuta minimul valorii date de
relatia 3.92, in functie de x. Limitele variabilei reale x se stabilesc prin
incercdri. De pasul si limitele la care ajunge x va depinde rapiditatea
algoritmului de cautare.

; 2
i(Yl*(i»k»jmm) - (Y2 (i) 'X))

djpax = = T (3.92)

Dupa determinarea minimului, se vor inlocui in tabloul Y1* valorile care
anterior fusesera calculate prin interpolare cu valorile secventei Y2, plus
ecartul x, determinat anterior.

Y26 = YI* (ikejminy (3.93)

Daca pozitia j min a fost deja "ocupata”, atunci fie ca se face o mediere cu
valorile existente, fie ca se ignora noile valori.
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. . . S
Procesul de mediere ia sfirsit cdnd toate cele k pozitii intermediare se

ocupa i di a
cupa cu valori din secvente reale, sau cand s-au epuizat numirul fixat
de complexe de mediat.

3.6.3. Analiza aritmiilor.

_ P.rogramul .de analizd a aritmiilor a fost dezvoltat initial pentru o
moqltorlzare continud in unitati de terapie intensivd, tabelul 3.6‘prezent€md 0
clasificare a cdtorva aritmii mai importante in ordinea prioritatii lor (Tompkins and
Webster 1981). Desi prin specificul ei proba de efort se desfagoara sub
supravegherea medicului specialist, analiza aritmiilor pe durata probei reprezinta un
element util §i care se doreste a fi dezvoltat.

ECG analogic

CAN :
Detectie si
T Parametrii QRS

I

Clasificare ritm

=t

Ajustare Contorizare |
prag . aritmil : Raport
[Alarmé / Oprire probéJ

fig 3.80. Algoritm pentru analiza aritmiilor.

Figura 3.80 prezintd organigrama dupa care a fost dezvoltat algoritmul
pentru analiza aritmiilor. La baza sa se afla un detector QRS care trebuie sa fie
dintre cele mai performante. Pentru clasificarea aritmiilor, la fiecare complex QRS
se determina litimea sa si intervalul R-R. Mentionez ca pentru proba de efort, in
algoritmul in timp real a fost implementata in paralel cu detectia si cuantificarea
morfologiei segmentului ST.

Elementul specific al analizei de ritm il constituie in cadrul probei de efort,
atingerea ritmului limitd, moment in care se va lua decizia opririi testului. Acest
fapt survine pe fondul unui cord ischemic, fiind interpretat ca atare dar in acelasi
timp reprezintd un factor de evitare a riscului suprasolicitarii inimii.

60

_ (3.94)
215- 0,66 virsta

R-Rmin = k -

Coeficientul k se ia in general de 1,1 +1,2 in functie de aprecierea de catre
medic a stirii generale a pacientului.
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l3time QRS T " Limitain |
[ms] iproba de efort
250 B T Y
200 4 i : : : :
A U I T 4 g T T
ts0 4 [ ahi |
= I T
oo 4§ : B
50
interval R-R
0,5 1 1,5 2 2,5 [sec]
fig. 3.81. Principiu de clasificare aritmii.
Nr Denumire Descriere Caracter
1 | Asistolie Nu exista activitate ventriculara 2-3 | Dramatic
sec.
2 | Fibrilatie ventriculara Activitate ventricularad Dramatic
necoordonata mai mul de 3 sec
3 | Bloc sino-atrial Lipsa activitatii atriale §i Dramatic
ventriculare
4 | Bradicardie limitd ritm < 40 / min Dramatic
(R-R >1,55)
5 | Tahicardie limita ritm > 120 / min Dramatic
(R-R < 0,55)
6 |Rpeste T CVP cu suprapunerea undei R Alarmant
peste T
7 | Batai atriale premature | Contractii ectopice cu originea in Alarmant
(BAP) atrii (extrasistola atriald)
8 | Contractii ventriculare Contractii ectopice cu originea in Alarmant
premature (CVP) ventricule (extrasistola
ventriculard)
9 | Bigeminism CVP in alternanti cu céte o bitaie Alarmant
normald
10 | Trigeminism CVP in alternanta cu cate doua Alarmant
batai normale
11 | Ritm limita de efort Atingerea R-R minim - calculat, pe Oprire
durata probei de efort. proba

Tabelul 3.6. Céteva aritmii in ordinea importantei clinice.
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o Clasnﬁcarea aritmiilor se face in conformitate cu zonele din fig 3.81. in
principiu, (Tompkins 1988), fiecare nou complex detectat poate fi clasiﬂcat. in .una
din urmatoarele categorii: normal, prematur, intdrziat sau aberant iar din punct de
vedere al latimii, in normale sau anormale. Limitele zonelor din fig. 3.81 sunt
calculate in procente din valorile limitelor considerate a delimita zona functionarii
normale. St limitele zonei considerate normale se pot actualiza in functie de
pacient, sau la acelasi pacient limitele se pot adapta pe durata probei. ’

Cu exceptia batailor considerate normale, toate celelate vor fi contorizate in
zonele in care "cad" dupa clasificare. Pe lingd aceasta se va lua in considerare
caracterul secventei batdilor dintr-o zoni: singulare, duble, triple, bigemene,
trigemene, etc, astfel incat si poata constitui criteriu de alarmare, conform cu cele
prezentate principial in tabelul 3.6.

3.6.4. Aprecierea clinici a rezultatelor testului de efort.

Toate rezultatele obtinute in urma testului de efort, sunt in general
considerate ca un element in plus in tabloul clinic al pacientului, medicul fiind cel
care in final le integreaza in complexul de date ce duc la stabilirea diagnosticului.

Rezultatele imediate ale testului de efort sunt reprezentate de raportul
testului, furnizat imediat dupa terminarea probei. Analiza segmentului ST in timpul
probei de efort are ca specific faptul ca semnalul este afectat preponderent de
artefacte de migcare. Acest fapt face ca la alegerea solutiei de cuantificare a starii
segmentului ST si optez pentru o variantd cu metode integrale.

El trebuie sa cuprinda evolutia in timp a tuturor elementelor de interes ale traseului
ECG si 1n special parametrii necesari pentru evaluarea starii de ischemie a cordului.
Pentru aceasta vor trebui reliefate:

e graficul evolutiei in timp a denivelarii segmentului ST

e reducerea intervalului P-R dupa debutul probei.

e reducerea undei R. Este in general agreata idea ca unda R se reduce ca s
amplitudine desi acest lucru are §i cauze obiective cum ar fi modificarile
respiratorii. Reducerea pare sd fie mai accentuatd la pacientii sdndtosi
decit la coronarieni. In general este asociatd si cu reducerea undei T.

Raportul cuprinde, pe lingad datele referitoare la evolutia segmentului ST la
intervalele fixate de protocol §i o serie de date furnizate de un program existent
anterior acestuia si care inglobeaza datele referitoare la pacient, avand rolul unui
"bilet de iesire din spital”.

Din acest punct de vedere, testul este considerat: . .

e pozitiv, dacd s-a identificat o ischemie a cordului pe baza anahzel
datelor obiective din timpul desfasurarii testului;

e negativ, daci nu s-a diagnosticat o ischemie. ) ) .

Pe langa aceste rezultate imediate mai exista asanpmlte]e rezultii;e in timp" ale
testului de efort, care se refera la confirmarea in timp si pe alte cdi a rezultatelor
imediate. Astfel in urma diagnosticarii prin alte metode considerate de mare
siguranta a starii cordului (angiografia sau testari cu substante de marcaj nucleare),
rezultatele testului se pot dovedi

e adeviirate, daca rezultatul testului este confirmat, »

e fals pozitive, daci in realitate nu existd o ischemie prezisa de test.
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o fals negative, daci in realitate existd o ischemie nedoveditd de test.

Referitor la aceste rezultate din urmi, in literatura aferentd domeniului se
folosesc frecvent termeni legati de eficacitatea si gradul de incredere oferite de
testul de efort. Acesti termeni se definesc ca §i mérimi statistice §i se determina prin
testarea unor loturi de bolnavi, cdrora li se confirmi sau infirma diagnosticul prin
alte metode. Se definesc procentual astfel:

i adevarat pozitive
sensibilitatea = P - 100

adevarat pozitive + fals negative

o adevarat negative
specificitatea = B - 100

fals pozitive + adevarat negative

. adevarat pozitive
valoare de predictie = P - 100

adevarat pozitive + fals pozitive

Aceste valori se vor determina 1n timp, prin urmarire statistici a loturilor de
bolnavi, urménd ca din analiza lor s& se stabileascd care parametrii ai probei de
efort trebuie actualizati spre a obtine rezultate superioare.
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Capitolul 4

CONCLUZII

4.1 Sinteza

In cadrul t?zei de doctorat cu titlul "Contributii la prelucrarea numerici a
electrocardlogramei in proba de efort" sunt prezentate cercetirile care au
contribuit la realizarea efectivd a unui sistem complet pentru monitorizarea probei
de efort. Teza este structurata in patru capitole §i anume:
Prezentarea domeniului
Stadiul actual al cercetarilor
Realizari §i contributii personale
. Concluzii.
In organizarea continutului tezei am facut efortul de a contura bine pirtile de
cercetare propriu-zisa i rezultate practice. Toate sarcinile de cercetare impuse de
obiectivele tezei, au fost abordate sistematic prin:

e trecerea in revistd a stari actuale din domeniu;

e prezentarea aparatului matematic cu unele solutii originale;

e implementare,

e evidentierea rezultatelor.
Situatd la intersectia mai multor domenii majore de preocupar stiintifice: medicina,
informatica, electronica, lucrarea reprezinta o contributie la implementarea unor
metode moderne de prelucrare numericd a semnalelor pe tehnicd de calcul
accesibili (IBM-PC) pentru rezolvarea unor probleme concrete solicitate de
necesititi reale ale asistentei medicale din zilele noastre, precum monitorizarea
probei de efort. Cheia realiziri obiectivelor tezei, consider a fi utilizarea metodelor
moderne de prelucrare numerici a semnalelor in scopul asigurérit unut nivel ridicat
actului medical.
Concretizarea cercetdrilor intr-un domeniu interdisciplinar, prin realizarea
sistemului de monitorizare automati in cadrul Laboratorului de Investigatii prin
Proba de Efort la Spitalul Judetean Sibiu, conferd un plus de valoare demersurilor
de elaborare si finalizare a tezei.
Nu in ultimul rand, lucrarea poate fi p}ivité ca o incercare de solutionare a unor
probleme specifice unui context dat. In conditiile 1n care _ex_isté prodgcéton_ de
marci in domeniu, argumentele care au stat la baza demararii i finalizaru temer au

W —

b

fost in principal trei:
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e Costul economic prohibitiv la nivelul posibilitatilor economice ale unei
unitdti sanitare in actuala etapi de trecere spre o economie de piatd,
impune utilizarea de mijloace materiale accesibile ca pret de cost.

e Valorificarea realizarilor anterioare in domeniu ale echipei de medici §i
nu in ultimul rand a dotarii deja existente (ca de exemplu covorul rulant
realizat intr-o etapd premergatoare §i cercetarile de informaticd medicala,
cu referire la proba de efort).

e Formarea unui centru de preocupiri in domeniul procesarii semnalelor
biomedicale, in beneficiul Facultdtii de Medicind si al Facultdtii de
Inginerie ale Universitdtii "Lucian Blaga" din Sibiu, pe de o parte dar
mai ales in beneficiul serviciillor medicale ale Spitalului Judetean, in
special sectia de Cardiologie, pe de altd parte.

Lucrarea este realizata in spiritul unor principii §i a unor tendinte generale actuale
bine definite in domeniul monitorizarii $1 procesarii semnalelor biomedicale.
Rezolvarea temei a presupus o documentare speciald si a obligat la parcurgerea
unei bibliografii vaste.

4.2 Contributii

in capitolul 1 intitulat "Prezentarea domeniului" este abordati intr-o
manierd proprie de organizare a materialului, problematica stadiului actual al
monitorizarii inteligente in cardiologie. Sunt stabilite totodatd §i principalele
sarcini ce revin cercetarilor, in spiritul principiilor §i al tendintelor generale actuale
bine definite in domeniul monitorizarii $i procesdrii semnalelor biomedicale,
argumentate cu referinte bibliografice.

In capitolul 2 denumit "Stadiul actual al cercetirilor", revendic ca s
contributie personald modul de organizare al studiului bibliografic, impus de
tematica tezei, cu obiectivul precis de a evidentia stadiul actual al cercetarilor si
realizérilor in principalele domenii care vor concura la realizarea sistemului de
monitorizare a probei de efort. Acestea sunt trecute pe rdnd in revistd in
subcapitole distincte si anume: Achizitia de date ECG; Detectia QRS, Compresia
de date ECG iar in ultima parte a capitolului este prezentatd o sintezid a
principalelor solutii din literatura de specialitate vizind cuantificarea morfologiei
segmentului ST.

Capitolul 3 intitulat "Realiziri si contributii personale " este cel mai
consistent capitol al tezei, aici fiind prezentate realizirile personale si in special
solutiile originale §i elementele de progres.

In subcapitolul "Arhitectura propusa pentru cercetare", este prezentata arhitectura
consideratd optimd pentru un sistem complex de monitorizare in cadrul sectiei
Cardiologie, in acord cu principiile consacrate in domeniu iar includerea probei de
efort, consider a fi un element original.

Subcapitolul "Sistemul de achizitie de date" incepe cu precizarea ci sistemul de
achizitie a reprezentat in ansamblul tezei un mijloc de atingere a obiectivelor tezei,
nu un scop in sine. Sunt prezentate in prima parte principiile proiectarii sistemului
de achizitie de date ECG. Este prezentat apoi sistemul achizitie de date utilizat
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pentru monitorizare (anexa 1), bazat pe un calculator IBM-PC, cu referiri la
programul de gestionare a lui. Ca realiziri personale mentionez:

e stabilirea unei relatii originale pentru calculul numaruluj minim de biti
necesar cuantificarii, pentru semnale ECG ’

* evidenta or@ginali a exploatarii bugetului de timp fintre achizitie,
AprocesareA §t transfer de date in modul de lucru cu redirectarea
intreruperii INT8 a unui calculator IBM-PC;

Tot in acest subcapitol este solutionatd si problema afisirii pe monitorul PC a
traseului ECG, fiind prezentate solutiile autorului pentru:

* un algoritm de compresie eficient si rapid pentru afisaj;

¢ reprezentarea grafica cu "bara glisanta".

Subcapitolul "Implementarea detectoarelor QRS" este cel mai vast $1 este consacrat
procedeelor de prelucrare numericid a semnalului ECG utilizate in tezd, vizind
preprocesarea (filtrarea), detectia si identificarea undelor. Sunt propuse si
implementate solutiile cele mai avantajoase pentru procesarea in timp real a
semnalului ECG in contextul monitorizarii probei de efort, dupd care sunt
prezentate rezultatele, cu o bund sustinere printr-un material grafic original. in
acest context sunt de evidentiat:

e algoritm si program original CAR_FREC.PAS (anexa 2) pentru studiul si
trasarea caracteristicilor de frecventd ale algoritmilor de procesare
numericd a ECG. El permite trasarea caracteristicilor de frecventd atat
pentru algoritmii liniari (recursivi sau nerecursivi), cit §i pentru cei
neliniari, ajutdnd in acest fel la analiza eficienta si rapida a comportarii
algoritmilor in domeniul frecventa,

e un program original, QRS PAS (anexa 3) pentru studiul "off line" al
eficientei algoritmilor de procesare ai traseului ECG. Programul
reprezintd un instrument eficace pentru cercetare §i pentru proiectarea
analizei automate a semnalului ECG. Programul contine mai multe
module, selectabile din meniul general:

1. studiul algoritmilor consacrati de obtinere a filtrelor numerice,
cu ajutorul transformatelor Fourier, Fourier discretd, Z si
Biliniara. Structura filtrului si valorile coeficientilor se realizeazéa
automat impunind caracteristica de frecventa doritd, in mod
specific fiecarui tip de filtru. Imediat, eﬂcien@g filtrului poate fi
probati printr-o analizi temporala pe semnale din baza Qe date;

2. studiul algoritmilor specifici de procesare a traseulut ECG, cu
posibilitatea introducerii facile in programul sursa, spre studiu, de
noi algoritmi, )
3. vizualizarea separatd sau suprapusd a cdte doua trasee ECG d}(l
baza proprie de date, inclusiv cele procesate, cu posibilitati
multiple de masurare, zoom si deplasarg; . o

4. generarea matematici de semnale (smu_son_dale, treaptd, impuls,
zgomot alb, etc.) in scopul studiului algoritmilor, _

5. generarea de noi "semnale ECG" pentru studnplﬁ algoritmilor,
semnale realizate prin aditionarea cu pondepea doritd la semnalele
ECG reale a unor semnale generate matematic,
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e program original FFT.PAS pentru determinarea spectrului de frecventa
al semnalelor ECG finainte §i dupd procesare. Este realizat pe baza
Transformatei Fourier Rapide, cu posibilitati facile de evidentiere a
efectului momentului de debut al secventei selectate, a lungimii secventei
si a tipului de ferestruire asupra spectrului rezultat;

e doud functii de ferestruire originale, extrem de eficiente pentru studiul
semnalelor cu un spectru larg de frecventa,

e un algoritm liniar original de corelare a traseului ECG cu functii sablon
preluate din semnal, care relizeazid simultan §i eliminarea derivei liniei
izoelectrice (FTS),

e o prezentare a unor algoritmi neliniari originali pentru detectia QRS in
vederea procesarit ECG in timp real,

1. algoritm §i program original pentru detectia QRS bazat pe
analiza minimelor §i maximelor locale,

2. algoritm original i program pentru procesarea ECG in vederea
identificarii complexului QRS, bazat pe reaxarea semnalului, cu
ajutorul "Infasuratoarei” inferioare a semnalului;

Ambii algoritmi sunt implementati ca module in programul
general QRS .PAS, sectiunea algoritmi neliniari; ’

e solutie originala pentru cuantificarea eficientei preprocesarii ECG in
vederea identificarii complexului QRS, etapd esentialdi a oricarei
procesari a traseului ECG;

e 0 raportare originald a rezultatelor procesarii ECG cu ajutorul filtrelor
nerecursive clasice (Fourier) comparativ cu rezultatele procesirii cu
metode specifice (sablon S5 + FTS).

in subcapitolul "Algoritmi de compresie" pe linga solutiile clasice sunt studiate gi
implementate solutii de compresie care exploateazi in plus specificul semnalului
ECG. Sintetic remarc urmatoarele contributii:

¢ studiul si implementarea unor algoritmi de compresie utilzind ca metode:
codarea aritmetica, predictia liniard cu Entropie Maxima, "evantai";

e studii si solutii originale de optimizare a algoritmilor de compresie in
cazul compresiei de date ECG pentru stabilirea celor care se preteazi
cel mai bine la procesarea in timp real,

e studiu si program original pentru eficientizarea predictiei liniare la
codarea semnalelor ECG.

Urmatorul subcapitol, "Filtrarea semnalelor codate", contine o solutie originald
de sporire a vitezei §i eficientei procesarii semnalului ECG. Ideea este aceea a
utilizarii unor algoritmi de filtrare care sd opereze pe semnale codate in vederea
compresiei. Principalele elemente prezentate sunt:

¢ un studiu original asupra filtrarii semnalelor codate prin predictie liniara.

e un algoritm original de filtrare a semnalelor codate Delta.

e programe originale DELTA PAS 51 DELTA PAS (anexa 2), incluse in
TRAIT.PAS, pentru studiul performantelor codarii /decodirii Delta a
semnalelor ECG precum si pentru filtrarea semnalelor codate delta.

Subcapitolul intitulat "Aplicatiile clinice ale rezultatelor", prezintd realizirile
globale ale cercetérilor, in acord cu cerintele medicale, fiind cel care insumeazi
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practic marea majoritate a demersurilor ficute pe parcursul elaboririi
Punctate, realizarile sunt urmitoarele:

® program original O_PRINC.PAS (anexa 4), pentru monitorizarea in timp

real a probei de efort, continand solutii originale pentru °
1. crearea sau actualizarea figei pacientului;
2. posibilitatea deruldrii mai multor protocoale in functie de indicatia
medicului;
3. interfatare ergonomici pentru operator, cu posibilitatea perso-
nalizarii, inainte de startul probei, a modului de procesare ECG, care
s& tind seama de particularitétile achizitiei la fiecare pacient in parte.
In acest scop poate fi selectat tipul de preprocesare (filtrare) cel mai
adecvat si pragul optim pentru detectia QRS;
4. achizitia in timp real a trei canale de date, ce pot fi programate
independent;
5. crearea bazei de date pentru fiecare pacient, prin selectia la
intervalele de timp dictate de protocol a secventelor de semnal
reprezentative, §i a altora considerate de medic, ca fiindde interes;
6. rezultate globale ale probei de efort materializate prin grafice ale
evolutiei in timp a principalilor parametri urmariti, pe parcursul
probei,
7. solutie originald pentru medierea complexelor QRS prin
supraesantionarea secventelor SABLON.PAS (anexa 4), in vederea
cresterii preciziei masuratorilor.

e posibilitatea de a introduce in programul final criterii noi de evaluare si
cuantificare a parametrilor testului de efort, in vederea dezvoltarii de not
cercetari;

e transferul rezultatelor obtinute, altor programe de prelucrare statistica,

tezel.

Din punct de vedere al graficii inglobate, teza cuprinde un numar de _104
figuri si grafice, din care marea majoritate sunt originale fiind rezultatul solutiilor
propuse sau concretizarea unor rezultate.

Lista bibliografica cuprinde 164 de titluri, acoperind aria domeniilor sp{lcitate de
obiectivele tezei, iar ca situare de timp ea acopera un interyal layg si in a}gela_sn
timp actual, intre anii 1978 - 1996. in lista bibliograficd sunt citate $i 18 lucrari din
domeniu la care realizatorul tezei de fata este autor sau coautor. Din acestea la 8
este prim-autor, iar la 10 este coautor.

in partea de Anexe sunt prezentate materiale pentru ilustrarea in detaliu a unor
el 1UC;5rii " lam:;ril:e‘; a placii de achizitie utilizate;

j::ig; : Spcrofgr?aame sgntru trapsarea caracteri.’sticilpr de frgcven;é ale a]gorilltmilor g:
procesare ECG intitulat CAR_FREC.PAS s partile esengla.le ale procedurilor
filtrare a semnalelor codate DELTA PAS s1 _DELTA.PAS, S PAS. cu
Anexa3 - program de analizd §1 procesare of llpe al semanalevlor QR , €
ilustrarea unit-ului CARDINAL PAS de filtrare prin metoda Fourter
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Anexa4 - program de monitorizare a probei de efort; 0 PRINC.PAS si programul
de mediere cu supraesantionare SABLON PAS

4.3 Directii de dezvoltare a cercetirilor.

Actul de cercetare stiintifica nu trebuie si aibe momente de sfargit ci doar
puncte care sa marcheze anumite etape. Descoperirea de noi probleme este poate
tot atdt de valoroaséd ca si rezolvarea lor. Diversitatea problemelor descoperite pe
parcursul elabordrii tezei prin munca in echipd interdisciplinara, confirmd
convingerea ci lucrarea de fata poate constitui un punct de plecare in dezvoltarea
unor noi cercetari pe termen lung, atdt in domeniul procesarii numerice a
semnalelor, cét si in domeniul medical. In ideea cresterii calitatii actului medical
1atd cdteva obiective pentru continuarea cercetdrilor din cadrul acestei teze:

e dezvoltarea metodelor de evaluare cantitativa a rezultatelor

preprocesirilor ECG, in vederea identificarii QRS;

o studiul proprietatilor spectrale ale algoritmilor de predictie;

e perfectionarea in continuare a modulelor de program pentru afigarea $i
dialogul "prietenos" al operatorului cu calculatorul, o prima etapa fiind
transcrierea programului de monitorizare pentru a rula sub Windows;

¢ utilizarea de sisteme de calcul performante §i diversificarea modulelor de
program, pentru achizitia i prelucrarea simultan a 12 derivatii;

e dezvoltarea de noi algoritmi de detectie si identificare a undelor traseului
ECG, in conditiile specifice ale artefactelor de miscare, cu precadere a
unor algoritmi recursivi;

e dezvoltarea bazei proprii de date cu acoperirea unui domeniu vast de
patologii;

e dezvoltarea unui sistem de achizitii de date bazat pe ideea exploatirii
numerice a unor procesarii analogice (derivari, treceri prin zero, valori
efective) cu posibilitatea controlarii prin soft a parametrilor procesarii
analogice. In vederea procesarii in timp real solutia "transferarii" de
sarcini partii analogice, va spori performantele sistemului,

e dezvoltarea de cercetari in timp pentru evidentierea rezultatelor medicale
ale probei de efort, in scopul completdrii experientei clinice a
cardiologilor.

* Kk K

136

BUPT



Bibliografie

BIBLIOGRAFIE

. Abensﬁein J.P., Tompkins W.J., (1982) "4 new data-reduction algorithm for
real-time ECG analysis", IEEE-Trans, BME vol 29, Nr 1, 43-48,

. Adrian T., Stefanelli M.C., D'Alvano F. (1987) "Data compression via
equnentzal quantisation of the Walsh spectrum", Journal of Clinical
Engineering , Vol 12, Nr 5, 373-378.

. Ahlstrom M.L., Tompkins W. (1983) “dutomated High Speed Analysis of
Holter Tapes with Microcomputers”, IEEE-Trans, BME-30, 651-657

. Ahlstrom M.L., Tompkins W. (1985) “Digital Filters for Real-Time ECG
Signal Processing Using Microprocessors”, IEEE-Trans, BME -32 nr 9, 708-
713

. Ahmed N., Rao K. R. (1975) Ortgonal transforms for digital signal procesing,
Springer Verlag.

. Ahmed N., Milne P.J., Harris S.G.(1975) "ECG data compression via
orthogonal transforms", IEEE-Trans, BME, vol 22, Nr 6, 484-487

. Akselrod S., Norymberg M., Peled 1., Karabelnik E (1987) “Computarised
Analysis of ST Segment Changes in Ambulatory Electro-cardiograms”, Medical
and Biological Engineering and Comuting, vol 25 sept, 513-519

. van Alste J. A., van Eck W., Herman O. E., (1986), "ECG baseline wander
reduction using linear phase filters", Computers and Biomedical Research ,
vol. 19, 417-427.

. Arthur R.M., Kovesh N.G., Ambos H.D., Cain M.E.(1995) "Phase and Group-
Delay Caracteristics of Signal Averaged Electrocardiograms from Patients
with Ventricular Tachycardia", IEEE-Trans, BME vol 42, nr.1, 29-34

10. Aziz P.M., Sorensen H., Van der Spiegel J. (1996) "An overview of Sigma-

Delta Converters" , IEEE Signal Processing Magazine, ian, 1996,

11.Balochi R., Macerata A, Marchesi C, Taddei A (1989) ’tReport on Existing
Signal Processing Methods", KISS-AIM report # 890901 Pisa-Italy

12.Barros A.K., Yoshizawa M., Yasuda Y. (1995) "Filtering noncorelated noise
in Impedance cardiology", IEEE-Trans, BME vol 42, Nr 3, 324-327

13. Belforte G., De Mori R., Ferraris F. (1979) "A contribution to the automatic
processing of electrocardiograms using sintactic methods", 1EEE -Trans,

BME-26, Nr 3, 125-136.

139

BUPT



Bibliografie

14.Berbari E.J., Lander P. (1992) “The State of the Art in High Resolution
Electrocardiography", IEEE Trans BME, No.5, 488-501.

15.Bertrand M., Guardo R., (1977) "Microprocessor aplications for numerical
ECG encoding and transmission", IEEE Proceedings, Vol. 65, Nr 5, 714-722.

16.Bessette F., Nguyen L. (1989) "Automated electrocardiogram analysis: state
of the art”, Med. Inform., Vol 14, 43-51

17.Birman K. (1983) “Rule - Based Learning for More Accurate ECG Analysis”,
IEEE -Trans, PAMI-4, 369-380

18.Blanchard S.M., Barr R.C. (1985) "Comparison of methods for adaptive
sampling of cardiac electrograms and electrocardiograms" , Med. and Biol.
Eng. and Comput., vol 23, 377-380.

19.Bohs L., Barr R.C. (1988) "Real-time adaptive sampling with the. Fan
algoritm", Med. and Biol. Eng. and Comput., vol 26, 565-573.

20.Brydon J. (1976) “Automatic Monitoring of Cardiac Arrhithmias”, 1EEE
Medical Electronics Monographs 18-22, 27-41. '

21.Carrault G., Thoraval L., Senhadji L., Bellanger J.J., Coatrieux J.L, Balocchi
R., Macerata A., Marchesi C. (1990) "Knowledge Based Interactive Signal
Monitoring System;Final Report on Advanced Signal Processing Methods and
Algorithms", KISS-AIM Report#1060, Rennes- France, July.

22.Carrault G., Senhadji L., Bellanger J.J., Le Pichon J. (1990) “ECG
Segmentation by Means of Change Detection Theory”, Proceedings of the XII
IEEE-EMBS Annual Conferences, Philadelphia-USA, 817-818.

23.Cetin A.E., Koymen H., Aydin M.C. (1993) “Multichannel ECG Data
Compression by Multirate Signal Processing and Transform Domain Coding
Techniques”, IEEE Trans BME, Vol. 40, No. 5, 495-499.

24.Chang A.A., Chang W. (1992) “Hilbert Transform and Fourier Descriptors to
ECG Signal Analysis”, IEEE Trans. BME, 512-528.

25.Chen S.W., Clarkson P.M., Fan Q., (1996) "4 robust sequential detection
algoritm for cardiac arrhytmio classification", IEEE-Trans, BME vol 43, nr
11, 1120- 1125

26.Cheng Q., Lee H., Thakor N. (1987) “ECG Waveform Analysis by Significant
Point Extraction:Pattern Matching”, Computers and Biomedical Research,
Vol.20, 428-442.

27.Chu C.H.H,, Delp E.J. (1989) “Impuilse Noise Suppression and background
normalisation of electrocardiogram signals using morphological operators” |
IEEE Trans, BME, Vol. 36, No. 2, 262-273.

28.Chung E.K. (1983) Exercice Electrocardiography: Practical Approach
(Second Edition) ,Williamms & Wikins, Baltimore / London, 1983.

140

BUPT



Bibliografie

29. Ciocloda Gh., (1981) "Contributii privind prelucrarea potentialeleor biologice

pentru analiza automatd a tulburdrilor de ritm iac”
an cardiac” T
BTV Timisona eza de doctorat

30.Clark K., McLear P., Kortas R., Mead C., Thomas Jr. L. (1981) “ARGUS/2H

Detection f’f ST-Segments Changes in Ambulatory ECG Recordings”
Computers in Cardiology, IEEE-press, 27-31. |

31.Cohen A. (1988) "Biomedical Signal Processing", CRC Press Inc., 1988

32.Collins. S, Arzbaecher R. (1981) “An Efficient Algorithm for Waveform
Analysis Using the Correlation Coefficient”, Computers and Biomedical
Research, Vol.14, 381-389.

33.Cook A.M., Webster J.G. (editors) (1990) Clinical Engineering, Prentice-Haal,
Englewood Cliffs, New Jersey

34.Cortelazzo G.M. (1987) “On Efficient FIR Interpolation Via Signal
Processing”, Digital Signal Processing, Cappellini V., Constantinides A.G.
(eds), 27-31.

35.Cotoi S. "Testul de efort in evaluarea cardiovasculard", 1988, Tratat de
medicini internd,voll, sub redactia R.Paun; Ed Medicalid Bucuresti.

36.Cox J.R., Nolle F.M., Fozard H.A., Olivier G.C. (1968) "AZTEC : a
preprocessing program for real-time ECG rythm analysis", IEEE-Trans, BME-
33, No.15, 128-129.

37.Craelius W., Restivo M., El_Sherif N. (1986) “Criteria for Optimal Averaging
of Cardiac Signals”, IEEE-Trans, BME-33, No.10, 957-966.

38.Crow R., Campbell S., Prinea R. (1978) “Accurate Automatic Measurement of
ST-Segments response in the exercise electrocardiogram”, Computers and
Biomedical Research, Vol.11, 243-256.

39.Cupal J., Reese D. (1988) 4 Multichannel Digital Bioelemetry System with
Direct Interface to a Personal Computer”, Journal of Clinical Engineering, vol
13, 127-132

40. De Lucia F., Passariello G., (1990) "Microcomputer based Coronary Care Unit
central station", Journal of Clinical Engeneering, vol. 15 Nr.5, 45-51.

41.Dobbs S., Schmitt Neil., Ozemek H. (1984) “QRS detection by temp{ate
matching using real-time correlation on a microcomputer”, Journal of Clinical

Engeneering, Vo.19, No.3, 197-212.
42.Dragu L. -Prelucrarea numericd a semnalelor discrete, Ed. Militard, 1985 .
43.Dudea C. Atlas de Electrocardiografie Clinicd.Ed. Medicald 1988, Bucuresti.

44.Dumpala S., Reddy N., Sarna S. (1982) “An algorifhm fqr.the detection of
peaksin biological signals”, Computer Program in Biomedicine, Vol.14, 249-

256.

141

BUPT



Bibliografie

45.Escalona O., Passariello G., Mora F., (1986) YAn algorithm for
microprocessor based on QRS detection”, Journal of Clinical Engeneering,
Vol.11, No.3, 213-219.

46.Escalona O. J., Mitchell R. H., Balderson D.E. (1993) "Fast and reliable QRS
alignment technique for high-frequency analysis of signal-averaged ECG",
Med. aand Biol.Eng.Comput, 31, s137-S146.

47.Forlini F. J. Cohn K., Langston M. F. (1975) "ST segment izolation and
quantification as a means of imroving diagnostic accurcy in tredmill stress
testing". American Heart Journal, 90, p483.

48.Fraden J., Newman M.R. (1980) "QRS detection”, Medical and Biological
Engineering and Computing, Vol 18, 125-132.

49.Friedman H., (1985) Diagnostic electrocardiography and vectorcardiography,
Mc Graw-Hill Company, New York-USA.

50.Friesen G., Jannett T., Jadallah M., Jates S., Quint S., Nagle T. (1990) "4
comparision of the nise sensitivity of nine QRS detection algorithms”, IEEE-
Trans, BME-37, No.1, 85-98.

51.Froelicher V., Wolthuis R., Fisher J., Uhl G. (1981) ‘“Variations in normal
electrocardiographic response to treadmill testing”, American Journal of
Cardiology, Vol.47, 1161-1167.

52.Furth B., Perez A. (1988) “dn adaptive real-time ECG compression algorithm
with variable threshold”, IEEE Trans BME, Vol. 35, No. 6, 89-493.

53.Furno G., Tompkins W. (1983) “A learning filter for removing noise
interference”, IEEE-Trans, BME-30, No.4, 234-235.

54. Giakoumakis E., Papaconstantinou G., Skordalakis E. (1987) “Rule-based
Systems and pattern recognition”, Pattern Recognition Letters, Vol.5, No.4,
267-272.

55.Giallorenzo M., Cohen J., Mora F., Passariello G., Lara L. (1988) "Ambulatory
monitoring device using the Fan method as data compresion algorithm", Med.
and Biol. Eng. and Comput., vol 26, 439-443.

56. Girlasu St. - Prelucrarea in timp real a semnalelor, Ed. Scrisul Romaénesc,
1978 .

57. Girlasu St. - Introducere in analiza spectrald §i de corelatie, Ed. Facla, 1982 .

58.Goovaerts H., Ros H., van den Akker T.J., Schneider H. (1976) “A4 digital QRS
detector based on the principle of counttour limiting”, IEEE-Trans, BME-23,
No.2, 154-160.

59. Gradwohl J., Pottala E., Horton M., Bailey J. (1989) “Comparision of two
methods for removing baseline wander in the ECG”, Computers in Cardiology,
IEEE-Press, 493-496.

142

BUPT



Bibliografie

60. Gritzali F. (1988) “Towards a ]
: generalised scheme for QRS detection i
Waveforms”, Signal Processing, Vol.15, 183-192. for @ Flection in £CG

61. Gritzali I‘j., Frangakis G., Papaconstantinou G. (1989) “Detection of the P and
T waves in an ECG”, Computers and Biomedical Research, Vol.22, 83-91.

62. Hamilton P.S., Tompkins W.J. (1991) “Compression of the ambulatory ECG by
average aeat substraction and residual, differencing®, IEEE Transaction on
Biomedical Engeneering, Vol. 38, No. 3, 253-259.

63.Hamil§on P.S., Tompkins W.J. (1986) “Quantitative investigation of ORS
defecttqn rules sing the MIT/BIH arrhithmia database”, IEEE Transaction on
Biomedical geneering, Vol. BME-33, No. 12, 1157-1165.

64. Holsinger W., Kempner K., Miller M. (1971) “A QRS preprocessor based on
digital differentiation”, IEEE-Trans, BME-18, No.3, 212-216. :

65.Horowitz S.L. (1977) “Peak recognition in waveform” in Syntactic Pattern
Recognition and Aplication, Fu K.S. (ed.), Prentice-Hall, Englewood Cliffs,
New Jersey-USA, 31049.

66.Horne C. J., Zhang K. J., Propst J. (1984) "ST segment evaluation by discrete
cosine and Fourier transforms", Computers in Cardiology, IEEE Computers
Society, 265-268.

67.Huhta J., Webster J. (1973) “60-H:z interference in electrocardiography”,
IEEE-Trans, BME-20, 91-101.

68.Hsiung H., Cheng C., Jan G. (1989) “A real-time QRS detection and
delineation algorithm based on the inflection angle of the ECG waveform”,
Proceedings of the XI IEEE-EMBS Conference, Seattle-USA, 138-139.

69. Jalaleddine S., Hutchens C. (1987) “Ambulatory ECG wave detection for
automated analysis:A review”, Instrument society of America Transaction,

Vol.26, No.4, 33-43.

70. Jalaleddine S., Hutchens C., Strattan R., Coberly W., (1990) “ECG Data
Compression techniques; a unifield approach” 1EEE-Trans, BME-37, nr 4,
329-343

71.Jane R., Rix H. (1991) "Alignment methods for averaging of high-resolution
cardiac signals: a comparative study of performance", IEEE Trans BME, 38,
No.6, 571-579

72. Jurca T., Stoiciu D. Instrumentatie §i mdsurare, Editura de Vest, 1996.

73.Kao T, Yu B.C., Chen C. (1989) "ECG data comgressign for digital
transmission on telephone lines", Journal of Clinical Engineeering, Vol 14, nr

5, 431-438.

143

BUPT



Bibliografie

74.Labonski P., Hediger T., Passamante A. (1987) “Non-linear Autoregressive
Processing of Noisy Signals”, Digital Signal Processing, Cappellini V.,
Constantinides A.G. (eds), 200-204.

75.Lage S.G., Gutierrez M.A., Nicolelis M.A.L., Furuie S. (1988) “A bedside
computerized system for monitoring and processing biological signals in
intensive care units”, Computers in Cardiology, IEEE- Press 561-564

76.Laguna P., Jane R., Meste O., Poon P.W., Caminal P., Rix H., Thakor N.V.
(1992) "Adaptive Filter for Event-Related Bioelectric Signals Using an
Impulse Correlated Reference Input : Comparision with Signals Averaging
Techniques”, IEEE Trans, BME, Vol. 39, No. 10, 1032-1043.

77.Laguna P., Thakor N., Caminal P., Jane R., (1990) “Low-pass differentiators
JSor biological signals with known spectra:applications to ECG signal
processing”, IEEE-Trans, BMe-37, No.11, 420425.

78.Lachiver G., Eichner J., Bessette F., Seufert W. (1987) "dAn algorithm for ECG
data compression using spline function", Computers in Cardiology, IEEE
press, 575-578.

79.Lamberti C., Coccia P. (1989) "ECG data compression for ambulatory device",
Computers in Cardiology, IEEE press, 171-174

80.Lee H., Cheng Q., Thakor N. (1987) “ECG waveform analysis by significant
point extraction:data reduction”, Computers and Biomedical Research, Vol.20,
410-427.

81.Levcov C., Michov G., Ivanov R., Daskalov 1. (1984) “Subtraction of 50-Hz
interference from the electrocardiogram”, Medical and Biological Engeneering
and Computing, Vol.22, 371-373.

82. Ligtenberg A., Kunt M. (1983) “4 robust-digital QRS detection algorithm for
arrhithmia monitoring”, Computer and Biomedical Research, Vol.16, 273-286.

83.Lin K., Chang W. (1987) “ECG signal analysis by linear predictive method”,
Proceedings of the IX IEEE-EMBS Annual Conference, Boston-USA, 557-558.

84.Lin K., Chang W.H. (1989) "QRS feature extraction using linear prediction”,
IEEE Trans, BME, Vol. 36, No. 10, 1050-1055.

85.Lynn P. A., (1971), "Recursive digital filters for biological signals", Med. and
Biol.Eng. 9, 37-43

86. McClellan J. (1988) “Parametric signal modeling”, in Advanced Topics in
signal rocessing, Lim J. and Openheim A. (Eds), Prentice-Hall, New Jersey-
USA.

87.McHenry P. L., Stowe D. E., Lancaster M. C. (1968) "Computer quantitation
of the ST-segment response during maximal treadmil esercise". Circulation, 38,
691-695,

144

BUPT



_____ Bibliografie

88.McManus C.D., Teppner U., Dietrich N. (1985) "Estimation and removal of

baiveline drift in the electrocardiogram", Computers and Biomedical Research
vol 18, 1-9. ,

89.Mani;iu'l., Mihu P.L, Bera L.(1995) "ECG Monitoring in Efforts Tests",
Is’roceedmg of the National Conference On Preventive Cardiology, may, 1995
ibiu. S

90.Mark R.Q., Moody G.B. (1988) “Automated arrhithmia analysis”,
Encyclopedia of medical devices and instrumentation, Webster J. (ed), John
Wiley and Sons, New York-Usa, 120-130.

91.Merri M., Farden D.C., Mottley J.G. (1990) “Sampling frequency of the
electrocardiogram for spectral analysis of the heart rate variability”, IEEE
Transaction on Biomedical Engeneering, Vol. 37, No. 1, 99-105.

92.Mihu P.L, Breazu M.(1992) "dbout an IBM-PC coupled ADC solution" Acta
universitatis Cibiensis. Vol. X, 1992, Technical Series, Electronics.

93.Mihu P.L, Raica M.(1992) "Programierbare Logikbausteine. PAL und GAL in
der Praxis" Acta universitatis Cibiniensis. Vol. X, Technical Series, Electronics.

94. Mihu P.IL,Breazu M.,(1995) "Filtre numerique pour une voie d'aquisition de
signal ECG", Acta universitatis Cibiniensis. Vol.XIV, 1995, Technical Series,
Electronics.

95.Mihu P.I. Toma E., Breazu M.(1992) " Program for Digital Filters Design"
Acta universitatis Cibiniensis. Vol. X, Technical Series, Electronics.

96.Mihu P.I. (1993), "Procesarea numericd a semnalului ECG" Referat 1, in
cadrul pregatirii pentru doctorat; decembrie 1993

97. Mihu P.L (1994), "Monitorizarea in Unitdti de Terapie Intensiva” Referat 2,
in cadrul pregitirii pentru doctorat; decembrie 1994

98.Mihu P.I., Bera L.(1995) "Study in QRS Algorithms Implementation”,
Proceeding of the National Conference on Preventive Cardiology, may, 1995,

Sibiu
99, Mihu P.1.(1995), "Data Aquisition and ECG Signal Processing”, .P{oceed'mg
of the National Conference on Preventive Cardiology, may , 1995, Sibiu.

100. Moody E.B.,Tzanakou E.M., Chokroverty S. (1989) “An adaptive approach
to spectral analysis of pattern-reversal visual evoked potentials”, IEEE Trans.

BME, Vol 36, No. 4, 439-447.

101. Moody G., Mark R., Olson W., Peterson S., Schluter P, Waltgrs J. (1979)
“Real-time ambulatory arrhithmia analysis with a microcomputer-, Computers

in Cardiology, IEEE-Press, 57-62.

145

BUPT



Bibliografie

102. Mora F.A., Passariello G., Carrault G., Le Pichon J.P. (1993) "Intelligent
Patient Montoring and Management Systems : A Review”, IEEE-Engeneering
in Medicine and Biology, dec., 23-33.

103. Murthy I., Rangaraj M. (1979) “New concepts for PCV detection”, IEEE-
Trans, Bme-26, No.7, 409-415.

104 Nygard M., Sornmo L. (1982) “A QRS delineation algorihm with low
sensitivity to noise and morphology changes”, Computers in Cardiology, IEEE-
Press, 347-350.

105. Nygard M., Sornmo L. (1983) “Delineation of the QRS complex using the
envelope of the ECG”, Medical and Biological Engeneering and Computing,
Vol.21, 538-547.

106. Okada M. (1979) “A digital filter for the QRS complex detection”, 1IEEE-
Trans, BME-26, 700-703.

107. Pahlm O., Sornmo L. (1984) “Software QRS detection in ambulatory
monitoring; A review”, Medical and Biological Engeneering and Computing,
Vol 22, 289-297. .

108. Pahlm O., Sornmo L. (1987) “Data processing of exercise ECG's”, IEEE-
Trans, BME-34, No. 2, 158-165.

109. Pan J., Tompkins W. (1985) “Real-time QRS detection algorithm”, IEEE-
Trans, BME-32, No.3, 230-236.

110. Papakonstantinou G., Gritzali F. (1981) "Syntactic filtering of ECG
waveforms", Computers and Biomedical Research, Vol 14, 158-167.

111. Papakonstantinou G., Skordalakis E., Gritzali F. (1986) "An attribute
grammar for QRS detection", Patern Recognition, 19, 197-303

112. Patrick S., Hamilton, (1996). "A Comparison of Adaptive and Nonadaptive
Filters for Reduction of Power Line Interference in the ECG", IEEE TBME,
43, No.1, 105-108,.

113. Perriyalwar S., Marble A.E., Nugent S.T., Swingler D.N. (1990) “An
adaptive “Wiener” filter for estimating the time-derivative of the left
ventricular pressure signal”, IEEE Trans. BME, Vol 37, No. 4, 417-425.

114. Ping Z.L., Lin Z. (1992) “Prelimininary evaluation in clinical applications of
Jfrequency spectrum electrocardiogram”, IEEE Trans. BME, 544-576.

115. Policec A., Gligor T.D., Ciocloda Gh.-Electronicd medicala, Ed. Dacia, 1983

116. Policec A., Mihu P.L, Voiniciuc C. "QRS Detection Algorithm in Real
Time", Acta universitatis Cibiniensis. Vol. XV, 1996, Technical Series,
Electronics.

117. Pop E. s.a. - Metode in prelucrare numericé a semnalelor, Ed. Facla, 1989 .

146

BUPT



Bibliografie

118. Press W.H,, Flannery B. P., Teukolsky S i j
ess W.H,, . P, y S. A., Vetterling W. T. Numerical
Recipies in PASCAL. Cambridge University Press, 1990. e

119. Principe J.C., Smith J.R. (1986) "Design and Implementation of Linear Phase
F(R F{Iters Jor Biological Signal Processing”, IEEE Transaction on
Biomedical Engeneering, Vol. BME-33, 550-559.

120. Radu O. - Filtre numerice, E.T., 1979 .

121. Rappaport S., Gillick G., Moody G., Mark R. (1982) “QRS morphology
classification:quantitative evaluation of different strategies”, Computers in
Cardiology, IEEE-press, 33-38.

122. Reddy B.R.S., Murty A.S.N. (1986) "ECG data compression using Fourier
descriptors", IEEE-Trans, BME, vol 33, 438-434

123. Ritter J.A., Thomas L.J., Ripley K.L. (1981) “4 micro computer - system for
clinical arrhyythmia monitoring”, Computers in Cardiology, IEEE-press, 79-84

124. Rompelman O., Ross H.H., (1986) "Coherent averaging technique: a tutorial
review" J. Biomed. Eng., 58, 610-643.

125. Ruiz R., Hemnandez C., Mira J. (1984) "Method for mapping cardiac
arrhythmia in real time using microprocessor based systems" Medical and Biol.
Eng. and Computing, vol 22, 160-167

126. Ruttimann U.E., Pipberger H.V. (1979) "Compression of the ECG by
prediction or interpolation and entropy encoding", IEEE-Trans, BME- 26, Nr
11, 613-623.

127. Schmitt J. M., Al-Fadel, H. (1989) "Design of medical instrumentation for
application in developing countries", Journal of Clinical Engineering. Vol. 14,
299-306

128. Shaw G.R., Savard P. (1995) "On the detection of QRS variation in the
ECG", IEEE-Trans, BME, vol 42, Nr 7, 736-741.

129. Siregar P., Coatrieux J.L., Mabo P. (1993) "How Can Deep _Knowledge Be
Used in CCU Monitoring”, IEEE Engeneering in Medicine and Biology, 92-99.

130. Siregar P., di Renzo M. (1990) Final Report on Knowledge Reprezentation
and Reasoning Methods. KISS, AIM Program, A1006-1.2.C.F.R.-900930

131. Skordalakis E. (1986) “Recognition of the shape of the ST-segment in the
ECG waveform”, IEEE-Trans, BME33, No.10, 972-974.

132. Skordalakis E., Trahanias P. (1987) “Primitive pattern selection .qnd
extraction in ECG waveform”, International Conference on Pattern Recognition

(1986), IEEE-computer society, 380-382.

133. Skordalakis E., Papaconstantinou G. (1984) “Toward an attribute grammar
for description of ECG wavefornt”, International Conference on Pattern
Recognition(1984), IEEE-computer society, 1383-1385.

147

BUPT



Bibliografie

134. Smith N.C., Platt J.S. (1989) "dAn ECG compression algorythm for full
disclosure in a solid state real-time Holter monitor", Computers in
Cardiology, IEEE press, 569-572.

135. Sornmo L., Pahlm O. (1984) “Evalution of noise immunity for algorithms in
exercise ECG analysis”, Computers in Cardiology, IEEE-press, 349-352.

136. Sornmo L., Pahlm O. (1985) “Adaptive QRS detection :a study of
performance”, IEEE Trans. BME, Vol BME-32, No. 6, 392-401.

137. Stearns S. (1988) “Fundaments of adaptive signal processing”, in Advanced
topics in signal processing, Lim J., Oppenheim A. (Eds.), Prentice-Hall, New
Jersey-USA.

138. Sukuvaara T., Sydanmaa M., Niemen H., Heikela Koski E.M.J.(1993)
"Object Oriented Implementation of an Architecture for Patient Monitoring”,
IEEE Engeneering in Medicine and Biology, Nr 12, 69-81 .

139. Taylor K. (1979) "4 wide dinamic range R-wave trigger", Journal of Clinical
Engineering, vol 4, Nr. 2, 131-134.

140. Thakor N., Webster J., Tompkins W. (1984) “Estimation of QRS complex
power for desing of a QRS filter”, IEEE-Trans, BME-31, No.12, 770-778.

141. Thakor N.V., Zhu Y.S. (1991) “dpplications of adaptive filtering to ECG
analysis : noise cancellation and arrhithmia detection”, IEEE Trans. BME,
Vol 38, No. 8, 785-793.

142. Thull B, Popp H., Rau G. (1992) "Man-Machine Interaction In Critical Care
Settings”, JEEE Engeneering in Medicine and Biology, Nr 12, 42-49.

143. Toma L. , "Sisteme de achizitie i prelucrare numericd a semnalelor",
Editura de Vest, 1996, Timisoara.

144. Tompkins W., Webster J., (editors)(1981) Design of microcomputer based
medical instrumentation, Prentice-Hall, Englewood Cliffs, New Jersey-USA.

145. Tompkins W. (1988), "Ambulatory monitoring”, Encyclopedia of medical
devices and instrumentation, Webster J. (ed), Lohn Wiley and Sons, New York,
20-28.

146. Trahanias P., Skordalakis E., Papaconstantinou G. (1989) “A syntactic
method for the classification of the QRS patterns”, Pattern Recognition
Letters, Vol. 9, No. 1, 13-18.

147. Trahanias P. (1993) “An approach to QRS complex detection using
mathematical morphology”, IEEE Trans. BME, Vol 40, No. 2, 201-205.

148. Tremblay G., LeBlanc A.R.. “Near-Optimal Signal Preprocessor for Positive
Cardiac Arrhithmia Identification”, IEEE Trans. BME, Vol BME-32, No. 2,
February 1985, 141-151.

148

BUPT



Bibliografie

149. Udupa LK., Murty LS.N (1980) “S j
pa , .S.N. yntactic approach to EC
analysis“, IEEE Trans. BME, Vol BME-27, No. 7, 375{)375. ° G rvihm

150. .Usui S, Am~idror L. (1982) “Digital low-pass differentation Jor biological
signal processing “, IEEE-Trans, BME-29, No.10, 686-693.

151. Van den Akker T.J., Ros H., Koeleman A., Dekker C. (1982), "An on-line
method. for.rfaliable detection of waveforms and subsequent estimation of
events in phisiological signals”, Computers and Biomedical Research, 405-417.

152. Voinic.iuc C., Mihu P.L, "Modelling of QRS Complex" Proceeding of the 5th
Intefnatlonal Conference on Optimization of Electric and Electronic
Equipments, Brasov, may15-17 1996

153. Voinif:iuc C., Mihu P.L, "Bipolar Electrodes Potential Measurements"
Proceeding of the International Conference on Optimisation of Electric and
Electronic Equipments, Bragov, may15-17 1996 '

154. Voiniciuc C., Mihu P.1., "Contribution to QRS model", Proceeding of the
International Conference on Applient and Theoretical Electricity, Craiova juin
6-7, 1996, pg.205-210.

155. Voiniciuc C., Mihu P.I., Dutd M. "Variants bipolar electrodes", Proceeding
of the International Conference on Applient and Theoretical Electricity, Craiova
juin 6-7, 1996, pg.211-216.

156. Voiniciuc C., Mihu P.I. Cretu M., Coman V., "ECG data aquisition board "
Acta universitatis Cibiniensis. Vol. XV, 1996, Technical Series, Electronics.

157. Voiniciuc C., Mihu P.L Crefu M., Nitd L., "ECG Aquisition and numerical
processing " Acta universitatis Cibiniensis. Vol. XV, 1996, Technical Series,
Electronics.

158. Voiniciuc C., Mihu P.I., Coman V., Verdeanu R. "Sistem de achizitie a
semnalelor bioelectrice”, Sesiunea Nationald de Comunicdri Stiintifice-
Academia Aviatiei si Apararii Antiaeriene " , H. Coandd", Bragov, 21-22 noe.

1996.

159. Voiniciuc C., Cretu M., Mihu P.I., Voiniciuc T. "Prelucrarea numerica a
ECG prin metode software", Sesiunea Nationald de Comunicari Stiintifice-
Academia Aviatiei §i Apardrii Antiaeriene”, H. Coanda", Brasov, 21-22 noe.
1996.

160. Weisner S., Tompkins W., Tompkins Bonnie(1982) “A compact,
microprocessor-based ECG ST-segment analyzer for operating room”, 1IEEE-
Trans, BME-29, No. 9, 642-649.

161. Winter B., Webster J.G. (1983) "Driven right leg circuit design”, 1EEE-
Trans, BME-30, No. 1, 62-66.
162. Witten LH., Neal R., Cleary J. (1987) "Aritmetic coding for data

compression", Comunication of the ACM, vol 30, Nr 6, 520-540.

149

BUPT



Bibliografie

163. Womble E., Halliday J.S., Mittre S.K. (1977) "Data compression for storing
and transmiting ECG's / VCG's ", IEEE Proceedings, Vol 65, Nr5, 702-706

164. Yu B., Liu C., Lee M., Chen C., Chiang B. (1985) “A non linear digital filter
Jfor cardiac QRS complex detection”, Journal of Clinical Engeneering, Vol.10,
Nr.3, 193-201.

2k ok 3k %k 5k

150

BUPT



Anexa Al

ANEXA Al

SCHEMA ELECTRICA A PLACIHI DE ACHIZITIE

151

BUPT



Anexa A

3IL1IZIKOY 30 YOUld

OHIW “d NYOI

q AW o

e ) l

=

1500
Ln

(AR A

Qrgiey

EIGIKEE

—svas el X

pAL ui Ty}

N
P

2§ 1 ioqn O A0

5T

oA 324

(21

T ws L X

TS 1500

£0n

;g8 740:)

1 ~—
<}
=—<Hv o1 af f—py
“
Rt oz azip -
3] T Lyfoc  agf—yy
o<t Z ov  av
o
by - Ty FATRCII ] ) g 3 ¢ <>
20502 90S7vL sr{oe a9 fey -
otn aztn
e oT| ®¢  dLfy—rr —3>
Zri 8 98 gy -
vLTSIOL bvZSIbL

rin sTn

152

BUPT



BUPT

JequnN juswnsog exjg)

3ILIZIHOY 30 wOUd

Anexa A 1

153

LARANY
NHIK *d NYOI T
a— (T2 2173
m
ASe
10 :__m
T T [k
6| T w
_ N
N | L L (Al
LPTSZ0 ? ‘e 1o 7|
3 50 g v (2
en > ) &« s ¢ _IY.WA‘ PPZSIvL s
14
3 3 TT|'0 YOy 3 BT
TT——1T) S0 S0 | s |f
‘e 90 90 5
LI RS -— H,_‘wl.r: T &
L4
as? 24
21
Y
Y
124
TbSLQY oY
©
en
i
(&
5
3
aSH [
2 1
k@(:
| N
£ veTSIvL = A
I SIRF) 7| i
14 03 7|10 [ . -
ezisze za 2o w||_
24 oT 3] . ST pvzsawe [°
(1 TTEWT R en v 30 o 9] oY
l_l 2] tAt 121 AT ) 4 Y| 9in [T
T £7|S0 SOz _ln tat
pT|90 90z 7|




Anexa A1

o] 4 S Taye

£

v

Jequny juswnsog axy

3I1IZIHOY 30 ¥dUd

21374

NHIW ‘d NYOTI

€..@S7. 118 8 IISUIANOD)
Cn@SH, 118 v IISHIANODD
CIYLISID3N I¥3IDYILS)
C..@8SW.. 118 b 3¥ILIDD
€8S 1168 8 3IWILIDD
CYNYD 3IILD373S)

"

aczHa
PIxA Ll
aLz4s
yLZud
6LZH48
8LIUd

GRISIvL
A 82D P
9A  9Zd

T

Y aoo

154

BUPT



Anexa A2

ANEXA A2

PROGRAM
PENTRU TRASAREA CARACTERISTICILOR DE FRECVENTA

ALE UNOR ALGORITMI DE PROCESARE ECG

program CAR_FRECV,
uses Dos.crt,Graph,Depot, Afis2fis;

CONST
NdatMin=-180; {necesar ca tabloul sa inceapa "inainte" de zero pt prelucrarile recursive. }
Ndlatmax=l 100: {nr de esantioane ale fisierelor de date }
Nfis=40; {nr maxim de fisiere de date (.DAT si .TRT), ce pot fi cautate}
Nmin=-40; Nmax=40;

fond =6,
fondHoriz=9;
fondVert=9;
fondSel=4;
TYPE
Viewporttype =record gX0,gY0,gX1.gYl:integer;clip:boolean; end:
vectcauta =array[1..Nfis] of string:
vect =array[1..Ndatmax] of real;
mesaj =string[12]:
t_infodate =array[l..10] of mesaj;
date =array[NdatMin.. NdatMax] of real:
VAR
infodate :t_infodate;
infofis :file of t_infodate:
gX0, gX1, gY0, gY1,gX,gY. {coordonate dreptunghi.}
nr_elem . integer. {numarul de elem. ale fisierului}
point_mes,point_fis,point_origx .
zmare,zmic,
N,i,j,k,Nfisgas integer:
Y .Ymin,Ymax.Ydatmin,Ydatmax.
Ytrtmin,ytrtmax,
a.b,r,s ,Inl0 . real;
nume_fis .
n_fis, {numele fisierului de date de afisat}
numecauta,
nume_fisdat,nume_fistrt,prenume . string[20]:
datefis : SearchRec:
trat,wind,clip,ciclu : boolean:
titre.titlu : Avectcauta:
Y Imes,Y2mes,
Ymes Avect.
car :char:
ferl.fer2 fer3.fer4,
fer5 fer6 fer : ViewPortType:
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fisl :file of real. { fisierul de amplitutdine de afisat}
fis2 file of real; { fisierul de faza de afisat}

Imax, {cite esantioane din "sin" vor fi trecute prin filtru}

Kmax :integer; {numarul 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 {iesire filtru} ~date;

Mod_X.

Mod_Y, { tablou pentru amplitutdine }

Defaz { tablou pentru faza } .date;
Y2,22. Y1,z1 {var. intermediare pt filtre } ~date;

{

procedure SETFER;

begin
ferl.gX0:=1;ferl.gY0:=10;ferl.gX1:=639;ferl.gY1:=240:ferl.clip:=true;
fer2.gX0:=1:fer2.gY0:=265;fer2.gX1:=638;fer2.gY1:=435;fer2.clip:=true;
fer3.gX0:=1:fer3.gY0:=220:fer3.gX1:=638:fer3.gY 1:=390:fer3.clip:=true;
fer4.gX0:=1:fer4.gY0:=220;fer4.gX1:=638;fer4.gY 1:=390;ferd.clip:=true;
fer5.gX0:=55: fer5.gY0:=10; fer5.gX1:=630; fer5.gY1:=180;
fer6.gX0:=55: fer6.gY0:=220: fer6.gX1:=630: fer6.gY1:=390;
end;

{
procedure SETFER1(ferl.fer2:ViewPortType;var gX0.gY0.gX1,gY l:integer;var clip:boolean);
begin

gX0:=ferl.gX0.gY0:=ferl.gY0;gX1:=ferl.gX1;gY1:=ferl.gY1;clip:=ferl.clip;

SetColor(12):

end,

{ }
procedure SETFER2(ferl.fer2:ViewPortType; var gX0,gY0,gX1,gY 1:integer;var clip:boolean);
begin

gX0:=fer2.gX0:gY0:=fer2.gY0;gX1:=fer2.gX1;gY1:=fer2.gYl:clip:=fer2.clip;

SetColor(12):

end:

{
procedure DesCadre(var gX0,gY0,gX1,gY | integer);
begin
SetLineStyle(DottedLn,0,NormWidth);
SetColor(3).
Rectangle(gX0,gY0.gX1,gY1+2),
end;

{
procedure INTRODPARAM I (ferl.fer2:viewPortType,gX0,gY0,gX1,gY L integer );
varj :integer;
TempStr:string[7];
begin
SetViewPort(0.0,GetMaxX,GetMaxY,true);
clearViewPort:
SETFER:
SETFERI(ferl.fer2,.gX0,gY0.gX1.gY1,clip);
DESCADRE(gX0.gY0,gX1,gY1): {cadrul pentru fereastra "1" }
OutTextxy(10,20."  Acest program va permite reprezentarea grafica a caracteristicilor de ');
OutTextxy(10,40.' frecventa si faza ale filtrului numeric pe care 1-ati integrat in programul ');
OutTextxy(10.60.' sursa din fisierul CAR_FREC.PAS '),
OutTextxy(10,80." Constructia graficelor se face punct cu punct in felul urmator: se trece ');
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OutTextxy(10,100,' un numar suficient de mare de esantioane I

e, max (pt. stabilirea unui regim
lt(.)ut"i‘e?:)txy(IO,IZO,' manent) dintr-un semnal sinusoidal (SIN) de amplitudine unitara. Din
ultimele ');

QutT;xtxy(lO,HO,' doua esantioane de la iesirea filtrului se reconstituie matematic
amplitudinea ');

OutTextxy(10,160," si faza semnalului sinusoidal ce apare la iesirea filtrului. '

OutTextxy(10.180,"
reia');

OutTextxy(10,200," pina la epuizarea intrgului domeniu de frecventa ales. bR

OutTextxy(10,220,' Se poate alege pentru grafic o axa de frecventa liniara sau logaritmica.');

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 reprezentarilor grafice se vor introduce ');

OutTextxy(10,360," conform instructiunilor din caseta urmatoare. '):

OutTextxy(10,420," Tastati ENTER pentru a continua '):
readln;

SETFER2(ferl,fer2.gX0.gY0.gX1.gY1,clip):
setviewport(gX0+1,gY0+1.gX1-1,gY1-1.clip):

clearViewPort:

SetViewPort(0,0,GetMaxX,GetMaxY,true):
DESCADRE(gX0.gY0.gX1.gY1): {cadrul pentru fereastra "1" }
setlinestyle(solidln,0,normwidth);

: )
Se creste apoi frecventa semnalului SIN de la intrare cu dF si procesul se

SetColor(6).

OutTextxy(1.280. Fmin=dF=0.05Hz, Fmax= 200 Hz'):
OutTextxy (1,295 Frecventa de esantionare  Fe= 200 Hz'):
Fe:=200;

OutTextxy(1,310,' Ecartul intre punctele graficului  dF= 0.05 Hz'):
dF:=0.01;

OutTextxy(1,325,'Introduceti nr de esant din SIN "trecute” Imax= '):
OutTextxy(1,340,'(trebuie sa fie mai mare decit ordinul filtrului)*).
INTRNUMGRAPH(386,325.1.1.1);

Imax:=round(r):

SetViewPort(0,0,gX1,gY 1.true);{ pregatesc afisarea filtrelor}
SetViewPort(0,0,GetMaxX,GetMaxY.true):

SETFERI(ferl.fer2,gX0.gY0.gX1.gY1.clip).

clearviewport;

gY1l:=gY1+120;

DESCADRE(gX0,8Y0.gX1.gY1), {cadrul pentru fereastra "1" }

OutTextxy(10,20.'FTS 1: ydateA[i]:=XdateA[i]-;(da/t\Tf[2i-]l;; .

xtxy(10,35,"  2: ydate~[i]:=Xdate"[i]-Xdate"[i-2]."). ) .

83:¥::;2§10i50,‘ 3: ;"date"{i;:=(-Xdate[A[i-3]-Z“XdaleA[i~2]+2“Xdate’\[i-l]+Xdatff[1|)/8.;v )
OutTextx:v(IO,65.' 4: ydate"[i]:=(Xdale'\[i-3]-8*Xdate/‘[i-2]+8‘Xdate"[|-l]-Xdale [ip/12:0):
5:

/ ! ; i]:=(- 1-6]- i-5] -Xdate"[i-4] '):
OutTextxy(10,80, ydate”[i]:=(-3*Xdate"[i-6] 2*4Xdate’\[1 . i-
OutTextxy(10,95." +Xdate’\[i-2]+2*xdate"[l-l]+3‘Xd§te_A[|])/12: ). .
OutTextxy(10,110,' 6: vdate’\[i]:=(22"‘Xdate"[i-6l-67*XdateA[1->]-58‘ngteA[_n-4'] ).
OutTextx'v(IO 125/ ’ +58*Xdaten[i-2]+67* Xdate [i-1]-22* Xdate[1])/252.).

OutTextxy(10,140,'FTJ 7: ydate"[i]:=(Xdate"[i-3]+XdateA[iT2]+XdateA[ifl]+)'(date"ii])/4;'):
OutTextxy(10,155," 8: vdate’\[i]:=(XdateA[i-2]+Z*XdateA[x-ll+ngteA[|])/4: )/:\ o o
OulTe;(txv(,IO 1700 9: ydale’\[i]:=2‘,\'daleA[i-l]-}'dale’\[1-2]+Xdate [i]-2*Xdate™[1-
6]+Xdate[i-12]; ). ) . .
]OutTextx(v(IO.IISS,' 10: vdate"[i]:=ydate/‘[i-236]+Xdalg’\[l]-Xdatef[{-}]. ). N
OutText.\'v(IO.350.’ xx: ...un nou filtru proiectat se va introduce aici in progr sursa ):

SetColor(6); . . _ N
OutTextxy(1.370. Introduceti nr. filtrului  Nr_filtru= ' ).
OutTextx;'(l,385.' ( Este nr.filtrului din programul sursa )'):

INTRNUMGRAPH(386,370.1.1.1):
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Nr_filtru:=round(r);

OutTextxy(1,410, Introduceti tipul de grafic : '):
OutTextxy(1,425, (natural = "0" , logaritmic ="1")');
INTRNUMGRAPH(386.410,1,1,1):

clearViewPort;

OutTextxy(1,320,’ Asteptati sfirsitul calculelor ! ).

if r=0 then begin
tip_grafic:=true:
Fmax:=120;end
else begin
tip_grafic:=false;
Fmax:=990;end:
end.

procedure Calc(i:integer);
var p.m:integer,
begin
xdate”[i]:=sin(2*pi*i*f / Fe);
case nr_filtru of
{******* FTS********************************}
1:  vdater[i]:=-Xdate"[i]+2*Xdate[i-4]-Xdate"[i-8];{3.42 din teza}
2. ydate[i]:=Xdate"[i]-4*Xdate[i-4]+6* X date"[i-8]-4*Xdate"[i-12]+Xdate[i- 16];
{3.44 din teza} .
vdate~[i]:=(-Xdate"[i-3]-2*Xdate"[i-2]+2*Xdate [i- 1]+Xdate[i])/8;
vdate~[i}:=(Xdate"[i-3]-8*Xdate"[i-2]+8* X date"[i-1]-Xdate"[i])/12:
vdaten[i]:=(-3*Xdate"[i-6]-2*Xdate [i-5] -Xdate"[i-4]
+Xdaten[i-2]+2*Xdate~[i-1]+3*Xdate"[i])/12;
vdate"[i]:=(22*Xdate"[i-6]-67*Xdate"[i-5]-58* X date [i-4]
+58*Xdate[i-2]+67*Xdate [i-1]-22*Xdate[i])/252;
{******* FTJ ********************************}
7: vdate~[i]:=(Xdate~[i-2]+2*Xdate"[i-1]+Xdate[i])/4;
8: vydate"[i]:=(Xdate[i-3]+Xdate"[i-2]+Xdate[i-1]+Xdate[i])/4;
9: vydate[i]:=2*vdate"[i-1]-ydate[i-2]+Xdate”[i]-2*Xdate [i-6]+Xdate [i-12],
10: ydate™[i]:=ydate"[i-1]+Xdate™[i]-2*Xdate [i-20]+Xdate [i-40].
11: begin
y17[1]:=2*Y 17[i-1])-Y 17[i-2] +Xdate~[i]-2*Xdate [i-6] + X date™[i-12].
ydate[i]:=(Xdate"[i]-Y 1[i])/256:
end:
100: begin
{*¥***¥*¥*x Aici se va insera noul algoritm de filtru*****ksxsxhakaxsy
end;

U W

S

end:;
end,

{
BEGIN
clrscr,
IdentInitGraph;
SETFER,
SETFERI1(ferl,fer2,gX0.gY0,gX1,gY1,clip);
DESCADRE(gX0,gY0,8X1,gY1). {cadrul pentru fereastra "1" }
outtextxy(10,100,'measajl');
SETFER2(ferl.fer2.gX0.gY0,gX1.gY1.clip);
DESCADRE(gX0.gY0,gX1,gY1): {cadrul pentru fereastra "1" }
INTRODPARAM I (ferl.fer2,gX0,gY0,gX1.gY1 ):
f.=dF,
if (MaxAvail < 6*SizeOf(date))
then writeln('NOT ENOUGH MEMORY")
else begin GetMem(Xdate.SizeOf(date));, GetMem(Ydate,SizeOf(date));

158

BUPT



Anexa A2

GetMem(Y1,SizeOf(date)); GetMem
GetMem(Z2,SizeOf(date)); end;
for i:=Ndatmin to Ndatmax do begin
Xdate”[i]:=0; Ydate”[i]:=0; Y17[i]:=0; Y27[i]:

(Y2,SizeOf(date)); GetMem(Z1,SizeOf(date));

=0; ZI17[i):=0; Z2[i}:=0; end;
In10-21n(10; [i]:=0; Z27[i}:=0; end;
k:=0;

¢:=Ngarfmax*In10/In(1000/dF);{const pt ca extremitatea graficului sa fie 1000Hz}
repeat

i:=0;

repeat

Calc(i); inc(i);
until i=Imax;
a:=2%*pi*(i-1)*{/Fe;
b:=2*pi*(i-2)*f/Fe;
if abs (Ydate”[i-2])<0.00000000001 then
begin {pt a evita impartirea cu zero}
Mod_Y[k]:=Mod_Y[k-1].
Defaz[k]:=Defaz[k-1]: end
else begin
r:=Ydate[i-1] / Ydate"[i-2].
if abs(r*cos(b)-cos(a))<0.00000000001 then s:=1
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-1] {pt evitarea impartirii cu nr ff mici !!!}
else begin
Mod_Y [k]:=abs(Ydate”[i-1]) /abs( s);
if tip_grafic=false then Mod_Y[k]:=20*In(Mod_Y[k])/In10: end:
Defaz[k]:=ArcTan((sin(a)-r*sin(b))/(r*cos(b)-cos(a)));
end:
inc(k);
if tip_grafic then begin f:= k*0.208; end
else f:=dF*exp(k*Inl10/c);
until £>Fmax;
FreeMem(Xdate,SizeOf(date)). FreeMem(Ydate.SizeOf(date)). FreeMem(Y 1.SizeOf(date)):
FreeMem(Y2,SizeOf(date)); FreeMem(Z1.SizeOf(date)). FreeMem(Z2,SizeOf(date)):
Kmax:=k;
k:=-1;
n_fis:='Ampli.dat’;
assign (fisl."+n_fis);
rewrite(fisl); {deschiderea fisierului de citit}
n_fis:='Faza.dat’,
assign (fis2."+n_fis);
rewrite(fis2): {deschiderea fisierului de citit}
repeat
k:=k+1:
write(fis1.Mod_y[k]):
write(fis2.Defaz[k]):
until k=Kmax;
fisl): close(fis2). .
procc_lg:‘;:({pro)cedura de ifisare a celor doua semnale "depuse” in doua fisiere * DAT sau *. TRT}
CloseGraph;
END.
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unit DEPOT; ( unit in care se afla depuse procedurile frecvent apelate in programele de analiza
ECG si monitorizare a probei de efort. Marea majoritate a acestor proceduri
servesc graficii si modalitatilor de afisare folosite de aceste programe.
Consider de interes pentru a fi prezentata procedura FILTRU_QRS, in care
sunt implementati algoritmii experimentati pentru detectia QRS}

INTERFACE
uses DOS,CRT,GRAPH;
CONST
Ndatmax =1100; {nr de esantioane ale fisierelor de date }
Nfis =40; {nr maxim de fisiere de date (.DAT si .TRT) din directorul curent ,ce pot
fi cautate }
Nmin =-40; Nmax =40, fond =6;

fondHoriz =9; fondVert =9; fondSel =4;
Nmax_ord=20;{nr max posibil al ordinului functiei de transfer}

TYPE
tip_ab =array[0..Nmax_ord,0..2] of real,
tip_k =array[0..Nmax_ord] of rcal;

tip_ COEF =array(0..Nmax_ord] of real;
tip_nume_fis=string[+4]:
Viewporttype  =record gX0,gY0,gX1,gY l:integer; clip :boolean; end;

vectcauta =array[0..Nfis] of string;
vect =array[0..Ndatmax] of real;
vectcoef =array[Nmin..Nmax] of real;
mesaj =string[12].
t_infodate  =array[l..10] of mesaj;
VAR
hp,hpw,hptemp,Hdat  : vectcoef;
infodate : t_infodate;
infofis . file of t_infodate;
gX0, gX1, gY0, gYl,gX,gY : integer; {le "rectangle" de cadrillage pour gr.}
nr_elem . integer; {numarul de elem. ale fisierului}
point_mes,point_fis,point_origx ,
zmare.zmic,
N.i.j.k,Nfisgas . integer,;
Qn.{}

tip_aprox, {variabila "comuna" cu un alt unit care o are declarata in INTERFACE}
tip_filtru, {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 citire sau scriere fisiere REAL}
Ydatmin, Ydatmax, {utilizate la scalarea valorilor din fisiere * DAT }
Ytrtmin,ytrtmax, { " " * TRT }
Ymin, Ymax, {" " pt ambele }

Fe, {frecv. de esantionare cu care s-a "cules" semnalul aflat in fisiere *. 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.RE,IM . real;

nume_fis ,n_fis,numecauta,
nume_fisdat,nume_fistrt,
prenume : string[20];
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datefis : SearchRec;
trat,wind,clip.ciclu,cadru : boolean:;
titre,titlu : “vectcauta;
Y1lmes,Y2mes. Ymes : “vect:

car : char;

ferl, fer2 fer3 ferd.

fer5,fer6,fer . ViewPortType;
fis . file of real;

procedure IDENTINITGRAPH;

procedure INTRNUMGRAPH(gX0,gY0.gX1,gY1 :integer;var NUM:real):

procedure INTRstrGRAPH(gX0,gY0,gX1,gY 1:integer:var SIR:string);

procedure LISTAFIS(numecauta:string ;i:integer; var titlu:vectcauta; var Nfisgas:integer):
procedure FILTRU_QRS(tip_filtru:integer;nume_fis:string;var tip_filtru_afis:string);
procedure INTRODPARAM_BILIN_si_Z(ferl,fer2:viewPortType;gXO,gY_O.gXl.ng:integer ).
procedure AFITEXT;

procedure AflaExtreme(n_fis :string ;var nr_elem:integer;var Ymin, Ymax:real);

procedure SETFER(var ferl,fer2:viewportType): .
procedure SETFER(ferl.fer2: ViewPortType;var gX0,gY0,gX1,gY I:integer:var clip:boolean);
procedure SETFER2(ferl.fer2: ViewPortType;var gX0.gY0,gX1.gY 1:integer:var clip:boolean):
procedure DesCadre( gX0.gY0.gX1.gY l:integer),

procedure SELNK(var i :integer);

procedure SELECTIE_FEREASTRAIl(var i:integer );

IMPLEMENTATION
}
procedure FILTRU_QRS(tip_filtru:integer:nume_fis:string:var tip_filtru_afis:string):
CONST
Nlmin =-170; {coordonata de inceput }
NmaxQRS =10; {nr de intervale RR memorate}
TYPE
vectdat = array[N1min. NDATmax] of real;
vecttrt = array[N1min.. NDATmax] of real.
vectIZOEL = array[1..NmaxQRS.1..2] of integer:
vectIZOEL2 = array[l..NmaxQRS] of real;
VAR
Sablon :array[0..20] of real;
Y2,z2, Y1,z1 :vectdat; _
Ydat -vectdat; {!! Vectdat are o lungime mai mare.de la -N1min la 0. pentru ca in
calculul primelor valori Ytrt (incepind cu Ytrt(0)).sa fieasigurate \_'aloyl
nule de calcul Ydat(-1),Ydat(-2).... Astfel se inlatura efectul "tranzitoriu”
necunoscut de 1a inceputul creeri fisierului fistrt}
Ytrt -vecttrt; { si vect Ytrt trebuie sa fie extins pt. filtrele recursive}
Yreper :vectIZOEL;
Panta :vectIZOEL2:
Ytemp.Ytemp_1.
x,dx.nivel, )
panta_limita. {pentru "infasuratoare inferioara"}
prag.dY :real:
m.n.i,j.k.p,q.
Irep2,Irepl. )
Iret. {coordonata ultimului minim retinut}
dl.rr .integer. )
fisdat,fistrt :file of real: {fisdat-fisier de date existent}
2:2::‘?:;L -string(30]: {fistrt- " ceva fi creat prin procesarea datelor din fisdat.}
flag_QRS.
flag_refacere :boolean:
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BEGIN
for i:=N1min to Ndatmax do begin Ydat[i]:=0; Y1[i]:=0; y2{i]:=0; z1[i]):=0; z2[i]):=0; end,
nume_fis:=copy(nume_fis,1,pos(’.',\nume_fis)-1):
assign(infofis,"+copy(nume_fis,1,4)+'_QRS.INF');
rewrite(infofis);
for i:=1 to 10 do infodate[i]:="";
infodate{1]:={nume_fis}'PREPROCESARE/INF';
infodate[3]:='"Ndat="+'1100"{tempstrl};
infodate[4]:='Fe="+'200'{tempstr2};
infodate[8]:=nume_fis;
infodate[9]:="' ",
infodate[10]):="";
write(infofis,infodate);
close(infofis);
numefdat:="+nume_fis+' DAT";
numeftrt:="+copy(nume_fis, 1,4)+'_QRS.TRT';
assign(fisdat,numefdat);
assign(fistrt,numeftrt);
reset(fisdat);
rewrite(fistrt);
i:=1. {indicele citirii din fisierul de date}
for p:=1 to NmaxQRS do for q:=1 to 2 do Yreper[p.q]:=0; { constante pt izoelectrica}
for p:=1 to NmaxQRS do panta[p}:=0; rr:=0; j:=1,
p:=0: {nr curent al unui esantion din cadrul unui complex la refacere}
dl:=13 {13} . {diferenta dintre punctul fiducial si momentul sesizarii QRS}
flag_QRS:=false; flag_refacere:=false;
nivel:=50: {variabila de la prag...}
Ytemp_1:=0; {lungimea folosita in relatia de recursivitate}
Panta_limita:=10; { constante pt infasuratoare infer}
Iret:=0;
{****‘#**************** penlru filu-are cu Sablon creat dm semnal *#***t****##*t#**it}
if tip_filtru=46 then {se creaza initial sablonul}
begin
q:=12;{lungimea sablonului}
x:=0;
m:=0;
repeat

read(fisdat,Ydat[i});

Z1[i]:=-( Ydat[i]+Ydat[i-1])/2-(Ydat[i-1]+Ydat[i-2])* 1 /4+(Ydat[i-2]+Ydat[i-3])*0+
(Ydat[i-3]+Ydat[i-4])*1/4+(Ydat[i-4]+Ydat[i-5])*1/2+(Y dat[i-5]+Ydat[i-6])* 1 /4+
(Ydat[i-6]+Ydat[i-7])*0-(Ydat[i-7]+Ydat[i-8])*1/4;

if Z1[i]>x then x:=Z1[i],

if i>100 then begin

if Z1[i-10]>(x*0.8) then
begin
for k:=0 to q do Sablon[k]:=Ydat[i-20+k];
inc(m);
end;
end,
inc(1);
until (eof(fisdat))or(m=1);
seek(fisdat.0);{pregatim din nou fisierul pentru a fi citit de la cap}
{urmeaza "normarea" sablonului}
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+1);
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i=1;
end;
repeat
read(fisdat, Ydat[i]);

ok ok ok koK ;
{ ****************'Derl\'ata 2 "patru puncte ***t****t****t**#***t*)

if tip_filtru=1 then begin tip_filtru_afis:='Derivata 2 "patru puncte" ';
Ytemp:=-Ydat[il+2*Ydat[i-4l-Ydat[i-8];{filtru QRS_1 ,acoperitor
la care se identifica unda R cu 4 esantioane
la stinga si 3 esantioane la dreapta ,la
0 esantionare de 200 es/sec}
end;

{*****************fﬂtru “p deri\' dc Ord 3 "patru puncle"*****#*#*********#l*#t}
if tip_filtru=2 then begin tip_filtru_afis:='Derivata 3 "patru puncte" ';
Ytemp:=Ydat[i]-4*Ydat[i-4]+6*Ydat[i-8]-4*Yda([i-12]+Ydat[i-l6];

end;
{F*x CORELATII b’

{***xxxkxxx+filtru tip corelatie cu un "triunghi”. sablon simplu SSP**x*ssxxxasssnknrsy
if tip_filtru=30 then begin tip_filtru_afis:=' Sablon SS1 ' ;
Ytemp:=Ydat[i-1]*1* 1/4+Ydat[i-2]*2*1/4+Ydat[i-3]*3*1/4+
Ydat[i-4]*4‘1/4+Ydat[i-5]*3*1/4+Ydat[i-6]*2‘l/4+Ydal[i-7]"'l*1/4;
end:
{¥¥*xxxxxxxxxfiltru tip corelatie cu un "alt triunghi” sablon simplu SS2*****xxkxxksxkxxx)
if tip_filtru=31 then begin tip_filtru_afis:=' Sablon SS2';
Ytemp:= -Ydat[i]*1/2+Ydat[i-1]*0 +Ydat[i-2]*1/2+
Ydat[i-3]*1+Ydat[i-4]*1/2+Ydat[i-5]*0-Ydat[i-6]*1/2:

end:
{*xxxxxxxxxxxfiltru tip corelatie cu derivare pe sablon simplu SSI********kkkrkressresss)
if tip_filtru=32 then begin tip_filtru_afis:=' SSI+FTS ' .

Ytemp:=Ydat[i-1]*1*1/4+Ydat[i-2]*2*1/4+Ydat[i-3]*3*1/4+
Ydat[i-4])*4*1/4+Ydat[i-5]*3*1/4+Ydat[i-6]*2* 1 /4+Ydat[i-7]*1*1/4-
(Ydat[i-2]*1*1/4+Ydat[i-3]*2* 1 /4+Ydat[i-4]*3*1/4+
Ydat[i-5]*4*1/4+Ydat[i-6]*3*1/4+Ydat[i-7]*2*1/4+Ydat[i-8]*1*1/4):

end;
{**xkxkxkxkx*kxfiltry tip corelatie cu derivare pe sablon simplu SST****¥**xxkxxxrxxxrxks}
if tip_filtru=33 then begin tip_filtru_afis:=" SS2+FTS "

Ytemp:= -Ydat[i]*1/2+Ydat[i-1]*0 +Ydat[i-2]*1/2+
Ydat[i-3]*1+Ydat[i-4]*1/2+Ydat[i-5]*0-Ydat[i-6]*1/2
-(-Ydat[i-1]*1/2+Ydat[i-2]*0 +Ydat[i-3]*1/2+
Ydat[i-4]*1+Ydat[i-5]*1/2+Ydat[i-6]*0-Ydat[i-7]*1/2).

end;
{*** Corelatii plus FTJ] ***}

{*xxrxxxxrrrrexxfiliru tip corelatie cu un triungi aflat si sub axa¥FFFREEXRRALRAALLALRAE Y
if tip_filtru=41 then begin tip_filtru_afis:=' Sablon !+FTS "
Ytemp:=- Ydat[i]- Ydat[i-1]* 1/2+Ydat[i-2]*0 +)’dat[1-3]‘l/2+

Ydat[i-4]*1+Ydat[i-5]*1/2+Ydat[i-6]*0-Ydat[i-7]*1/2:
end: _

{**#rxxxxexkxkfiltry tip corelatie cu un alt triungi aflat si sub'a.\:
if tip_filtru=42 then begin tip_filtru_afis:=' Sablon 2+FTS .
Ytem_b:=- Ydat[i]*1/2- Ydat[i-1]*1/2+Ydat[i-2]*0+Ydat[i-3]*1/2+
Ydat[i-4]*1+Ydat[i-5]* 1/2+Ydat[i-6]*0-Ydat[i-7]*1/2- Ydat[i-8]*1/2

end: _ ‘

{*xxexxxxkkekxxfiiry tip corelatie cu un qll triungi laﬂa; s;:-si_usb'.axa‘“""““"“"‘“}
if tip_filtru=43 then begin tip_filtru_afis:=" Sablon 3+FTS "
i{tnerr:1_13:=- Ydat[i]*1/2- Ydat[i-l]*l/4+Ydat[1-2]‘0+_Ydat[1-3]*1/4+ .

Ydat[i-4]* 1/2+Ydat[i-5]*3/4+Ydat[i-6]* 1/2+Ydat[1-A7]*1/4- qut[|-8]‘0 .
-Ydat[i-9]*l/4-Ydat[i-10]"1/2-(Ydal[i-l I]+Ydat[1-12]+Ydal[1-l3]) 1/4:

attttit#"t“tt“.‘tt}

163

BUPT



Anexa A2

end:
{Rxkxrrxdkokkxkkxkfiltru tip corelatie cu un alt triungi aflat si sub axa*****¥kkkkiokirkror sy
if tip_filtru=44 then begin tip_filtru_afis:=' Sablon 4+FTS ";
Ytemp:=- Ydat[i]*1/2- Ydat[i-1]*1/4+Ydat[i-2]*0+Ydat[i-3]*1/4+
Ydat[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]*1/4-Ydat[i-10]*1/2
-(Ydat[i-11]+Ydat[i-12]+Ydat[i-13]+Ydat[i- 14]+Ydat[i-15]+Ydat[i-16])*1/8;
nd:
{***************i*?‘i’hru np Corelane lelS FTS *************************************}
if tip_filtru=435 then begin tip_filtru_afis:=" Sablon S+FTS+FTJ";
Ytemp:=-( Ydat[i]+Ydat[i-1])/2-(Ydat[i-1]+Ydat[i-2])*1/4+(Ydat[i-2]+Ydat[i-3])*0+
(Ydat[i-3)+Ydat[i-4])* 1 /4+(Y dat[i-4]+Ydat[i-3])* 1/2+(Ydat[i-5]+Ydat[i-6])* 1 /4+
(Ydat[i-6]+Ydat[i-7])*0-(Ydat[i-7]+Ydat[i-8])*1/4{- Ydat[i-8]}; end;
{***Sablon din SEMNAL***}

{rrxekrrRxkexkixkxfiltru corelatie cu sablon "din semnal” plus FTS ¥ ¥k xkxkickaikikkxxy
if tip_filtru=46 then begin tip_filtru_afis:=' Sablon "din semnal" ’;
Ytemp:=0:
for k:=0 to q do Ytemp:=Ytemp+Ydat[i-k]*Sablon[q-k]; end;
{*** FILTRE LUNGIME / ENERGIE *kxy

{*****************ﬁ]tru np "lungime_s"***********************#t**************t**}
if tip_filtru=5 then begin tip_filtru_afis:=' Lungime " 8 " *;
Ytemp:=Ytemp_1+SQRT((Ydat[i]-Ydat[i-1])*(Ydat[i]-Ydat[i-1]))-

SQRT((Ydat[i-9]-Ydat[i-8])*(Ydat[i-9]-Ydat[i-8])):
Ytemp_l:=Ytemp; end:

{**********#**#***fﬂtru tlp "lungime_G"#**************************************#**}
if tip_filtru=6 then begin tip_filtru_afis:=' Lungime " 6 " ',
Ytemp:=Ytemp_1+SQRT((Ydat[i]-Ydat[i-1])*(Ydat[i]-Ydat[i-1]))-

SQRT((Ydat[i-7]-Ydat[i-6])*(Ydat[i-7]-Ydat[i-6]));
Ytemp_l:=Ytemp; end;

{*******************ﬁ“ru “p "energie_g"*****************************************}
if tip_filtru=7 then begin tip_filtru_afis:=" Energie "8" ';
Ytemp:=Ytemp_1+((Ydat[i]-Ydat[i-1])*(Ydat[i]-Ydat[i-1]))-

((Ydat[i-9]-Ydat[i-8])*(Ydat[i-9]-Ydat[i-8])):
Ytemp_l:=Ytemp. end;

{*******************fil[ru llp "enne[gie_6"***************************************}
if tip_filtru=8 then begin tip_filtru_afis:=' Energie "6" ',
Ytemp:=Ytemp_1+((Ydat[i]-Ydat[i-1])*(Ydat[i]-Ydat[i-1]))-

((Ydat[i-7]-Ydat[i-6])*(Ydat[i-7]-Ydat[i-6])).
Ytemp_l:=Ytemp; end;
{*** ALTE FILTRE LINIARE ***}

{***#*#**********ﬁnru np "lriunghiular"*********************#********************}
if tip_filtru=9 then begin tip_filtru_afis:=' Triunghiular ’;
Y1[i]:=Y1[i-1]+(Ydat[i]-Ydat[i-4])/4:
z1[i]:=z1[i-1]+(Y 1[i]- Y L [i-4])/4;
y2[i]:=y2[i-1]+(Ydat[i]-Ydat[i-160])/160;
z2[i):=z2[i-1]+(y2[i]-¥2[i-160])/160;

Ytemp:=(z1[i-156]-z2[i]). end;
{*** FILTRE NELINIARE *aky

{*****************REAXARE dupa infaSUrathl'ea inferioara********************}
if tip_filtru=12 then begin tip_filtru_afis:=' Axare infasuratoare infer. ';
{se face initial o filtrare- corelatie S5 + FTS}
Z1[i):=-( Ydat[i]+Ydat[i-1])/2-(Ydat[i-1]+Ydat[i-2])* 1 /4+(Ydat{i-2]+Ydat[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])* 1 /4+
(Ydat[i-6]+Ydat[i-7])*0-(Ydat[i-7]+Ydat[i-8])*1/4
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{ ZI1[i]:=Ydat[i];} {fara filtrare prealabila}
{urmeaya axarea}
x:=(Z1[i]-Z1[Iret])/(I-Iret); {x =panta dintre puncul curent si ultimul minim retinut}
{Iret=coordonata ultimului minim retinut}
if x<panta_limita then
begin
if (Z1{i]>Z1[i-1])and((i-1) > Iret) then
begin
for k:=Iret to (i-1) do
Z2[k):=Z1[k]-Z1[Iret]-(Z1{i-1]-Z1 Iret])*(k-Iret)/(i- 1-Iret).

Iret:=i-1,
end;
end,
Ytemp:=Z2[i-10];
end;

{*************************Sfirsitul Selecliei fi]“-elorlktl*1‘*#*****#*t*#*t#*#*‘#t**#}
write(fistrt,Ytemp);
i:=i+l,
until (eof(fisdat))or(i=Ndatmax);
close(fisdat);
close(fistrt);
END;

{***************************** {Of Flnru QRS}**‘************#t#*##*##tt**####}
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ANEXA A3

PROGRAM
PENTRU DE ANALIZA S$I PROCESARE "OFF LINE"
A SEMNALELOR ECG

PROGRAM QRS;

USES crt,Dos,Graph,F_discr,Cardinal.Bilin, Transf_Z,
Afi2supr, Afis2fis. FFT.SUM_fis,copy_ECG,id_QRS.praguri,
Objects, Views, Drivers, Menus, App:;

TYPE

PMyBackground = "TMyBackground:
TMyBackground = object(TBackground)
constructor Init(var Bounds: TRect);

procedure Draw; virtual.end;
PMyDesktop = ~"TMyDesktop;
TMyDesktop = object(TDesktop)
procedure InitBackground; virtual.end;
HApp = object (TApplication)
procedure InitMenuBar; virtual;
procedure HandleEvent(var Event: TEvent): virtual:
procedure InitStatusLine; virtual;
function GetPalette: PPalette; virtual;
procedure InitDesktop; virtual;end,

CONST

Ndatmax = 1100; cmSin =120, cmsinsin = 121; cmFisFis = 110;
cmCopyA =111; cmCopyB =211; cmFFT =112: cmFDiscr = 113:
cmCardinal = 114; cmBilin =115, cmTransfZ = 116, cmAfi2Fis = 118;

cmAfiSupr =119; cmQRS1 =201; cmQRS2 =202
c¢cmQRS30 =2030; cmQRS31 =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; cmQRS10 =210; cmQRSI12 =212, cmPRAG1 =360,
VAR
Buffer : Array[0..20000] of Word,
procedure Activate:
var T : TEvent;
begin
T.What := evCommand,
T.Command := cmMenu:
T.InfoPtr := nil:
Application”. PutEvent(T):
end. )
St y
constructor TMyBackground.Init(var Bounds: TRect):
begin
inherited 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, ' QRS ', 31);
WriteLine(Size. X DIV 2 - 18,:Size.Y DIV 2 + 0, 36, 1, DrawBuffer),
MoveStr(DrawBuffer, ' . Ioan P. MIHU ', 31),
WriteLine(Size. X DIV 2 - 18, Size.Y DIV 2 + 3, 36, 1, DrawBuffer),
MoveStr(DrawBuffer, ' Universitatea Sibiu', 31);
WriteLine(Size. X DIV 2 - 17, Size.Y DIV 2 + 4, 34, 1, DrawBuffer):
end;

procedure TMyDesktop.InitBackground;
var R: TRect;
begin

GetExtent(R);

Background := New(PMyBackground. Init(R));
end:
{
procedure HApp.InitDesktop,
var R: TRect;
begin

GetExtent(R);

R.Grow(0, -1);

Desktop := New(PMyDesktop. Init(R));
end,

function HApp.GetPalette: PPalette;
const
CAppColor =#ST9#STO#ST8H#STH#SIF#SIBHSAE#S 1 THS 1F#S1 A#S3 1#S31#S1E#ST14#S1F +
#S3T#SIFHS3A#S13#S13#S3EH#S21#S3F#STO#STF#STA#S13#S13#STO#STFHSTE +
#STOH#STF#STA#S13#S13#STO#STO#STFHSTE#S20#S2BH#S2F#ST84#S2E#S704#S30 +
#S3FH#S3E#S IF#S2F#S1 A#S20#S72#S3 1#S3 1#S30#S2F#S3E#S31#S13#S384#S00 +
#S1T#HSIFHS1A#STI#STI#SIE#S17#S1F#S1E#S20#S2B#S2F#S78#S2E#S10#830 +
#S3FHS3E#STO#S2F#STA#S20#S12#S3 1483 1#S30#S2F#S3E#S31#S13#838#S00 +
H#STFHSTE#S1F#S2F#S1 A#S204#S32#S3 1#ST1#STO#S2F#STE#ST1#S13#S38#S00;
CHelpColor = #S07#STF#S7A#S71#S71#S70#STE#SOE;
CNewColor = CAppColor{ + CHelpColor};
CNewBlackWhite = CAppBlackWhite{ + CHelpBlackWhite};
CNewMonochrome = CAppMonochrome{ + CHelpMonochrome};
P: array[apColor..apMonochrome] of string[Length(CNewColor)] =
(CNewColor, CNewBlackWhite, CNewMonochrome);
begin
GetPalette := @P[AppPalette].
end;

{
procedure HApp.InitMenuBar;
var R : TRect;
begin
GetExtent(R);
RBY =RAY+1;
MenuBar := new(PMenuBar, Init(R, NewMenu(
NewSubMenu('S~e~mnale'. hcNoContext, NewMenu(
Newltem(' Sinus', ", kbNoKey, cmSin, hcNoContext.
Newltem(' Sinus+Sinus’, ". kbNoKey, cmSinSin, hcNoContext.
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NewLine(

Newltem('Sumare 2 semnale’. " kbNoKey isFi 3

NewLino( . v, cmFisFis, hcNoContext,

Newltem(l’ A\*DAT', ", kbNoKey, cmCopyA, hcNoContext,

Newltgm( B:\*.DAT', ", kbNoKey, cmCopyB, hcNoContext

NewLine( ’ '

Newltem(' E~x~it', ", kbNoKey cmQuit, hcNoContext i

y Y, , Xt, nil

NewSubMenu(‘~O~sciloscop', hcNoContext, NewMenu( M.

Newltem('Semnale Separate', ", kbNoKey, cmAfi2Fis, hcNoContext,

Newltem('Semnale Suprapuse', ", kbNoKey, cmAfiSupr, hcNoContext

NewLine( ‘

Newltem('E~x~it', 'Alt+X', kbAltX, cmQuit, hcNoContext,  nil))))),
NewSubMenu('~S~pectru ', hcNoContext. NewMenu(

Newltem(' FF~T~', ", kbNoKey, cmfft, hcNoContext,

NewLine(

Newltem(' altele...", ", kbNoKey, cmfft, hcNoContext, nil)))),
NewSubMenu('Tr.~L~INIARE', hcNoContext. NewMenu(

Newltem('Transf Fourier', ", kbNoKey, cmCardinal, hcNoContext,

Newltem('Fourier Discreta'. ", kbNoKey. cmFdiscr, hcNoContext,

NewLine(
Newltem('Transf BILINIARA', ", kbNoKey. cmBilin, hcNoContext.
Newltem('Transf Z', "', kbNoKey, cmTransfZ, hcNoContext, nil)))))).

NewSubMenu('Tr.SPE~C~IFICE', hcNoContext, NewMenu(

NewSubMenu(' LINIARE ', hcNoContext. NewMenu(

NewSubMenu(' Derivate ', hcNoContext. NewMenu(

Newltem('ord2,"4puncte” '. ", kbNoKey. cmQRS1, hcNoContext,
Newltem('ord3,"4puncte” . ". kbNoKey. cmQRS2. hcNoContext,
NewLine(

Newltem('E~x~it'. 'Alt+X'. kbAlItX, cmQuit, hcNoContext. nil))))).
NewLine(

NewSubMenu(' Corelatie '. hcNoContext, NewMenu(

NewSubMenu(' Corelatie SIMPLA'. hcNoContext. NewMenu(
Newltem('Corelatiel '. ", kbNoKey. cmQRS30, hcNoContext.
Newltem('Corelatie2 '. ", kbNoKey. cmQRS31. hcNoContext.
Newltem('Corelatiel1+FTS '. ". kbNoKey. cmQRS32. hcNoContext.
Newltem('Corelatie2+FTS ', ". kbNoKey. cmQRS33. hcNoContext. nil))))).

NewSubMenu(' Corelatie + FTS', hcNoContext. NewMenu(

Newltem('Sablon 1+FTS ', ". kbNoKey. cmQRS+1. hcNoContext.

Newltem('Sablon 2+FTS '. ". kbNoKey. cmQRS42. hcNoContext,

Newltem('Sablon 3+FTS '. ". kbNoKey. cmQRS43. hcNoContext.

Newltem('Sablon 4+FTS '. . kbNoKey. cmQRS+4, hcNoContext.

Newltem('Sablon 5+FTS'. ". kbNoKey. cmQRS45. hcNoContext.

Newltem('Sablon "din semnal™. ". kbNoKey. c¢mQRS46, hcNoContext.

NewLine( .
Newltem('E~x~it'. 'Alt+X'. kbAltX. cmQuit. hcNoContext. nil)))HNN). nil))).
NewLine(

NewSubMenu('Transformata LUNGIME . hcNoContext, NewMenu(
Newltem('lungime"8" . ". kbNoKey. cmQRS5. hcNoContext.
Newltem('lungime”6™. ". kbNoKey. cmQRS6. hcNoContext.

NewLine( '

Newltem('E~x~it', 'Alt+X', kbAlItX. cmQuit. hcNoContext. nil))))).

NewLine( ] ]
NewSubMenu('Transformata Energie '. th\oConte:fl. NewMenu(

Newltem('Energie"8" . ". kbNoKey. c¢cmQRS7. hcNoContext.

Newltem('Energie”6" '. ". kbNoKey. c¢mQRS8. hcNoContext.

NewLine( )

Newltem('E~x~it'. 'Alt+X". kbAItX. cmQuit. hcNoContext, nil))))).

NewLine(
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NewSubMenu('Triunghi ', hcNoContext, NewMenu(
Newltem('Triunghil ', ", kbNoKey, cmQRS9, hcNoContext, nil)), nil))))))MN),
NewLine(

NewSubMenu(' NELINIARE ', hcNoContext, NewMenu(

NewSubMenu('Linie izoelectrica', hcNoContext, NewMenu(
Newltem('Varianta 1 ', ", kbNoKey, cmQRSI0, hcNoContext,

NewLine(

Newltem('E~x~it', 'Alt+X', kbAltX, cmQuit, hcNoContext, nil)))),
NewSubMenu('Axare dupa Infasuratoare inf.', hcNoContext, NewMenu(

Newltem('Varianta 1, ", kbNoKey, cmQRS12, hcNoContext, nil)),
NewSubMenu('Median', hcNoContext. NewMenu(

Newltem('Varianta 1', ", kbNoKey, cmQRSI0, hcNoContext, nil)),

NewLine(

Newltem('E~x~it', 'Alt+X', kbAltX, cmQuit, hcNoContext, nil)))))), nil)))),

NewSubMenu('Ident.~Q~RS', hcNoContext, NewMenu(

NewSubMenu('Pt. transf. specifice LINIARE ', hcNoContext, NewMenu(
Newltem('Praguri ADAPTATIVE ', ", kbNoKey, cmPRAG1, hcNoContext,
Newltem('Praguri NEADAPTATIVE'. ", kbNoKey, cmPRAG1, hcNoContext,
NewLine(

Newltem('E~x~it', 'Alt+X', kbAltX, cmQuit, hcNoContext, nil))))),
NewLine(

NewSubMenu(' AMPILTUDINE-DURATA', hcNoContext, NewMenu(
Newltem('Varianta 1', ". kbNoKey, cnAMPDUR, hcNoContext,
Newltem('Varianta 2 ', ", kbNoKey, cnAMPDUR, hcNoContext,

NewLine(

Newltem('E~x~it'. 'Alt+X', kbAltX, cmQuit, hcNoContext, nil))))),
NewLine(

Newltem(' ....... ', ", kbNoKey, cmQuit. hcNoContext,

NewLine(

Newltem('E~x~it', 'Alt+X', kbAltX, cmQuit. hcNoContext, nil)))))))),
NewSubMenu('~A~larma', hcNoContext, NewMenu(

Newltem(' Aritmie 1', ", kbNoKey, cmQRS1, hcNoContext,

Newltem(' Aritmie 2 '. ", kbNoKey, cmQRS1, hcNoContext.

Newltem('.................. ', ". kbNoKey, cmQRS1, hcNoContext,
NewLine(
Newltem('E~x~it', 'Alt+X', kbAltX, cmQuit, hcNoContext, nil)))))), nil)) M),
end.
}
procedure HApp.InitStatusLine:
var R : TRect;
begin
GetExtent(R):
RAY =RBY-1
StatusLine ;= new(PStatusLine, Init(R, NewStatusDef(0, 2000,
NewStatusKey('~F10~ Meniu', kbF10. cmMenu,
NewStatusKey('~Alt-X~ Exit', kbAltX. cmQuit, nil)), nil)));
end.
}

procedure HApp.HandleEvent:
begin
inherited HandleEvent(Event):
if Event. What = evCommand then
case Event.Command of
cmSin: {proc_l11}.
cmSinSin:  {proc_12}:
cmFisFis: proc_l4:
cmCopyA:  proc_21;
cmCopyB:  proc_22;
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¢mFFT: begin proc_31: activate;end,;

cmFDiscr:  begin proc_d41:activate:end;

cmCardinal : begin proc_42;activate.end;

cmBilin: begin proc_43;activate,end;

cmTransfZ : begin proc_44;activate:end:

cmQRS1: begin tip_filtru:= 1: proc_45;activate;end;
c¢cmQRS2: begin tip_filtru:= 2; proc_45:activate:end;
cmQRS30:  begin tip_filtru:= 30; proc_45:activate:end;
cmQRS31:  begin tip_filtru:= 31; proc_45;activate:end;
cmQRS32:  begin tip_filtru:= 32; proc_45;activate;end;
cmQRS33:  begin tip_filtru:= 33; proc_45;activate;,end;
cmQRS41:  begin tip_filtru:= 41; proc_45;activate;end;
cmQRS42:  begin tip_filtru:= 42; proc_45;activate;end;
cmQRS43:  begin tip_filtru:= 43; proc_45;activate;end;
cmQRS44:  begin tip_filtru:= 44; proc_45;activate;end;
cmQRS45:  begin tip_filtru:= 45; proc_45;activate;end;
cmQRS46: begin tip_filtru:= 46; proc_45; activate;end,

cmQRSS: begin tip_filtru:= 5; proc_45: activate:end:
cmQRS6: begin tip_filtru:= 6. proc_45: activate.end;
cmQRS7: begin tip_filtru:= 7: proc_45: activate.end.
cmQRSS: begin tip_filtru:= 8; proc_45; activate;end.
c¢cmQRS9: begin tip_filtru:= 9: proc_45: activate.end:

cmQRS10: begin tip_filtru:= 10; proc_435: activate;end;
cmQRS12: begin tip_filtru:= 12, proc_435: activate:.end:
cmAfi2Fis :  begin proc_51: Activate:.end:
cmAfiSupr :  beginproc_52: Activate.end:
cmPRAG1 : begin proc_70: Activate: end:
end:

desktop”.draw:

menubar”.draw;

statusline”.draw;

end,

Anexa A3

{ {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
const _
dreptunghi:array[1..4] of PointTyp
var
F,Ft,Fi,Fs{.Fe.Fmax.deltaf.} :real

e = ((x:5:y:5).(x:630:y:5). (x:630:¥:165).(x:5:y:165)):

érocedure INTRODPARAM(ferl.ferz:viewPortType;gXO.gYO.gXl.ng‘integer ):

var j :integer:
Ntemp:real:
TempStr:string[7].

begin
getViewPort(0.0.GelMaxX.GetMaxY.true);
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SETFER(ferl,fer2).
DESCADRE(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 }
SETFER2(ferl.fer2.gX0.gY0,gX1.gY1,clip);
setviewport(gX0+1.gY0+1,gX1-1,gY1-1,clip);
clearViewPort,
SetViewPort(0,0,GetMaxX,GetMaxY ,true);
SetColor(6).
OutTextxy(1,225," Introduceti: ');
OutTextxy(1,240,' 1. frecventa de esantionare ..................... Fe = Hz');
INTRNUMGRAPH(450,240,1,1,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 tip=1 then OutTextxy(1,270,' superioara a benzii de trecere (-3dB) ');
if tip=2 then OutTextxy(1,270," inferioara a benzii de trecere (-3dB) ');
OutTextxy(1,280.' a filtrului. '),
OutTextxy(1,290,' Atentie! Ft<Fe/2 ........................ Ft= Hz');
INTRNUMGRAPH(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 filtrului trece banda (FTB)................. Fi= Hz "),
INTRNUMGRAPH(450,270,1,1,Fi);
str(Round(Fi):0,TempStr),
OutTextxy(20,430." Fi(Hz) = '+TempStr),
OutTextxy(1,290." 3. frecventa superioara a benzii de trecere ');
OutTextxy(1,300, a filtrului trece banda (FTB)................. Fs = Hz'),
INTRNUMGRAPH(450,300,1,1,Fs);
str(Round(Fs):0, TempStr);
OutTextxy(20,440," Fs(Hz) = '+TempStr),
end;
if tip in [1.2] then OutTextxy(1.320," 3. ordinul filtrului = numarul ultimelor N '),
if tip in [3.4] then OutTextxy(1,320." 4. ordinul filtrului = numarul ultimelor N '),
OutTextxy(1,330, esantioane asupra carora se va opera in ');
OutTextxy(1,340,' timpul filtrarii, respectiv numarul ‘).
OutTextxy(1.350, coeficientilor filtrului (0<KN<50).............. N= bR
INTRNUMGRAPH(450.350,1,1,Ntemp); N:=Round(Ntemp),
str(N:0, TempStr);
OutTextxy(178,420," Ordin');
OutTextxy(178,428. filtru:');
OutTextxy(178,444,' N = '+TempStr).

OutTextxy(1,375, Tastati ENTER pentru a continua !'), Readin;

end:

{ }

procedure SELECTIEI(var s:integer);

const dreptunghil:array[l..4] of PointType = ((x:150;y:50),(x:250:y:50),
(x:250;y:110),(x:150:y:110));

dreptunghi2:array[1..4] of PointType = ((x:2;y:20),(x:101:y:20),

(x:101:y:40),(x:2;y:40)).

{ }

procedure deswin_horiz(s.NO1 :integer);

begin

SETFER(ferl,fer2);
SETFER2(ferl.fer2.gX0.gY0,gX1,gY1.clip);
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SetViewPort(gX0+l.gYO+ LgX1-1,gY1+1 ,True);
ClearViewPort;

Setcolor(2);

SctfillStyle(SolidFill,6):
SetLineStyle(DottedLn,O,NormWidth);
FillPoly(4,dreptunghi);

OutTextXY(1,10,’ Alegeti tipul filtrului folosind '
+char(24)+' sau '+char(25));
OutTextXY(1,150, apoi validati cu ENTER .

SetfillStyle(SolidFill,6);
SetLineStyle(DonedLn,O,NormWidth);
F111P01y(4,drcplunghi 1);

end,
Function TITLU(s:integer):string;
begin
case s of
0 : titlu ;=" R
1 : titlu :=" Trece Jos';
2 : titlu :=" Trece Sus';
3 : titlu ;= 'Trece Banda';
4 : titlu := 'Opre. Banda';
5 titlu ;=" {lista ferestrelor poate continua }
end;
end:
BEGIN
s:=1;
deswin_horiz(s,4{N01});
repeat

SetViewPort(150+1,270+1.250-1,330+1,True);
SetfillStyle(SolidFill, 4);
SetLineStyle(DottedLn.0,NormWidth);
FillPoly(4,dreptunghi2);
SetColor(2),
OutTextXY (10,7, TITLU(s-1));
OutTextXY (10,27, TITLU(s)):
OutTextXY(10.47 TITLU(s+1));
q:=s:
selnk( s ).
if ord(car) in [72,80] then begin
SetColor(6);
OutTextXY (10,7, TITLU(q-1));
OutTextXY (10,27, TITLU(q)):
OutTextXY(10,47, TITLU(q+1));
end;
until ord(car)=13;
END;
T }

{
procedure CALCULhp(N.tip:integer;Ft.Fe:real ;var hp:vectcoef):
if not(wind) then begin
for k:=0 to (2¥(N-1)) do begin . . o
case tip of  {in functie de tipul de filtru selectat. se va calcula "vectorul"de coeficienti hp}
Lobee 2*Ft/Fe {fi (sinx)/ e limita "1"pt x=0}
if k=(N-1) then hp[0]:=2*Ft/Fe {func (sinx)/x are lir X=
else hp[-(N-l)+k]:=2*(sin(Pi*Ft"(-(N-l)+k)/Fe))/(P1"‘(-(N-l)+k)); {FTJ}
end.
2 : begin =1-2*FUFe)
if k=(N-1) then hp[0]:=1- t/Fe _ _ } ]
;lse lfp[-(N-1)+k]:=2*(sin(Pi*(-(N-l)+k)/2)-sm(P1"‘Ft"‘(-(l\-1)+k)/‘Fe))/
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(Pi*(-(N-1)+k)), {FTS}
end,
3 : begin
if k=(N-1) then hp[0]:=2*(Fs-Fi)/Fe
else hp[-(N-1)+k]:=2*(sin(Pi*Fs*(-(N-1)+k)/Fe)-sin(Pi*Fi*(-(N-1)+k)/Fe))/
(Pi*(-(N-1)+k)), {FTB}
end;
4 : begin
if k=(N-1) then hp[0]:=1-(2*(Fs-Fi)/Fe)
else hp[-(N-1)+k]:=2*(sin(Pi*(-(N-1)+k)/2)-sin(Pi*Fs*(-(N-1)+k)/Fe)+
sin(Pi*Fi*(-(N-1)+k)/Fe))/(Pi*(-(N-1)+k)); {FOB}
end;
end;
end,
end;
end;

{
procedure CONVI1(kf,N,q.gX0,2Y0,gX1,gY1 integer;deltaf Fe:real;
var gX,gY:integer;var Hmes:real):
var Temp:real.j:integer;
begin
Temp:=0;j:=0;
repeat
Temp:=Temp+hptemp[-(N-1)+2*j]*cos((-(N-1)+2*j)*kf*deltaf/Fe),
j=ith

until j=N;

if Temp<0 then Temp:=-Temp;

Hmes:=Temp:
gX:=10+Round(((gX1-gX0)/Fmax)*(deltaf/pi)*kf);
gY:=gY1-gY0-10-Round(120*Hmes)

end;

{
procedure CONV2(kf,N,q.gX0,gY0,gX1,gY 1:integer;deltaf Fe:real;
var gX,gY:integer;var Fimes:real);
begin
Fimes:=((N-1)*kf*deltaf/Fe/pi)/10;
gX:=10+Round(((gX1-gX0)/Fmax)*(deltaf/pi)*kf);
gY:=(gY1-gY0) div 2-Round((gY 1-gY0)*fimes/pi),
end;
{ }
procedure deswin_horiz(s,NO :integer);
begin
SETFER(ferl,fer2);
SETFER2(ferl,fer2,gX0,gY0,gX1,gY 1.clip);
SetViewPort(gX0+1,gY0+1,gX1-1,gY1+1,True);
ClearViewPort,
Setcolor(2):
SetfillStyle(SolidFill,6);
SetLineStyle(DottedLn,0,NormWidth),
FillPoly(4.dreptunghi);
OutTextXY(1,10, Alegeti tipul ferestrei dorite cu : '+char(24)+' sau '+char(25));
OutTextXY(1,150,' Validati cu ENTER bR
SetfillStyle(SolidFill,6):;
SetLineStyle(DottedLn,0,NormWidth);
FillPoly(4,dreptunghil);
end;
Function TITLU(s:integer):string;
begin
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case s of
0 : titlu :
1: titlu
2 : titlu
3 titlu
4 : titlu :
end;
end,
BEGIN
s:=1;
deswin_horiz(s,N0);
repeat
SetViewPort(250+l,270+l,350-l,330+l,'1‘rue);
SetfillStyle(SolidFill.4);
SetLineStyle(DottedLn,O,NormWidth);
FillPoly(4,dreptunghi2);
SetColor(2);
OutTextXY (10,7, TITLU(s-1));
OutTextXY (10,27, TITLU(s));
OutTextXY (10,47, TITLU(s+1));
q:=s;
selnk( s );
SetColor(6):
OutTextXY(10.7.TITLU(q-1));
OutTextXY (10,27, TITLU(Q));
OutTextXY(10.47. TITLU(q+1));
until ord(car)=13;
END:
begin {corpul principal al procedurii FEREASTRA}
SELECTIE_FEREASTRAC(s);
case s of 1:{se implementeaza HANNING}
for k:=0 to (2*(N-1)) do
hpw[-(N-1)+k]:=hp[-(N-1)+k]*(1+cos(pi*(-(N-1)+k)/(N-1)))/2:
2: {se implementeaza HAMMING}
for k:=0 to (2*(N-1)) do
hpw[-(N-1)+k]:=hp[-(N-1)+k]*(0.54+0.46*cos(pi*(-(N-1)+k)/(N-1))):
3: {se implementeaza BLACKMAN}
for k:=0 to (2*(N-1)) do hpw[-(N-1)+k]:= .
hp[-(N-1)+k]*(0.42+0.5*cos(pi*(-(N-1)+k)/(N-1))+0.08*cos(2*pi*(-(N-1)+k)/(N-1))).
4: {se implementeaza . BARTELET}
begin
k:=0;
repeat
hpw[-(N-1)+k]:=hp[-(N-1)+k]*(1+(-(N-1)+k)/(N-1)):
inc (k).
until (-(N-1)+k)>0 :
repeat
hpw([-(N-1)+k]:=hp[-(N-1)+k]*(1-(-(N-1)+k)/(N-1)).
inc (k):
until k>2*(N-1);
end.
end:
?2?‘“****"**‘““*"‘"“*"‘****Procedura principala a UN]T_uluit-xtttmnttu-u:u-ut:n:-}
procedure PROC_42:
var templ:integer:
tempstrl.tempstr2:string[7].
BEGIN

" HANNING
" HAMMING',

'BLACKMAN',
'BARTELETT',

T T T
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if MaxAvail < SizeOf(vectcauta) then writeln('NOT ENOUGH MEMORY"')
else begin

GetMem(titlu, SizeOf(vectcauta)); end; {Alocare dinamica de mem in HEAP}
N:=1: wind:=FALSE; Kmes:=1; deltaf:=5; q:=1.
for k:=Nmin to Nmax do hp[k]:=0; {se initializeaza toti coef la zero}
for k:=Nmin to Nmax do hptemp[k]:=0. {se initializeaza toti coef la zero}
IDENTINITGRAPH;
SETFER(ferl,fer2).

SETFER2(ferl,fer2,gX0,g8Y0,gX1,gY1,clip);

DesCadre( gX0,gY0.gX1.gY1);

SETFER1(ferl, fer2,.gX0.gY0,gX1,gY1,clip);

DesCadre( gX0,gY0,gX1.gY1).

Setcolor(6):

OutTextxy(10,24," Acest meniu va permite proiectarea unui filtru numeric pornind de la
carac-'):

OutTextxy(10,36." teristica 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 viitoarei constructii a caracteristicii de');

OutTextxy (10,72 frecventa:frecventa de esantionare(Fe), ordinul filtrului (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 coeficientilor folosind metoda');
OutTextxy(10,108,"  —eceeeeeen TRANSFORMATA FOURIER ------------ bR

OutTextxy(10,120,' 4.Pentru verificarea eficientei filtrului se poate trece prin filtrul rea-');
OutTextxy(10,132; lizat un "semnal” continut in fisiere cu extensia *.DAT ; Rezultatul ');
OutTextxy(10.144,"  filtrarii se va depune intr-un fisier cu extensia *. TRT ; Vizualizarea '),

OutTextxy (10,156, si evaluarea rezultatelor se va face in meniul "Osciloscop”. ');
OutTextxy(10,168,' 5.La dorinta se pot vizualiza coeficientii si structura filtrului.');
OutTextxy(10,280,' Pentru selectarea optiunilor precum si pentru introducerea datelor ');
OutTextxy(10.292.' urmati indicatiile din ferestrele ce vor urma ! ).
OutTextxy(10,360, Tastati ENTER pentru a continua '). readln,

SETFER2(ferl.fer2.gX0,gY0,gX1,gY1,clip);
SetViewPort(gX0+1,gY0+1,gX1-1,gY1+1,True); ClearViewPort;
SETFER(ferl.fer2);
SETFER2(ferl.fer2.gX0,gY0,gX1,gY1,clip).
DesCadre( gX0,gY0.gX1.gY1);
SetViewPort(gX0+1,gY0+1,gX1-1,gY1+1,True); ClearViewPort;
repeat
repeat
if not(wind) then begin
SELECTIE1(tip):
INTRODPARAM(ferl,fer2,gX0,gY0,gX1,gY1);
CALCULhp(N.tip.Ft.Fe,hp);
end,
repeat
SetViewPort(0,0,GetMaxX,GetMaxY,true);
REPREZGRAPH:
until ord(car)=13;
SETFER2(ferl,fer2,gX0.gY0,gX1,gY1,clip);
SetViewPort(gX0+1.gY0+1,gX1-1,gY1+1,True):
ClearViewPort;
SetfillStyle(SolidFill,6);
SetLineStyle(DottedLn,0. NormWidth);
FillPoly(4.dreptunghi):

setcolor(2).
OutTextXY(1,30.," Doriti sa corectati filtrul prin metoda "FEREASTRA" ? "D"a sau "N"u');
OutTextXY(1.50.' (prin aceasta metoda se pot inlatura "oscilatiile” amplificarii '),
OutTextXY(1,60,” atit in banda de trecere cit si in banda de atenuare = efect Gibbs). "),
repeat
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car:=upcase(readkey);
if ord(car)=68 then wind:=TRUE;
IF ord(car)=78 then wind:=FALSE;
ufntil (ord(car)=78)or(ord(car)=68);
if wind then begin aici voi insera proc "" "
FEREASTRA(N,hp,hpw); { proc "FEREASTRA")
for k:=Nmin to Nmax do hp[k]:=hpw[k}:
end;
until not(wind); {aici se incheie ciclul "repeat” utilizat pt}
{refacerea caracteristicii in cazul in care s-a optat pentru "FEREASTRA"}
OutTextXY(1,90, Doriti 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}
trat:=FALSE:{mai trebuie pus ceva pt a sterge vechile date introduse}
SetViewPort(0,0,GetMaxX,GetMaxY, true);
SetColor(0):;
SetLineStyle(DottedLn.0,NormWidth);
SetfillStyle(SolidFill,0);
FillPoly(4,dreptunghi_refac);
SETFER2(ferl .fer2,gX0,gY0,gX1,gY1,clip):
DesCadre( gX0.gY0.gX1.gY 1),

end.
until (ord(car)=78)or(ord(car)=68);
until trat . {aici se incheie primul ciclu "repeat”ce contine: introd.date,calc.coef..vizualizarc
H(jf), refacere,"ferestre", refacere}
OutTextxy(1,120,' Doriti sa treceti prin filtrul realizat un "semnal” 7 "D"a sau "N"u’);
repeat

car.=upcase(readkey);
until (ord(car)=78)or(ord(car)=68).
IF ord(car)=68 then

begin
for k:=0 to Nfis do TITLU~k]:="";
numecauta:="* DAT", { seva vizualiza intii fis * DAT}
i=1;
LISTAFIS(numecauta,i, TITLU” Nfisgas). {se face lista fis. *. DAT }
numecauta:="* TRT". { se va cauta in continuare fis *. TRT}

i:=Nfisgas+1;
LISTAFIS(numecauta,i, TITLU” Nfisgas); {se adauga lista fis. * TRT }
nume_fis:=";
i=1;
SELECTIE_FEREASTRAI(i,nume_fis); {se sel. fis dorit }
for k:=1 to 10 do infodate[k]:="".
SETFER2(ferl.fer2,gX0.gY0,gX1,gY1,clip);
SetViewPort(gX0+1,gY0+1.gX1-1,gY1+1.True):
SetfillStyle(SolidFill.6);
SetLineStyle(DottedLn,0.NormWidth);
mesaj_prenume.
INTRstrGRAPH(520,320.600,330.prenume);
SETFER2(ferl,fer2,gX0.gY0.gX1.gY1.clip):
SetViewPort(gX0+1,gY0+1,gX1-1,gY 1+1.True).
SetColor(2): o N
OutTextXY(200.140." Asteptati sfirsitul calculelor !!! ).
Calcul_Fis_TRT(N).
Calcul_INFO_FIS(nume_fis.prenume.infodate).
end: {sfi_rsit pt cazul in care s-a trecut un semnal prin filtru}
FillPoly(4.dreptunghi).
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outtextxy(1,15," Doriti sa afisati coeficientii si structura filtrului realizat 7');
outtextxy(1,30,’ "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,GetMaxX,GetMaxY true);
FillPoly(4,dreptunghid4);
FillPoly(4,dreptunghi$);
desend; {Procedure desenarea structurii filtrului in dreptunghi5! (cel mic)}
str(N:0, TempStrl);
outtextxy(1,190,"  Coeficientii filtrului de ordin '+tempstrl+' realizat sunt: ');
for j:=0 to N-1 do
begin
str(j:0,TempStrl);
if not(wind) then str(Hp[j]:2:4,TempStr2)
else str(Hpw([j]}.2:4,TempStr2).
OutTextxy(10+125*(j-5*Round(-0.49+0.2*})),210+20*Round(-0.49+0.2*j),
'C('+tempstrl+')="+tempstr2),
end;
outtextxy(1,460,' Tastati ESC pentru a parasi procedura ');
repeat
car:=readkey;
until ord(car)=27,
end,
FreeMem(titlu,SizeOf(vectcauta));
closegraph;
end;
END.
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ANEXA A4

PROCEDURA
DE MEDIERE CU SUPRAESANTIONARE
A SEMNALELOR ECG

DIN PROGRAMUL DE MONITORIZARE
A PROBEI DE EFORT

USES dos,graph,crt.afi2sablon.dat_2.dat:
CONST B
Factor_de_multipl = 4;{nr de puncte intermediare ce se vor plasa intre doua
_ A esntioane ale sablonului. pentru a genera "SABLONUL PRECIS"}
D;mens_epsxlon_x = 100;{dimensiunea tabloului de erori} h
Dimens_epsilon_Y = 100:{dimensiunca tabloului de erori pe Y}

Margine_EPS = 5. {cu cit se reduce fereastra de calcul pt EPS fata de
dimens initiala a Sabl_perfect. }
Dy = 1:{cuanta de deplasare pe verticala a Sablonului_real trebuie
sa fie comparabila cu pragul zgom de cuantizare la achizitie}
Nr_dupa_minim = 5:{ cit sa continuam cautarea dupa identificarea unui minim }
TYPE

T.ipSablon_precis = array[-100+0..100+Factor_de_multipl*_Nr_esant_in_sablon] of real;
Tip_Flaguri_Sablon_precis=array[-100..100+Factor_de_multipl*_Nr_esant_in_sablon]
of boolean; {-100.. +100 pentru a permite glisarea sablonului peste Sablon_precis }

VAR
test .
sens : boolean; {atasata sensului de cautare: true = dreapta: false = stinga}
testl,
ind_shift, {dif dintre poz. initiala a Sabl_perf si pozitia la un moment dat a
Sabl_real deplasat pe Y}
ind_shift_min, {se retine valoarea ecartului unde este minima EPSILON_Y}
minim_minimorum, {cea mai mica valoare din Min_Epsilon}
Ind_Epsilon, {indice pt cautare in tabloul Epsilon}
treceri_prin_min, {la cautare de cite ori se trece prin minim}
Ind_sablon_precis, {pentru cautat in SABLONUL_PRECIS}
ecart. {dif dintre poz. initiala a Sabl_perf si pozitia la un moment dat
pt. Sabl_real deplasat}
ecart_min, {se retine valoarea ecartului unde este minima EPSILON}
refac_cautarea. {pentru a reface cautarea pe X dupa cea de pa Y}
Nr_sablon_copiat  : integer.
Shift Y, { valoarea cu cit trebuie depl. pe Y Sablonul real}
D, - {Diferenta intre doua Epsilon[i]}
maxim_Epsilon :real: )
Epsilon_Y . array[-Dimens_epsilon_Y. Dimens_eps_llon_\{] of real:
Epsilon_X : arra_v[-Dimens_epsilon_X‘Dlmens_epsnlon_k] of real:

- array[1.._Nr_de_sabloane] of real: {se retine minimul din

tabloul Epsilon} _ _ _
Flaguri_sablon_precis: Tip_Flaguri_Sablon_precis: {flaguri atasate ﬁccqrun punct pt a sti
- daca el a fost creat prin aproximare cu o functie matematica

Min_Epsilon
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(FALSE) sau provine de la valori reale (TRUE).}

Sablon_precis : TipSablon_precis;
f_Sablon_precis : file of real, { file of TipSablon_precis}
tempstr : string[30];

{
procedure INITIALIZEZ;
VAR
i cinteger;
begin
Nr_esant_in_sablon:= _Nr_esant_in_sablon;
Nr_de_sabloane:=_Nr_de_sabloane;
Lungime_inreg_ECG:=_Lungime_inreg_ECG;
assign(fINF,'0_cine-i.0__");
reset(fINF);
read(fINF, nume_de_transmis);
close(fINF);
if nume_de_transmis=" then nume_de_transmis:='0_ R
i:=0,
repeat
str(i,tempstr);
assign(f_Sabloane,'date\'+copy(nume_de_transmis,1,3)+'_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;
close(f_Sabloane);
i:=1+3;

until i>15;

Ind_sablon_precis:=0; sens :=true; Nr_sablon:=1; maxim_Epsilon :=0;

ECART :=0; Shift_Y :=0; refac_cautarea:=0; Nr_sablon_copiat:=1;
for i:=1 to Nr_de_sabloane do Min_Epsilon[i]:=100000;
for i:=0 to Factor_de_multipl*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:=Margine_EPS to Nr_esant_in_sablon-Margine_EPS do
begin
maxim_Epsilon :=maxim_Epsilon + (Sablon_precis[i*Factor_de_multipl+4]-
Sablon_precis[i*Factor_de_multipl])*(Sablon_precis[i*Factor_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 Epsilon_X[i]:=100000;
for i:=-Dimens_epsilon_Y to Dimens_epsilon_Y do Epsilon_Y[i]:=100000;
end:

{
procedure CREAZA_PUNCTE_INTERMEDIARE;

VAR
il, {valoarea indicelui inferior pentru o interpolare}
i2. {valoarea indicelui superior pentru o interpolare}
sesiz_trecere. {pentru a sesiza daca se gasesc date consecutive (false)}
i . integer;
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consec
begin
sesiz_trecere:=0; i:=1;
Ind_sablon_precis:=0;
repeat
il:=Ind_sablon_precis; consec:=True;
repeat
repeat
inc(Ind_sablon_precis);
if ((Ind_sablon_precis>=Factor_de_mu1lipl*Nr esant_in_sablon-1)
and (sesiz_trecere = 0))  then - T
' ) OutTextXY(1,10. NU mai sunt locuri libere ! ');
if Flagun_sab]on_precis[Ind_sablon_precis]=false then ‘
begin consec:=false;inc(sesiz_trecere);end;
until Flaguri_sablon_precis[Ind_sablon_precis];
if consec then i1:=Ind_sablon_precis;
until not(consec) or (Ind_sablon_precis>=Factor_de_multipl *Nr_esant_in sablon):
i12:=Ind_sablon_precis; i:=1; - T
if i2 > il then
repeat
Sal)(}c;n_precis[il+i]:=Sablon_precis[i1]+i*(Sablon_precis[i2]-Sablon_precis[il])/(i2-iI):
inc(i);
until i=i2-il;
until Ind_sablon_precis=Factor_de_multipl*Nr_esant_in_sablon;
assign(f_sablon_precis,'date\'+copy(nume_de_transmis.1,3)+’_s___.lrt‘):
rewrite(f_sablon_precis);
for 1:=0 to Factor_de_multipl*_Nr_esant_in_sablon do
begin
x:=Sablon_precis[i].
write(f_sablon_precis,x);
end;
close(f_sablon_precis);
assign(f_sablon_precis,'date\'+copy(nume_de_transmis,1,3)+'4s___.trt'):
rewrite(f_sablon_precis);
for i:=0 to Factor_de_multipl*_Nr_esant_in_sablon do
begin
x:=(Sablon_precis[i]+Sablon_precis[i+1]+Sablon_precis[i+2]+Sablon_precis{i+3])/4.
write(f_sablon_precis,x);
end;
close(f_sablon_precis);
assign(f_sablon_precis,'date\'+copy(nume_de_transmis.1.3)+'4s___.trt').
rewrite(f_sablon_precis);
for i:=0 to Factor_de_multipl*_Nr_esant_in_sablon do
begin .
x:=(Sablon_precis[i]+Sablon_precis[i+1]+Sablon_precis[i+2]+Sablon_prec1s[_1+'3]
+Sablon_precis[i++]+Sablon_precis[i+5]+Sablon_precis[i+6]+Sablon_precis|i+7])/8:
write(f_sablon_precis,x);
end;
close(f_sablon_precis):
end: }
{

function EPS:real: _ . ' .
{Se deplaseaza "Sablonul” real. Sumarea trbuie sa se produca deci numai pe interiorul

"Sablon_perfect” intersectat cu "Sablonul”. Aceasta intersectie trebuie sa cqnti_ng in
mod obi-igatoriu complexul QRS.  Dar acest lucru face sa avem numar diferiti de
termeni la calculul EPS. Scade o data cu depl spre dreapta . Trebuie clgcn sa incepem
de la inceput pe o fereastra mai mica. egala dac? se poate chlqr cu dimens
"Sablon_perfect"- dimens maxima a deplasarii "Sablonul” real la stinga si la dreapta.}

:boolean; {stabileste daca avem doua flag_sablon_perf TRUE consec}
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VAR
i .integer;
X .real;
begin
x:=0;
for i:=Margine_EPS to Nr_esant_in_sablon-Margine_EPS do begin
X=X+
(Sablon_precis[i*Factor_de_multipl+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*Margine_EPS);

EPS:=x;
end,
{ }
procedure CAUTA_DUPA_X;
VAR i ‘integer;
begin
1:=0; treceri_prin_min :=0;
repeat
Epsilon_X[ecart]:=EPS;
D:= Epsilon_X[ecart] - Epsilon_X[ecart-1};
if sens then inc(ecart)
else begin dec(ecart);D:=-D;end.
if ecart>Margine_EPS*Factor_de_multipl
then begin ecart:=Margine_EPS*Factor_de_multipl;sens:=not(sens);end;
if ecart>Margine_EPS*Factor_de_multipl
then begin ecart:=Margine_EPS*Factor_de_multipl;sens:=not(sens);end;
if ecart<-(Margine_EPS*Factor_de_multipl)
then begin ecart:=-(Margine_EPS*Factor_de_multipl).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; {pregatim cautarea pe verticala}
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] - Epsilon_Y[ind_shift-1];

if ind_shift_min=ind_shift then inc(treceri_prin_min);

if Epsilon_Y[ind_shift]<min_epsilon[Nr_sablon] then begin
min_epsilon[Nr_sablon]:=Epsilon_Y[ind_shift];
ind_shift_min:=ind_shift; end,

if sens then inc(ind_shift) else begin dec(ind_shift);D:=-D;end,

SHIFT_Y:=ind_shift*Dy,
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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. = Yend:
DG begin ind_shift:=-50;sens: not(sens);end;
begin
inc(i);
if i>=5 then begin i:=0; sens:=not(sens);end;
end
else i:=0;
until treceri_prin_min >=4;
ecart:=ecart_min, {pregatim cautarea pe verticala}
sens:=true;
treceri_prin_min:=0;
SHIFT_Y:=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
sablonului real in cel "perfect”, mai putin ecartul la unul din capete}

VAR
i .integer;
begin
for i:=0 to Nr_esant_in_sablon do
begin {mai putin ecartul la capatul din dreapta}
if i*Factor_de_multipl+ecart< Factor_de_multip*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 sablon
real avem ca solutii:
1. sa nu-1 mai schimbam;
2. sa facem o medie cu cel precedent
3. sa-l 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_Omin[Nr_sablon.i])/2:
end
else . '
begin { daca nu a fost o valoare reala se va inlocui si se vor seta ﬂagunlc}
Sablon_precis[i*Factor_dc_multipl+ecart]:=shift_Y+sablon_0mnnlNr_sablon.l].
Flaguri_sablon_precis[i*Faclor_de_multipHecart]:=true:
end;
end:
end:
end:

BEGIN {of program SABLON}
IdentinitGraph:
INITIALIZEZ.
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CREAZA_PUNCTE_INTERMEDIARE;
if Nr_sablon_copiat=Nr_sablon then inc(Nr_sablon);
repeat
repeat
CAUTA_DUPA_X;
CAUTA_DUPA_Y,; .
test:=Sablon_aberant;
if ((Nr_sablon>=2) or not(Sablon_aberant)) then
begin
REFAC_SABLON_PERFECT,
Shift_Y:=0;
CREAZA_PUNCTE_INTERMEDIARE;
proc_52;{afisare}
end;
inc(refac_cautarea),
until refac_cautarea>=2;
inc(Nr_sablon);
until Nr_sablon=Nr_de_sabloane;
OutTextXY(1,10, S-au epuizat sabloanele !!! ');
OutTextXY(1,180, Iesiti cu ENTER DR
readin;
CloseGraph;
END.

’
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