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ABSTRAKT

Diplomova prace se zaobira problematikou zisku dechové krivky ze signali EKG a PPG,
které jsou nejen v klinické praxi hojné vyuzivanymi méritelnymi signaly. Teoreticka ¢ast
prace nastinuje problematiku ziskavani dechové krivky z téchto signalu. Prakticka ¢ast
prace je zaméfena na realizaci péti vybranych metod a jejich zavérecném zhodnoceni a
porovnani.
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ABSTRACT

The master thesis deals with the issue of gaining the respiratory rate from ECG and
PPG signals, which are not only in clinical practice widely used measurable signals. The
theoretical part of the work outlines the issue of obtaining a breath curve from these
signals. The practical part of the work is focused on the implementation of five selected
methods and their final evaluation and comparison.
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Uvod

Tato diplomova prace se zaobira problematikou odhadu dechového signédlu a zisku
dechové frekvence z EKG a PPG signalu. Divodem vyuziti téchto dvou neinvaziv-
nich technik, které nejsou ani primarné urcéeny pro monitoraci dechu je moznost z
namétenych vysledki pomérné jednoduse a pohodlné odvodit dechovy signél. Jak
elektrokardiografie, tak i fotopletysmografie jsou metody hojné vyuzivané nejen ve
zdravotnictvi k monitoraci zdkladnich zivotnich funkci, ale i jako senzory pro méreni
jsou dnes ve velké mife soucasti spottebni elektroniky.

Cilem diplomové prace je vytvoreni struc¢né literarni reserze metod vyuzivanych
pro odhad dechové krivky z EKG a PPG signali s naslednym navrhem, realizaci
a popisem metod, algoritmi, které budou ovérené a vyhodnocené na doporucené
databazi signali.

Prace je ¢lenéna do dvou hlavnich c¢asti. Teoreticka ¢ast pojednava o zakladnich
infomacich tykajicich se EKG a PPG signalu a jeho ziskavani, respira¢nich modula-
cich projevujicich se v obou signalech, diky nimz jsme schopni dosahnout odvozeni
dechové kiivky, a nakonec je zde prostor pro metody, kterymi lze tohoto odvozeni
dosdhnout. Metody jsou déleny do dvou kategorii - metody zalozené na filtru a me-
tody zalozené na vlastnostech signalu. Vybrani zastupci z obou kategorii jsou poté
struéné popsani.

Prakticka c¢ast je pak zamérena na vlastni realizaci metod pro odhad dechové
ktivky. Celkové je v praci realizovano pét algoritmi metod, které jsou strucné po-
psany a poté aplikovany na realné databdzi PhysioNetu BIDMC. Pro oba druhy
signalil je kazdou metodou odvozena prislusna dechova krivka. Na zakladé téchto
krivek je pak provedena autokorelace a vzajemna korelace. Hodnoceni ispésnosti al-
goritmu probihd je odvozeno od stredni primérné chyby ziskané dechové frekvence
od referen¢nich hodnot téchto dechovych frekvenci. V samotném zavéru jsou pak

dosazené vysledky porovnany s vysledky jinych autort.
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1 Odhad dechové krivky z EKG a PPG

Monitorace rychlosti dychéani je klicovym fyziologickym parametrem vyuzivanym v
radé klinickych aplikaci k identifikaci abnormalit nejen respiracniho, ale i kardio-
vaskularniho systému. Dechova frekvence, respiracni frekvence, je v nemocnicéni péci
vysoce citlivym markerem poukazujici jak na je jemné, tak i akutni zmény stavu
pacienta a umoznuje potencialné poskytnout véasné varovani pred blizicim se zivot
ohrozujicim poskozena. Zvysena respiracni frekvence miuze byt prediktorem srdec¢ni
zastavy ¢i muze naznacovat respiracni dysfunkci. Snizena dechova frekvence naopak
muze znacit respiracni depresi. Z hlediska primarni lécby se vyuziva pri identifi-
kaci pneumonie, sepse, plicni embolie a jako marker k rozpoznani hyperkapnického
respiracniho selhani neboli hyperkapnii. Z hlediska pohotovostni sluzby se jedna o
zakladni screeningovou monitoraci a hraje dtlezitou roli pfi nutnosti resuscitace.
Kromé vyse uvedenych aplikaci ma své vyznamné zastoupeni pro detekci spankové
apnoe. Své misto také nachazi u zatézovych testt, jako je naptiklad schopnost srdce
reagovat na vnéjsi stres v kontrolované prostredi nebo rozhodovani o anaerobnim
bodé béhem sportovniho tréninku. Celkové jsou respiracni biomarkery relevantni
pro detekei psychického stresu a uzkosti [1].

Existuje mnoho metod, které slouzi k monitorovani dychani. V klinické praxi je
dechova krivka je nejcastéji zaznamenavana konvenénimi technikami jako je spirome-
trie, respiracni indukéni pletysmografie a impedancéni pneumografie. Pletysmografie
a pneumografie jsou metody dechové impedance, neprimé metody, které jsou za-
lozené na pozorovani pohybu svalii a na zménach hrudniho objemu souvisejicich s
dychanim. Pohyby hrudniku vykazuji zmény nizkonapéfového vysokofrekvencéniho
oscila¢niho signalu ziskaného a méreného pomoci EKG elektrod bez pouziti samot-
ného EKG signélu, které jsou detekované specializovanymi obvody. Tenzometrické a
indukéni métici pasy jsou vyuzivané pti snimani obrazu pomoci CT nebo MRI a pti
monitorovani spanku. K pfimému monitorovani nosniho proudéni vzduchu se pouzi-
vaji akustické a tepelné senzory umisténé v blizkosti nosnich dychacich cest nebo v
nosnich kanalcich. VSechny tyto techniky lze vyuzit k dlouhodobému monitorovani
pacienta, avsak v pripadech jako je ambulantni péce, zatézové testy nebo spankové
studie je jejich vyuziti nevhodné. Na viné je moznost ovlivnit prirozené dychani pa-
cienta, tézkopadnost pristroju zapricinuje komplikovanost a neprakti¢nost meérent,
u dlouhodobych zaznami se potykame s finanéni naroc¢nosti a moznosti ztraty za-
znamu a samoziejmeé je ovlivnén komfort pacienta [2].

Jako Tesenim problému konvencnich technik byly vyvinuty ptfistupy pomoci ne-
invazivnich technik, které nejsou primarné urcéeny k detekci dychéni, ale z jejich
nameérenych vysledki 1ze pohodlné odvodit dechovou ktivku. Mluvime o elektro-

kardiografii a pulzni oxymetrii. Elektrokardiografické (EKG) a fotopletysmografické
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(PPG) signaly jsou snadno a sirokospektralné ziskdvany neinvazivnimi senzory ve
zdravotnickych zafizenich, které jsou dnes hojné soucasti spotiebni elekroniky, a
tudiz se staly vhodnymi kandidaty pro odvozeni dechové kiivky v fadé nastaveni.

Vyuziti téchto metod je naplni této prace.

1.1 Elektrokardiografie a EKG signal

Elektrokardiografie je zdkladni diagnosticka neinvazivni metoda umoznujici sniméni
a zaznam elektrické aktivity srdce v case. Zaznam se provadi pomoci elektrokar-
diografu a samotny graficky zdznam tohoto méreni se nazyva elektrokardiogram.
Vlivem depolarizace sitici se ze sini myokardu do komor, dochéazi ke vzniku rozdila
potenciall, jez vytvareji elektrické pole myokardu sitici se okolnimi strukturami —
okolnimi svaly a plicemi. Elektrické pole myokardu je tvoreno sumaci elementar-
nich elektrickych poli, které vznikaji v pribéhu akéniho potencidlu v bunkach myo-
kardu, kardiomyocytech. Poznatkem Ze pouze ¢ast kardiomyocytu je depolarizovana
a druha ¢ast ne, vznika na trovni bunky dipol, ktery urcuje velikost a orientaci ele-
mentarniho elektrického pole. EKG je tedy mira elektrického proudu generovaného
akénimi potencidly vznikajicich pfi ¢innosti srdce. Ziskava se mérenim rozdilu napéti
mezi dvéma elektrodami umisténych na povrchu téla v pribéhu c¢asu. Graficky za-
znam elektrické aktivity (obr.1) je pak tvoren vlnou P charakterizujici depolarizaci
sini, ti vrcholovym kmitem QRS — komorovy komplex, ktery odpovida depolari-
zaci komor a prekryva graficky projev repolarizace sini a vinu T, kterd reprezentuje

repolarizace komor [3] .

QRS
komplex

Obr. 1.1: EKG kfivka. [20]
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EKG signaly dnes lze ziskat z velkého mnozstvi aplikaci, at uz se bavime o
klinickém vyuziti nebo je monitorovani zaclenéno do nositelnych senzortt u ambu-
lantni péce nebo v osobnich elektronickych zarizenich. Lze je vyuzit k diagnostice
kardiovaskularnich onemocnénich, rozpoznani arytmii, k detekci spankové apnoe,
predpovédi srdecni zastavy, sledovat biologickou zpétnou vazbu, rozpoznat emocni
¢i fyzickou aktivitu z biometrickych systému a v neposledni radé zajistit dlouhodoby
monitoring ¢innosti srdce [4].

Myslenka odvozeni dechové kiivky ze signdlu EKG je zalozena hlavné na dvou
respirac¢nich ic¢incich: modulaci srdeéni frekvence a zménach morfologie rytmu EKG.
V modula¢nim jevu dochazi pri nadechu ke zvyseni srdecni frekvence, po které nasle-
duje pokles béhem vydechu. Tato modulace srdecni frekvence zptisobena procesem
dychéni je oznacovana jako respiracni sinusova arytmie (RSA) a popisuje tedy mo-
dulaci srdec¢ni frekvence béhem dychani. Zmény v hrudni impedanci, jakoz i zmény
relativni polohy EKG elektrod vzhledem k srdci zptisobené zménou velikosti plic-
niho objemu béhem nadechu a vydechu jsou divodem zmén v morfologii rytmu EKG
signalu. Diky obou témto variacim lze neinvazivné ze signalu odvodit pomoci algo-
ritmu respiracni kiivku. Odvozend dechova kiivka je oznacovana jako EDR (ECG —

derived respiration) [5].

1.2 Pulsni oxymetrie a PPG signal

Fotopletysmograficky signal je signdl ziskany z pulsni oxymetrie. Primarné se PPG
signdly vyuzivaji k méreni saturace krve kyslikem (SpO2). Vyuziti ale nachézeji
i pri neinvazivnim meéreni riznych fyziologickych parametri véetné krevniho tlaku,
srdec¢ni frekvence, respiracni frekvence a srdecniho vydaje. Vyhodou pulsni oxymetrie
je jednoduchost, nenarocnost a prakticnost zarizeni, které je schopno monitorovat
nékolik téchto vitdlnich fyziologickych funkeci nejen pri rutinnim zdravotnim dohledu,
ale i v klinické diagnostice kardiorespiracnich problémii. Kromé toho se PPG pouziva
pro nepfetrzité monitorovani srdecni frekvence ve fitness zarizenich [I] [6].

PPG je méritkem zmén objemu krve v pritbéhu casu v tkanové vrstvé. Pro od-
had okyslicovani vyuziva Beer-Lambertuv zakon. Méreni se provadi jednak aplikaci
senzoru na kuzi nebo bezkontaktnim zobrazenim oblasti kize pomoci kamery. Kon-
taktni pulsni oxymetrie je provadéna na perifernich castech téla, jako jsou usni la-
licky a konecky prsti. Pulsni oxymetr obsahuje dvé svételné diody, nejcastéji LED,
které pro osvétleni tkani produkuji cervené svétlo v oblasti 660 nm a svétlo in-
fracervené v oblasti 940 nm. Okyslicend krev prendsi cervené svétlo a infracervené
absorbuje, neokyslicené krev naopak prenasi infracervené svétlo a ¢ervené absorbuje.
Intenzita svétla prochazejiciho nebo odrazeného je mérena fotodetektorem. V di-

sledku srdecni aktivity se intenzita detekovaného svétla méni s kazdym srdeénim
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uderem v disledku zmény obejmu krve v tkanich. Tyto zmény v objemu krve se
v prubéhu c¢asu zobrazuji pomoci PPG signdlu skladajictho se z konstantni a pul-
sujici slozky. Pulsujici slozka vyjadiuje periodicitu PPG signalu, ktery je podobny
srde¢nimu rytmu. Bezkontaktni méreni se provadi mérenim odrazeného svétla od
exponované kiuze napt. oblicej, ruka. Bézné se méri v sirokém rozmezi klinickych na-
stavenich, aby se dosahlo méreni saturace periferni arterialni krve kyslikem a tepové
frekvence [1] [6].

Morfologii PPG impulz lze rozdélit do dvou fazi — na vzestup impulzu na jedné
strané, ktery charakterizuje systolu a sestupu impulzu na strané druhé, ktery od-
povida diastole a odrazim vln, viz obr [I.2] Pfi systolické fazi dochdzi ke smrsténi
srdecni svaloviny s naslednym vytlacenim krve do cévniho fecisté, to odpovida ma-
ximalni vrchol pulsni kfivky. Obdobi, kdy je srdce v klidu a plni se krvi je nazyvano
jako diastola, diastolicka faze. Druhy vrchol pak odpovida v této fazi odrazené tla-
kové viné, ktera se Siti zpét k srdci z periferii. Hranici mezi obéma fazemi tvori tzv.
dikroticky zarez viditelny jako tdoli na sestupném rameni ktivky, ktery ma sou-
vislost s uzaviranim aortalnich chlopni. Jednoduse lze tict, ze PPG signal ma dva
komponenty — jednu slozku, ktera odrazi arterialni pulz produkovany ¢innosti srdce
a druhou slozku v diisledku nepulzujiciho objemu krve a okolnich tkani produkujici

signal s pomalymi zménami [7].

Ea
& sl - -

ampliuda [V]

Zas [5]

Obr. 1.2: PPG ktivka s vyzancenymi srde¢nimi fazemi [21].

1.3 Respiracni modulace EKG a PPG

EKG a PPG krivky podléhaji tfem spoleénym respira¢nim modulacim a to, kolisani
zékladni izolinie (BW, baseline wander), amplitudové modulaci (AM, amplitude mo-
dulation) a frekvenéni modulaci (FM, frequency modulation). Respira¢ni modulace

znazornuje obrazek prilozeny nize, obr. 1.3, kdy na prvnim radku jsou znazornény
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signaly bez jakékoliv modulace, druhy radek predstavuje kolisani izolinie, tieti radek
zobrazuje modulaci v amplitudové oblasti a posledni pak frekvenéni modulaci. Al-

goritmy pro odhad dechové kiivky pak vyuzivaji jednu nebo vice téchto uvedenych
modulaci [I].

PPG ECG

No

mod

BwW N\J\J\\N\N\J\\W\N\ MMM

v AAARARARRRARRA bk kb
o WARANAAAARARARAS Dkl bkl

Obr. 1.3: Ukézky respiracnich modulaci projevujicich se na EKG a PPG zéazna-
mech [I].

Koliséani zakladni izolinie a amplitudova modulace je v zaznamech EKG zptiso-
bena zménami orientace elektrické osy srdecni vzhledem k elektrodam umisténych
na hrudniku a zménami hrudni impedance.

V PPG zaznamech je kolisani zakladni izolinie zptisobeno zménami objemu krve
ve tkani. Pri¢inami jsou zmény nitrohrudniho tlaku prenasené prostiednictvim arte-
ridlni stromu a vazokonstrikce tepen, ke které dochazi pii vdechovani a pr+-+enosu
sledku zmén nitrohrudniho tlaku, ktery vede ke snizeni amplitudy pulzu.

FM je v obou pripadech spojena se zvysSenim srdec¢niho rytmu béhem néadechu a
jeho poklesu béhem vydechu, znamého jako respirac¢ni sinusova arytmie. Tu zpiso-
buji tii mechanismy — zmény v nitrohrudniho tlaku béhem nédechu natahuji sino-
arterialni uzel a zvysuji srdec¢ni frekvenci; pri nddechu je utlumena tonicka vagova
funkce, ¢imz se srdecni frekvence také zvysi a pri vydechu naopak vagova funkce neni
potlacena a frekvenci srdce snizuje; snizeny nitrohrudni tlak béhem nadechu snizuje
tepovy objem levé komory, coz vede ke zvysSeni srdecni frekvence zprostredkované
diky baroreflexu [I].

Velikost jednotlivych modulaci se lisi mezi skupinami pacientti, a i mezi jednot-
livymi subjekty, kdy byly pozorovany velké variace mezi testovanymi skupinami. U
starsich osob se naptiklad vice projevovalo snizeni frekvencéni modulace. Diky témto
variacim mnoho algoritmi pro odhad dechové kiivky analyzuje vice modulaci a tim
zpresni vysledky [1].
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2 Algoritmy pro odhad dechové krivky

EKG a PPG jsou signaly primarné srde¢niho ptivodu, u kterych se sekundarné proje-
vuji respirac¢ni modulace o mnohem nizsich velikostech. Metody extrakce respiracni
krivky lze rozdélit do dvou kategorii — podle filtru, nebo podle funkce. Metody
zalozené na filtru vyuzivaji filtraci surového signalu k utlumu nerespirac¢nich frek-
vencnich slozek, jsou jimi napf. pasmova propust filtrujici PPG signal vykazujici
kolisani izolinie k extrakci dechové ktivky. Techniky zalozené na vlastnostech spoci-
vaji v extrakci dechové kiivky prochazenim krok po kroku vybrané vlastnosti, napt.
amplitud kazdého QRS komplexu [I].

Klasicky pristup pro odhad dechové frekvence ze signali EKG a PPG spociva
v prvnim ziskani odvozeného signalu z EKG (EDR) nebo odvozeného z PPG po-
moci nékteré variace morfologie vyvolané dychanim ¢i pomoci variability srdec¢ni
frekvence, variability tepové frekvence. Odvozené signaly poté mohou byt analyzo-
vany pomoci spektralni analyzy, kdy je vybirdna nejdominantnéjsi frekvence, nebo
analyzy v ¢asové oblasti, kde je vyuzivano pro ziskdni po¢tu cykli/minutu detekce
vrcholi/koryt nebo detekce nulového prechodu. Jako slabina pristupi zaloZenych
na frekvenci spociva v predpokladu, ze spektrum respiracniho signalu ma jeden je-
diny dominantni vrchol, coz neplati za pritomnosti hluku a urcitych fyziologickych
parametri. Naopak pristupy v ¢asové doméné se potykaji s proménlivosti mezi jed-
nolitvymi subjekty, ale i u jedno subjektu. Tato proménlivost u jednoho subjektu
muze byt dana pritomnosti pohybovych a somovych artefaktii a zptisobuje ztézeni
vyuziti obecného algoritmu napri¢ riznymi subjekty. Pro tyto skutec¢nosti byly na-
vrzeny algoritmy zaloZené na ¢asové - frekvencni analyze [14].

Obecné metody zalozené na EKG jsou povazovany za spolehlivéjsi a to diky mor-
fologii signalu, ktera je 1épe definovana a je srozumitelnéjsi oproti signalu ziskanych
z pulznich oxymetrii. Detekce R viny pak mtze byt provadéna celkem spolehlivym
zpuspbem i za pritomnosti Sumu. PPG signél se velmi lisi v morgologii a spolehliva

Vv,

artefaktu [14].

Na néasledujicich strankach jsou zpracované vybrané metody zahrnujici jak kla-
sicky pristup, tak i algoritmy Casové - frekvencni, které lze aplikovat pro oba druhy

signalu. Kazda metoda je pak popsana na jednom signélu.

2.1 Eliminace velmi nizkych frekvenci

Prvnim krokem v obou metodéch je eliminace nizkofrekvencnich slozek (VLF, very

low frequencies), tedy takovych, které maji subrespiracni frekvence. Té muzeme
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Obr. 2.1: Prehled fazi algoritmu pro zisk dechové frekvence z EKG a PPG signalu.

Prerusované faze oznacuji dobrovolnost jejich vyuziti.

dosdhnout vyuzitim filtri s horni propusti, s pomoci medidnového filtru, odecteni
izolinie vypocitané pomoci linedrniho nebo polynomického prizptisobeni nebo meé-
fenim izolinie v urcitém bodé srdecniho cyklu, napiiklad kratce pred komplexem
QRS. Mezni frekvence se typicky voli mezi 0,3 — 0,05 Hz [1].

2.2 Metody zalozené na vlastnostech signalu

Tyto metody vyuzivaji k extrakci dechové krivky funkci ,beat-by beat®. Prvnim
krokem je odstranéni vysokofrekvencéniho sumu pomoci nizkorptichodovych filtri.
Tim se zlepsi presnost detekce rytmu a méreni funkci. U EKG se vyuzivaji vyssi
mezni frekvence a to priblizné 40, 75 nebo 100 HZ nez u PPG, kde se pohybuji
okolo 10 nebo 35 Hz, a to z divodu zachovani komplexu QRS. Poté urci vychozi
body, které budou detekovany v kazdém srde¢nim uderu (,,beat-to-beat*), nejcastéji
jimi jsou vlna R u EKG signalu, u PPG signalu se jedna o vrchol ktivky. Tyto
vychozi body slouzi k méreni nékteré z vlastnosti, které se dychanim méni, napt.
rozdilem ve velikosti vychylek mezi vinami R a S v amplitudové modulaci. Obrazek
1.4 pak graficky znazornuje tyto techniky, kdy na prvnim misté se jedna o kolisani
izolinie, pod nim je ukazka méreni velikosti mezi vlnou Q a R u EKG, vrcholem
pulsni krivky a jejim ,,udolim®, uplatnujici se pii amplitudové modulaci a posledni
je ukazka frekvenéni modulace, kdy mérime vzdalenosti sousednich Q vin v EKG

signédlu a vzdalenost sousednich vrchola pulsnich kiivek [1].

2.2.1 Metoda zalozena posunech osy

Metoda je pro EKG signal zalozena na posunech osy QRS, ke které dochazi vli-

vem zmén srdecnich vektorovych projekci na ménici se geometrii elektrod. K témto
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Obr. 2.2: Ukazka techniky zalozené na vlastnostech pro extrakci dechové krivky z
EKG a PPG signélu [1].

zménam dochézi v rdmci dechového cyklu, kdyz jsou plice naplnény vzduchem. Am-
plitudovy posun v disledku pohybu hrudniku pak vykazuje dobrou korelaci s de-
chovym objemem. Algoritmus vyuziva snadno méritelnou celkovou (peak-to-trough)
vychylku QRS komplexu, nevyzaduje vypocet oblasti QRS a presnou detekci a od-
stranéni izolinie. Prvnim krokem algoritmu je detekce srdecnich tderi za pomoci
QRS detektoru. Nasledné se zméti celkova velikost vychylky v komplexu QRS (roz-
mezi vrcholi R a Q viny). Hodnoty, které jsou vétsi, nez dvé standardni odchylky pro
stfedni hodnoty jsou vyrazeny. Vychylky QRS splnujici velikosti, hodnoty EDR, jsou
vyuzity jako vychylky respirac¢niho signal v dobé kazdé srde¢ni akce, na obrazku jsou
znazornéné cernou teckou. K néaslednému vytvoreni kontinudlnimu pribéhu EDR
signalu se vyuziva kubicka splajn interpolace. Interpolovany signal je nakonec filtro-
van pasmovym filtrem v ramci oc¢ekavanych rychlosti dychani v nastaveni aplikace,
a to z diivodu zachovan{ hlavni respira¢ni slozky [2].

U signali ziskanych z pletysmografu je postup identicky. Nevyuziva se detektoru
komplexu QRS, ale vrcholy pulsni kiivky lze ziskat aplikaci jednoduché pasmové
propusti nebo uzitim algoritmu prirtstkové slucovaci segmentace (smés iterativnich
koncovych bodi a prirastkovych algoritmi). Z kazdého srdecniho uderu jsou pak
ziskany vychozi body — pulsni vrcholy a pulsni zlaby. Dalsi postup uz je identicky s

vyse uvedenym postupem.

Vyhodou této metody je odolnost detekce a méreni QRS vici svalovému ar-
tefaktu. Diky dobré korelaci s dechovym objemem je vhodna pro detekci epizod
centralni apnoe. Naopak nevyhodou je, Ze mohou chybét epizody obstrukéni apnoe

v pripadé, kdy dojde k pohybu hrudniku bez pritomného proudéni vzduchu. Dalsi
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Obr. 2.3: Souslednost krokt vyuzivanych k odvozeni signalu EDR z jednosvodového
EKG [2].

potencialni nevyhodou miize byt stav, kdy vrcholovda EDR neodpovida spickovému
dechovému objemu, kdy se muze napriklad vyskytovat mimo fazi o 180°. K nedo-
statecnému vzorkovani signdlu miuze dojit, pokud je nizka srdecni frekvence nebo

vysoké frekvence dychéani [2].

2.2.2 Metoda vychazejici z respiracni sinusové arytmie

Tato metoda vyuziva variability srdecniho rytmu (HVR) oznacovanou jako respi-
racni sinusova arytmie. Je zaloZena na pozorovatelné respirac¢ni sinusové arytmii,
ktera je fizena senzitivitou baroreflexu. Receptory hlavnich a perifernich arterii re-
aguji na mirné zmény tlaku, jez jsou vyvolané dychanim - béhem nadechu dochazi
ke zvysovani IHR, pokles prichazi s vydechem s velmi rychlou dobou odezvy. Pro
odhad dechové ktivky je vyuzivano kazdého RR intervalu v EKG k vypoctu IHR,
ktera je inverzni k RR. Vyhoda aplikace IHR namisto RR intervalii je v prevraceni
signalu tak, aby vrcholy signalu odpovidaly konci nddechu a tdoli konci vydechu,
coz pak odpovida bodim maximalni a miniméalniho dechového objemu. K findlnimu
prubéhu respira¢niho signalu je pouzita kubické splajn interpolace. Obrazek nize

pak graficky zndzortiuje vyse popsany postup ziskdni dechové kiivky [2].

Pri realizaci této metody jsou zapotifebi pouze mista s QRS komplexy, jejichz
detekce je odolna proti svalovému artefaktu. Nevyhody ovsem se vyskytuji jiz ve
vétsim méritku, nez napr. u predchozi metody a nesetkavame se s nimi prakticky jen
u mladych a zdravych pacienti. K pfirozenému snizovani RSA dochazi s vékem a je
také ovlivnéna nemoci typu ventrikularnich arytmii, nebo uzivanim 1ékii na kontrolu
rytmu a rychlosti srdecni akce. V rekonstruovanych signalech se mohou objevovat

fazova zpozdéni, kterd mohou byt zapricinéna nahlymi zménami v dechovém cyklu.
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Obr. 2.4: Ukazka odvozeni dechové krivky z RSA [2].

A jako v predchozim pripadé se i zde muzeme setkat s nedostateénym vzorkovanim
respiracniho signalu, jelikoz jsou vzorky respiracnich vin k dispozici v QRS a vysoce

z&visi na presnosti kubické splajn interpolace [2].

2.2.3 Multiparametricky odhad

Pro realizaci automatického viceparametrického odhadu dechové frekvence je nutné
ze vstupniho PPG nebo EKG signalu extrahovat dvé periodické slozky.

1) pravidelné pulzy srdec¢niho rytmu, které jsou charakterizované maximalni ob-
jemovym vrcholem pro extrakci RSA a zménu pulsni sily (velikosti vychylky mezi
zlabem a vrcholem PPG kiivky a Q a R vInou)

2) vzor nizsi frekvence charakterizovany kolisinim nulové isolinie Pro extrakei
obou slozek je pribéh zpracovavan pomoci algoritmu segmentace rozdélujici EKG
a PPG na pulzy. Informace o respirac¢ni frekvenci je ziskdna pomoci ptistupu maxi-
malni spektralniho vykonu pro kazdy parametr. Vysledny odhad dechové frekvence
je dan fuzi [9].

Photoplethysmogram Incremental-Merge Segmentation Respiratory Rate Smart Fusion Respiratory
Estimations Rate
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L XX
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Obr. 2.5: Schéma prubéhu algoritmu multiparametrické metody pro PPG signal [9].

Segmentace PPG signélu je zprostfedkovana pomoci metody prirtustkové slu-
¢ovaci segmentace (IMS), jenz je smési algoritmu Iterative-End-Point-Fit a Incre-

mental. IMS ma strukturu posuvného okna umoznujici vypocet v redlném case. V
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zavislosti na vzorkovaci frekvenci je nastaven parametr m délky usecek v poctu
vzorkovacich bodi minus jedna. Po segmentaci je kazdy pulz reprezentovan jako
primka, jejiz délka odpovida amplitudé pulzu s imérnosti periferni perfusi pacienta.
Zpracovani vytvari amplitudu pulzu, maximalni a minimalni intenzitu pro kazdy
pulz a jeho periodu, které se vyuzivaji pro detekci artefakti a odhadu DF. Odhad
DF je proveden analyzou frekvenéniho obsahu vSech t¥1 modulaci pomoci rychlych
Fourierovych transformacich, které vyzaduji rovnomérné vzorkovana data. Nutny je
prevod pulsnich period na tachogramy. Tachogram synchronizace srde¢niho rytmu
s DF, oznacenou v obrazku RIFV, je pfevzorkovani do rovnomérné 4 Hz mriizky
pomoci Bergerova algoritmu. Data trendu amplitudy (RIAV) a intenzity (RIIV)
jsou prevzorkovani do 4 Hz mrtizky pomoci linedrni interpolace. Takto ptevzorko-
vani data do frekvencni oblasti jsou rozdélena do posuvnych oken s vykonem dvou
vzorkovanych bodi. Kazdé okno je posunuto o 1 s pro simulaci analyzy v realném
case a vynasobeno Hammingovym oknem k minimalizaci prvniho postranniho laloku
frekvenc¢ni odezvy. Poté jsou tachogramy prevedeny do frekvenéni domény pomoci
FFT, kdy vysledné vykonové spektrum kazdého okna je analyzovano na maximalnim
frekvenénim vykonu v o¢ekdvanim rozsahu respiracni frekvence. Pro PPG signal se
jednda o 0,067 - 1,08 Hz, nebo 4-65 dechti/min. Koneény odhad DF je dan smérodat-
nymi odchylkami od vsech tri DF ziskanych modulacemi v ptripadé pokud jsou tri
odhady od sebe navzdjem v rozmezi 4 tepti/min, pak jsou tyto odhady slouceny vy-
poctem jejich priméru a nasledné zfizovan s eliminaci nedtivéryhodnych datovych
oken [§] [9].

Resampled Respiratory Induced Signal s *10A3 Power Spectrum

RR CO2
-

HIAV
(unitless)

5 1A R £
kedeat otk

AARRARALAN

AR A AR

AR AR VAL

o

I

I

|

|

r —
T=

=

12

le

%
(unitless)

[=}
]
S

1
I
I
A

0‘—1 v b . . "’
5 Time(s) 10 15 0 20 40 Rate (1/min) 80

IV
(beats/min)
>
(=]
%]

el
w

o

Obr. 2.6: Ukdzka multiparametrické metody PPG signalu [9].

Graficka ukazka ziskdni DF pomoci multiparametrické metody z PPG signalu o

délce trvani 16 s. Pravy sloupec znazornuje vypocitané vykonné spektrum pro kaz-
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dou variantu s vybérem maximalniho vykonu (¢erné tecky), svisla ¢ara predstavuje
referenc¢ni dechovou frekvenci, prerusované svislé c¢ary pak ohranicuji fyziologicky
rozsah DF, ktery je zde stanoven na hodnoty od 4 do 65 dechii/min.

2.3 Metody zalozené na filtru

Metody zalozené na vyuziti filtru se provadéji v jednom kroku. Filtrac¢ni techniky
vyuzivané k extrakci dechové krivky z EKG, PPG signalu nejsou vhodné, pokud de-
chova frekvence lezi mimo predem definované pasmo dychani, a naopak jsou tc¢innéjsi
pro signdly s velkym hlukem. Mezi tyto metody patii napriklad realizace pasmové
propusti, filtru pro eliminaci frekvenci mimo rozsah pravdépodobnych respiracnich
frekvenci, nebo rozklad pomoci diskrétni vinkové transformace (DWT) ¢i empiricky
rezim rozkladu (EMD) [1].

2.3.1 Diskrétni vinkova transformace

Techniku DWT lze vyuzit k rekonstrukci detailnich signalt a k odhadu EDR sig-
nalu. Pomoci této metody ziskavame casové méritko reprezentace jednorozmérného
signalu. Lokalizace frekvence je logaritmickd, ¢imz lokalizace ¢asu bude jemnéjsi na
vyssich frekvencich. DWT rozkldda signél sadou zakladnich funkei [10].

Metoda DW'T spociva aplikaci po sobé jdoucich nizkopriichodovych a vysoko-
priuchovych filtrii, které déli analyzovany signal na dvé odlisné slozky obsahujici

polovinu ptivodni informace. Tento princip je nasledné vyobrazen nize na obrazku.

High D
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e
L B i —
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Obr. 2.7: Ukazka banky filtru pro DWT rozklad [11].

V ramci EKG a PPG signalu musi byt dany signal rozlozen s dostatecnou trovni
do doby, dokud nebude v DW'T koeficientech pozorovan obsah nejnizsich frekvenci

souvisejicich s respira¢nimi modulacemi. Se zvysujici stupnici dochazi k rozsirovani
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zakladni funkce, kdy odpovidajici koeficienty poskytuji informace o nizkofrekvenc-
nich slozkach signalu a naopak. Velikost signalu udava méritko, zatimco mnozstvi
detailt je spjato s rozliSenim [10] [I1].

Tyto metody zahrnuji rozklad vstupniho signalu pomoci DWT az na 9. nebo 10.
uroven, za ucelem ziskani signalu odpovidajictho skutecné rychlosti dychani. Stu-
pen rozkladu tedy zavisi na vzorkovaci frekvenci daného signalu, kdy v 1. stupni je
velikosti pasma fvz/4 - fvz/2, ve druhém stupni fvz/8 - az fvz/4 atd. Siika pasma od-
razejici respiracni modulaci v signédlech se 0,23 Hz, coz odpovida primérné rychlosti
dychéani dospélého ¢lovéka s 12 cykly za minutu. O troven vyssi rozklad je pak nutny
u pacientl, u nichz rychlost dychani je nizsi nez 12 cyklt za minutu. Nevyhodou
nutnosti prechodu mezi témito dvéma trovném je neexistence referencniho signalu
pro moznost porovnani. Z tohoto divodu dochézi k rizné analyze koeficientii cA a
cD, za ucelem identifikace charakteristiky umoznujici odliseni pacient s pomalej-
sim dechovym cyklem. K nejrelevantnéjsim pristuptim patii vyjadieni vztahu mezi
poctem vrcholi ¢Dg/cAg a ¢D10/cAyg, pro deviti Groviiovy a deseti Groviiovy stuper
rozkladu. [I1].

PR2 <1 PR2 =(PR2-1)/4

PR2 <1 PR2 = 1,5(1-PR2)
PRI +PR2 <14 dechova kiivka z cD9
PR1 +PR2 =14 dechovi kiivka z cD10

Obr. 2.8: Pravidla, ze kterych je ur¢ovan prechod mezi ¢cD9 a ¢D10. PR1 se rovna
podilu ¢D9 a cA8 a PR2 podilu ¢D10 a cA 9. [11].

V nasledujicim kroku dochazi k rekonstrukeci odpovidajici irovné rozkladu vyso-
kofrekvencnich rekonstrukcénich filtra DWT - ¢D koeficientti, ¢imz dojde k odstra-
néni cA koeficietnii. Po ziskani rekonstrukce cD koeficient se vyuziva algoritmu
detekce prahové spicky, pro detekci obou vyrcholti, jak pozitivniho, tak i negativ-
niho majici minimélni rozdil amplitudy, ktery je definovanan na prahovou hodnotou
s ohledem na predchozi definovany bod. Vysledky jsou pak interpretovany jako respi-
rac¢ni pohyby pro kazdou dvojici bodl, ze kterych lze nasledné extrahovat rychlost
dychéni [11].
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Obrazek znézorfiuje odvozeny dechovy signal ziskany 9. trovni rozkladu v

porovnani s referenénim dechovym signélem.

Respiration signal

DWT cD9 reconstructed

AMPLITUDE

45 ' 60

) 30
TIME (seconds)

Obr. 2.9: Ukazka vysledku devitistupnového rozkladu EKG v porovnani se referenc-

nam dechovym signdlem [I1].

2.3.2 Empiricky rozklad signalu

Hilbert Huangova transformace je metoda pouzivana na analyzu signalu, kdy velmi
dobfe funguje i na nestacionarnich a nelinearnich datech. Je slozena z algoritmu
EMD (Empirickd modélni dekompozice) rozkladajici EKG i PPG signal na kom-
ponenty, které v jednom okamziku obsahuji pokazdé jen jednu frekvencni slozku a
Hilbertovy transformace (Hilbertovy spektralni analyzy) [12].

EMD pripomina vinkovou transfomaci, ale na misto bazovych funkei je vyuzivano
rozkladu na soucet vnitinich funkei IMF (Intrinsic Mode Function) odvozovanych
ze samotného zpracovani signdlu. Stejné jako v predchozim pripadé, tak i technika
EMD rozklada c¢asovou radu na jednotlivé slozky vyuzitim mistnich ¢asovych i struk-
turdlnich charakteristik dat. V. EMD jsou zdkladni funkce pfimo extrahovany z dat,
zatimco v DTW je pred analyzou vybrana predem navrzend mateiska vinka urcujici
zakladni funkce pro rizné stupnice. Diky tomu EDM mitze lépe reprezentovat mistni
charakteristiky signalu a v pribéhu casu se prizptisobovat oscila¢nim vzortm sig-
nalu, z ¢ehoz vyplyva vyhoda vhodnosti pro analyzu nelinedrnich a nestacionarnich
signalu jako je EKG a PPG [12] [13].

Vyrchozim bodem je odhad signélu, ktery lze ziskat sou¢tem nizkofrekvencni ¢asti
signalu (lokalniho trendu) a vysokofrekvencni slozky (lokdlntho odhadu). V.EMD
jsou jednotlivé vysokofrekvenéni komponenty oznaceny jako tzv. vlastni modalni

funkce IMF a predstavuji puvodni signél, ktery je rozlozen do frekvenc¢nich pasem.
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Nizkofrekvenc¢ni ¢ast je oznacena jako rezidualni, zbytkova. Tato zbytkova nizko-
frekvencni Cast je povazovana za novou ¢asovou fadu, na kterou se znovu aplikuje
tentyz postup a tim dochazi k extrakci nového IMF a nového zbytku. Opakovani
tohoto postupu je nasledné ukonceno v pripadé, kdy po néjakém kroku nebude po-
sledni reziduum monoténni funkei, tedy nebude moznost z néj extrahovat dalsi IMF.
Ptvodni signal je na konci procesu dekompozice vyjadien jako soucet vsech IMF a
posledniho rezidua [10] [12].

IMF celkové podléhaji dvéma empirickym podminkam:

1) v celém souboru dat musi byt pocet extrému (minim a maxim) a prechodu
funkce nulou stejny, nebo se muze lisit nejvyse o jeden (jednoslozkovy signdl)

2) v kazdém okamziku musi byt stfedni hodnota obélky definovana lokalnimi
maximy a obélky definovand lokdlnimy minimy rovna nula (zanedbatelnd) [10].

Postup ziskani signalu:

1) nalezneni vsech lokalnich extrému, minim a maxim, z x(t)

2) vytvoreni obélky signdlu z nalezenych extrému spojenim maxim a minim ku-

bickym splajnem, ziskdme signal ohrani¢eny obalkami shora i zespoda
(€min(t), €maz(t))
3) vypocitani lokalntho pruméru
r(t) = (emin(t) + €maz(t))/2 (2.1)

4) extrakce detailu
d(t) = x(t) — r(t) (2.2)

5) iterace zbytku

6) na konci rozkladu je signél vyjadien jako soucet konecného poctu IMF h,(t)

a zbytku r,(t), ktery musi byt mensi nez zvolena prahova hodnota

n

z(t) =D hi(t) + ra(t) (2.3)

i=1

Algoritmus pracuje iterativné, identifikuje extrémy v signalu a nasledné je roz-
biji, ¢imz zajistuje konecny pocet rezimi. Obdlka se odhaduje pomoci interpolace
extrému signalu pri kazdé iteraci. EDM algoritmus musi byt zaméren jednak na
vybér extrémi, aby se zabranilo problémim s nadmérnym vzorkovanim, ale i na
okrajové pomniky pro analyzu diskrétnich casovych sekvenci [10].

Vlastni vypocet dechové frekvence mize byt realizovan pomoci posuvného okna
o délce 1 minuty s prekryvanim 30 sekund. PPG a EKG signaly jsou rozdéleny
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Obr. 2.10: Ukdzka rozkladu signdlu na IMF [12].

do segmentt a rozlozeny na IMF, kde jsou vyhodnocovany ve spektralni oblasti na
zakladé hodnoceni frekvenéniho peaku s maximalnim vykonem. Respira¢ni modulace
se odhaduje na zakladé pridani IMF, ve kterych frekvence peaku lezi v rozsahu
respiracnich frekvenci. Na takto vyclenéné signédly se aplikuje nasledna spektralni
analyza pro zisknani poctu frekvencénich peakit odrazejici DF. Dechovou frekvenci
definujeme v rozsahu 8 - 45 dechti/minutu odpovidajici frekvenénimu rozsahu 0,14
- 0,75 Hz (0,1 - 0,85 Hz) [13].

Nebo z nastavené arovné rozkladu je ziskan urcity pocet IMF, které jsou porov-
navané s referencénim signalem k hledani synchronicity. Ve vétsiné pripada vykazuji
tuto synchronizace jiz IMF2 a IMF3, ¢imz se zbyvajici IMF vylucuji. Vysledkem je
tedy extrakce dvou IMF ze signalu, nasledné je proveden jejich soucet s naslednou
filtraci pasmovou propusti v rozsahu fyziologickych hodnotach dechové frekvence
mezi 0,1 - 0,6 Hz. Z takto odvozené dechové kiivky ja pak odovzena dechova kiivka
pomoci detekce maxim, nebo na principu zero-crossingu[14].

Prvni radek obrazku znazornuje vstupni ¢ast signalu PPG a jeho spektralni hus-
totu vykonu, radek po nim reprezentuje odvozeny respiracni signal a jeho spektralni
hustotu vykonu s frekvenc¢nim vrcholem odpovidajici hodnoté dechové frekvence, v

tomto pripadé 27 decht/min.

2.3.3 Ensemble Empirical Mode Decomposition

V nékterych publikacich autofi vyuzivaji misto klasické EMD metody metodu En-
semble Empirical Mode Decomposition (EEMD) za tic¢elem zisku dechového rezimu
ze vstupnich EKG a PPG signali. Tato metoda ma byt zdokonalenim empirického
rezimu rozkladu, popsana o kapitolu vyse. Vyuziva se pri extrakci signali z dat zis-
kanych ve vétsi mite postizenych sumem, kdy algoritmus obsahuje artefakt pohybu
eliminujici poskozeni signal zptisobenych timto Sumem. Ve vétsi mire se jednd o

udaje zaznamenanych z nositelnych senzori. EEMD vychazi z rozkladu EMD s tim
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Obr. 2.11: Ukazka odvozeni DF ve spektralni oblasti daného segmentu signédlu [13].

rozdilem, zZe to algoritmu EMD jsou pfidany rtzné instance bilého sumu k ptivod-
nimu signélu [14]. Pro ukdzku, jak muze takovy algorimus vypadat, je na obrazku
2.12] znazornéno blokové schéma.
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Obr. 2.12: Vyvojovy diagram algoritmu vyuzivajicitho pro zisk dechové kiivky s EKG
a PPG signali EEDM [14].

Tato metoda je v praci zminéna jen pro zajimavost, takze nebude realizovana, a to

také z divodu, ze v testované databazi se s takto zasumnénymi signaly nesetkdvame.

2.4 Eliminace nerespiracnich frekvenci

Spektralni slozky, které neodpovidaji zddanym respira¢nim frekvencim by mély byt

odstranény z respiracnich signédll, aby se zabranilo chybné identifikaci. Vyuziva se
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k tomu pasmového filtrovani s meznimi hodnotami nastavenymi na obou koncich v
rozsahu vérohodného respira¢nim frekvencim. Nejcastéji se miizeme setkat s mez-
nimi hodnotami kolem 0,1 - 0,6 Hz, odpovidajici dechové frekvenci 6-36 cykli/min.
Ovsem neexistuje shoda ohledné presné daného optimélniho rozsahu vérohodnych
respiracnich frekvenci, ktery je pak samoziejmé odlisny napriklad u déti a starsich
osob [1].

2.5 Fuaze respiracnich signali

Druhou, nepovinnou, fazi algoritmu muze byt fize respiracnich signalia za tcelem
poskytnuti jednoho respira¢niho signalu, ze kterého pak lze odhadnout dechovou
frekvenci. Vice respirac¢nich signali lze ziskat soucasnou extrakei vétsitho poctu sig-
nall, tedy napr. pouzitim EKG a PPG signala, dale pomoci multiparametrického
rozkladu nebo rozdélenim respiracniho signalu na nékolik prekryvajicich se oken a
povazovat je tak za jednotlivé signaly. Zamyslené vyuziti této faze je v mozném

zvyseni presnosti a robustnosti odhadu DF [I].

2.6 Odhad dechové frekvence

Zaveérecny odhad dechové frekvence ze vstupnich EKG nebo PPG signédlii mtze byt
realizovan na zakladé analyzy v casové nebo frekvencni oblasti. Technika vychazejici
z Casové oblasti zahrnuji detekci jednotlivych dechti, po nichz pak néasleduje vypocet
dechové frekvence jako primérné doby dechii. Detekce jednotlivych dechtt miize byt
zprostredkovana jako detekce peakt signdlu EDR /odvozeného z PPG, detekce na zé-
kladé zero-crossingu s pozitivnim gradientem nebo s pomoci adaptivniho prahovani
na zakladé detekei vrcholi a koryt. Techniky ve frekvencni doméné zahrnuji identi-
fikace frekvencni slozky souvisejici s dychanim prostrednictvim spektralni analyzy,

nebo identifikace okamzité dominantni frekvence [1].

2.7 Fuaze dechovych krivek

Pro zlepseni robustnosti kone¢ného odhadu dechové frekvence se mtize vyuzivat vza-
jemné fuze odvozenych respiracnich signalii. Faze mtze byt realizovana na zakladé
prameérovani pomoci sttedni hodnoty, medianu ¢i moédu volitelné pro odstranéni ne-
zadoucich hodnot. Déale mize byt vyuzito Kalmanova filtru, kombinace vahovani
podle ziskanych odchylek, ve frekvenéni oblasti pomoci kritéria velikosti pélu (the

pole magnitude criterion), ¢i kritéria umisténi pdlu (the pole ranking criterion) [IJ.
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3 Realizace algoritmii pro odhad dechové krivky

Prakticka ¢ast diplomové prace je zamérena na realizaci vybranych metod pro odhad
dechového signéalu a s tim i souvisejici dechové frekvence ze signali EKG a PPG.
Realizovano je celkové 5 metod, tii metod vychazejich z vlastnosti signalu a dvou
metod vyuzivajicich filtri. Soucasti je pak hodnoceni tispésnosti jednotlivych metod
na zakladé zakladé ziskanych hodnot MAE (Mean Absolute Error, MEA) a poté i
zavérecné porovnani vysledkl napti¢ vSemi metodami. V zavéru jsou jesté uvedeny
vysledky jinych autort pracujici se shodnou databazi a vyuzivajici stejnou metodu
hodnoceni.

Pro ovéreni funkcnosti algoritmt je vyuzito signali pochézejicich z internetové
online databaze PhysioNet z datové sady BIDMC PPG and Respiration Dataset.
Shér dat probihal u kriticky nemocnych pacientii v ramci jejich hospitalizace v Beth
Israel Deaconess Medical Center v Bostonu, MA, USA. Do méreni bylo zapojeno
53 dospélych pacienti, z toho 32 zZen a 21 muzl, ve vékovém rozpéti 19 - 90 let
s medianem véku 64,81 let. Datovou sadu tedy tvori 53 zaznamil o délce 8 minut,
které obsahuji: [I5] [16]

1) fyziologické signély se vzorkovaci frekvenci 125 Hz - PPG signal, EKG signal

IT. svodu, impedanc¢ni respiracni signal

2) fyziologické parametry vzorkované pii 1 Hz - srde¢ni frekvence odvozen4 z

EKG [cykli/min], dechova frekvence odvozend z impedanéniho signalu [dechi/

min], tepova frekvence odvozena z PPG [tepti/min], hladina kysliku v krvi [%]

3) zékladni informace o pacientech - vék, pohlavi

4) rucni anotaci dechr.

Zpracovani algoritmt vybranych metod je provedeno v programovacim prostiedi
Matlab R2015b.

3.1 Detekce maxim EKG krivky a PPG kfivky

3.1.1 QRS

Pro tento krok je vybran detektor, ktery je zalozeny na umocnéni filtrovaného sig-
nalu. Blokové schéma [3.1| umisténé nize predstavuje jednotlivé kroky nutné k jeho
realizaci. Vstupni signdl je nejprve filtrovan pasmovou propusti nastavenou na roz-
sah hodnot 10 - 21 Hz, coz odpovida hodnotam, v némz se nachazi maximum vykonu
komplexu QRS. Filtrovany signél je nasledné umocnén druhou mocninou, coz ma za
nasledek prevedeni vsech slozek signdlu do kladnych hodnot a zvyraznéni vyskytu
QRS komplexu. Na takto zvyraznény signal je aplikovan filtr typu dolni propust o

hodnoté 3 Hz pro vyhlazeni signalu. Nakonec se jako rozhodovaci pravidlo vyuzije
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stanovena minimalni vzdalenost s minimalni velikosti peaku, kdy miize dochazet k

detekei dalstho extrému.

PASMOVA UMOCNENI FILTR TYPU ROZHODOVACT

NACTENI SIGNALU FILTROVANEHO DOLNI PRAVIDLO

PROPUST SIGNALU (p PROPUST

Obr. 3.1: Blokové schéma ukéazky detekce QRS komplexu.

Prilozené obrazky predstavuji vyslednou realizaci postupu préace vyse popsaného
QRS detektoru. Konecnd detekce extrému je pak vyobrazena na obrazku [3.3
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Obr. 3.2: Dokumentace postupu realizace QRS detektoru (signal ¢. 2 1000:2000 n).
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Obr. 3.3: Vysledna detekce vrcholit R vin (signél ¢. 2 1000:2000 n).

3.1.2 PPG

Zpracovani PPG signalu je zalozeno pouze na implementaci pasmové propusti na
detekci maxim a pripadnych minim, pokud jsou stézejni pro danou metodu. Hodnota
pasmové propusti byla pro tento tucel nastavena na 0,5 a 15 Hz. Ukézka realizované
detekce vrcholu pulsni kiivky je na obrézku [3.4]
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Obr. 3.4: Ukazka detekce vrcholi pulsni kiivky (signal ¢. 42 1:2000 n).
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3.2 Interpolace kubickym splajnem

Aby byla zarucena spojita realizace dechové krivky, ktera vznika prichodem nameé-
fenych bodi, vyuzivame k tomu interpolac¢nich polynomii. Nejcastéji se setkavame se
splajnem 3. fadu, tzv. kubickym splajnem. Kubicky splajn je funkce, které vyuziva

pro konstrukci interpola¢niho splajnu kubické polynomy na kazdém subintervalu:

Si(z) = a; + bi(z — x;) + ¢;(x — xi)2 +di(z — xi)g,x €< Ty, Tit1) (3.1)

kde a;, b;, ¢;, d; jsou koeficienty splajnu, S(x) je funkce splajnu
Dany interval je rozdéleny na podintervaly, v nichz se konstruuji kubické po-
lynomy, které pak umoznuji slozit hladkou, na sebe navazujici kubickou krivku.

Jenotlivé kubické spliny se pak déli podle okrajovych podminek [I7].

3.3 Hodnoceni uspésnosti algoritmu

Hodnoceni vystupni odvozené dechové ktivky je odvozeno od stfedni priamérné
chyby stanovené dechové frekvence od referencni dechové frekvence. Pro databazi
BIDMC, ktera je v této praci vyuzivana, je hodnota MEA urc¢ovana podle vzorce
vytvofeného autory préce [16]. Z databaze je autory vyfazeno 25 minufl] z celko-
vych 414 minut zdznami, u kterych se hodnotitelé lisili pii stanovovani dechové
frekvence o vice nez 2 cykly/min. Referenéni hodnoty dechové frekvence pro kazdy
zdznam jsou pak tvoreny prumérnymi hodnotami DF obou hodnotiteli v celkovych
389 (414-25) minutach zaznamu [16].

Stredni priimérna chyba odhadu DF je pak vyjadiena vzorcem, kde M je pocet
signalu dané databaze, v nasem pripadé celkem 53 signali, N je pocet minutovych
tseki zahrnujici 25 min vytazenych tseku. tedy N = 8, R(m, n) pfedstavuje hodnoty
odvozené dechové frekvence a hodnoty referenéni dechové frekvence jsou vyjadiené
Ryef(m,n), kde |R(m,n) — R,ef(m,n)| = 0, pokud se experti lisili o vice nez dva

dechové cykly /min.

1 M N
MAE = TN % > > |R(m,n) — Ryep(m,n)| (3.2)

m=1n=1
Pro tyto ucely byl vedoucim této diplomové prace poskytnut skript s funkei K2.m,
ktery vSechny vybrané signaly rozdéli na 8 minutovych tuseki, které posléze vstupuji

do vytvorené funkce obsahujici algoritmus pro danou metodu. Ve vysledku se ziska

Vyfazené minuty u konkrétnich signali - 9. signal 6. min; 10. signal 5. a 8. min; 11. signal 7.
min; 13 signal 1. min; 15. signal 7. a 8. min; 19. signal 3.,5., a 6. min; 26. signal 1. min; 27. signal
8. min; 34. signal 2.min; 38. signal 8. min; 40. signél 2., 3., 5. a 6. min; 46. signél 1., 2., 3. a 4. min;

48. signdal 1. a 8. min; 53. signdl 1. min.
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8 hodnot dechové frekvence pro kazdy signal, ktery se pak nasledné porovnava s

refenénimi hodnotami dechové frekvence.

3.4 Realizace metody zalozené na modulaci vychylky

extrému v signalech

EKG SIGNAL

Z hlediska EKG signalu je tato metoda zalozena na vypoctu celkové amplitudy
komplexu QRS, velikosti vychylky mezi maximem - vlnou R, a miminem -vlnou S.
Je to tedy metoda vyuzivajici amplitudovych respira¢nich modulaci. Na vybrany
nacteny signdl je nejprve nutné aplikovat navrhnuty QRS detektor (popsany v pre-
deslé kapitole), ¢imz je ziskdna hodnota maxima a umoznuje uréit i hodnotu mi-
nima. Z téchto dvou bodt poté lze dopocitat celkovou hodnotu vychylky komplexu
QRS. Tyto hodnoty zanesené na ¢asovou osu jsou nasledné interpolovany kubickym
splajnem. Interpolace kubickym splajnem zaruci vysledny hladky pribéh tvaru nove
ziskané dechové kiivky. Takto ziskana dechova kiivka je pak filtrovana FIR filtrem
v rozsahu fyziologickych hodnot DF 0,1 - 0,6 Hz. Blokové schéma umisténi nize

popisuje pritbéh uvedeného algoritmu.

N . . RS DETEKTOR/ NALEZENI ERENI
NACTENT SIGNALU Q ZMERENI ROZKMITU
PASMOVA PROPUST MAXIMA A MINIMA VYCHYLEK

ZISK DECHOVE FILTRACE FIR FILTREM KUBICKA SPLAIN
KRIVKY V ROZMEZI 0,1 - 0,6 Hz INTERPOLACE

Obr. 3.5: Blokové schéma metody EDR.

Obrézek znazornuje prubéh interpolace hodnot kubickym splajnem komple-
mentovany ze ziskanych velikosti vychylek v signdlu EKG. Druhy obrazek pak
dava do porovnani dechovou krivky ziskanou odhadem ze signalu EKG s priloze-
nou odpovidajici dechovou kiivkou. Pro tyto ukazky byl zvolen EKG signal ¢. 42 v

rozsahu 1000:8500 n, odpovidajici jedné minuté sniméani.
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Obr. 3.6: Ukdazaka vstupniho EKG signélu (signal ¢. 42 1000-8500 n).
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Obr. 3.7: Interpolace kubickym spajnem hodnot vychylek komplexu QRS (signél ¢.
42 1000-8500 n).

PPG SIGNAL

Pro realizaci odhadu dechové krivky ze signdlu PPG je postup obdobny. Detekuji
se maxima a minima pulsni ktivky po aplikaci pAsmové propusti s meznimi frekven-
cemi 0,5 - 15 Hz, poté je ziskana velikost vychylky, ktera taktéz podléhé interpolaci

kubickym splinem a tim je mozné vyobrazit pribéh dechové kiivky. Postup ziskani

35



‘Odvozena dechova kfivka ze signalu EKG
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Obr. 3.8: Vystupni dechova kiivka EDR ziskand metodou zaloZzenou na modulaci

vychylky extrémi v porovnani s origindlni dechovou kiivkou (signdl ¢. 42 1000-8500

n).
dechové dechové frekvence je graficky znazornén obrazky [3.9] [3.10] [3.11]

Vstupni signal &. 42
T

25 -

05

0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000
[n]

Obr. 3.9: Ukézka vstupniho PPG signalu (signal ¢. 42 1000-8500 n).

Vysledné porovnani odvozenych krivek z EKG a PPG s referencni dechovou

kiivkou pro signal ¢. 42.
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Kubicka splajn interpolace
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Obr. 3.10: Interpolace kubickym spajnem hodnot vychylek pulsni kiivky (signal ¢.
42 1000-8500 n).
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Obr. 3.11: Vystupni dechova krivky ziskana metodou zaloZenou na modulaci vy-
chylky extrémi ze signdlu PPG v porovnéni s originalni dechovou kiivkou (signal ¢.
42 1000-8500 n).
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Odvozena dechova kfivka ze signalu EKG
T

Odvozena dechova kivka ze signalu PPG

Obr. 3.12: Porovnani odvozenych dechovych ktivek z EKG a PPG signalu metodou
zalozenou na modulaci vychylky extrémii v porovnani s referenéni dechovou krivkou
(signél ¢. 42 1000-8500 n).

3.4.1 Vyhodnoceni metody

K vyhodnoceni tspésnosti metody zalozené na modulaci extrémt v EKG a PPG
signalech bylo celkové vyuzito pét dechovych krfivek. Krom pfimo odvozenych EDR
a dechovych kiivek z PPG byla provedena pro kazdou tuto kiivku jeji autokore-
lace a jejich vzajemna korelace. Vysledna dechova frekvence pak byla odvozovana z
medidni diferenci extrému téchto ktivek, vzajemnou fuzi EDR a dechové kiivky z
PPG, fuzi autokorelaci, fuzi s korelaci, a nakonec fuzi vsech kiivek dohromady. V
tabulcd3.1] jsou zaznamendny ziskané hodnoty MAE odvozené pro vSech 53 signélt
v porovnéni s referenénimi hodnotami ziskanymi od obou hodnotitel.

Ze ziskanych vysledki je patrné, ze nejlepsi hodnoty jsme dosahli u metody vza-
jemné korelace pfimo odvozenych dechovych krivek, kdy hodnota MAE byla 1,36
cykli/minutu. Déle si lze povsimnout, ze metoda byla vyraznéji presnéjsi pro od-
had DF ze signaltt EKG, a to v obou ptipadech. Z hlediska autokorelace je zajimavy
drobny narust zaznamenany u PPG signalu. Velmi podobnych odchylek je pak do-
sazeno vsemi typy fize s korelaci.

Obrézel3.13| zobrazuje graf prumérnych absolutnich odchylek ziskanych korelaci
pro vsech 53 signali. Boxplot podavajici presnéjsi informace o jednotlivych signalech
v rdmci odchylky od referencniho signélu je pak na obrazku [3.14] V boxplotu je pro
kazdy signal vyobrazena max a min odchylka, hodnota medianu a 1. s 3. kvartilem.
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Tab. 3.1: Tabulka ziskanych hodnot stfednich absolutnich odchylek metodou zalo-

zenou na splajnové interpolaci rozmiku extrémi.

ZPUSOB ZISKANI | DF z EKG | DF z PPG | DF z FUZE EKG A PPG
1. dechova krivka 1,54 1,92 1,6
2. autokorelace 1,37 2,04 1,53
3. vzajemna korelace - - 1,36
faze 1.4-3. - - 1,4
faze 2.4-3. - - 1,43
fize 1.4+2.4+3. - - 1,4

MAES &€" Mean Absolute Errors

MAEs [breaths/min]

53 of signal

Obr. 3.13: Grafické znazornéni prumérnych odchylek DF ziskanych fazi vSech péti

dechovych krivek pro metodu zalozenou na na modulaci vychylky extrém.
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Obr. 3.14: Boxplot odchylek poc¢tu cykli/min pro kazdy signal v porovnani s refe-
rencnim. DF je ziskana fazi vSech péti dechovych krivek v ramci metody zalozenou

na modulaci vychylky.
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3.5 Realizace metody zalozené na splajnové interpo-

laci extrému

Dalsi metodou je metoda zalozena na splajnové interpolaci extrémiu signalu pro od-
vozeni dechové ktivky. Je zalozena na splajnové interpolaci extrémi R kmitt v sig-
nalech EKG, nebo vrcholu pulsni krivky v signalech PPG. Pro realizaci je stézejni,
stejné jako v prechozim pripadé, kvalitni detekce extrémt v signalech. V pripadé
EKG signalu vyuzijeme zminovany QRS detektor, u PPG signalu si vystacime s
pasmovou propusti definovanou na 0,5 - 15 Hz. Ziskané hodnoty extrému jsou na-
sledné interpolované do casové osy pomoci kubického splajnu, ¢imz dojde k zisku
respiracni ktivky. Na takto odvozenou krivku je aplikovan FIR filtr typu pasmova
propust s meznimi frekvencemi 0,1 - 0,6 Hz. Z takto vyfiltrované kfivky je nésledné
odectena vysledna dechova frekvence.
Blokové schéma znazornuje prubéh préace této metody.

\
" : . RS DETEKTOR/ :
NACTENI SIGNALU Q ) NALEZENI MAXIM
PASMOVA PROPUST EXTREMU
J
\
ZISK DECHOVE FILTRACE FIR FILTREM KUBICKA SPLAJN
KRIVKY VROZMEZI 0,1 - 0,6 Hz INTERPOLACE
J

Obr. 3.15: Blokové schéma metody zaloZené na splajnové interpolaci extrémi v EKG

a PPG.

Vstupni signal, kubicka splajn interpolace a porovnani odvozené dechové ktivky s
referencni dechovou krivkou pro signal ¢. 6 je zobrazeno pro oba signédly na obrazcich

nize.
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Obr. 3.16: Ukézaka vstupniho EKG signdlu (signal ¢. 6 1-7500 n).
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Obr. 3.17: Vysledna respiracni kiivka odvozena ze signalu PPG metodou zalozenou

na splajnové interpolaci extrému (signdl ¢. 6 1-7500 n).
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Odovzena dechova krivka z EKG signélu
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Obr. 3.18: Vysledna respiracni krivka odvozend ze signadlu EKG metodou zalozenou

na splajnové interpolaci extrému (signél ¢. 6 1-7500 n).
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Obr. 3.19: Ukdzaka vstupniho PPG signalu (signél ¢. 6 1-7500 n).

Vysledné porovnani odvozenych krivek z EKG a PPG s referencni dechovou

k¥ivkou pro signal ¢. 6 v prni minuté snimani.
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Kubicka splajn i
T

Obr. 3.20: Vysledna splajn interpolace extrému pulsni kiivky (signal ¢. 6 1-7500 n).
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Obr. 3.21: Vysledna respiracni kiivka odvozena ze signalu PPG metodou zalozenou
na splajnové interpolaci extrému (signdl ¢. 6 1-7500 n).
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Obr. 3.22: Vysledna respiracni kiivka odvozena ze signdlu PPG metodou zalozenou

na splajnové interpolaci extrému (signél ¢. 6 1-7500 n).

3.5.1 Vysledné hodnoty

Vyhodnoceni tspésnosti metody zalozené na splajnové interpolaci extrémi EKG a
PPG bylo provedeno z péti kiivek odrazejici dechovy signdl. Z ptimo odvozenych
ktivek ze signali EKG a PPG byla provedena jejich autokorelace a poté i vzdjemné
korelace. Dechova frekvence pak byla odvozovana z mediant diferenci extrémi téchto
ktivek, jejich vzajemnou fuzi, fizi autokorelaci, fizemi s korelaci, a nakonec fizi
vSech kiivek dohromady. V tabulcd3.2] jsou zaznamendny ziskané hodnoty MAE
odvozené pro vsech 53 signdlti v porovnani s referenénimi hodnotami ziskanymi od

obou hodnotitel.

Tab. 3.2: Tabulka ziskanych hodnot stfednich absolutnich odchylek metodou zalo-

zenou na splajnové interpolaci rozmiku extrémii.

ZPUSOB ZISKANI | DF z EKG | DF z PPG | DF z FUZE EKG A PPG
1. dechova krivka 1,55 1,98 1,6
2. autokorelace 1,32 2,3 1,61
3. vzajemna korelace - - 1,6
fize 1.+3. - - 1,51
faze 2.43. - - 1,47
faze 1.4-2.4-3. - - 1,44
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7 tabulky ziskanych hodnot stfednich absolutnich odchylek pro tuto metodu
signali, jejich autokorelaci a vzajmnou korelaci, kdy hodnota MAE dosahla veli-
kosti 1,44 cykli/min. I v tomto pfipadé byla metoda presnéjsi pro dechové kiivky
odvozované ze signdlu EKG. Odchylka od hodnot MAEs pro vSechny fize se pak
pohybovala kolem hodnoty 0,17 cykli/min.

Vysledny sloupcovy graf pro vsech 53 signalt odrazejici chybovost dechové frek-
vence ziskéané celkovou fizl 1.42.43. v jednotlivych signdlech je na obrazku [3.23]
Boxplot podavajici presnéjsi informace o jednotlivych signalech v ramci odchylky
od referen¢niho signdlu je pak na obrazku [3.24] V boxplotu je pro kazdy signél
vyobrazena maximalni a minimalni odchylka, hodnota medidnu a prvni s tietim

kvartilem.

MAESs 4€" Mean Absolute Errors
T

MAEs [breaths/min]

53 of signal

Obr. 3.23: Grafické znazornéni primérnych odchylek DF ziskanych fuzi 1.+2.+3.

pro metodu zalozenou na spajnové interpolaci rozkmitt extrém.
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Obr. 3.24: Boxplot odchylek poc¢tu cykli/min pro kazdy signal v porovnani s refe-
renénim. DF je ziskana celkovou fizi 1.42.4-3. v rdmci metody zalozené na splajnové

interpolaci rozkmitu extréma.
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3.6 Realizace metody zalozené na kolisani driftu pro
odhad dechové krivky

Dalsi navrhovand metoda vychazi z kolisani zakladni isolinie (driftu), ktera je jed-
nou ze zakladnich respira¢nich modulaci postihujici jak signal EKG, tak i PPG a
charakterizuje samotny priibéh dechové krivky.

Realizace této metody vynika svoji jednoduchosti. Zakladem metody je spravny
odhad frekvencéni meze pro ziskdni samotného driftu, ktery se pohybuje mezi hod-
notami 0,4 - 0,5 Hz. Pro ziskdni pribéhu kolisani driftu je vyuzito filtru typu dolni
propusti s mezni frekvenci 0,45 Hz. Detekci maxim z takto vykreslené kiivky se
nasledné ziskala hodnota dechové frekvence pro dany signal.

Blokové schéma, dil¢i vykresleni pribéhu driftu z obou signalu a porovnani vy-
lednych odvozenych krivek s kiivkou dechovou je zobrazeno nize. Pro vykresleni byl

pouzit vzorek ¢. 2 v rozsahu 1 - 7500 n.

o ) FILTR TYPU ZISK
NACTENI SIGNALU . DETKCE MAXIM -
DOLN{ PROPUST DECHOVE KRIVKY

Obr. 3.25: Blokové schéma metody zalozené na kolisani nulové isolinie.
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Obr. 3.26: Ukazaka vstupniho EKG signdlu (signal ¢. 20 1-7500 n).
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Obr. 3.27: Pribéh kolisani nulové isolinie ziskané z EKG zaznamu s vyzancenymi

maximy (signal ¢. 20 1-7500 n).
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Obr. 3.28: Ukazaka vstupniho PPG signalu (signdl ¢. 20 1-7500 n).

Posledni obrazek znarornuje pribéh obou odvozenych dechovych kiivek v porov-

nani s referencni dechovou kfivkou pro prvni minutu signalu ¢. 20.
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Odvozena dechova kiivka z PPG signalu
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Obr. 3.29: Pribéh kolisani nulové isolinie ziskané z PPG zdznamu s vyznacenymi

maximy (signal ¢. 20 1-7500 n).
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Obr. 3.30: Vysledné dechové kiivky zalozené na kolisani nulové isolinie v porovnani

s ptislusnou dechovou krivkou (signél ¢. 20 1-7500 n).

3.6.1 Vysledné hodnoty

K vyhodnoceni tispésnosti metody zalozené na kolisani driftu v EKG a PPG sig-
nalech bylo celkové vyuzito pét odvozenych dechovych krivek. Vysledné hodnoty
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dechové frekvence byly zaznamenavany z mediant diferenci extrémi, v tomto pri-
padé extrému driftti. Dale byla provedena autokorelace obou odvozenych respirac-
nich ktivek, a také jejich vzajemna korelace. Nakonec byly provedeny vzajemné fize
driftt, autokorelaci v kombinaci s korelaci. V tabuled3.3] jsou zaznamenany hodnoty
stfednich absolutnich odchylek DF, kterych touto metodou bylo dosazeno.

Tab. 3.3: Tabulka ziskanych hodnot strednich absolutnich odchylek metodou odvo-

zenou ze signalu driftu.

ZPUSOB ZiSKANI | DF z EKG | DF z PPG | DF z FUZE EKG A PPG
1. drift 1,52 0,99 1,15
2. autokorelace 1,36 1 1,07
3. vzajemna korelace - - 0,91
faze 1.+3. - - 1
fize 2.+3. - - 0,95
faze 1.4+2.43. - - 0,96

Navzdory své jednoduchosti tato metoda poskytuje skoro az o polovinu lepsi
vysledky, nez které jsme ziskali metodou prvni a druhé. V Sesti pripadech je velikosti
MAE mensi nebo rovna hodnoté 1 cyklus/min, z toho ve dvou pripadech mé na tom
podil odhad DF z PPG signalu a ve zbylych ptipadech mé na tom sviij podil korelace
drifti signala. Uplné nejlepsiho vysledku se doséhlo pii vzéjemné korelaci, kdy MAE
nabyla velikosti 0,91 cykli/min, obrazek .

Vysledny sloupcovy graf pro vSech 53 signali odrazejici chybovost v jednotlivych
signalech je na obrazku [3.31] Boxplot podavajici presnéjsi informace o jednotlivych
signalech v rdmci odchylky od referen¢niho signalu je pak na obrazku [3.32] V bo-
xplotu je pro kazdy signal vyobrazena maximéalni a minimalni odchylka, hodnota

medidnu a prvni s tfetim kvartilem.

51



5 MAESs &€" Mean Absolute Errors
T T T T T

MAES [breaths/min]
o

0 10 20 30 40 50 60
53 of signal

Obr. 3.31: Grafické znazornéni primérnych odchylek DF ziskané korelaci drifti EKG
a PPG.
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Obr. 3.32: Boxplot odchylek poc¢tu cykli/min pro kazdy signal v porovnani s refe-
rencnim. Hodnoty DF jsou ziskdny korelaci drifti EKG a PPG.
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3.7 Realizace metody zalozené na DWT

Dalsi realizovanou metodou je diskrétni vinkova transformace. Klicové pro tuto me-
todu je vhodny vybér mateiské vinky, od které se bude transformace odvijet. V
ramci této metody byla zvolena vinka db9, stupen rozkladu byl stanoven na zakladé
vzorkovaci frekvence na devaty. Na vstupni signdl byla tedy aplikovana DWT, které
dany signal rozlozila na stanovenych 9 drovni rozkladu. V nasledujicim kroku doslo
k rekonstrukci vsech trovni ¢D koeficienti (obr. a , ze kterych pak byla
vybrana uroven rozkladu poskytujici informaci o respira¢nich modulaci, pti fvz =
125 Hz se jedna o osmy stupen rozkaldu odpovidajici frekvenénimu pasmu 0,24 -
0,48 Hz . Z vybrané trovné poté byla odvozovana vysledna dechova ktivka a zni
urcena DF na zdkladé detekci maxim signdlu. Vysledny EDR signal je zobrazen na
obrazku [3.35 a dechovy signédl z PPG na obrazku (3.3

Postup zisku dechovych ktivek je zobrazen blokovym schématem.33

URCENI VHODNE i
s . APLIKACE METODY ZISK DECHOVE
NACTENI SIGNALU UROVNE ROZKLADU
DWT . KRIVKY
Z ¢D KOEFICIENTU

Obr. 3.33: Blokové schéma odhadu dechové kiivky metodou DW'T.
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Obr. 3.34: Ukazka rozkladu EKG signélu pomoci metody DWT (sig. ¢. 2 1-3000 n).
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06 Odvozena dechova kfivka z EKG signalu
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Obr. 3.35: Porovnani dechové kiivky odvozené metodou DWT z EKG s referenc¢ni
dechovou kiivkou (signdl ¢. 2 1-3000 n).
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Obr. 3.36: Ukézka rozkladu PPG signalu pomoci metody DWT (signdl ¢. 2 1-3000
n).
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04 Odvozena dechova kfivka z PPG signalu
g T T

Obr. 3.37: Porovnani dechové kiivky odvozené metodou DWT z PPG signalu s re-

ferenéni dechovou kiivkou (signal ¢. 2 1-3000 n).

Porovnéni ziskanych dechovych krivek metodou DW'T ze signalu EKG a PPG s
referen¢ni dechovou ktivkou odpovidajici signalu ¢. 2 v prvni minuté snimani obr.
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Obr. 3.38: Porovnani dechoveyh kfivek odvozenych metodou DWT z EKG a PPG

signali s referencni dechovou krivkou (signal ¢. 2 1-3000 n).
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3.7.1 Vysledné hodnoty

K vyhodnoceni tspésnosti metody zalozené na diskrétni vinkové transformaci bylo
vyuzito pét dechovych ktivek. Ze ziskanych dechovych kiivek se provedla dale jejich
autokorelace a vzajemna korelace. Dechova frekvence byla ziskdna z mediant dife-
renci extrému téchto kiivek, fuzi EDR a PFR, fuzi autokorela¢nich krivek, flizemi s
korelaci, a nakonec ftzi vsech kiivek dohromady. V tabulce jsou zaznamenany
ziskanych hodnot MAE vsech 53 signalt v porovnani s referenénimi hodnotami zis-

kanymi od obou hodnotiteli.

Tab. 3.4: Tabulka ziskanych hodnot stfednich absolutnich odchylek metodou DWT.

ZPUSOB ZiSKANI | DF z EKG | DF z PPG | DF z FUZE EKG A PPG
1. dwt 1,56 1,33 1,35
2. autokorelace 1,39 1,37 1,27
3. vzajemna korelace - - 1,25
fize 1.43. - - 1,27
faze 2.43. - - 1,22
fize 1.4+2.+3. - - 1,24

7 tabulkovych vysledk je patrné, ze nejnizsi chybovosti je dosazeno fizi autoko-
relacnich kiivek a kiivky vzajemné korelace. Zde hodnota MAE je 1,22 cykly /min.
Vysledky odvozené z fuze kiivek EKG a PPG se pak v péti pripadech pohybuji
kolem primérné hodnoty MAE 1,25 cykly/min. Metoda DWT pak byla presnéjsi
pro dechové frekvence odvozené z kiivek PPG signalu, v ramci autokorelace jsou ale
vysledky velmi podobné.

Vysledny sloupcovy graf udévajici prehled chybovosti pro jednotlivé signaly je
zobrazen na obrazku nize. Boxplot podavajici presnéjsi informace o jednotli-
vych signdlech v rdmci odchylky od referen¢niho signdlu je pak na obrazku [3.40] V
boxplotu je pro kazdy signal vyobrazena maximalni a minimalni odchylka, hodnota

medidanu a prvni s tretim kvartilem.
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Obr. 3.39: Grafické znazornéni primérnych odchylek DF ziskané korelaci drifti EKG
a PPG.
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Obr. 3.40: Boxplot odchylek poc¢tu cykli/min pro kazdy signal v porovnani s refe-

rencnim. Hodnoty jsou ziskany v ramci metody DW'T fazi 2.4-3..
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3.8 Realizace metody zalozené na empirické modalni
dekompozici EMD

Posledni realizovanou metodou je metoda zalozena na empirické modalni dekompo-
zici, ktera vstupni signal rozklada na vlastni vnitini modalni funkce IMF do doby,
dokud neni dosazeno predepsané podminky ukoncujici rozklad, ¢imz dojde ke vzniku
rezidua, zbytku signalu dale se nerozkladajicitho. EMD pracuje obdobnym zptisobem
jako v predeslé kapitole vinkova transformace, ale s rozdilem, Ze zde neni potieba
k analyze aplikace materské vinky. Zakladni funkce jsou tedy extrahovany primo z

dat. Pribéh algoritmu je zobrazen blokovym schématem.

FILTRACE EKG
SIGNALU

__

EMPIRICKA
NACTENI SIGNALU MODALNI
DEKOMPOZICE

VYBER IMF OBSAHUJICT
RESPIRACNI MODULACE

ZISK DECHOVE FILTRACE FIR FILTREM

KRIVKY V ROZMEZI 0.1 - 0,6 Hz

Obr. 3.41: Blokové schéma empirické modalni dekompozice

V prvni fazi algoritmu jsou ve vstupnich datech hledana vsechna lokalni ma-
xima a minima, ze kterych je nasledné vytvorena pomoci kubické splajn interpolace
oboustrannd obalka ohranicujici signal. Musi zde platit podminka, Ze pocet maxim
v signdle je vétsi nez 5. Z vytvorenych obalek je vypocitan jejich primér, ktery je
pak odecten od piivodniho signalu - v dalsich iteracich se jedna o signal ziskany v
predchozi iteraci. Aby takto doslo k vytvoreni nové IMF musi byt vypocitana smeé-
rodatna odchylka, ktera musi spliovat predem stanovenou podminku, kdy SD<0,3.
Pokud nedojde ke splnéni probéhne dalsi iterace a proces se opakuje. Po splnéni
podminky tento signédl pak povazujeme za vlastni modalni funkci. Tato nové vytvo-
rend IMF je odectena od ptvodniho signéalu, rezidudlni signal vstupuje nasledné do
nového cyklu a cely proces se opakuje. Dekompozice je ukoncena za splnéni pod-
minky, kdy v rezidudlnim signalu neni nalezeno vic jak pét extrému. Pét extrému
je zvoleno z duvodu, Ze nejnizsi hodnota DF v databézi dosahuje 6 cykl/min. Podle

stupné rozkladu dojde nasledné k souctu dvou vlastnich modalnich funkei, které v
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sobé nesou informaci tykajici se dechové frekvence. Tato hranice je pak zvlast na-
stavena pro EKG a PPG signal. Takto ziskany signdl je poté filtrovan FIR filtrem,
pasmovou propusti, v rozsahu 0,1 - 0,6 Hz, ktery je odrazem fyziologickych hodnot
dechové frekvence v rozmezi 6 - 36 dechii/min [14]. Z vysledné dechové kiivky je pak
pomoci matlabovské funkce findpeaks urcen pocet extrémi, tedy vysledna dechova

frekvence.

EKG SIGNAL

Pro snizeni robustnosti metody je na vstupni signal aplikovan QRS detektor, kterym
dojde k vyhlazeni signalu, tim i urychleni dekompozice a zpfesnéni metody. Obrazek
znézortiuje rozklad vstupniho nevyfiltrovaného EKG signalu a obrazek [3.43] pak
pro porovnani signal vyfiltrovany pred vstupem do EMD.
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Obr. 3.42: Ukézka rozkladu vstupniho nevyfiltrovaného EKG signalu na nékolik
vlastnich modalnich funkei pomoci metody EMD (signdl ¢. 18 1-7500 n).
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Obr. 3.43: Ukazka rozkladu signdlu EKG na nékolik vlastnich modalnich funkeci,
ktery byl pfed vstupem do EMD vyfiltrovan (signal ¢. 18 1-7500 n).

Vysledna odvozena dechova kfivka metodou EMD
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Obr. 3.44: Porovnani dechové kiivky odvozené metodou EMD, dechové kiivky vy-

slédné po filtraci pasmovym filtrem s refernéni dechovou kiivkou (signal ¢. 18 1-7500

n).

PPG SIGNAL

PPG signal pred vstupem do empirické modalni kompozice na rozdil od EKG signédlu

neni potieba filtrovat, takze tento filtrovaci krok je preskocen.
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Obr. 3.45: Ukazka rozkladu vstupniho PPG signdlu na nékolik vlastnich modélnich
funkei pomoci metody EMD (signél ¢. 20 1-7500 n).
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Obr. 3.46: Porovnani dechové kiivky odvozené metodou EMD s refernéni dechovou
kiivkou (signdl ¢. 20 1-7500 n).

3.8.1 Vysledné hodnoty

Vyhodnoceni tspésnosti bylo jako v predchozich pripadech také provadéno z péti
krivek odrazejici dechovy signal. Z ptimo odvozenych dechovych kiivek byla pro-
vedena jejich autokorelace a poté i vzajemna korelace. DF je ziskdana z mediant
diferenci extrémi téchto péti krivek s naslednou fuzi primo dovozenych kiivek ze
signali EKG a PPG, fazi autokorelac¢nich ktivek, fizemi s korelaci a na zavér fuzi
vsech ktivek dohromady. Ziskané vysledky hodnot MAEs pro vSech 53 signalt v

porovnani s referenénimi hodnotami od obou hodnotitel jsou v tabulce
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Tab. 3.5: Tabulka ziskanych hodnot stfednich absolutnich odchylek metodou odvo-

zenou ze signalu driftu.

ZPUSOB ZiSKANI | DF z EKG | DF z PPG | DF z FUZE EKG A PPG
1. EMD 1,74 1,61 1,48
2. autokorelace 1,95 1,6 1,57
3. vzajemna korelace - - 1,62
fize 1.43. - - 1,4
fize 2.43. - - 1,47
fize 1.4+2.4+3. - - 1,36

Nejlepsich vysledki je dosazeno u celkové fuze vsech péti kiivek, kdy vysledna
hodnota nabyva 1,36 cyklim /min. P¥i porovnéni hodnot odvozenych od EKG a PPG

signalu bylo dosazeno mensi odchylky pro PPG signal v obou pripadech, dechového

signalu z PPG i jeho autokorelace. Vzajemnou fuzi obou signala se pak vysledna

hodnota taktéz v obou ptipadech v porovnani s obéma signaly zlepsila. Fuzemi

zahrnujici vysledek vzajemné korelace pak bylo dosazeno jesté mensi chybovosti,

stejné jako v predchozich metodéch.
Obrézek pak znazornuje vysledny sloupcovy graf pro vsech 53 signalii. Nej-
vétsi odchylka je zaznamenana u signalu ¢. 5. Boxplot s presnéjsimi informacemi o

jednotlivych signalech v ramci odchylky od referencniho signédlu je pak na obrazku
V boxplotu je pro kazdy signal vyobrazena maximéalni a minimdlni odchylka,

hodnota medidanu a prvni s tfetim kvartilem.

MAEs &€" Mean Absolute Errors

MAES [breaths/min]

53 of signal

Obr. 3.47: Grafické znazornéni priumérnych odchylek DF ziskané fuzi vsech péti

odvozenych krivek.
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Obr. 3.48: Boxplot odchylek poc¢tu cykli/min pro kazdy signal v porovnani s refe-
rencnim. Hodnoty jsou ziskany v ramci celkové fuze vsech péti odvozenych kiivek z
metody EMD.
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4 \Vysledné porovnani ziskanych hodnot

V tabulcd4. 1] jsou dany dohromady vSechny dosazené hodnoty MAEs odvozenych de-
chovych frekvenci ziskanych z vyse popsanych metod odhadu pro zavérecné srovnani.
Legenda k tabulce - pro kazdou metodu odhadu jsou vypsany jeji ziskané hodnoty
pro jednotlivé druhy odvozenych dechovych krivek s jejich fizemi. Pod ¢islem 1 je
zapsana hodnota MAE odvozena od EDR signélu, ¢. 2 reprezentuje dechovy signal
odvozeny z PPG, ¢. 3 je visledkem fize odvozenyrch signélt z bodu 1 a 2. Cislo 4 je
hodnota ziskana z autokorelace signalu EDR, ¢. 5 autokorelace dechového signalu z
PPG, ¢. 6 je vysledkem fuze téchto dvou krivek, ¢. 7 je vysledkem korelaci signéali
EDR a PDR. Cisla od 8 -10 jsou vyjadienim vysledki fize, kdy ¢. 8 je fazi EDR,
dechového signalu z PPG a korelace, ¢. 9 fuzuje autokorela¢ni kiivky a korelace a ¢.

10 je vysledkem fize vSech metod.

Tab. 4.1: Tabulka zahrnujici vysledky MAEs vSech vyuzitych metod rozdélenych

podle zavérecného druhu ziskavani DF.

Vyuzita metoda 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
modulace vychylky | 1,54 192 1,6 | 1,37 2,04 153|136 | 14 | 143 ] 14
interpolace extrémua | 1,55 1,98 16 |1,32 23 161 | 1,6 | 1,51 | 1,47 | 1,44

drift 1,52 099 1,513 1 1077091 1 |0,95]0,96
DWT 1,56 1,33 1,35 1,39 1,37 1,27 | 1,25 | 1,27 1,22 | 1,24
EMD 1,74 161 1481195 1,6 1,7 ]162| 14 | 1,47 | 1,36

svv s

odchylek bylo ziskano metodou vychazejici z respiracni modulace, kolisani driftu,
a to ve vSech provedenych typech méreni. Zaroven je to jedind metoda, u které je
dosazeno vysledki MAE pod hranici 1 cyklus/minutu. Pro tuto metodu je stézejni
nastaveni vhodné frekvenéni meze pro dolnopropustni filtr, kterym ziskame samotny
kolisajici drift, tedy dechovou ktivku. Frekvencéni rozsah pro stanoveni driftu se po-
hybuje mezi hodnotami DP s fm mezi 0,4 - 0,5 Hz. Experimentéalné byla tedy hledana
nejrelevantnéjsi hodnota, kterou se nakonec stal primér obou hodnot. Pro predstavu
pri nastaveni DP s fm = 0,5 Hz byla pro PPG signal ziskdna hodnota MAE 1,33
cykli/min, pricemz doslo k nadmérnéjsimu detekovéani falesnych peakt, pro DP s
fm = 0,4 Hz hodnota MAE se zvysila o néco méné - na 1,06 cykli/min, kdy v
tomto pripadé se chybovost projevila v detekeci mensiho poctu peakti vyplyvajici z
potlaceni uziteénych casti signalu. Experimentalné bylo také vyzkouseno v hodno-
tici funkci algoritmu pro celkovou fuzi 1.42.+3. potlaceni signalta ¢. 5 a 27, které
se svymi hodnotami DF nachéazeji v "nefyziologickém rozmezi'a lze je s nadsazkou

zafadit do anomalii, a byl spustén novy prepocet hodnot MAEs. Vysledna hodnota
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se pak zastavila na chybovosti 0,72 cykli/min, ziskany sloupcovy graf MAE je pro

ukazku zobrazen na obrazku [4.1] .

MAES 4€" Mean Absolute Errors
T

MAES [breaths/min]

53 of signal

Obr. 4.1: Grafické znédzornéni primeérnych odchylek DF ziskanych celkovou fuzi

1+.2+3. s potlacdenim signdli ¢. 5 a 27

Podle vyslednych hodnot MAEs byla druhou nejpresnéjsi metodou diskrétni vin-
kova transformace rozkladajici vstupni signal podle zvolené materské vinky do pre-
dem nastavenych stupnii rozkladu. Zasadni je tedy vybér vhodné matetrské vinky.
Uzitecna sitka pasma nesouci informaci o respira¢nich modulacich byla odvozena z
osmé trovni rozkladu, tedy v ¢D8. Sfika pasma v tomto stupni rozkadu je 0,24 - 0,48
Hz a zarucuje detekei dechové frekvence od 12 cykli/min. Nejnizsich hodnot MAE
jsme dosdhli vzajemnou korelaci vyplyvajici ze pifimo odvozenych signali EKG a
PPG a vsemi druhy fiuze, kdy se vyslednd hodnota pohybovala od nejnizsich 1,22
do 1,27 cykli/minutu. Jelikoz se v databazi objevuji velikosti dechovych frekvenci
mensich nez 12 cykli/min, které spadaji do vyssi Grovné rozkladu, byl realizovan
pokus v ramci algoritmu o prechod v téchto pripadech na vyssi iroven rozkladu, na
vinku ¢D9 na zakladé analyzy koeficientti cA a cD podle clanku [I1]. Autofi voli za
nejrelevantnéjsi charakteristiku vztah mezi poctem vrcholi ¢D9/cA8 a ¢D10/cA9.
Pro tuto praci doslo k pozménéni na ¢D8/cA7 a ¢D9/cAS, ale bez tizeného vy-
sledku. Vyslednd hodnota MAE doséhla velikosti 3,83 cykli/min pro PPG signal,
viz obrazek [4.2]

Metoda EMD svymi ziskanymi hodnotami MAEs obsadila v tabulce [£.1] pomy-

slné treti misto. Nejlepsich hodnot MAE je dosazeno celkovou fuzi, kdy hodnota
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MAEs a€" Mean Absolute Errors
T

MAEs [breaths/min]

0 10 20 30 40 50 60
53 of signal

Obr. 4.2: Grafické zndzornéni prumérnych odchylek DF ziskanych na zaklade DWT

s realizovanym prechodem mezi 8. a 9. vlnkou fzi vsech péti odvozenych ktivek.

MAE nabyva 1,36 cykli/minutu. Pro tuto metodu je klicové nalezeni frekvencéniho
pasma odpovidajici respira¢nim modulacim daného signalu. Z vysledné tirovné roz-
kladu jsou pak IMF nesouci informace o respirac¢nich signalech secteny a je z nich
urcovana vysledna DF. Vstupni signal EKG byl pred vstupem do cyklu EMD vyfil-
trovan, aby se snizila jeji vypocetni naroc¢nost. I pfes to, nevyhodou této metody je
jejl robustnost a casova naroc¢nost pro vypocet, kdy tato ¢asova narocnost je jesté
vice umocnéna provadénymi fizemi. Tento subjektivni poznatek se tyka predevsim
vypoctu hodnot pro vétsi mnozstvi dat, jako je v této praci pro dany datovy soubor.

Velmi podobnych hodnot odchylek MAE se dosahlo metodami vyzadujicimi po-
uziti detektoru komplexu QRS v signdlech EKG nebo pasmovou filtraci pro zisk
extrému v signélech PPG. Pro prvnich pét hodnot v tabulce [I.1] se jedné o hodnoty
s minimalnim rozdilem, ve zbylych hodnotach pak o trochu lépe vysly vysledky zis-
kanych metodou zalozenou na modulaci vychylky extrémii. V téchto metodach je
stézejni spravnd detekce R vIn/vrcholt pulsnich kfivek a nastaveni vhodné délky
impulsnich charakteristik, ze kterych pak vyplyva strmost amplitudovych spekter.
Spravnym nastavenim lze tak predejit falesnych detekei v signalech.

Metoda vychézejici z respiracni sinusové arytmie projevujici se jako FM respi-
racni modulace, nebyla realizovana z divodu jejich velkych nepresnosti pii odhadu
respiracni krivky. Tato volba byla i doporucena vedoucim prace. Problémem této
metody je, ze spolehlivost odhadu je zavisla na véku a zdravi pacienta. Pro zdravé
a mladé pacienty bude tato metoda fungovat o mnoho lépe, nez u strasich a nemoc-

nych pacientii. Jelikoz pouzivana databéza je tvorena zaznamy pacient nachazejich
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se v krickém stavu, nebyla jeji realizace viibec provedena, ale v teorecké c¢asti zu-
stala zahrnuta z divodu velkého mnozstvi algoritmi, které z RSA vychéazeji, napt.
setkdvame se s ni v multiparametrickych odhadech.

V tvodni kapitole do algoritmt pro odhad dechové kiivky [2] jsou podle ¢lanku
[14] metody vychazejici z odectu dechové kiivky z EKG signédlu obecné povazovany
za spolehlivéjsi oproti dechovym krivkam odvozenych z PPG signalii. Z dosazenych
vysledktl v préaci to ale uplné neni vypovidajici. Lepsich vysledkt je dosazeno pfti
aplikaci prvnich dvou metod a ve zbylych tirech pripadech vyslo podle hodnot MAE
lépe odvozeni z PPG signdlu. Pro zménu ale u hodnot ziskanych na zakladé EKG
signalu je zaznamenan jejich mensi rozptyl, kdy se vysledna hodnota MAE pohybo-
vala v priaméru kolem 1,54 cykly/min (v pripadé autokorelace 1,34 cykly/min) pro
prvni ¢tyfi metody, u metody EMD se jednalo o 1,74 resp. 1,95 cykli/min. U PPG
signali jsou hodnoty rozptyleny v rozmezi od 0,99 - 1,98 resp. 1 - 2,3 cykly/min. Z
tohoto hlediska jde krasné z vysledku v tabulce vidét, jakou dtlezitou roli hraje
korelace, ¢i fze obou signalii. Celkové lze na zakladé vysledkii souhlasit s tim, ze
implementovanim fize je dosazeno viditelné lepsich vysledkii.

Ze vsech sloupcovych grafu vyjadrujici ziskané hodnoty MAEs je uz vsech me-
tod dosazeno nejvétsi odchylky DF u signalu ¢. 5. Dechova frekvence toho signélu je
priumérné 6,2 cykli/minutu, coz je hluboko pod hranici primérné fyziologické hod-
noty uvadéné kolem 12 cykli/min. Problémem je sitka frekvencniho pasma, kterd
se pohybuje na samotné hranici filtrovatelnosti. Ve vétsiné publikaci se setkame s
nastavovanim zavére¢ného filtrovani dechové ktivky pomoci FIR filtri na hodnoty
0,1 - 0,6 Hz odpovidajicim 6 - 36 cyklim/min. Odvozeny takovyto dechovy signdl
nelze nijak vice vyfiltrovat/uhladit, tak aby zéroven nedoslo ke zhorseni vysledku pro
zbytek databaze obsahujici DF ve fyziologickych hodnotach. Sebemensi odchylky v
oblasti nerespiracnich frekvenci se tak ve vysledné kiivce projevi a zptisobi falesnou
detekei peaku. Pro ilustraci tohoto problému je pfilozen obrazek (4.3 kde odhad

dechové kiivky vychazi z kolisani driftu (tfeti metoda v této praci).
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Obr. 4.3: Ukazka falesné detekce peakii pro signal ¢ 5, kde jsou dechové kiivky

odvozeny na zakladé kolisani driftu. Ukazka na prvni minuté zdznamu 1 - 7500 n

4.1 Porovnani s vysledky jinych autori

Posledni c¢asti prace je porovnani dosazenych vysledki s vysledky od jinych au-
toru pracujici s danou databazi a shodném zptisobu vyhodnocovani vysledki jejich
metod, tedy vyuzitim hodnoty MAE. Vlivem pusobicim na srovnani vysledku je
rizny pristup ziskavani signalu a také odlisny pristup ve vyhodnocovani tspésnosti.
Vsechny hodnoty MAE jsou ziskané z dechové frekvence respiracni kivky odvozené
od PPG signali.

Pimentel M.A.F. a kol.

Pimentel M.A.F. a kol. publikovali v roce 2018 ¢lanek, ve kterém shrnuji vysledky
ziskané na databazi BIDMC metodou robustniho odhadu ze signdli z pulsnich oxy-
metri. Navrhovany algoritmus je zalozen na fizi odhadt dechovych ktivek odvoze-
nych z respiracnich modulaci pomoci odpovidajicich spekter, ktera jsou vypocitana
pomoci autoregresnich AR modela rtznych rada s vybérem dominantni frekvence
vysledného spektra jako frekvence dychéni. Dechové frekvence byly manualné anoto-
vany dvéma vyzkumnymi asistenty nezavisle, kdy obé sady anotaci pak byly vyuzity
k vypoctu referencénich hodnot. Pro vyhodnocovani byla vyuzita okna o dalce 32 s a

64 s a zachovana byla pouze ta, u nichz byla shoda mezi odhady od obou hodnotiteli
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mensi nez 2 cykly/min. Autofi této prace celkem vyradili 6 % signalid, coz odpovida
25 minutam z celkovych 414 minut. Jako referenc¢ni signal, na jehoz zakladé prova-
déli hodnoceni, pouzili primérnou hodnotu DF od obou hodnoticich. V této praci
pak autori dosahli pomoci aplikace datovych oken o délce 64 s hodnotu MAE 2,7
cykl/min [16].

Autori této publikace porovnavaji své vysledky s diive navrhnutymi ¢tyrmi meto-
dami, které byly jimi implementovany na datovou sadu BIDM. U vsech téchto metod
byly odhady dechovych frekvenci ziskany pouze pro platna okna jejich vytvorenym
SQI. Vysledky téchto metod jsou pro zajimavost také nize uvedeny.

Nilsson a kol.

Tato metoda navrzena Nilssonem a kol. v roce 2000 vychazi z aplikace pasmové pro-
pusti Butterworthova filtru s meznimi frekvencemi pasma 0,1 - 0,3 odpovidajicim 6
- 18 cyklim/min. Jednotlivé dechy pak byly ptivodné detekovany manudlné z vyfil-
trovaného signalu. Tato metoda vychazi z vyhodnocovani MAE z jedné respirac¢ni
modulace, konkrétné z modulace vyplyvajici z kolisani driftu. Vyslednd hodnota
MAE pro 64 s okno pomoci SQI je 4,6 cykli/min [16].

Shelley a kol.

Dalsi metoda pracujici pouze s jednou respiracni modulaci je metoda navrzena
Shelleym a kol. v roce 2016. Signdl PPG je analyzovan short - time Fourierovou
transformaci pomoci pohyblivého Hannova okna o délce 82 s. Maximalni frekvence
identifikovana ve spektrech v rozsahu vérohodnych frekvenci odpovida vysledné de-

chové frekvenci. Dosazend hodnota MAE pro 64 s okno je rovna 2,3 cyklim /min [16].

Fleming a kol.

Z auto-regresivniho AR modelovani vychazi metoda navrhovana Flemingem a kol. z
roku 2007. Respirac¢ni signal je extrahovan pouzitim nizkoprichodového nebo pasmo-
vého filtru v rozmezi respiracnich frekvenci (0,08 - 0,7 Hz) v signdlech EKG a PPG.
Pély generované AR modelem odpovidaji rezonan¢nim frekvencim, kde je frekvence
urcena thlem polu. Dechovy pdl je identifikovan jako pol s nejvétsi velikosti v ramci
vérohodného rozsahu respiracnich frekvenci. Hodnota MAE pro tuto hodnotu v 64
s okné je 5,5 cykli/min [16].

Karlen a kol.

Karlen a kol. v roce 2013 publikovali ¢lanek vyuzivajici pro odhad dechové frekvence

tTi respiracné indukované variace pomoci tzv. prirtustkové slucovaci segmentace. Na-
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vrhovana metoda analyzuje frekvencéni obsah kazdé respiracné vyvolané variace po-
moci rychlé Fourierovy transformace. Soucasti je i podminka zahrnujici nevytvareni
odhadu DF, pokud bude smérodatnéd odchylka tfech odhadi vétsi nez 4 cykly /min.
V pripadé, kdy budou smérodatné odchylky podobné dojde k vytvoreni vysledného
odhadu. Dechova frekvence je pak ziskana zprimérovanim vsech tii odhadti. V zavis-
losti na dané podmince doslo v databazi v kazdém zaznamu k odstranéni v prameéru
60 % oken, protoze metoda je aplikovatelnd pouze pro signaly neobsahujici artefakty.
Vyslednda MAE se pak rovnala v 64 s okné hodnoté 5,7 cyklia/min [16].

Bian D. a kol.

Bian D. a kol. ve svém clanku z roku 2020 aplikuji na databazi metodu SmartQua-
lityFusion a metodu hlubokého uceni. Metoda SmartQualityFusion je klasickou me-
todou odhadu dechové frekvence zahrnujici fizi odhadt z vice respiracnich signélu,
konkrétné z respirac¢nich signali odvozenych ze trech respiracnich modulaci. Vy-
sledna hodnota respiracni frekvence je vypocitana jako vazeny priumér ze vSech tii
respiracnich signali. V této praci nedochazi k odstranovani zadného ze zaznami.
Kazdy dechovy cyklus je ruéné anotovan dvéma hodnotiteli a obé sady anotaci jsou
pak pouzity k vypoctu referencnich hodnot DF'. Ziskana hodnota MAE metody SQF
odpovidé 2,6 cyklim/min [I§].

Chandel V. a kol.

Chandel V. a kol. publikovali v roce 2020 ¢lanek, ve kterém prezentuji vysledky ro-
bustniho odhadu dechové frekvence v redlném case z PPG signalu ziskaného pomoci
chytrych zafizenich. Zpracovani metody je zprostredkovano analyzou tiech modulac-
nich signala PP spolu s kauzalnim signalem filtrovanym FIR filtrem s dolni propusti.
V kazdém ze signdlu je kazdy detekovany bod (pulsni vrchol i zlab) validovan z hle-
diska casové konzistence. Vystupem je 8 signali, které jsou zfizované pro vznik
dechové krivky. Pro vyhodnoceni vlivu ¢asové validace na dechovém signalu je vyu-
zito datového souboru BIDMC, ze kterého bylo odstranéno 34 % zaznamu. Vyslednd
hodnota MAE se pohybovala kolem hodnoty 2 cykli/min (pfesna hodnota neni pro
databédzi uvedena) [19].
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Zavér
Tato diplomova prace pojednava o problematice odhadu dechového signalu ze signéli
hojné vyuzivanych, a to EKG a PPG.

V teoretické casti prace je nastinéna problematika obou kfivek, EKG a PPG,
jak zisku, tak i struéného popisu. Déle je zde zminén vliv dychani na prubéh obou
signalu, popsany jsou 3 modulace, diky kterym je mozna realizace odhadu dechové
krivky. Posledni ¢ast pojednava o samotnych moznych algoritmech a pribéhu ziska-
vani. Algoritmy jsou déleny do dvou skupin na "Metody zalozené na filtru"a "Metody
zalozené na vlastnostech signalu'. K obéma skupinam je pak popsano par metod,
které vychézeji z dané skupiny.

Prakticka cast prace je zalozena na realizaci jak metod zalozenych na vlastnos-
tech signdlu, tak i metod zaloZenych na filtru. Je zde podrobnéji popsdn postup
ziskdvani pres detekci QRS komplexu/ vrcholu pulsni kiivky, vysvétleni kubické
spline interpolace, az po samotné metody, které jsou pro prehlednost doplnény blo-
kovym schématem. Celkem bylo realizovano 5 metod - metoda zalozend na modulaci
vychylky extrému v signalech, metoda zalozena na splajnové interpolaci extréma,
metoda zalozenad na kolisani driftu pro odhad dechové krivky, metoda vychazejici
z diskrétni vinkové transformace a metoda zalozend na empirické modalni dekom-
pozici. Pro vSechny metody bylo vygenerovano celkem 5 kiivek, ze kterych byla
urcovana vysledna dechova frekvence. Pro zptesnéni vyslednych hodnot byly expe-
rimentalné zkouseny faze. Z vysledki ziskanych na zakladné primérné absolutni
odchylky poskytuje nejlepsi vysledky metoda zalozend na kolisani nulové isolinie,
kde absolutné nejnizsi hodnota MAE je ziskana vzdajemnou korelaci odvozenych de-
chovych kiivek a dosdhla hodnoty 0,91 cykly/min. V zdvéru praktické ¢asti jsou
vsechny ziskané vysledky jednotlivych metod slouceny do jedné spole¢né tabulky a
je k nim napséna kratks diskuse. Uplné posledni kapitolkou je vypis vysledki od

jinych autort pracujici s touto databazi.

71



Literatura

[1]

CHARLTON, P. H. et al. Breathing Rate Estimation From the FElectrocardio-
gram and Photoplethysmogram: A Review. IEEE Reviews in Biomedical Engi-
neering [online]. 2018, 11, 2-20. ISSN 1941-1189. doi:10.1109. Dostupné z url:
<https://ieeexplore.ieee.org/document/8081839>

HELFENBEIN, Eric, Reza FIROOZABADI, Simon CHIEN, Eric CARLSON
a Saeed BABAEIZADEH. Development of three methods for extracting respi-
ration from the surface ECG: A review. Journal of Electrocardiology [online].
2014, 47(6), 819-825 [cit. 2020-12-02]. ISSN 0022-0736. Dostupné z doi:
<https://doi.org/10.1016/j.jelectrocard.2014.07.020>

TROJAN, Stanislav a kolektiv Lékarskd fyziologie. 4. Praha: Grada, 2003.
ISBN ISBN 80-247-0512-5.

SATIJA, Udit; RAMKUMAR, Barathram; MANIKANDAN, M. Sabarimalai.
A Review of Signal Processing Techniques for Electrocardiogram Signal Quality
Assessment. IEEE Reviews in Biomedical Engineering [online]. 2018, 11, 36-52.
ISSN 1941-1189. d0i:10.1109. Dostupné z url:
<https://ieeexplore.ieee.org/document/8304761>

SHARMA, Hemat a K.K. SHARMA. ECG-derived respiration using Hermite
expansion.. Biomedical Signal Processing and Control [online]. 2018, 39, 312-
326 [cit. 2020-12-02]. ISSN 1746-8094. Dostupné z doi:
<https://doi.org/10.1016/j.bbe.2018.11.001>

SHARMA, Hemant. Heart rate extraction from PPG signals using variational
mode decomposition. Biocybernetics and Biomedical Engineering [online]. 2019,
39(1), 75-86 [cit. 2020-12-02]. ISSN 1941-1189. Dostupné z doi:
<https://doi.org/10.1016/j.jelectrocard.2014.07.020>

ALLEN, John. Photoplethysmography and its application in clinical physiolo-
gical measurement. Physiological Measurement [online]. 2007, 28(3), R1-39[cit.
2020-12-02]. Dostupné z doi:

<10.1088/0967-3334/28/3/R01>

ARLEN, W., S. RAMAN, J.M. ANSERMINO a G.A. DUMONT. Waveform
Analysis to Estimate Respiratory Rate. Secondary Analysis of Electronic Health
Records. Springer, Cham [online]. 2016, [cit. 2021-02-24]. Dostupné z doi:
<10.1007/978-3-319-43742-2 26>

72


https://ieeexplore.ieee.org/document/8081839
https://doi.org/10.1016/j.jelectrocard.2014.07.020
https://ieeexplore.ieee.org/document/8304761
https://doi.org/10.1016/j.bbe.2018.11.001
https://doi.org/10.1016/j.jelectrocard.2014.07.020
10.1088/0967-3334/28/3/R01
10.1007/978-3-319-43742-2_26

[9]

[10]

[11]

[15]

[16]

ARLEN, W., S. RAMAN, J M. ANSERMINO a G.A. DUMONT. Multipa-
rameter Respiratory Rate FEstimation From the Photoplethysmogram. 1IEEE
Transactions on Biomedical Engineering [online]. 2013, 60(7), 1946-1953 [cit.
2021-02-24]. Dostupné z doi:

<10.1109/TBME.2013.2246160>

LABATE, Domenico, F. LA FORESTA, G. OCCHIUTO, F.C. MORABITO,
A. LAY-EKUAKILLE a P. VERGALLO. Empirical Mode Decomposition vs.
Wavelet Decomposition for the Extraction of Respiratory Signal From Single-
Channel ECG: A Comparison. IEEE Sensors Journal [online]. 2013, 13(7), 2666-
2674 [cit. 2020-12-07]. Dostupné z doi:

<10.1109/JSEN.2013.2257742>

ESPIRITU SANTO, A. E. a C. CARBAJAL. Respiration rate extraction from
ECG signal via discrete wavelet transform. 2010 2nd Circuits and Systems for
Medical and Environmental Applications Workshop (CASME) [online|. , 1-4
[cit. 2021-02-22]. Dostupné z doi:

<10.1109/CASME.2010.5706679.>

BEJCEK, Michal a Jiti FRANC. Hilbert Huangova transformace. Business et
IT [online]. 2015(1), 68-79 [cit. 2021-01-03]. Dostupné z url:
<http://bit.fsv.cvut.cz/issues/01-15/full_01-15_06.pdf>

GARDE, A., W. Karlen, P. Dehkordi, J. Ansermino, G. Dumont. Empirical
mode decomposition for respiratory and heart rate estimation from the pho-
toplethysmogram. Computing in Cardiology 2013 [online|. 2013, 799-802 [cit.
2021-02-24]. Dostupné z url:
<http://https://ieeexplore.ieee.org/document/6713498>

ORPHANIDOU, Christina. Derivation of respiration rate from ambulatory
ECG and PPG using Ensemble Empirical Mode Decomposition: Comparison
and fusion. Computers in Biology and Medicine [online]. 2017, 81, 45-54 [cit.
2021-02-24]. Dostupné z doi:

<10.1016/j.compbiomed.2016.12.005>

GOLDBERG, A., L. LAMARAL, L. GLASS a J. HAUSDORFF et al. Physi-
oBank, PhysioToolkit, and PhysioNet: Components of a new research resource
for complex physiologic signals. Circulation [Online]. 101 (23), pp. €215-220
[cit. 2021-01-04].

PIMENTEL, M. A. F. et al. Toward a Robust Estimation of Respiratory Rate

From Pulse Ozimeters. IEEE Transactions on Biomedical Engineering [online].

73


10.1109/TBME.2013.2246160
10.1109/JSEN.2013.2257742
10.1109/CASME.2010.5706679.
http://bit.fsv.cvut.cz/issues/01-15/full_01-15_06.pdf
http://https://ieeexplore.ieee.org/document/6713498
10.1016/j.compbiomed.2016.12.005

[17]

[18]

[19]

2017, 64(8), 1914-1923 [cit. 2021-01-04]. Dostupné z doi:
<do0i:10.1109/TBME.2016.2613124>

KULICKA, Jiti. VYUKA ZAKLADNICH NUMERICKYCH ALGORITMU V
MATLABU ~ APROXIMACE KUBICKYMI SPLAJNY. [online]. In: . [cit.
2021-01-04]. Dostupné z url:
<https://www2.humusoft.cz/www/papers/tcb10/063_kulicka.pdf>

BIAN, D., et al. Respiratory Rate Estimation using PPG: A Deep Learning
Approach. Ann. Int. Conf. IEEE, Eng. and Biol. Soc., July 2020, 5948-5952
[cit. 2021-05-10]. Dostupné z doi:

<10.1109/EMBC44109.2020.9176231>

CHANDEL, V., et al. Real-Time Robust Estimation of Breathing Rate from
PPG Using Commercial-Grade Smart Devices: Demo Abstract. Proceedings of
the 18th Conference on Embedded Networked Sensor Systems, SenSys "20, Vir-
tual Event, Japan, 2020, 633-634 [cit. 2021-05-10]. Dostupné z doi:
<doi.org/10.1145/3384419.3430458->

Citace obrazku

ATKIELSKI Anthony Schematic diagram of normal sinus rhythm for a human
heart as seen on ECG (with Czech labels). [online]. In: . 2009 [cit. 2020-12-02].
Dostupné z url:
<https://commons.wikimedia.org/wiki/File:ECG-PQRST%2Bpopis.svg>

Advances in Photopletysmography Signal Analysis for Biomedical Applications.
ResearchGate|online].[cit. 2020-12-02]. Dostupné z url:
<https://www.researchgate.net/figure/PPG-signal-analysis_fig3_
325675749>

74


doi:10.1109/TBME.2016.2613124
https://www2.humusoft.cz/www/papers/tcb10/063_kulicka.pdf
10.1109/EMBC44109.2020.9176231
doi.org/10.1145/3384419.3430458
https://commons.wikimedia.org/wiki/File:ECG-PQRST%2Bpopis.svg
https://www.researchgate.net/figure/PPG-signal-analysis_fig3_325675749
https://www.researchgate.net/figure/PPG-signal-analysis_fig3_325675749

Seznam symboli, veli¢in a zkratek

Seznam zkratek:
AM Amplitudova modulace (Amplitude Modulation)
BW Kolisani izolinie (Baseline Wander)
cA Aproximacni koeficienty (Approximation Coefficient)
cD Detailni koeficienty (Detail Coefficients)
CT Vypocetni tomografie (Computed Tomography)
DWT Diskrétni vlnokova transformace (Discrete Wavelet Transform)
FM Frekvenéni modulace (Frequency Modulation)
IHR Okamzita srdecni frekvence (Instantaneous Heart Rate)
IMF Vlastni modalni funkce (Intrinsic Mode Function)
EDR Odvozend dechova kiivka z EKG (ECG - derived respiration)
EKG Elektrokardiogram
EMD Empirickd modalni dekompozice (Empirical Mode Decomposition)
EEMD Ensemble Empirical Mode Decomposition
MAE Stfedni priumérna chyba (Mean Absolute Error)
MRI Magneticka rezonance (Magnetic Resonance Imaging)
PPG Fotopletysmogram (Photoplethysmogram)
RSA Respiracni sinusova arytmie (Respiratory Sinus Arrythmie)

VLF Nizkofrekvencni slozky (Very Low Frequencies)
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