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KATEDRA APLIKOVANÉ ELEKTRONIKY A
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Abstrakt

Tato diplomová práce je rozdělena na tři hlavńı části. Prvńı část práce je věnována

teoretickému popisu variability tepové frekvence. Jsou zde probrány použ́ıvané metody

měřeńı EKG a nejčastěǰśı typy rušeńı, vyskytuj́ıćı se v signálech EKG. Poté je uveden

význam analýzy HRV, zd̊urazněny kroky nutné ke zpracováńı signálu EKG pro analýzu

HRV a jsou zde uvedeny metody analýzy HRV v oblasti časové a oblasti frekvenčńı.

Ćılem této práce je vytvořeńı systému pro měřeńı, záznam a zpracováńı signálu

EKG se zaměřeńım na analýzu HRV. Systém se skládá ze tř́ı hlavńıch část́ı: analogová

část, č́ıslicová část, aplikace pro PC. Popis tohoto systému je uveden ve druhé části této

práce. Třet́ı část práce je zaměřena na testováńı navrženého měřićıho systému. V rámci

testováńı jsou např. porovnány kapacitńı senzory, určené pro bezkontaktńı sńımáńı signálu

EKG s klasickými pasivńı elektrodami nebo jsou ověřeny alternativńı možnosti źıskáváńı

dat pro analýzu HRV. Daľśı testy jsou zaměřeny na aplikaci určenou pro analýzu HRV.

V závěru práce je provedeno shrnut́ı dosažených výsledk̊u.

Kĺıčová slova

Aktivńı senzory, bezdrátový přenos, detekce QRS, EKG, elektrokardiografie, ex-

trasystoly, FFT, HRV, kapacitńı senzory, korekce artefakt̊u, Pan–Tompkins, variabilita

tepové frekvence
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Abstract

Houzar, Josef. Heart rate variability signal processing [Variabilita tepové frekvence - zpra-

cováńı signálu]. Pilsen, 2020. Master thesis (in Czech). University of West Bohemia. Fa-

culty of Electrical Engineering. Department of Applied Electronics and Telecommunicati-

ons. Supervisor: Milan Štork

This diploma thesis is divided into three main parts. The first part of the thesis

is devoted to a theoretical description of heart rate variability. The methods of ECG

measurement and the most common types of interference occurring in ECG signals are

discussed. Then the importance of HRV analysis is emphasized as well as the steps ne-

cessary to process the ECG signal for HRV analysis and the methods of HRV analysis in

the time domain and frequency domain are presented.

The aim of this thesis is to create a system for measuring, recording and processing

the ECG signal with a focus on HRV analysis. The system consists of three main parts:

analog part, digital part, PC application. A description of this system is given in the second

part of this work. The third part of this thesis is focused on testing the proposed measuring

system. For example, the capacitive sensors designed for non-contact sensing of the ECG

signal with conventional passive electrodes are compared, or alternative data acquisition

options for HRV analysis are verified. Further tests are focused on the application intended

for HRV analysis. The last part summarizes the achieved results.

Keywords

Active electrodes, artifacts correction, capacitance electrodes, ECG, electrocardi-

ography, extrasystole, FFT, heart rate variability, HRV, Pan–Tompkins, QRS detection,

wireless
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1. Úvod 1

2. Elektrokardiografie 3

2.1. Srdce . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3

2.2. Elektrokardiogram . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 4
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2.3.3. Holterovská monitorace EKG . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
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4.1. Analogová část, 1. verze . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28
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5.3.1. Měřeńı pomoćı akcelerometru . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 46
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5.3.4.2. Zátěžové měřeńı . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54
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ACCEL . . . . . . . . . . . . . Akcelerometr.

ADC . . . . . . . . . . . . . . . . Analogově digitálńı převodńık.

AHA . . . . . . . . . . . . . . . . Americká kardiologická asociace.
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COM . . . . . . . . . . . . . . . Hardwarové rozhrańı sériového portu.
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MA . . . . . . . . . . . . . . . . . MATLAB.

MCU . . . . . . . . . . . . . . . Mikroprocesor.

n.u. . . . . . . . . . . . . . . . . . Normalizovaná jednotka.
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PLF . . . . . . . . . . . . . . . . . Výkon v pásmu LF [ms2].
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TINN . . . . . . . . . . . . . . Velikost základny trojúhelńıka źıskaného interpolaćı histogramu
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1. Úvod

V této práci je pojednáno o elektrokardiografii se zaměřeńım na analýzu variability

tepové frekvence (HRV) ze signálu EKG. Hlavńım ćılem práce je návrh systému pro

měřeńı a záznam signálu EKG s možnost́ı následné analýzy HRV. Existuje velké množstv́ı

komerčńıch zař́ızeńı, která jsou určena ke sńımáńı a vyhodnocováńı signálu EKG, např. [1],

[2], [3] nebo zař́ızeńı určená ke sńımáńı, popř. záznamu signálu EKG, vytvořená v rámci

jiných závěrečných praćı [4], [5], dále existuj́ı profesionálńı aplikace určené pro analýzu

HRV, např. [6], popř. aplikace vzniklé v rámci jiných závěrečných praćı [7]. Motivaćı

pro tuto práci byl fakt, že žádná z nalezených praćı se nezabývá návrhem nebo realizaćı

kompletńıho systému pro záznam signálu EKG i analýzu HRV.

Vzhledem k tomu, že na téma elektrokardiografie i variability tepové frekvence

bylo zpracováno již mnoho praćı, bylo při tvorbě této práce možné využ́ıt vědomost́ı

a poznatk̊u jiných autor̊u (např. [8], [9] – činnost srdce, [10] – srdečńı choroby a jejich

projevy v signálu EKG, [11] – filtrace signálu EKG, [12], [13] – detekce QRS komplex̊u, [14]

– metody analýzy HRV aj.) a vytvořit teoretickou část (kapitola 2), která je směrována

od źıskáńı signálu EKG přes kroky, které jsou nutné k provedeńı analýzy HRV, až po

metody analýzy HRV v oblasti časové a frekvenčńı.

Na základě poznatk̊u z teoretické části je v praktické části (kapitola 4) popisován

návrh měřićıho systému, sestávaj́ıćıho z analogové části, č́ıslicové části a dvou aplikaćı pro

PC. Analogové části jsou realizovány dvě, prvńı je vlastńıho návrhu, druhá verze obsahuje

integrovaný obvod AD8232, který je př́ımo určen pro sńımáńı signálu EKG. Č́ıslicová část

obsahuje vývojovou desku NUCLEO–F303K8 s mikroprocesorem STM32F303K8, který

digitalizuje vhodně upravený signál z analogové části. K mikroprocesoru je připojen dále i

bezdrátový modul, d́ıky kterému je možné přenášet signál EKG i na větš́ı vzdálenosti, a ak-

celerometr, který je možné využ́ıt např. pro kompenzaci rušeńı v signálu EKG, zp̊usobené

pohyby pacienta. Aplikace pro PC, vytvořené v prostřed́ı C# a MATLAB, umožňuj́ı ko-

munikaci mikroprocesoru s PC, analýzu HRV a výpočet hlavńıch HRV parametr̊u v oblasti

časové i frekvenčńı.

Značnou část práce tvoř́ı kapitola 5, ve které jsou zpracovány výsledky měřeńı

navrženým systémem i výsledky testováńı systému samotného. V rámci testováńı byly

vyzkoušeny kapacitńı senzory, vhodné pro bezkontaktńı sńımáńı signálu EKG. Byla,

mimo jiné, zkoumána kvalita sńımaného signálu EKG v závislosti na tloušt’ce materiálu

1
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(oblečeńı), přes který je signál sńımán. Signál z aktivńıch senzor̊u byl také porovnán se

signálem z klasických, pasivńıch elektrod a provedeno vyhodnoceńı. V rámci test̊u s ka-

pacitńımi senzory vznikl také př́ıspěvek na konferenci Radioelektronika 2020, který je

uveden v př́ılohách (př́ıloha D.1). Jiné měřeńı spoč́ıvalo v nalezeńı alternativńıch zp̊usob̊u

źıskáváńı dat pro analýzu HRV, např. analýza HRV ze záznamu fonokardiogramu. V

rámci těchto měřeńı vznikl př́ıspěvek na konferenci Applied Electronics 2020 (př́ıloha

E.1). Korektnost analýzy HRV vytvořenou aplikaćı byla ověřena porovnáńım výsledk̊u,

vypočtených vytvořenou aplikaćı s výsledky, vypočtenými profesionálńım analyzátorem

[6]. V neposledńı řadě byl ověřován vliv př́ıtomnosti artefakt̊u, typicky extrasystol, v

signálu EKG na výsledky analýzy HRV.

2



2. Elektrokardiografie

2.1. Srdce

Srdce je vazivově–svalový orgán zajǐst’uj́ıćı cirkulaci krve v těle. Je funkčně rozděleno

na dvě části – pravou a levou. Každá z těchto část́ı srdce tvoř́ı dvoustupňovou pumpu,

sestávaj́ıćı ze śıně a komory. V srdečńı śıni se hromad́ı krev, odkud poté může být rychle

přečerpána do komory, kterou si lze představit jako hlavńı zdroj śıly. Z komory je následně

krev vypuzena ze srdce ven. Do pravé části přitéká krev z celého těla, která je následně

čerpána do plic, kde je okysličována. Levá polovina srdce čerpá okysličenou krev z plic

zpět do těla. Správný směr toku krve obstarávaj́ı čtyři hlavńı ventily – chlopně. Dvě

śıňokomorové chlopně, trikuspidálńı a mitrálńı, kontroluj́ı tok krve ze śıńı do komor. Zbylé

dvě chlopně ř́ıd́ı tok krve z komor, aortálńı chlopeň z levé komory a pulmonárńı chlopeň

z pravé komory. [9] [15] [16]

Aorta

SA uzel

AV uzel

Pravá sí�

Trikuspidální 
chlope�

Pravé Tawarovo 
raménko

Pravá komora Purky�ova
 vlákna

Levá 
komora

Levé
Tawarovo
raménko

His�v
svazek

Mitrální 
chlope�

Levá sí�

Plicní tepna

Obrázek 2.1.: Srdce. Zeleně – převodńı systém srdečńı |Převzato z [8]|

Činnost srdce je ř́ızena skrze převodńı systém srdečńı, což je specializovaná část

srdečńı svalové tkáně, která sdružuje sinoatriálńı (SA) uzel, internodálńı śıňové spoje, atri-

oventrikulárńı (AV) uzel, His̊uv svazek a jeho větveńı na pravé a levé Tawarovo raménko
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Variabilita tepové frekvence Josef Houzar 2020

a systém Purkyňových vláken. Tato část srdce má schopnost generovat elektrické implusy

a rozvádět vzniklé vzruchy v myokardu. Pr̊uchodem elektrického impulsu docháźı v srdci

ke změnám napět́ı, které zp̊usobuj́ı kontrakce jednotlivých část́ı srdce. Viz. obrázek 2.1.

[15] [18]

2.2. Elektrokardiogram

Elektrokardiogramem (EKG) nazýváme grafický záznam nebo zobrazeńı srdečńıch

akčńıch biopotenciál̊u v časovém pr̊uběhu. Křivka EKG je tvořena skupinou kladných a

záporných vln, které se označuj́ı P, Q, R, S, T, U, dle W. Einthovena. Jednotlivé vlny

odpov́ıdaj́ı stav̊um, ve kterých se srdce při své činnosti nacháźı. Na obrázku 2.2 je zobrazen

typický pr̊uběh EKG.

Obrázek 2.2.: Typická křivka EKG |Převzato z [17]|

Vlna P – vlnou P zač́ıná celý srdečńı cyklus. Je projevem depolarizace (kontrakce)

svaloviny śıńı, do kterých se přenesl počátečńı vzruch (elektrický impuls), vytvořený v SA

uzlu (samotný vznik vzruchu v SA uzlu se v EKG nijak neprojev́ı). Prvńı část zachycuje

depolarizaci pravé śıně a druhá část depolarizaci levé śıně. Doba trváńı bývá 110 ms ±
20 ms. Amplituda se pohybuje od 0,05 mV do 0,25 mV.

Interval P–Q – Od začátku vlny P po začátek vlny Q. Reprezentuje čas, který

je potřebný pro pr̊uchod impulsu z SA uzlu přes AV uzel celým převodńım systémem

srdce až k začátku depolarizace svaloviny komor. Během tohoto úseku jsou již kompletně

aktivovány śıně. Interval trvá minimálně 120 ms a maximálně 200 ms.

Vlna Q – je prvńı zápornou vlnou za vlnou P. Označuje začátek komorového kom-

plexu (QRS), zobrazuje pr̊uběh depolarizace mezikomorové přepážky, u které docháźı k

depolarizaci z celého komorového svalstva nejdř́ıve. Délka trváńı je nejvýše 30 ms. Am-

plituda 0–25 % vlny R.

Vlna R – prvńı kladná vlna po vlně P. Vlna R trvá maximálně 100 ms. Amplituda

bývá od 0,5 mV do 4 mV.
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Vlna S – je druhou zápornou vlnou za vlnou P. Trváńı do 50 ms. Amplituda 0 až

0,8 mV.

Vlny Q, R, S – společně tvoř́ı komorový komplex, často označovaný pouze QRS

komplex. Je obrazem depolarizace svalstva komor. Při depolarizaci svalstva komor zároveň

docháźı k repolarizaci śıńı, avšak tento děj neńı z EKG znatelný, jelikož je překryt právě

QRS komplexem, který zač́ıná vlnou Q a konč́ı vlnou S. Normálńı délka trváńı komplexu

je 100 ms ± 20 ms.

Interval S–T – během této doby jsou kompletně aktivovány obě komory.

Vlna T – Vzniká při repolarizaci svalstva komor. Jej́ı výchylka je souhlasná s

výchylkou QRS komplexu. Doba trváńı přibližně 160 ms. Amplituda je většinou v rozmeźı

0,2 mV až 0,8 mV.

Vlna U – je malá kladná vlna následuj́ıćı za vlnou T. Objevuje se pouze u některých

jedinc̊u a jej́ı p̊uvod neńı jasný, může být zp̊usobena opožděnou repolarizaćı některé z

komorových část́ı, popř. repolarizaćı Purkyňových vláken. [10] [12] [15]
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2.3. Metody mě̌reńı EKG

2.3.1. Pohled do historie

Fakt, že srdce pracuje na základě elektrických impuls̊u, je znám přibližně od prvńı

poloviny 19. stolet́ı. Avšak teprve v roce 1887 se podařilo A. D. Wallerovi poprvé za-

znamenat činnost lidského srdce pomoćı páru zinkových elektrod, potažených semǐsem

a navlhčených solankou, umı́stěných na předńı části a zadńı části hrudńıku. [19] Elek-

trody byly připojeny k Lippmanovu kapilárńımu elektrometru a záznam byl proveden na

fotografickou desku pohybuj́ıćı se konstantńı rychlost́ı pomoćı světelného paprsku modu-

lovaného pohybuj́ıćım se rtut’ovým sloupcem. Avšak kapilárńı elektrometr byl vhodný,

vzhledem ke své pomalé odezvě, pouze k demonstrativńım účel̊um. [20] V roce 1895 W.

Einthoven použil k záznamu činnosti srdce již vylepšený kapilárńı elektrometr a vrcholy

v naměřené křivce pojmenoval P, Q, R, S, T. [21] Toto označeńı se ujalo a použ́ıvá se

dodnes. Avšak ani vylepšená verze kapilárńıho elektrometru nebyla dostatečně vhodná.

Situaci výrazně zlepšil Einthoven̊uv vynález strunového galvanometru v 1901. [22] Ukázka

záznamu EKG pomoćı strunového galvanometru je na obrázku 2.3.

Obrázek 2.3.: Záznam EKG provedený W. Einthovenem pomoćı strunového galvanometru

|Převzato z [23]|

V té době Einthoven také specifikoval přesná mı́sta pro přikládáńı 3 elektrod, v

jejichž pomyslném těžǐsti lež́ı srdce, dnes známá jako Einthoven̊uv trojúhelńık. Postu-

pem následuj́ıch let bylo měřeńı srdečńı aktivity zdokonalováno, např. ve 30. letech mi-

nulého stolet́ı F. Wilson vytvořil pomoćı rezistorové śıtě virtuálńı referenčńı bod, č́ımž

bylo umožněno pozorovat změny potenciálu každé elektrody v̊uči jednomu referenčńımu

bodu. Dále následovalo např. zlepšeńı E. Goldbergera, až v roce 1954 AHA standardizo-

vala 12svodový systém, který je použ́ıvaný dodnes. [21]
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2.3.2. 12svodový systém

V klinické praxi je dnes pro záznam EKG využ́ıváno 12 svod̊u. Záznam se provád́ı

na speciálńı milimetrový paṕır s rychlost́ı posuvu paṕıru, v ose x, 25 mm/s nebo 50 mm/s,

př́ıpadně 10 mm/s pro dlouhé záznamy. Jeden milimetr pak odpov́ıdá době 40 ms při 25

mm/s, 20 ms při 50 mm/s nebo 100 ms při 10 mm/s. Před samotným měřeńım je také

kalibrován zisk sńımače tak, aby 10 mm na milimetrovém paṕıru v ose y odpov́ıdalo 1

mV.

Systém sdružuje následuj́ıćı svody [10]:

• 3 bipolárńı končetinové svody – I, II, III (dle Einthovena)

• 3 unipolárńı končetinové svody – aVR, aVL, aVF (dle Goldbergera)

• 6 unipolárńıch hrudńıch svod̊u – V1 – V6 (dle Wilsona)

Bipolárńı končetinové svody tvoř́ı tzv. Einthoven̊uv trojúhelńık. Měřeny jsou rozd́ıly

potenciál̊u vždy mezi dvěma elektrodami:

• I. svod – rozd́ıl potenciál̊u mezi elektrodami na pravé ruce a levé ruce

• II. svod – rozd́ıl potenciál̊u mezi elektrodami na pravé ruce a levé noze

• III. svod – rozd́ıl potenciál̊u mezi elektrodami na levé ruce a levé noze

R L

F

5 k

5 k

aVL

5 k 5 k

F

R L

aVF

F

aVR

LR

5 k

5 k

.

.

.

I.

II. III.

I. I.

III. III.II.
II.

Obrázek 2.4.: Einthoven̊uv trojúhelńık (modře), svody I., II., III., princip vytvořeńı in-

diferentńıch elektrod pomoćı rezistor̊u a výsledné svody aVR, aVL, aVF

|Převzato z [24]|

Einthoven̊uv trojúhelńık je dále doplněn třemi unipolárńımi končetinovými svody,

jejichž zapojeńı navrhl v roce 1942 E. Goldberger. Tyto svody vyjadřuj́ı rozd́ıl potenciál̊u

mezi jednou sńımaćı (explorativńı) elektrodou a jednou indiferentńı elektrodou, tvořenou

spojeńım dvou protilehlých elektrod v̊uči elektrodě sńımaćı (střed dvou sériově zapojených

rezistor̊u o hodnotě 5 kΩ), viz. obrázek 2.4. [24] [25]

Dále je připojeno 6 unipolárńıch hrudńıch svod̊u, které udávaj́ı rozd́ıl potenciál̊u
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mezi daľśımi sńımaćımi elektrodami, umı́stěnými dle obrázku 2.6, a jednou centrálńı (Wil-

sonovo) svorkou, která má nulový potenciál. Tato svorka je vytvořená spojeńım všech tř́ı

končetinových elektrod do jednoho bodu pomoćı rezistor̊u o hodnotě 5 kΩ (obrázek 2.5).

Na svorce je nulové napět́ı, nebot’ plat́ı tzv. Einthoven̊uv zákon, který ř́ıká, že vektorový

součet amplitud všech tř́ı končetinových svod̊u je v každém okamžiku roven nule.

5 k 5 k 5 k

IR
IF IR

Wilsonova

svorka

R L

F

Obrázek 2.5.: Princip vytvořeńı Wilsonovy svorky |Převzato z [24]|

Obrázek 2.6.: Umı́stěńı 6 unipolárńıch hrudńıch elektrod |Převzato z [28]|

Pomoćı 12 uvedených svod̊u lze také přibližně určit elektrickou osu srdečńı. Tato

osa vyznačuje směr vektoru elektrické aktivity ve frontálńı rovině při depolarizaci komor.

O elektrické ose srdečńı pojednává např. [26] nebo [27].

Tento systém měřeńı EKG je použ́ıvaný pouze pro krátké záznamy – několik deśıtek

sekund.

2.3.3. Holterovská monitorace EKG

Holter̊uv monitor, pojmenovaný podle N. Holtera, který jej ve čtyřicátých letech

minulého stolet́ı vyvinul, je určen pro dlouhé záznamy a monitorováńı EKG. Monitorováńı

je prováděno obvykle po dobu 24 nebo 48 hodin, ve vyj́ımečných př́ıpadech může být doba

8
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monitorováńı až 7 dńı. Záznam je prováděn pomoćı speciálńıho registračńıho zař́ızeńı,

které má pacient po dobu monitoringu u sebe.

Pomoćı monitoringu EKG dle Holtera lze odhalit řadu poruch srdečńıho rytmu

– ty prob́ıhaj́ı zpravidla epizodicky a při krátkém záznamu pomoćı klasického 12svo-

dového systému se nemuśı objevit. Součást́ı monitoringu je hodnoceńı nejdeľśıho RR

intervalu (nejdeľśı pauza mezi srdečńımi cykly), přičemž za významnou dobu se považuj́ı,

při normálńım sinusovém rytmu, časy > 2 s, při fibrilaci śıńı je to doba > 3 s. Dále je

také hodnocen počet supraventrikulárńıch a komorových extrasystol, za významý počet

je považován výskyt v́ıce než deseti extrasystol během jedné hodiny. [29] Daľśı výhodou

dlouhého záznamu je možnost analýzy HRV.

Pro Holterovskou monitoraci EKG se využ́ıvá r̊uzný počet svod̊u, v závislosti na

tom, jak přesná je potřeba monitorace. Standardńı počty svod̊u jsou: 3, 7, 12. Na obrázku

2.7 je zobrazeno umı́stěńı elektrod pro 3 a 7 svodový systém. 12svodový systém má

umı́stěńı elektrod stejné jako klasické EKG. [31]

(a) Tř́ısvodový systém (b) Sedmisvodový systém, někdy

označovaný jako Mason-Likar

Obrázek 2.7.: Umı́stěný elektrod při Holterovském měřeńı EKG |Převzato z [31]|

Existuj́ı studie, např. [30], ve kterých je zkoumána výtěžnost této metody měřeńı

EKG. Za výtěžnost považuj́ı autoři shodu symptomů a nálezu arytmie. Autoři provedli

analýzu 7 praćı, ve kterých byly shrnuty výsledky 24 hodinové monitorace EKG dle Hol-

tera u 2651 pacient̊u. Z jejich studie vycháźı výtežnost Holterovské metody na 21 %.

2.3.4. Jednosvodové systémy pro mě̌reńı EKG

V nedávné době se začala objevovat zař́ızeńı umožňuj́ıćı měřeńı EKG jedńım svo-

dem, použ́ıvaj́ıćı 2 nebo 3 elektrody (2 sńımaćı, 1 zemńıćı). Jedná se např. o doplňky k

mobilńım telefon̊um nebo jiná přenosná, samostatná zař́ızeńı. Tato zař́ızeńı jsou určena

předevš́ım pro orientačńı měřeńı EKG, popř́ıpadě k detekci základńıch typ̊u arytmíı.

Jako prvńı př́ıklad lze uvést MyDiagnostick (obrázek 2.8). Toto samostatné zaž́ızeńı

umožňuje záznam EKG po dobu 1 minuty s následným vyhodnoceńım (rozsv́ıceńım

9
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př́ıslušné LED), zda-li u pacienta byla naměřena fibrilace śıńı. Celý záznam EKG je také

možné, pomoćı speciálńıho SW, uložit do PC a prohlédnout. [1] [32]

Obrázek 2.8.: Zař́ızeńı MyDiagnostick umožňuje měřeńı EKG uchopeńım oběma rukama po

dobu 1 minuty |Převzato z [1]|

Dále je možné uvést Kardia Mobile (obrázek 2.9), což je př́ıdavné zař́ızeńı k mo-

bilńım telefon̊um umožňuj́ıćı měřeńı EKG po dobu 30 s až 5 minut s bezdrátovou ko-

munikaćı s mobilńım telefonem. Elektrody se uchoṕı dvěma prsty každé ruky. Aplikace v

mobilńım telefonu následně klasifikuje naměřený pr̊uběh EKG do jedné ze tř́ı kategoríı:

1. normálńı, 2. možný výskyt fibrilace śıńı, 3. nezařazeno. Pokud je podezřeńı na jinou

srdečńı chorobu (jiné arytmie, sinusová tachykardie aj.) je záznam zařazen do kategorie

3.[2] [32] [33]

Obrázek 2.9.: Kardia Mobile – př́ıdavné zař́ızeńı k mobilńımu telefonu umožňuj́ıćı měřeńı EKG

|Převzato z [33]|

Posledńım př́ıkladem mohou být hodinky Apple Watch Series 4 (obrázek 2.10),

které dokáž́ı měřit EKG po dobu 30 s a následně ze źıskaného záznamu vyhodnotit, zda-li

se v pr̊uběhu neobjevila fibrilace śıńı. [3]

Přesnost těchto zař́ızeńı hodnot́ı řada studíı, např. [34] se věnuje nástroji MyDia-

gnostick. Autoři zahrnuli do studie celkem 191 osob (48 % žen), ve věkovém rozmeźı 50–99

let. U 161 osob byla v minulosti zjǐstěna fibrilace śıńı. U všech zúčastněných osob bylo

změřeno EKG pomoćı MyDiagnostick a porovnáno se záznamem poř́ızeným standardńım

12svodovým EKG. Výsledky měřeńı jsou v tabulce 2.1. Do tabulky nebyly zahrnuty osoby

s aktivńım kardiostimulátorem během měřeńı (10 osob).
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Obrázek 2.10.: Hodinky Apple Watch Series 4 s funkćı měřeńı EKG, elektrody jsou na zadńı

straně hodinek |Převzato z [3]|

Tabulka 2.1.: Hodnoceńı fibrilace śıni pomoćı př́ıstroje MyDiagnostick – výsledky testu dle [34]

Fibrilace śıńı

– ANO

Fibrilace śıńı

– NE

Celkem

MyDiagnostick – pozitivńı nález 90 6 96

MyDiagnostick – negativńı nález 6 79 85

Celkem 96 85 181

Jiná studie [35] se věnuje zař́ızeńı Kardia Mobile. Pro studii bylo vybráno cel-

kem 214 osob s pr̊uměrným věkem 64,1 let, z čehož 53,7 % byli muži. Těmto osobám

bylo změřeno EKG pomoćı zař́ızeńı Kardia Mobile a opět byl výsledek porovnán s 12svo-

dovým EKG. Hodnocena byla správnost nálezu fibrilace śıńı a jiných arytmíı. Pomoćı

12svodového EKG byla zjǐstěna fibrilace śıńı u 23 osob. Zař́ızeńı Kardia Mobile správně

detekovalo fibrilaci śıńı u 20 osob a nesprávně u 4 osob, které touto arytmíı netrṕı. U

jiných poruch srdečńıho rytmu (kategorie 3) byla u Kardia Mobile zjǐstěna senzitivita 90

% a specifita 93,5 %.

Jak potrvzuj́ı výše uvedené studie, mohou být jednosvodová zař́ızeńı pro měřeńı

EKG užitečným pomocńıkem v odhalováńı některých arytmíı. Výhodou těchto zař́ızeńı

je možnost měřeńı EKG prakticky kdekoli, avšak někteř́ı odborńıci se v souvislosti s t́ım

obávaj́ı zvýšeného nár̊ustu zdravých pacient̊u v nemocnićıch, kteř́ı se pouze př́ılǐs obávaj́ı

o zdrav́ı svého srdce. [36]

Nutno dodat, že ačkoli málokterá, komerčně dostupná, jednosvodová zař́ızeńı umožňuj́ı

analýzu HRV, jsou i tato zař́ızeńı pro analýzu HRV vhodná, poněvadž pro analýzu HRV

stač́ı pouze správná detekce QRS komplex̊u a následné zpracováńı vhodným SW.

2.4. Rušeńı v signálech EKG

Rušivá napět́ı, znehodnocuj́ıćı signál EKG, lze rozdělit do dvou hlavńıch skupin,

dle š́ı̌rky frekvenčńıho pásma:
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• rušeńı úzkopásmová – pomalé koĺısáńı nulové izolinie, śıt’ový brum 50 Hz, resp. 60

Hz

• rušeńı širokopásmová – myopotenciály, impulsńı, rychlé (skokové) změny nulové

izolinie

Koĺısáńı nulové izolinie bývá zp̊usobeno elektrochemickými ději na rozhrańı elektroda–

pokožka, popř. horš́ım kontaktem elektrod s tělem pacienta, pomalými pohyby pacienta

(do 1,5 Hz), popř́ıpadě dýcháńım (0,12–0,5 Hz). Amplituda tohoto rušeńı může být i 300

mV a t́ım výrazně přesáhnout amplitudu QRS komplex̊u. [37]

Skokové změny nulové izolinie bývaj́ı také zapř́ıčiněny pohyby pacienta (např.

rychlé pohnut́ı paž́ı nebo hlavou atpd.), což na krátkou chv́ıli zp̊usob́ı špatný kontakt

elektrody s tělem pacienta. Projevuje se předevš́ım při vyšetřováńı kojenc̊u nebo zv́ı̌rat.

Frekvenčńı spektrum tohoto typu rušeńı nepřevyšuje 15 Hz. [37]

Rušeńı myopotenciály je v́ıceméně náhodného charakteru a vzniká aktivitou sval-

stva monitorované osoby předevš́ım během zátěžových test̊u, kdy úroveň rušeńı roste se

zátěž́ı. Zasahuje do pásma od 10 Hz do jednotek kHz. [5] [38]

Impulsńı rušeńı vzniká většinou v bĺızkosti silových rozvod̊u nebo zař́ızeńı (při

zaṕınáńı nebo vyṕınáńı atpd.). Tento typ rušeńı nelze účinně potlačit.

Na obrázćıch 2.11, 2.12, 2.13 a 2.14 jsou zobrazeny př́ıklady některých typ̊u rušeńı.
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Obrázek 2.11.: Rušeńı EKG signálu zp̊usobené pomalým koĺısáńım nulové izolinie
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Obrázek 2.12.: Rušeńı EKG signálu zp̊usobené rychlým pohybem pacienta
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Obrázek 2.13.: Impulsńı rušeńı EKG signálu
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Obrázek 2.14.: Rušeńı EKG signálu zp̊usobené śıt’ovým brumem
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3. Variabilita tepové frekvence

Skutečnost, že srdečńı frekvence neńı za fyziologických podmı́nek zcela pravidelná,

je známa řadu let. Tato nepravidelnost však svědč́ı o velké adaptabilitě a pružnosti

kardiovaskulárńıho systému, který se změnami srdečńıho rytmu, a mimo jiné i např.

změnami krevńıho tlaku, snaž́ı zabezpečit stálost vnitřńıho prostřed́ı organismu. Faktor̊u

ovlivňuj́ıćıch srdečńı frekvenci je mnoho, např.: psychická a/nebo fyzická zátež, dýcháńı,

věk, pohlav́ı, genetické dispozice, ale také r̊uzná onemocněńı spojená s kardiovaskulárńım

systémem (infarkt myokardu, ischemická choroba srdečńı, hypertenze), ale i jiná (mrt-

vice, diabetes, alkoholismus, zelený zákal) [39]. Některé z faktor̊u jsou detailněji probrány

v podkapitole 3.1.5. Jako reakce na některou z uvedených situaćı se srdečńı frekvence

zpomaluje nebo zrychluje. [40] Př́ıklad změn srdečńı frekvence je na obrázku 3.1.

845 745 812 732

Obrázek 3.1.: Změny srdečńı frekvence napomáhaj́ı organismu přizp̊usobit se daným

podmı́nkám. Intervaly mezi jednotlivými QRS komplexy jsou v ms |Převzato z [12]|

Vysoká variabilita tepové frekvence ukazuje na adaptabilńı a správně funguj́ıćı or-

ganismus, naopak ńızká variabilita může být chápána jako indikátor spojený s vývojem

řady chorob a měla by vést k detailněǰśı diagnostice. V některých pramenech je na varia-

bilitu srdečńı frekvence pohĺıženo jako na ukazatel, který velmi rychle reaguje na přechod

zdravého organismu v nemocný, např. [41]. [42] [43]

3.1. Analýza HRV

Pomoćı analýzy HRV je možné sledovat aktivitu SA uzlu. Po vzniku impulsu v SA

uzlu je prvńı zaznamenatelná změna v EKG vlna P. Avšak záznam přesného okamžiku

vzniku vlny P je obt́ıžný, jelikož za vlnou P následuje QRS komplex a amplituda vlny R
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bývá daleko větš́ı než amplituda vlny P. Tud́ıž se ve většině př́ıpad̊u detekuje vlna R a měř́ı

se doba mezi dvěma po sobě jdoućımi vlnami R, tj. intervaly RR. T́ımto zjednodušeńım

se však zanáš́ı do měřeńı chyba, zp̊usobená předpokladem neměnné doby intervalu PQ,

resp. PR, která se ve skutečnosti měnit může. Hodnoceńım rozd́ıl̊u analýzy HRV z RR

interval̊u a PP interval̊u se zabývá např. [44]. V této práci však nebyl zjǐstěn zásadńı

rozd́ıl ve výsledćıch analýzy HRV v závislosti na měřeném intervalu.

Metod pro detekci vln R, popř. celých QRS komplex̊u existuje mnoho, nejznáměǰśı

je Pan̊uv–Tompkins̊uv algoritmus, dále také existuj́ı metody založené na vlnkové transfor-

maci popř. detektory využ́ıvaj́ıćı pr̊uchod nulovou hladinou. Metodám pro detekci QRS

komplex̊u se v́ıce věnuje např. [7], [12] nebo [50].

HRV je možné analyzovat v oblasti časové i frekvenčńı.

3.1.1. Zpracováńı signálu EKG pro analýzu HRV

Jelikož signál EKG je slabý a bývá zat́ıžen r̊uznými typy rušeńı (viz. podkapitola

2.4), je nutné signál EKG pro zpracováńı ześılit a rušeńı potlačit. Zesilován je signál

tak, aby byl využit celý rozsah AD převodńıku, kterým je signál digitalizován, resp. aby

amplituda vlny R dosahovala úrovně do 3,3 V nebo 5 V, tj. ześıleńı přibližně o 60 dB.

Frekvenčńı spektrum EKG signálu sahá do 500 Hz, přičemž významná kmitočtová

pásma jsou, dle [11] následuj́ıćı:

• srdečńı rytmus: 0,67–5 Hz (tj. TF = 40–300 min−1)

• vlna P: 0,67–5 Hz

• QRS komplex: 10–50 Hz

• vlna T: 1–7 Hz

• vysokofrekvečńı složky: 100–500 Hz

Pro analýzu HRV je d̊uležitá co nejpřesněǰśı detekce vlny R v EKG signálu a

vyč́ısleńı interval̊u RR. Požadovaná přesnost je většinou 1–2 ms, čehož lze dosáhnout se

vzorkovaćı frekvenćı nejméně 500 Hz, lépe 1 kHz. [45] Propustné kmitočtové pásmo jed-

notlivých EKG monitorovaćıch zař́ızeńı se lǐśı, např. pro přesnou diagnostiku se zachycuje

pásmo od 0,05 Hz do 500 Hz, Holter̊uv monitor využ́ıvá pásmo 0,1–150 Hz. Pro analýzu

HRV postačuje pásmo přibližně od 0,5 Hz do 35 Hz. [11] [46]

Signál EKG bývá zat́ıžen řadou artefakt̊u, které znepřesňuj́ı analýzu. Tyto arte-

fakty lze rozdělit do dvou skupin, dle p̊uvodu vzniku, na artefakty technické a fyziologické.

Mezi technické se řad́ı např. chybně nebo několikanásobně detekované QRS komplexy nebo

nepřesné určeńı časového výskytu vln R. Mezi fyziologické artefakty patř́ı předevš́ım ek-

topické stahy (extrasystoly).

S pojmem artefakt úzce souviśı i pojem normálńı RR intervaly, z nichž se poč́ıtaj́ı
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veškeré HRV parametry. Za normálńı RR interval (NN interval) se považuje RR interval

s odchylkou obvykle do ±15 % od předcházej́ıćıho RR intervalu. Proto je nutné artefakty

(abnormálńı RR intervaly) odstranit, to je však složité a vždy se t́ım zanáš́ı do následné

analýzy chyby. Kritická mı́ra artefakt̊u se lǐśı podle délky záznamu a podle vyhodnoco-

vaných parametr̊u, nicméně všeobecně panuje názor, že procento artefakt̊u by nemělo v

signálu překročit 5 % (některé zdroje uvád́ı i 1 %) [47]. Př́ıklady fyziologických artefakt̊u

jsou na obr. 3.2 a 3.3.

Nejpouž́ıvaněǰśı metody pro odstraněńı artefakt̊u jsou:

• vymazáńı artefaktu (bez náhrady)

• nahrazeńı artefaktu metodou lineárńı, kvadratické nebo kubické interpolace

• nahrazeńı artefaktu metodou nejbližš́ıho souseda

O odstraňováńı artefakt̊u ze signálu EKG a o vlivu odstraněńı artefakt̊u na para-

metry HRV lze nalézt v́ıce informaćı v [48] nebo [49].
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Obrázek 3.2.: Př́ıklad śıňové extrasystoly v signálu EKG. Extrasystoly se nacházej́ı v čase

výrazně bĺı̌ze předcházej́ıćımu QRS komplexu než QRS komplexu následuj́ıćımu
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Obrázek 3.3.: Jiný př́ıklad extrasystoly v signálu EKG

Daľśı významný vliv na přesnost analýzy má nestacionarita HRV signálu. Ta se

projevuje jako pomalé trendy v signálu HRV. Trendy maj́ı za následek např. zkresleńı

spektra HRV signálu v pásmu VLF a LF při analýze ve frekvenčńı oblasti. Metody od-

straňuj́ıćı trend (tzv. detrending) bývaj́ı založeny na polynomiálńı regresy HRV signálu
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Variabilita tepové frekvence Josef Houzar 2020

polynomem prvńıho řádu nebo řádu vyšš́ıho. Po provedeńı regrese jsou tyto dva signály

od sebe odečteny. Regresy je možné provádět jedńım polynomem pro celý signál HRV –

krátké záznamy, nebo v př́ıpadě dlouhých záznamů (např. 24 hodinové) je možná regrese

po částech.

3.1.2. Pan̊uv–Tompkins̊uv algoritmus

J. Pan a W. Tompkins vyvinuly v roce 1985 algoritmus pro detekci QRS komplex̊u

v signálech EKG v reálném čase. Algoritmus zvládl při testováńı na standardńıch 24

hodinových EKG záznamech z MIT-BIH Arrhythmia Database detekovat 99,3 % QRS

komplex̊u. Algoritmus je následuj́ıćı:

• filtrace pásmovou propust́ı

• výpočet derivace

• výpočet kvadrátu

• filtrace pomoćı klouzavého pr̊uměru

• prahováńı

Pásmová propust má za úkol potlačit v signálu pomalé koĺısáńı nulové izolinie a

śıt’ový brum. Propustné pásmo bývá nastaveno na 5–15 Hz, popř. 5–12 Hz.

Derivace zvýrazńı v signálu vysokofrekvenčńı složky (QRS komplex) a potlač́ı

složky ńızkofrekvenčńı (vlny P a T). Původńı přenosová funkce derivátoru je 3.1. Frek-

venčńı a fázová charakteristika derivátoru je zobrazena na obrázku 3.4.

H(z) = (
1

8Ts
) ∗ (−z−2 − 2z−1 + 2z1 + z2) (3.1)

Differenčńı rovnice derivátoru je 3.2:

y(nTs) = (
1

8Ts
) ∗ [−x(nTs − 2Ts)− 2x(nTs − Ts) + 2x(nTs + Ts) + x(nTs + 2Ts)] (3.2)

Daľśım krokem je výpočet kvadrátu signálu bod po bodu, dle rovnice 3.3, č́ımž

se dosáhne daľśıho zvýrazněńı QRS komplex̊u a zároveň dojde k odstraněńı záporných

hodnot v signálu.

y(nTs) = [x(nTs)]
2 (3.3)

Jelikož výstupńı signál z kvadrátoru obsahuje v́ıce vrchol̊u v jednotlivých QRS

komplexech, je signál vyhlazen pomoćı klouzavého pr̊uměru s velikost́ı okna N , kde N

se voĺı podle vzorkovaćı periody Ts tak, aby okno bylo přibližně stejně dlouhé jako doba
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Obrázek 3.4.: Frekvenčńı a fázová charakteristika derivačńıho filtru, použitého v Panově–

Tompkinsově algoritmu pro vzorkovaćı kmitočet 1000 Hz

trváńı standardńıho QRS komplexu, tj. 150 ms. Např́ıklad pro vzorkovaćı periodu 1 ms

(frekvence 1 kHz) vycháźı velikost okna N = 150. Diferenčńı rovnice filtru je 3.4. Na

obrázku 3.5 je zobrazena frekvenčńı a fázová charakteristika použitého filtru.

y(nTs) = (
1

N
) ∗ [x(nTs − (N − 1)Ts) + x(nTs − (N − 2)Ts) + . . .+ x(nTs)] (3.4)
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(a) Detail frekvenčńı charakteristiky filtru

klouzavého pr̊uměru
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Obrázek 3.5.: Frekvenčńı a fázová charakteristika filtru klouzavého pr̊uměru, použitého v Pa-

nově–Tompkinsově algoritmu, s velikost́ı okna N = 150 pro vzorkovaćı kmitočet

1000 Hz

Prahováńı je adaptivńı podle úrovně šumu, přičemž jsou použity dvě sady rozhodo-

vaćıch úrovńı. V každé sadě existuje rozhodovaćı úroveň pro užitečný signál (detekce QRS)

a pro šum. Prvńı sada rozhodovaćıch úrovńı je aplikována na signál po filtraci pásmovou

18
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propust́ı, druhá sada na signál po výpočtu klouzavého pr̊uměru. Dvoj́ı prahováńı zvyšuje

spolehlivost detekce.

Algoritmus dokáže detekovat QRS komplexy s časovým rozestupem minimálně

200 ms (TF = 300 min−1). Toto omezeńı zabraňuje několikanásobné detekci jednoho

QRS komplexu, poněvadž menš́ı časový rozestup QRS komplex̊u neńı z fyziologického

hlediska možný. V př́ıpadě, že dojde k detekci QRS komplexu v čase mezi 200 ms a 360

ms po prvńı detekci, je možné, že algoritmus detekoval vlnu T. Pokud je detekovaná špička

dostatečně strmá, jedná se o QRS komplex, pokud ne, jedná se o vlnu T. Vı́ce informaćı

o algoritmu lze dohledat v [13]. O implementaci algoritmu do prostřed́ı MATLAB lze

nalézt informace v [51]. Na obrázćıch 3.6 až 3.10 je zobrazen princip činnosti Panova–

Tompkinsova algoritmu, k výpočtu byl použit kód z [51].
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Obrázek 3.6.: Vstupńı EKG signál s jǐz detekovanými QRS komplexy
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Obrázek 3.7.: Signál po filtraci pásmovou propust́ı 5–15 Hz
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Obrázek 3.8.: Signál po výpočtu derivace
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Obrázek 3.9.: Signál po výpočtu kvadrátu
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Obrázek 3.10.: Signál po filtraci klouzavým pr̊uměrem
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3.1.3. Analýza HRV v časové oblasti

Metody analýzy HRV v časové oblasti patř́ı pro svou jednoduchost mezi nej-

použ́ıvaněǰśı. Tyto metody lze dělit na statistické a geometrické.

3.1.3.1. Statistické metody

Základńı statistický parametr je SDNN – směrodatná odchylka NN interval̊u.

SDNN odráž́ı všechny složky odpovědné za HRV, ńızkofrekvenčńı i vysokofrekvenčńı.

Při krátkých záznamech (deśıtky minut) však mohou být ńızkofrekvenčńı složky obsaženy

výrazně méně a tud́ıž je problematické porovnáváńı vypočtených SDNN z r̊uzných délek

záznamu. Proto se standardně SDNN poč́ıtá z 24 hodinových záznamů. SDNN je možné

určit dle rovnice 3.5, kde N je počet NN interval̊u, NNj znač́ı hodnotu j–tého NN inter-

valu, NN je středńı hodnota NN interval̊u. Podobným zp̊usobem lze poč́ıtat parametr

SDANN , což je parametr SDNN poč́ıtaný v 5 minutových usećıch. Tento parametr je

vhodný též pouze pro dlouhé záznamy. Popř́ıpadě je také možné poč́ıtat parametr SDRR,

což je směrodatná odchylka všech RR interval̊u. [45] [52]

SDNN =

√√√√(
1

N − 1
)

N∑
j=1

(NNj −NN)2 (3.5)

Daľśım parametrem je RMSSD – kvadratický pr̊uměr po sobě jdoućıch rozd́ıl̊u

NN interval̊u. Lze jej vypoč́ıtat dle rovnice 3.6.

RMSSD =

√√√√(
1

N − 1
)
N−1∑
j=1

(NNj+1 −NNj)2 (3.6)

Parametr pNN50 udává procento NN interval̊u, lǐśıćı se o v́ıce než 50 ms od

bezprostředně předcházej́ıćıho NN intervalu. Výpočet tohoto parametru má význam

předevš́ım u krátkodobých měřeńı, kdy jeho hodnota spolehlivěji odráž́ı skutečnou HRV

než SDNN . Lze jej poč́ıtat i bez procentuálńıho vyjádřeńı jako NN50. Výpočet se provád́ı

dle rovnice 3.7.

pNN50 =
NN50

N − 1
∗ 100% (3.7)

SDSD, neboli směrodatná odchylka sousedńıch NN interval̊u, je vhodný, na rozd́ıl

od SDNN , pro analýzu krátkodobých záznamů. Pro stacionárńı signály vycháźı shodně

nebo velmi podobně jako parametr RMSSD. Výpočet lze provést podle rovnice 3.8, kde

∆NN je středńı hodnota odchylek NN interval̊u.
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SDSD =

√√√√(
1

N − 1
)
N−1∑
j=1

(|NNj+1 −NNj| −∆NN)2 (3.8)

3.1.3.2. Geometrické metody

Tyto metody využ́ıvaj́ı k výpočtu HRV parametr̊u geometrické vzory, nejčastěji

histogram délky NN interval̊u nebo histogram rozd́ılu sousedńıch NN interval̊u (možno

též RR interval̊u). Pro možnost srovnáváńı výsledk̊u z r̊uzných měřeńı je definována š́ı̌rka

sloupc̊u histogramu na 1/128 Hz. Nejpouž́ıvaněǰśımi parametry jsou HRV trojúhelńıkový

index (HRVti) a TINN . HRV trojúhelńıkový index označuje celkový počet NN interval̊u

(CNN), který je vydělen velikost́ı pásma v histogramu s nejvyšš́ı četnost́ı (Y ) (rovnice

3.9), viz. obrázek 3.11.

HRVti =
CNN

Y
(3.9)

Obrázek 3.11.: Výpočet parametr̊u HRV pomoćı geometrických metod z histogramu délek NN

interval̊u |Převzato z [53]|

TINN je označeńı pro velikost základny trojúhelńıka źıskaného interpolaćı histo-

gramu pomoćı metody nejmenš́ıch čtverc̊u. Výpočet lze provést z rovnice 3.10, kde body

A a B představuj́ı vrcholy trojúhelńıku aproximovaného histogramu.

TINN = B − A (3.10)

Mezi výhody geometrických metod patř́ı robustnost a značná necitlivost na arte-

fakty (nacházej́ı se mimo trojúhelńık), avšak pro tvorbu histogramu nejsou vhodné krátké

záznamy (minimálńı doba záznamu by měla být alespoň 20 minut). Parametry HRVti a

TINN charakterizuj́ı lépe dlouhodobé změny HRV. [45] [53]
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3.1.3.3. Shrnut́ı parametr̊u HRV z časové analýzy

Některé parametry źıskané pomoćı analýzy HRV v časové oblasti lze využ́ıt k

hodnoceńı i krátkých záznamů (pNN50, SDSD), avšak analýza HRV v časové oblasti se

pro větš́ı spolehlivost většinou provád́ı z 24 hodinových záznamů, v nichž se jako ukazatele

dlouhodobých složek HRV využ́ıvaj́ı SDNN , SDANN , HRVti a TINN , pro odhad složek

krátkodobých jsou využ́ıvány parametry RMSSD a pNN50. Ukazatele krátkodobých a

dlouhodobých parametr̊u se nemohou navzájem nahradit. [54]

3.1.4. Analýza HRV ve frekvenčńı oblasti

HRV se ve frekvenčńı oblasti začala analyzovat v 60. letech minulého stolet́ı. [53]

Předmětem analýzy je frekvenčńı spektrum źıskané výpočtem z grafu závislosti délky in-

terval̊u RR rep. NN na čase detekovaných R vln, př́ıklad je na obrázku 3.12. K výpočtu

spektra je možné využ́ıt metody neparametrické – rychlá Fourierova transformace, Wel-

chova metoda nebo autoregresivńı metody – Burgova, Yule-Walkerova metoda. Spektrum

autoregresivńıch metod je hladš́ı, avšak výpočetně náročněǰśı. Výsledky jednotlivých me-

tod se mohou lǐsit. Spektrálńı analýza HRV je vhodná pro krátké záznamy i pro dlouhé

záznamy. [53] [54]

Spektrum HRV signálu se hodnot́ı zpravidla ve čtyřech pásmech, přičemž je d̊uležité

aby délka záznamu EKG signálu odpov́ıdala alespoň desetinásobku periody nejnižš́ıho

kmitočtu v pásmu, které chceme zkoumat:

• ULF: do 0,0033 Hz, potřebná délka záznamu: 24 hodin

• VLF: 0,0033–0,04 Hz, potřebná délka záznamu: 50 minut

• LF: 0,04–0,15 Hz: potřebná délka záznamu: 5 minut

• HF: 0,15–0,4 Hz, potřebná délka záznamu: 1 minuta

Pásmo ULF: Toto pásmo nebylo doposud dokonale prozkoumáno a stále panuj́ı ne-

shody ohledně mechanizmu, který toto pásmo vytvář́ı. Primárně mohou energii v tomto

pásmu ovlivňovat cirkadiálńı rytmy (cykly trvaj́ıćı cca 20–28 hodin, s kterými je spjata

činnost orgán̊u či produkce hormon̊u), přisṕıvat může také tělesná teplota nebo látkové

přeměny v organismu. Dále panuje neshoda i o pod́ılu př́ıspěvku sympatika a parasym-

patika do tohoto pásma.

Pásmo VLF: Rytmus pásma VLF je pro zdrav́ı zásadńı. Úmrtnost z r̊uzných př́ıčin

je spojována s ńızkým výkonem v tomto pásmu (PV LF ) daleko častěji než s výkonem

v ostatńıch pásmech. Nı́zký výkon v pásmu VLF také často koreluje s ńızkou hladi-

nou testosteronu. I zde existuje nejistota ohledně mechanizmu vzniku. Avšak s největš́ı

pravděpodobnost́ı autonomńı nervový systém ovlivňuje rytmus VLF pásma a sympatikum

ř́ıd́ı frekvenci a amplitudu jeho kmit̊u.
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Variabilita tepové frekvence Josef Houzar 2020

Pásmo LF: Výkon v tomto pásmu může být produkován aktivitou sympatika i

parasympatika, přičemž sympatikum zasahuje do oblasti nepřevyšuj́ıćı 0,1 Hz a parasym-

patikum ovlivňuje pásmo od 0,05 Hz výše.

Pásmo HF: Výkon v pásmu HF má hlavńı p̊uvod v aktivitě parasympatika. Pásmo

je také často označováno jako pásmo dechu, poněvadž dechová frekvence zasahuje do

tohoto pásma.

Pro krátké záznamy (5 minut) se z vypočteného spektra, resp. spektrálńı výkonové

hustoty, poč́ıtaj́ı následuj́ıćı parametry:

• PV LF – výkon v pásmu VLF [ms2]

• PLF – výkon v pásmu LF [ms2]

• PHF – výkon v pásmu HF [ms2]

• PLFnorm – normovaný výkon v pásmu LF [n.u.]

• PHFnorm – normovaný výkon v pásmu HF [n.u.]

• PLF/PHF – poměr výkon̊u v pásmech LF a HF [–]

• TP – celkový výkon [ms2]

kde výkon v daném pásmu odpov́ıdá ploše pod křivkou určenou výkonovými spektrálńımi

hustotami v daném spektrálńım pásmu. Přičemž PLFnorm se spoč́ıtá dle rovnice 3.11 a

PHFnorm dle rovnice 3.11. Poměr PLF/PHF lze též chápat i jako poměr mezi aktivitou

sympatiku a parasympatiku. Jinými slovy, ńızký poměr PLF/PHF ukazuje na převahu

parasympatiku nad sympatikem a obráceně. [55]

PLFnorm =
PLF

TP − PV LF

(3.11)

PHFnorm =
PHF

TP − PV LF

(3.12)

Pro dlouhé záznamy (24 hodin) se poč́ıtaj́ı následuj́ıćı parametry:

• PULF – výkon v pásmu ULF [ms2]

• PV LF – výkon v pásmu VLF [ms2]

• PLF – výkon v pásmu LF [ms2]

• PHF – výkon v pásmu HF [ms2]

• TP – celkový výkon [ms2]

• α – sklon lineárńı interpolace spektra v log–log měř́ıtku

24
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Obrázek 3.12.: Př́ıklad vypočteného spektra HRV v lineárńım měř́ıtku. Jednotlivá pásma jsou

vyznačena barevně: ULF – fialová, VLF – zelená, LF – žlutá, HF – modrá

|Převzato z [56]|

3.1.5. Př́ıklady faktor̊u ovlivňuj́ıćı HRV

Jak již bylo zmı́něno v podkapitole 3, analýza HRV poskytuje jednoduchou a nein-

vazivńı možnost sledováńı aktivity kardiovaskulárńıho systému, konkrétně autonomńıho

nervového systému a činnosti srdce.

Jako prvńı př́ıklad lze uvést změnu HRV parametr̊u u pacient̊u trṕıćıch hypertenźı.

Bylo zjǐstěno [53], že lidé trṕıćı t́ımto onemocněńım maj́ı sńıžené hodnoty u parametr̊u

SDNN a pNN50, naopak parametry PLF a PLF/PHF vykazuj́ı hodnoty zvýšené.

V jiné studii [57] bylo celkem 286 pacient̊u, můž̊u i žen, starš́ıch 18 let, rozděleno

do čtyř skupin dle naměřených hodnot diastolického krevńıho tlaku: skupina A – DBP <

90 mmHg, skupina B – DBP 90–99 mmHg, skupina C – DBP 100–109 mmHg, skupina

D – DBP > 110 mmHg. Následně byly změřeny hodnoty HRV (parametry SDNN ,

RMSSD, pNN50) u skupin A a C. Poté byly lidem ze skupiny C podávány léky pro léčbu

hypertenze po dobu 3 měśıc̊u. Po uplynut́ı této doby, byly obě skupiny znovu porovnány.

Výsledky měřeńı ukazuje obr. 3.13. Opět je možné si povšimnout sńıžených hodnot SDNN

a pNN50 u osob trṕıćıch hypertenźı. Parametr RMSSD nevykazuje významné odchýleńı.

Dále je možné pozorovat, že HRV parametry u osob ze skupiny C se po léčbě výrazně

přibĺıžili parametr̊um osob skupiny A, což potvrzuje vliv hypertenze na HRV.

Daľśı studie [58] porovnává HRV parametry sportovc̊u a netrénovaných jedinc̊u.

Do testu bylo vybráno 12 volných potápěč̊u (věnuj́ıćı se freedivingu), 15 hráč̊u basketbalu

a 14 zdravých, netrénovaných jedinc̊u. Všechny osoby byly nejprve podrobeny zátežovým

test̊um na ergometru a byla testována jejich schopnost zadržet dech. Výsledky volných

potápěč̊u byly vždy lepš́ı než výsledky zbylých dvou skupin. Volńı potápěči dokázali

zadržet dech v pr̊uměru na 2 min 34 s ± 21 s, hráči basketbalu na 1 min 14 s ± 5 s

a netrénovańı na 1 min 25 s ± 4 s. Překonaná vzdálenost na ergometru byla u volných
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Obrázek 3.13.: Vliv hypertenze na změnu parametr̊u HRV |Převzato z [57]|

(a) Analýza HRV v časové ob-

lasti

(b) Analýza HRV ve frekvenčńı ob-

lasti

Obrázek 3.14.: Vliv fyzické kondice na parametry HRV. Skupina I – volńı potápěči, skupina II

– hráči basketbalu, skupina III – netrénovańı jedinci |Převzato z [58]|

potápěč̊u v pr̊uměru 303 m ± 20 m v porovnáńı s 270 m ± 31 m u hráč̊u basketbalu a

165 m ± 22 m u netrénovaných jedinc̊u.

Po ukončeńı fyzických test̊u byl proveden u všech zúčastněných záznam signálu

EKG a vypočetny HRV parametry, viz. obrázek 3.14. Volńı potápěči měli hodnoty pa-

rametr̊u SDNN a RMSSD přibližně o 30 % vyšš́ı než osoby ve zbylých skupinách. Ve

frekvenčńı oblasti byly rozd́ıly ještě větš́ı. Dále je možné si všimnout, že HRV parametry

u lid́ı věnuj́ıćıch se basketbalu a lid́ı netrénovaných se př́ılǐs nelǐśı, i přes výrazně lepš́ı

fyzickou kondici hráč̊u basketbalu.
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4. Systém pro mě̌reńı EKG a analýzu

HRV

Systém pro monitorováńı EKG se zaměřeńım na analýzu HRV sdružuje tři hlavńı

části, na obrázeku 4.1 jsou vyznačeny zeleně:

Analogovou část, ve které je signál źıskáván pomoćı trojice, vhodně umı́stěných

elektrod, zesilován na potřebnou úroveň a filtrován. Analogové části vznikly dvě, prvńı je

vlastńı konstrukce, ve druhé je použit obvod AD8232, který je určen speciálně pro sńımáńı

EKG s pasivńımi elektrodami. Obě verze byly následně otestovány a porovnány.

oble ení

elektrody

referen ní elektroda

zesílení
    a
filtrace

power banka

ADC  MCU
 Tx
mod.

 Rx
mod.

MCU

DAC

pozorování
signálu na
osciloskopu

pozorování 
v reálném
ase a ukládání

MATLABoffline
zpracování

PC

modul A

modul B

analogová ást íslicová ást

PC aplikace

akcelerometr

Obrázek 4.1.: Blokové schéma měřićıho systému. Zeleně – hlavńı části systému

Č́ıslicovou část, v ńıž je signál z předcházej́ıćı části digitalizován se vzorkovaćı frek-

venćı 1 kHz. Č́ıslicová část s analogovou tvoř́ı jeden modul (modul A), který je možné

připojit k PC bud’ beztrátově s využit́ım druhého, přij́ımaćıho modulu (modul B) nebo

drátově (na obrázku 4.1 vyznačeno přerušovanou čarou), pomoćı USB rozhrańı. Konfi-
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gurace přenosu se provád́ı pomoćı jumperu připojeného k MCU v modulu A. V př́ıpadě

bezdrátového přenosu je signál na přij́ımaćı straně mimo přenosu do PC, rekonstruován

pomoćı DAC, č́ımž je umožněno pozorováńı sńımaného signálu i na osciloskopu. K MCU

v modulu A je také připojen 3osý akcelerometr, který může být využit např. pro sledováńı

pohyb̊u pacienta.

Třet́ı část tvoř́ı dvě aplikace pro PC. Prvńı aplikace umožňuje zobrazováńı sńımaného

signálu v reálném čase na monitoru PC a zároveň nab́ıźı možnost ukládáńı zobrazo-

vaných/přij́ımaných dat do .csv souboru. V druhé aplikaci, vytvořené v prostřed́ı MATLAB,

je možný detailněǰśı, offline, rozbor naměřeného signálu – dokonaleǰśı filtrace, detekce QRS

komplex̊u, výpočet pr̊uměrné tepové frekvence, HRV parametry aj. Mimo analýzu EKG

signálu je také prověřována celistvost zaznamenaných dat, což je možné pomoćı kont-

rolńıho signálu (signál pilového pr̊uběhu), vyśılaného MCU v modulu A spolu s měřeným

signálem.

4.1. Analogová část, 1. verze

Na obrázku 4.2 je zobrazeno blokové schéma analogové části 1. verze, podrobné

schéma zapojeńı je v př́ıloze B.1.

Elektrody

G = 10 G = 1,2

f

G

2,5 Hz

Gmin = 7,5
aktivni: G1 = 10

pasivni: G2 � 1

f

G

fc1 fc2

fc1 = 33 Hz

fc2 = 55 Hz

f

G

0,1 Hz

G � 1

DRLC

tt

AA

G � 1

ADC

Obrázek 4.2.: Blokové schéma analogové části 1. verze

Sńımáńı EKG signálu z těla pacienta bylo vyřešeno bezkontaktně (přes oblečeńı)

pomoćı aktivńıch, kapacitńıch senzor̊u od Plessey Semiconductors, typu PS25253. Tyto

senzory maj́ı velmi vysokou vstupńı impedanci, typicky 20 GΩ, dolńı mezńı kmitočet 200

mHz (-3 dB), horńı mezńı kmitočet 20 kHz (-3 dB), vazebńı kapacitu 250 pF a napájećı
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napět́ı symetrické od±2,4 V do±5,5 V. Napět’ový zisk senzor̊u je typicky 10, při f = 1 kHz.

Vı́ce informaćı lze dohledat v katalogovém listu senzoru [59]. Na obrázku 4.3 je znázorněno

vnitřńı zapojeńı použitého senzoru. Senzory se připojuj́ı k analogové části následuj́ıćım

zp̊usobem (viz. př́ıloha B.1): záporné napájećı napět́ı – S -5V, kladné napájećı napět́ı –

S +5V, zem – S zem, signál prvńıho senzoru: S 1, signál druhého senzoru – S 2.

Zapojeńı umožňuje využ́ıt i klasické, pasivńı elektrody. Poté je však nutné nastavit

celému řetězci vyšš́ı ześıleńı, což lze provést pomoćı zesilovače s řiditelným ziskem.

Guard

Rin Cin

Vdd

VssGND

Device Boundary

Bias

Electrode

Vo

Obrázek 4.3.: Vnitřńı zapojeńı senzoru PS25253 |Převzato z [59]|

Signál ze senzor̊u/elektrod je dále zesilován př́ıstrojovým zesilovačem IC1. Napět’ové

ześıleńı př́ıstrojového zesilovače je nastaveno přibližně na 10 rezistorem R3 (viz. podrobné

schéma), jehož hodnotu lze jednoduše stanovit dle rovnice 4.1, kde G je požadovaný

napět’ový zisk:

RG =
49, 4 kΩ

G− 1
(4.1)

Zpětnovazebńı signál pro obvod DRL je odeb́ırán z napět’ového děliče, tvořeného

rezistory R21 a R22. Tyto rezistory maj́ı dohromady přibližně 10x větš́ı hodnotu než

rezistor R3 a tud́ıž ześıleńı př́ıstrojového zesilovače, nastavené t́ımto rezistorem téměř

neovlivńı. Výstupńı signál z obvodu pro ř́ızeńı pravé nohy (DRLC) je přiveden na daľśı

elektrodu, která se většinou umı́st’uje na pacientovu pravou nohu, odtud název DRL. Na

tuto elektrodu je přiváděna část ześıleného souhlasného napět́ı v obrácené fázi (záporná

zpětná vazba), která se odeč́ıtá od p̊uvodńıho rušivého napět́ı a t́ım zmenšuje vliv rušivého

napět́ı indukovaného do pacientova těla.

V signálu, ześıleným př́ıstrojovým zesilovačem, jsou následně potlačeny ńızkofrekvenčńı

složky a stejnosměrná složka filtrem typu horńı propust 2. řádu, topologie Sallen–Key.
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Hornopropustné filtry jsou v zapojeńı dva s r̊uznými kmitočty zlomu, prvńı 0,1 Hz, druhý

2,5 Hz. Nižš́ı kmitočet zlomu zachová vyšš́ı věrnost signálu, zároveň ale snižuje odolnost

zapojeńı v̊uči pomalému koĺısáńı nulové izolinie, př́ıpadně jiným typ̊u ńızkofrekvenčńıho

rušeńı. V př́ıpadě p̊usobeńı velkého rušeńı je tedy možné využ́ıt druhý filtr, který je pro

analýzu HRV také vyhovuj́ıćı.

Následně je signál ześılen pomoćı zesilovače s řiditelným napět’ovým ziskem (IC3A).

Základńı zisk zesilovače je nastaven rezistory R10 (10 k) a R11 (1k5) přibližně na 7,5 a

může být zvyšován. Ř́ızeńı zisku se provád́ı pomoćı rezistor̊u R17 až R20 s hodnotami 5k6,

3k3, 68 R, 82 R, které se připojuj́ı paralelně k rezistoru R11. Sṕınáńı rezistor̊u zajǐst’uje

IC8. Při výpočtech ześıleńı je nutné brát v úvahu odpory jednotlivých sṕınač̊u v IC8 v

sepnutém stavu, které čińı přibližně 90 Ω/sṕınač. Sṕınač je ovládaný MCU. Amplituda

signálu EKG je závislá na umı́stěńı elektrod a jejich vzdálenosti od sebe, ale lǐśı se také

pacient od pacienta. Tyto rozd́ıly lze kompenzovat ř́ızeńım zisku zesilovače.

Dále jsou v signálu potlačeny vysokofrekvenčńı složky a rušeńı zp̊usobené śıt’ovým

brumem pomoćı filtru typu dolńı propust. Použit je filtr 8. řádu se sṕınanými kapacitory

(IC2), s kmitočtem zlomu 33 Hz, který má již pro śıt’ový brum útlum větš́ı než 80 dB.

Pro potlačeńı sṕınaćıho kmitočtu (3,3 kHz) použitého filtru a zamezeńı vzniku aliasingu,

je zařazen na výstupu druhý filtr typu dolńı propust 2. řádu. Tento filtr, integrovaný v

IC2, je v zapojeńı Multiple Feedback s kmitočtem zlomu 55 Hz.

Nakonec je signálu, kv̊uli následné digitalizaci, nastaven napět’ový offset (IC3B)

tak, aby celý signál ležel v rozsahu 0–3,3 V.

Schéma zdrojové části je společně s č́ıslicovou části k nalezeńı v př́ıloze B.3. Zař́ızeńı

je možné napájet z power banky při bezdrátovém přenosu dat nebo přes USB při drátovém

přenosu dat. Analogová část je napájena 5 V př́ımo ze zdroje. MCU, bezdrátový modul a

akcelerometr jsou napájeny 3,3 V ze stabilizátoru umı́stěného na modulu s MCU. Napět́ı

-5V pro analogovou část je vytvářeno pomoćı dvojice napět’ových konvertor̊u IC5, IC6 z

napět́ı 5 V. IC6 vytvář́ı záporné napět́ı pro napájeńı aktivńıch senzor̊u (jsou-li použity)

a př́ıstrojového zesilovače IC1. IC5 vytvář́ı záporné napět́ı pro zbytek obvodu. Kladné i

záporné napájećı napět́ı je na PCB v několika mı́stech blokováno kondenzátory s kapacitou

100 nF.

4.2. Analogová část, 2. verze

Obvod AD8232 (Analog Devices) je určen pro jednosvodové sńımáńı EKG s kla-

sickými elektrodami. Obvod sdružuje veškeré hlavńı části nutné pro sńımáńı EKG, tj.

př́ıstrojový zesilovač, obvod DRL, nastavitelný filtr typu horńı propust (1. až 3. řádu),

filtr typu dolńı propust topologie Sallen–Key a zesilovač. Dále je integrován obvod pro de-

tekci odpojených elektrod a vstupńı ochranné prvky. Pro obvod je charakteristická ńızká
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spotřeba – typicky 170 µA. Nápájećı napět́ı se může pohybovat v meźıch od 2 V do 3,5 V.

Blokové schéma vnitřńıho zapojeńı obvodu AD8232 je na obrázku 4.4. Podrobné schéma

zapojeńı celé části je v př́ıloze B.2.
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Obrázek 4.4.: Vnitřńı zapojeńı obvodu AD8232 |Převzato z [60]|

Pro detekci odpojených elektrod jsou využ́ıvány rezistory, zapojené mezi vstupy

pro sńımaćı elektrody (+IN, -IN) a kladné napájećı napět́ı. Pokud se napět́ı na jednot-

livých vstupech pohybuje v rozmeźı VCC až (VCC - 0, 5 V) je signalizováno odpojeńı dané

elektrody na výstupech LOD+ a LOD-. Signalizace je provedena primárně pomoćı dvou

LED (LED3, LED4), nicméně signál z těchto výstup̊u je zaveden i do MCU v modulu A.

Zapojeńı bylo navrženo dle doporučeńı výrobce v [60]. V zapojeńı je použit filtr

typu horńı propust 2. řádu s kmitočtem zlomu 0,5 Hz a filtr typu dolńı propust 2. řádu s

kmitočtem zlomu 40 Hz. Celkové ześıleńı je nastaveno na 1100. Vı́ce informaćı o zapojeńı

a obvodu AD8232 lze nalézt v [60].

Č́ıslicová část je shodná pro obě verze analogových část́ı.

4.3. Č́ıslicová část

4.3.1. Modul A

Základem č́ıslicové části v modulu A je vývojová deska NUCLEO–F303K8 s mi-

kroprocesorem STM32F303K8, který provád́ı digitalizaci zpracovaného EKG signálu z
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analogové části, komunikuje s bezdrátovým modulem a akcelerometrem, nastavuje pa-

rametry měřeńı a přenosu dat dle požadavk̊u obsluhy a ovládá LED, která slouž́ı pro

indikaci srdečńıho tepu.

Program pro MCU byl napsán v jazyce C++ v prostřed́ı TrueSTUDIO, volně

dostupného z [61]. Program je k nalezeńı na přiloženém CD (viz. př́ıloha F)). MCU pracuje

dle vývojového diagramu na obrázku 4.5.

Hlavní smy�ka P�erušení

Timer 2 IRQ
     1 ms

AD p�evod signálu 
          EKG

DMA p�enos dat 
   do pam�ti

    �tení dat z 
  akcelerometru

každých 5 ms

       Tvorba 
kontrolního signálu

   Odeslání dat 
(EKG, accel, kont.)

 �tení stavu
nastav. prvk�

Zm�na nastavení

Detekce R vlny

Obrázek 4.5.: Činnost MCU v modulu A

Celý program je ř́ızen časovačem (timer 2), který každou 1 ms vyvolá přerušeńı.

V obluze přerušeńı od časovače je zahájen AD převod EKG signálu (převodńık ADC1).

Rozlǐseńı ADC je 12 bit̊u. Po dokončeńı AD převodu je źıskané č́ıslo uloženo do paměti po-

moćı DMA řadiče. Následuje čteńı dat z akcelerometru. Použit je akcelerometr ADXL345,

který měř́ı zrychleńı v osách x, y, z s přesnost́ı 4 mg na rozsahu ± 8 g. Vı́ce informaćı

o akcelerometru lze nalézt v katalogovém listu [62]. Komunikace MCU s akcelerometrem

prob́ıhá po čtyřvodičové sběrnici SPI s taktovaćım kmitočtem 2 MHz. Hodnoty z akcele-

rometru jsou čteny (aktualizovány) každých 5 ms. Poté je inkrementován kontrolńı signál

pilového pr̊uběhu (rozsah 0–255). Tento signál slouž́ı k následné detekci chyb vzniklých

zejména při bezdrátovém přenosu. Nakonec jsou všechna nashromážděná data odeslána.

Odeśıláńı prob́ıhá v pořad́ı: EKG dolńı bity, EKG horńı bity, accel osa x dolńı bity, accel

osa x horńı bity, accel osa y dolńı bity, accel osa y horńı bity, accel osa z dolńı bity, accel

osa z horńı bity, kontrolńı signál.

32
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V hlavńı smyčce MCU neustále kontroluje stav konfiguračńıch prvk̊u. Konfiguračńı

prvky jsou následuj́ıćı:

• typ přenosu (jumper): bezdrátově x drátově

• typ použitých elektrod (jumper): aktivńı x pasivńı

• ześıleńı (tlač́ıtko): nastaveńı vhodného ześıleńı analogové části 1. verze

Při nastaveńı bezdrátového přenosu je signál odeśılán pomoćı bezdrátového modulu

NRF24, pracuj́ıćıho v pásmu 2,4 GHz a komunikuj́ıćıho s MCU pomoćı SPI sběrnice

(společná pro bezdrátový modul a akcelerometr). Komunikace mezi bezdrátovými moduly

prob́ıhá s rychlost́ı 1 Mbps. Bezdrátový přenos může být výhodný např. při zátěžových

měřeńı EKG.

Drátový přenos je výhodný, požadujeme-li vysokou spolehlivost přenosu dat. Při

drátovém přenosu jsou data z MCU v modulu A odeśılána pomoćı USB př́ımo do PC

(modul B neńı využit) s rychlost́ı přenosu 512 kBd. Bezdrátový modul neńı v tomto

př́ıpadě potřebný a je uveden do úsporného režimu.

Nastaveńı typu elektrod slouž́ı ke změně ześıleńı zesilovače, tvořeného IC3A, v

analogové části 1. verze. Základńı napět’ové ześıleńı pro aktivńı senzory je 7,5 (všechny

paralelńı rezistory odpojeny), pro pasivńı 75 (připojen rezistor R20).

Tlač́ıtko ześıleńı slouž́ı k automatickému nastaveńı vhodného ześıleńı zesilovače.

Princip činnosti automatického nastavováńı ześıleńı je následuj́ıćı: Po stisku tlač́ıtka začne

MCU sledovat a zaznamenávat maximálńı hodnoty ve sńımaném EKG signálu v 5 inter-

valech dlouhých 1,6 s. Délka intervalu byla zvolena tak, aby byl v každém intervalu, pro

TF min. = 40 min−1, zaznamenán alespoň jeden QRS komplex. Po dokončeńı sledováńı

se vypočte aritmetický pr̊uměr źıskaných maximálńıch hodnot. Z vypočteného pr̊uměru se

následně stanov́ı nové ześıleńı zesilovače (o hodnotě aktuálńıho ani nového ześıleńı uživatel

informován neńı). Možná napět’ová ześıleńı pro aktivńı senzory jsou:

• 7,5 – základńı rozsah, nepřipojen žádný rezistor

• 9,5 – připojen rezistor R17

• 10,5 – připojen rezistor R18

• 12,5 – připojeny rezistory R17 a R18

Napět’ová ześıleńı pro pasivńı elektrody jsou:

• 75 – základńı rozsah, připojen rezistor R20

• 91 – připojen rezistor R19

• 157 – připojeny rezistory R19 a R20

Pro detekci vln R je implementován upravený Pan̊uv–Tompkins̊uv algoritmus. Jeho

činnost je následuj́ıćı:
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• výpočet kvadrátu

• filtrace pomoćı klouzavého pr̊uměru

• výpočet diference

• prahováńı

Kvadrát je vypočten pro každou hodnotu. V poli o velikosti 1x10 bajt̊u se uchovává

vždy 10 posledńıch umocněných hodnot. Tyto hodnoty jsou v každém kroku sečteny.

Následně jsou součty ukládány do pole o velikosti 1x20 bajt̊u (uchovává se posledńıch 20

hodnot). Poté jsou vypočteny dvě diference dle rovnic 4.2 a 4.3, kde suma označuje pole

součt̊u (suma[X] znač́ı X–tý prvek pole suma).

diference jedna =
suma[10] ∗ 100

suma[0]
(4.2)

diference dva =
suma[10] ∗ 100

suma[19]
(4.3)

Pokud jsou vypočtené diference větš́ı než 125, je na dobu 100 ms rozsv́ıcena in-

dikačńı LED. Po dobu daných 100 ms je algoritmus na daľśı špičky v signálu necitlivý,

č́ımž je zabráněno několikanásobné detekci jedné vlny R.

4.3.2. Modul B

MCU v modulu B je shodný s MCU v modulu A. Hlavńım úkolem tohoto modulu

je př́ıj́ımat data vyśılaná modulem A v bezdrátovém módu a odeśılat je do PC přes USB.

Rychlost přenosu přes USB je 512 kBd. Pro možnost sledováńı signálu EKG na osciloskopu

provád́ı MCU v modulu B rekonstrukci přij́ımaného signálu pomoćı 12bitového DAC.

4.4. Aplikace pro PC

4.4.1. Komunikačńı aplikace

Prvńı aplikace umožňuje komunikaci PC s MCU. Komunikace s MCU prob́ıhá po

USB přes virtuálńı sériový port. Aplikace je napsána v jazyce C#, uživatelské prostřed́ı

aplikace je na obr. 4.6. V horńı části programu jsou ovládaćı a nastavovaćı prvky. Na

levé straně pod ovládaćımi prvky je okno, do kterého jsou vypisována hlášeńı, popř.

události spojené s chodem aplikace (aktivńı COM porty, otevřeńı/uzavřeńı COM portu,

připojeńı ke COM portu, název souboru do něhož je zapisováno atpd.) a časy, ve kterých
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k událostem došlo. Hlavńı část uživatelského prostřed́ı zab́ıraj́ı dva grafy. Horńı graf zob-

razuje závislost zrychleńı z akcelerometru (3 osy) na čase, dolńı graf zobrazuje EKG v

závislosti na čase.

Obrázek 4.6.: Uživatelské prostřed́ı komunikačńı aplikace

Po stisku tlač́ıtka Scan COMx jsou vyhledány aktivńı sériové porty a vypsány do

postrańıho okna pro výpis událost́ı. Při následném stisku tlač́ıtka Pripoj/Odpoj dojde k

pokusu o připojeńı aplikace na COM port, vybraný v rozbalovaćı lǐstě vedle tlač́ıtka. O

úspěšnosti pokusu o připojeńı informuje uživatele výpis v levém okně. V př́ıpadě úspěšného

připojeńı je následně možné, zaškrtnut́ım poĺıčka Grafy zap., zač́ıt zobrazovat přij́ımaný

signál na monitoru. Možnosti nastaveńı zobrazováńı jsou podobné nastaveńı osciloskopu.

Je možné volit počet zobrazovaných bod̊u (časová základna) mezi 512, 1024 a 2048 body a

obnovovaćı kmitočet mezi 5, 10, 25 a 50 Hz. Jelikož program může být spouštěn na r̊uzně

výkonných PC, je možnost volby obnovovaćıho kmitočtu výhodná, ponevadž umožňuje

přizp̊usobeńı výpočetńı náročnosti programu možnostem daného PC. Pomoćı tlač́ıtka

Run/Stop je možné zobrazované pr̊uběhy zastavit. Při zaškrtnut́ı poĺıčka Uloz do .csv

dojde k otevřeńı dialogového okna (obrázek 4.7), ve kterém je uživatel vyzván k zadáńı

názvu a umı́stěńı souboru, do něhož se následně začnou ukládat přijatá data. Formát

souboru je csv, oddělovaćım znakem je středńık.

Přijatá data jsou ukládána do bufferu o délce 214 bit̊u, odkud jsou následně po jed-

notlivých řádćıch čtena (začátek řádku označuje mezera, která je vyśılána MCU vždy před

užitečnými daty) a ukladána do struktury. Při požadavku na zápis do souboru jsou data

z této struktury ukládána zároveň do druhého bufferu, odkud jsou po 128 řádćıch zapi-

sována pomoćı metody File.AppendAllTextC# do vybraného csv souboru. Jelikož metoda

File.AppendAllTextC# při každém použit́ı daný soubor otevře, zaṕı̌se data a uzavře, byl
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Obrázek 4.7.: Dialogové okno komunikačńı aplikace, v němž je uživatel vyzván k zadáńı názvu

a umı́stěńı souboru pro ukládáńı dat

by zápis po jednotlivých řádćıch př́ılǐs pomalý. K vyvoláńı dialogového okna pro zadáńı

názvu a umı́stěńı souboru je použita tř́ıda SaveFileDialogC#.

Pro daľśı sńıžeńı výpočetńı náročnosti aplikace, je v obou grafech zobrazován pouze

každý pátý přijatý bod (ukládána jsou všechna přijatá data). Pro vykreslováńı závislost́ı

byl zvolen typ graf̊u FastLineC#, který je určen pro tvorbu graf̊u s velkým množstv́ım

dat.

Program je k nalezeńı na přiloženém CD (viz. př́ıloha F).

4.4.2. Aplikace pro analýzu HRV

Pro analýzu zaznamenaného signálu byl vytvořen skript v jazyce MATLAB.

Soubor csv je otevřen pomoćı funkce uigetfileMA, která vyvolá dialogové okno a

umožńı uživateli výběr souboru. V př́ıpadě, že uživatel zná název požadovaného souboru

a cestu k němu, může použ́ıt funkci importdataMA. Z otevřeného souboru je načten signál

EKG a kontrolńı pilový signál. Nejprve je provedena kontrola celistvost signálu pomoćı

analýzy pilového signálu. Kroky při analýze pilového signálu jsou následuj́ıćı:

• vytvořeńı jedné periody pilového signálu (signál ideálńı)

• výpočet korelace vytvořeného pilového signálu a načteného pilového signálu

• prahováńı

• vyhodnoceńı

• označeńı chyb v grafu

Jedna perioda ideálńıho pilového signálu je vytvořena shodně s pilovým signálem,

vytvářeným MCU v modulu A, tj. 0–255. Následně je tento ideálńı signál porovnán s

pilovám signálem přijatým, pomoćı výpočtu korelace (funkce xcorrMA). Výsledek korelace
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celistvého pilového signálu se signálem ideálńım je na obrázku 4.8, výsledek korelace

signálu s chybami se signálem ideálńım je na obrázku 4.9.
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Obrázek 4.8.: Korelace celistvého kontrolńıho pilového signálu se signálem ideálńım, vy-

tvořeným v prostřed́ı MATLAB
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Obrázek 4.9.: Korelace kontrolńıho pilového signálu, který obsahuje chyby, se signálem

ideálńım, vytvořeným v prostřed́ı MATLAB

V daľśım kroku je od źıskaného signálu odečtena vhodně zvolená konstanta a jsou

odř́ıznuty záporné hodnoty. U takto upraveného signálu se následně hodnot́ı amplituda a

vzdálenost mezi jednotlivými vrcholy. Nesouhlaśı-li velikost amplitudy nebo vzdálenost,

je daný úsek označen za chybný. Chybný úsek je vyznačen do grafu EKG signálu (obrázek

4.10). Analýza pilového signálu v 5 minutovém záznamu trvá cca 0,5 s.

Po provedeńı kontroly celistvosti jsou v signálu detekovány vlny R pomoćı Panova–

Tompkinsova algoritmu, převzatého z [51]. Z polohy vln R v signálu EKG jsou vypočteny

RR intervaly. Následně je provedena korekce př́ıpadných artefakt̊u metodou lineárńı in-

terpolace, dle rovnice 4.4, a źıskány NN intervaly. RR intervaly jsou kontrolovány v cyklu

whileMA a tRR(i+ 1) v rovnici 4.4 znač́ı nalezený
”
problémový“ RR interval. Maximálńı

odchylka po sobě jdoućıch RR interval̊u byla zvolena na ±12 % (ve skriptu lze změnit). Z
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Obrázek 4.10.: Označeńı chyby v signálu EKG. Chybný úsek je označen červeným pruhem

výsledk̊u korekce je spoč́ıtáno procento artefakt̊u v signálu dle rovnice 4.5, kde Nartefakt

znač́ı počet opravených RR interval̊u a NRR znač́ı počet všech RR interval̊u, celý zlomek

je vydělen dvěma, jelikož každý artefakt ovlivńı dva RR intervaly.

tRR(i+ 1) =
tRR(i)− tRR(i+ 3)

4
∗ 3 + tRR(i+ 3) (4.4)

Procento artefaktu =
Nartefakt

NRR ∗ 2
∗ 100 (4.5)

Ze źıskaných NN interval̊u jsou vypočteny parametry, charakterizuj́ıćı HRV v

časové oblasti: SDNN , RMSSD, SDSD, pNN50 a TF (středńı hodnota TF z celého

záznamu), dle rovnic uvedených v podkapitole 3.1.3. Sestaven je také histogram délek

NN interval̊u s š́ı̌rkou sloupce 8 ms (1/128 Hz), př́ıklad na obrázku 4.13.

Z řady NN interval̊u je sestaven graf závislosti NN interval̊u na čase detekovaných

R vln. Vynesené hodnoty jsou převzorkovány se vzorkovaćı frekvenćı 100 Hz a proloženy

lineárńı funkćı pomoćı interp1MA. Před výpočtem FFT je ze signálu odstraněn trend a

stejnosměrná složka. Pomoćı funkćı polyfitMA a polyvalMA je vypočten polynom 5. stupně,

který je následně odečten od závislosti NN interval̊u (obrázek 4.11). Na obrázku 4.12 je

zobrazen detrendovaný graf závislosti NN interval̊u na čase detekovaných R vln.

Z dané závislosti je následně pomoćı FFT vypočteno odpov́ıdaj́ıćı kmitočtové

spektrum a dle [63] přepočteno na spektrálńı výkonovou hustotu. Vypočtené hodnoty

jsou převzorkovány se vzorkovaćım kmitočtem 1000 Hz a proloženy lineárńı funkćı. Tato

závislost je vynesena do grafu. V grafu jsou také vyznačeny hraničńı kmitočty pro jednot-

livá pásma HRV, svislými, červenými čarami, pomoćı funkce stemMA. Pomoćı integrace

PSD jsou vypočteny spektrálńı výkony v pásmech VLF, LF, HF (PV LF , PLF , PHF a

celkový výkon TP ). Dále je vypočten parametr PLF/PHF . Př́ıklad výkonové spektrálńı

hustoty signálu HRV je na obrázku 4.14. Skript je k nalezeńı na CD (viz. př́ıloha F).
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Obrázek 4.11.: Závislost NN interval̊u na čase detekovaných vln R. Modře – p̊uvodńı body

závislosti, červeně – prokladový polynom 1. stupně, černě – detrendovaćı poly-

nom 5. stupně
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Obrázek 4.12.: Detrendovaná závislost NN interval̊u na čase detekovaných vln R
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Obrázek 4.13.: Histogram délek NN interval̊u – 5 minutový záznam, muž, 21 let
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Obrázek 4.14.: Výkonová spektrálńı hustota HRV – 5 minutový záznam, muž, 21 let.

Vypočtené HRV parametry jsou následuj́ıćı: TP = 1016 ms2, PLF = 573 ms2,

PHF = 353 ms2, PLF /PHF = 1,62. Červeně – vyznačeńı HRV pásem
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5. Testováńı navrženého mě̌rićıho

systému

5.1. Porovnáńı analogových část́ı a typ̊u sńımač̊u

Při tomto testu byla porovnána kvalita EKG signálu sńımaného pomoćı navržené

analogové části (1. verze) a analogové části, obsahuj́ıćı integrovaný obvod AD8232 (2.

verze), který je speciálně určen pro jednosvodové sńımáńı signálu EKG. Analýza HRV

prováděna u zaznamenaných signál̊u nebyla, poněvadž signály nebyly sńımány ve stejném

čase a jejich srovnáńı by tud́ıž bylo nepřesné. 1. verze byla testována s pasivńımi elek-

trodami i s aktivńımi senzory, 2. verze byla testována pouze s elektrodami pasivńımi.

Umı́stěńı senzor̊u/elektrod odpov́ıdalo přibližně elektrodám V2 a V6 u 12svodového systému.

Zemńı elektroda byla umı́stěna na břǐse. Aktivńı senzory byly umı́stěny také př́ımo na

tělo. Proběhla následuj́ıćı, vždy dvouminutová, měřeńı:

• 1. verze – aktivńı senzory – kmitočtové omezeńı: 0,1–33 Hz

• 1. verze – aktivńı senzory – kmitočtové omezeńı: 2,5–33 Hz

• 1. verze – pasivńı elektrody – kmitočtové omezeńı: 0,1–33 Hz

• 1. verze – pasivńı elektrody – kmitočtové omezeńı: 2,5–33 Hz

• 2. verze – pasivńı elektrody – kmitočtové omezeńı: 0,5–40 Hz

Na obrázćıch 5.1 až 5.5 jsou zobrazeny části zaznamenaných EKG signál̊u jednot-

livých měřeńı.

Na záznamech je dobře patrný vliv r̊uzného kmitočtového omezeńı signálu. Při

využit́ı HP s kmitočtem zlomu 2,5 Hz je signál EKG znatelně zkreslený, předevš́ım v

oblasti vln S a T, proti signálu filtrovaného HP s kmitočtem zlomu 0,1 Hz. Signál sńımaný

aktivńımi senzory se prakticky nelǐśı od signálu sńımaného pasivńımi elektrodami. Jediný

znatelný rozd́ıl je v menš́ı čitelnosti vlny T u aktivńıch senzor̊u.

Při porovnáńı signálu 1. verze s pasivńımi elektrodami s filtrem HP 0,1 Hz a 2.

verze lze ř́ıci, že signály jsou velice podobné. U signálu z 2. verze analogové části jsou
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však patrné zbytky śıt’ového rušeńı. To může být zp̊usobeno nedostatečnou filtraćı (filtr

typu DP 2. řádu s kmitočtem zlomu 40 Hz) nebo nedokonale funguj́ıćım obvodem DRL.

U signálu z 1. verze analogové části jsou však patrné zákmity v oblasti vln S. Na to může

mı́t vliv též nevhodně navržený obvod DRL, popř. r̊uzné parazitńı kapacity.

Nicméně i přes zjǐstěné nedostatky v záznamech signál̊u lze ř́ıci, že z hlediska

analýzy HRV vyhovuj́ı všechny testované kombinace systémů a typ̊u senzor̊u/elektrod.
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Obrázek 5.1.: 1. verze – aktivńı senzory – kmitočtové omezeńı: 0,1–33 Hz
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Obrázek 5.2.: 1. verze – aktivńı senzory – kmitočtové omezeńı: 2,5–33 Hz
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Obrázek 5.3.: 1. verze – pasivńı elektrody – kmitočtové omezeńı: 0,1–33 Hz
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Obrázek 5.4.: 1. verze – pasivńı elektrody – kmitočtové omezeńı: 2,5–33 Hz
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Obrázek 5.5.: 2. verze – pasivńı elektrody – kmitočtové omezeńı: 0,5–40 Hz

5.2. Vliv tloušt’ky materiálu p̌ri bezkontaktńım mě̌reńı

EKG

V tomto měřeńı byla posuzována kvalita a úroveň signálu EKG v závislosti na

tloušt’ce oblečeńı, přes které byl signál sńımán. Pro test bylo použito bavlněné oblečeńı

s 5 r̊uznými tloušt’kami materiálu (tloušt’ka byla měřena posuvným měř́ıtkem s přesnost́ı

0,02 mm), konkréktně:

• tričko – tloušt’ka materiálu: 0,2 mm

• 2 trička – celková tloušt’ka materiálu: 0,4 mm

• 3 trička – celková tloušt’ka materiálu: 0,6 mm

• košile – tloušt’ka materiálu: 0,35 mm

• mikina – tloušt’ka materiálu: 0,5 mm

Umı́stěńı aktivńıch elektrod odpov́ıdalo přibližně umı́stěńı elektrod V2 a V6 u

12svodového systému. Zemńı elektroda byla přiložena př́ımo na k̊uži (břicho). Na obrázku

5.6 je signál EKG, sńımaný elektrodami, umı́stěnými př́ımo na těle. Na obrázćıch 5.7 až

5.11 je signál EKG sńımaný přes oblečeńı s výše uvedenými tloušt’kami.

V tabulce 5.1 je vypočteno procentuálńı sńıžeńı úrovně vlny R pro každou tloušt’ku

materiálu proti signálu, sńımaném př́ımo na těle.
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Dle výsledk̊u z tabulky 5.1 lze pozorovat téměř lineárńı nár̊ust útlumu signálu

EKG se zvětšuj́ıćı se tloušt’kou materiálu. Dále je možné ř́ıci, že sńımáńı signálu EKG

přes materiál silněǰśı než 0,6 mm je nevhodné, poněvadž signál má již malý odstup od

šumu. Analýza takového signálu by byla obt́ıžná.
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Obrázek 5.6.: Signál, sńımaný př́ımo na těle
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Obrázek 5.7.: Signál, sńımaný přes tričko s tloušt’kou 0,2 mm
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Obrázek 5.8.: Signál, sńımaný přes 2 trička s celkovou tloušt’kou 0,4 mm

44
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Obrázek 5.9.: Signál, sńımaný přes 3 trička s celkovou tloušt’kou 0,6 mm
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Obrázek 5.10.: Signál, sńımaný přes košili s tloušt’kou 0,35 mm
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Obrázek 5.11.: Signál, sńımaný přes mikinu s tloušt’kou 0,5 mm

Tabulka 5.1.: Vliv tloušt’ky materiálu na úrovneň sńımaného signálu EKG proti signálu,

sńımaném př́ımo na těle

Oděv tričko:

0,2 mm

2 trička:

0,4 mm

3 trička:

0,6 mm

košile:

0,35 mm

mikina:

0,5 mm

Sńıžeńı

úrovně

37 % 62 % 78 % 65 % 71 %
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5.3. Alternativńı možnosti źıskáváńı dat pro analýzu HRV

5.3.1. Mě̌reńı pomoćı akcelerometru

Srdce při své činnosti vytvář́ı, kromě elektrických impuls̊u, také kinetickou energii

nutnou pro cirkulaci krve v těle. Tyto změny kinetické energie se ze srdce přenáš́ı na

hrudńık, kde je lze detekovat pomoćı akcelerometru. Tato možnost byla otestována a

porovnána s klasickým jednosvodovým EKG. Při testu byly přiloženy dva aktivńı senzory

na mı́sto odpov́ıdaj́ıćı přibližně elektrodám V2 a V6 u 12svodového systému. Mezi tyto

senzory byl umı́stěn i akcelerometr (k analýze byl použit signál osy y). V tabulce 5.2 jsou

uvedeny výsledky analýzy HRV 2minutového záznamu. Procento artefakt̊u v signálu je 5.

Na obrázku 5.12 je zobrazena část testovaćıho záznamu. Na obrázku 5.13 jsou vypočtená

spektra obou signál̊u.

Tabulka 5.2.: Porovnáńı výsledk̊u analýzy HRV z dat akcelerometru a klasického EKG

Sńımač SDNN

[ms]

RMSSD

[ms]

SDSD

[ms]

pNN50

[%]

TF

[min−1]

PLF

[ms2]

PHF

[ms2]

TP

[ms2]

klasické

EKG

86,5 37,9 38,0 18,1 80,9 2435 584 3730

Accel 87,6 37,4 37,5 18,7 80,5 2427 522 3672

Z výsledk̊u v tabulce 5.2 je patrné, že odchylky u jednotlivých parametr̊u při

analýze dat z akcelerometru jsou minimálńı, nejmeǰśı odchylka je u parametru SDNN

– 1,27 %, a největš́ı odchylka je u parametru PHF , kde čińı 10,6 %. Je tedy možné ř́ıci,

že měřeńım pohyb̊u hrudńıku pacienta, vyvolaných činnost́ı srdce, lze provádět analýzu

HRV. Avšak tato metoda je nepraktická, nebot’ při měřeńı mohou jakékoli pohyby pacienta

záznam znehodnotit. Pravděpodobně jedinou výhodou této metody je vysoká odolnost

v̊uči elektromagnetickému rušeńı. Dále je z detailu záznamu patrné, že signál z akcelero-

metru je proti signálu EKG zpožděný. Pr̊uměrné zpožněńı je 73 ms.

46
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Obrázek 5.12.: Detail zkušebńıho záznamu v časové oblasti. Nahoře je signál z klasického EKG,

dole je odpov́ıdaj́ıćı část záznamu z akcelerometru
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Obrázek 5.13.: Vypočtená spektra z provedených záznam̊u signálu akcelerometru a elektrokar-

diogramu, źıskaného pomoćı aktivńıch senzor̊u
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5.3.2. Mě̌reńı pomoćı piezoelektrického sńımače

Piezoelektrický sńımač lze využ́ıt ke kontinuálńımu měřeńı krevńıho tlaku. Sńımač

se zpravidla umist’uje na některý z pacientových prst̊u na ruce. Změny krevńıho tlaku

zp̊usobuj́ı deformace krystalu v piezoelektrickém senzoru, který generuje napět́ı odpov́ıdaj́ıćı

těmto změnám. Změny krevńıho tlaku odrážej́ı činnost srdce podobně jako elektrické im-

pulsy, generované srdcem při své činnosti a měřené klasickým EKG. Z toho vyplývá, že

HRV lze hodnotit i ze změn krevńıho tlaku. Tato metoda byla otestována a výsledky

porovnány s jednosvodovým EKG.

EKG bylo měřeno pomoćı dvou aktivńıch senzor̊u, umı́stěných přibližně jako elek-

trody V2 a V6 u 12svodového systému. Piezoelektrický sńımač byl umı́stěn na palci levé

ruky. Paralelně k piezoelektrickému sńımači byl zapojen vyb́ıjećı rezistor o hodnotě 1 MΩ.

V tabulce 5.3 jsou výsledky analýzy HRV 2minutového záznamu. Procento artefakt̊u v

signálu je 0,84. Na obrázku 5.14 je zobrazena část zkušebńıho záznamu. Na obrázku 5.15

jsou zobrazena spektra obou signál̊u.

Tabulka 5.3.: Porovnáńı výsledk̊u analýzy HRV ze signálu piezoelektrického sńımače krevńıho

tlaku a klasického EKG

Sńımač SDNN

[ms]

RMSSD

[ms]

SDSD

[ms]

pNN50

[%]

TF

[min−1]

PLF

[ms2]

PHF

[ms2]

TP

[ms2]

klasické

EKG

73,1 25,0 25,0 4,52 89,5 1102 330 1787

Piezo 74,8 25,7 25,7 3,95 89,5 1177 388 1926

V oblasti časové má největš́ı odchylku parametr pNN50 – 12,6 %, v oblasti frek-

venčńı vykazuje největš́ı odchylku parametr PHF – 17,5 %. Ostatńı parametry maj́ı

odchylky minimálńı. Pr̊uměrné zpožděńı signálu z piezoelektrického sńımače proti kla-

sickému EKG je 216 ms.

Z výsledk̊u lze ř́ıci, že analýza HRV ze změn krevńıho tlaku je možná. U této metody

je výhodná větš́ı odolnost v̊uči pohyb̊um pacienta, dále také silněǰśı signál na výstupu

sńımače. Za největš́ı výhodu lze považovat fakt, že piezoelektrický sńımač nepotřebuje

napájeńı ani žádné př́ıdavné zesilovače, je tedy zvláště vhodný pro bateriově napájené

systémy. Dále je také opět př́ınosná velká odolnost sńımače proti elektromagnetickému

rušeńı, kterým může být klasické EKG ovlivňováno.
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Obrázek 5.14.: Detail zkušebńıho záznamu v časové oblasti. Nahoře je signál z klasického EKG,

dole je odpov́ıdaj́ıćı část záznamu z piezoelektrického sńımače
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Obrázek 5.15.: Vypočtená spektra z provedených záznam̊u signálu piezoelektrického sńımače a

elektrokardiogramu, źıskaného pomoćı aktivńıch senzor̊u
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5.3.3. Mě̌reńı pomoćı mikrofonu

Mikrofony se využ́ıvaj́ı ve fonokardiografii ke sńımáńı a záznamu srdečńıch ozev.

Srdečńı ozvy vznikaj́ı mechanickými pohyby část́ı srdce. Fonokardiografie se zaměřuje na

detekci funkce srdečńıch chlopńı, poněvadž právě mechanické kmity chlopńı lze jednoduše

detekovat. Spolu s fonokardiogramem je nutné detekovat i elektrokardiogram, aby bylo

možné správně identifikovat jednotlivé ozvy. Vı́ce informaćı lze dohledat např. v [64].

V této práci byla testována možnost analýzy HRV z fonokardiogramu. Byl proveden

2minutový záznam, ve kterém byl s fonokardiogramem zaznamenáván i elektrokardiogram.

Výsledky analýzy HRV byly porovnány. Aktivńı senzory pro sńımáńı elektrokardiogramu

byly umı́stěny př́ımo na těle přibližně jako elektrody V2 a V6 u 12svodového systému.

Elektretový mikrofon, kterým byl sńımán fonokardiogram, byl umı́stěn mezi aktivńımi

senzory. Signál z mikrofonu byl přibližně 25x ześılen a filtrován DP 1. řádu s kmitočtem

zlomu 33 Hz. V tabulce 5.4 jsou uvedeny výsledky analýzy HRV z fonokardiogramu a

elektrokardiogramu. Na obrázku 5.16 jsou zobrazeny části obou záznamů v časové oblasti,

na obrázku 5.17 jsou zobrazena spektra obou záznamů.

Tabulka 5.4.: Porovnáńı výsledk̊u analýzy HRV ze signálu mikrofonu a klasického EKG

Sńımač SDNN

[ms]

RMSSD

[ms]

SDSD

[ms]

pNN50

[%]

TF

[min−1]

PLF

[ms2]

PHF

[ms2]

TP

[ms2]

klasické

EKG

72,2 31,1 31,2 13,3 83,7 1671 465 2267

Mikrofon 74,7 33,9 34,0 14,0 83,7 1721 596 2454

Z tabulky 5.4 jsou patrné určité odchylky ve vypočtených parametrech mezi signály.

V časové oblasti vykazuje největš́ı odchylku parametr RMSSD – 9 %, v oblasti frekvenčńı

pak výkon v pásmu HF – 28 %. Pr̊uměrné zpožděńı signálu z mikrofonu v porovnáńı ze

signálem z klasického EKG je 100 ms.

Lze konstatovat, že analýzu HRV z fonokardiografického záznamu provádět lze,

avšak źıskáńı deľśıho kvalitńıho záznamu je prakticky nemožné. Mikrofon sńımá kromě

srdečńıch ozev, které jsou velmi slabé, také zvuky z činnosti jiných orgán̊u, předevš́ım plic.

Dále je źıskaný signál zkreslen r̊uznými šumy a jinými zvuky z okoĺı pacienta, nehledě

na zvuky produkované samotným mikrofonem, zp̊usobené třeńım s tělem pacienta při

nedokonalém kontaktu. Z těchto d̊uvod̊u mohou být jednotlivé špičky ve fonokardiogramu

zkresleny (lze spatřit na části záznamu na obr. 5.16) a t́ım pádem chybně detekovány.

Výhodou může být pouze odolnost proti elektromagnetickému rušeńı.
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Obrázek 5.16.: Detail zkušebńıho záznamu v časové oblasti. Nahoře je signál z klasického EKG,

dole je odpov́ıdaj́ıćı část záznamu z mikrofonu
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Obrázek 5.17.: Vypočtená spektra z provedených záznam̊u fonokardiogramu, zaznamenaného

pomoćı elektretového mikrofonu, a elektrokardiogramu, źıskaného pomoćı ak-

tivńıch senzor̊u
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5.3.4. Mě̌reńı pomoćı hrudńıho pásu POLAR

5.3.4.1. Porovnáńı s klasickým EKG

Hrudńı pás je zař́ızeńı, které sńımá signál EKG, detekuje QRS komplexy a bezdrátově

vyśılá informace o tepové frekvenci ve formě puls̊u (vyśılač pracuje na frekvenci 5 kHz

s dosahem cca 1 m). Hrudńı pás se většinou využ́ıvá ve spojeńı se sporttesterem ke sle-

dováńı tepové frekvence při sportováńı. Vı́ce informaćı o použitém hrudńım pásu a jeho

parametrech lze nalézt v [65].

Při tomto měřeńı byla testována možnost analýzy HRV ze signálu tepové frekvence,

vyśılané hrudńım pásem. Impulsy z hrudńıho pásu byly zaznamenávány spolu se signálem

EKG sńımaným aktivńımy senzory. Následně byla provedena analýza HRV obou signál̊u a

výsledky porovnány. Hrudńı pás byl umı́stěn na hrudi, ve výšce odpov́ıdaj́ıćı elektrodám

V1 a V2 u 12svodového systému. Aktivńı senzory byly umı́stěny cca 4 cm nad hrudńım

pásem v mı́stě nad elektrodami V2 a V6 u 12svodového systému. V tabulce 5.5 jsou

výsledky analýzy z provedeného dvouminutového měřeńı. Procento artefakt̊u v signálu

je 1,42. Detail části zaznamenaných signál̊u je na obrázku 5.18. Spektra obou signál̊u je

možné porovnat na obrázćıch 5.19.

Tabulka 5.5.: Porovnáńı výsledk̊u analýzy HRV ze signálu hrudńıho pásu a klasického EKG

Sńımač SDNN

[ms]

RMSSD

[ms]

SDSD

[ms]

pNN50

[%]

TF

[min−1]

PLF

[ms2]

PHF

[ms2]

TP

[ms2]

klasické

EKG

50,9 29,6 29,7 9,4 70,6 1781 313 2245

POLAR 51,8 31,5 31,6 13,0 70,6 1844 331 2328

Analýza HRV ze signálu, vyśılaného hrudńım pásem POLAR, je možná s velkou

přesnost́ı. Jednotlivé parametry v časové i frekvenčńı oblasti se odchyluj́ı pouze o jednotky

procent. Jediná větš́ı odchylka je u parametru pNN50, kde čińı 38 %.

Použit́ı hrudńıho pásu jako zdroje signálu pro analýzu HRV je zvláště výhodné,

předevš́ım pro značnou odolnost signálu proti pohyb̊um pacienta, což lze využ́ıt např. při

zátěžových testech a analýze HRV při zátěži pacienta/sportovce. Daľśı výhodou signálu

z hrudńıho pásu je, že ke své analýze nepotřebuje žádné daľśı předzpracováńı (ześıleńı,

filtrace, detekce QRS aj.). Pomoćı MCU lze měřit čas mezi jednotlivými impulsy a analýzu

HRV provádět př́ımo z těchto čas̊u.
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Obrázek 5.18.: Detail zkušebńıho záznamu v časové oblasti. Nahoře je signál z klasického EKG,

dole je odpov́ıdaj́ıćı část záznamu signálu z hrudńıho pásu
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(a) Spektrum elektrokardiogramu
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(b) Spektrum signálu z hrudńıho pásu

Obrázek 5.19.: Vypočtená spektra z provedených záznam̊u signálu z hrudńıho pásu a elektro-

kardiogramu, źıskaného pomoćı aktivńıch senzor̊u
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5.3.4.2. Zátěžové mě̌reńı

Jak bylo zjǐstěno při předchoźım měřeńı, signál z hrudńıho pásu je vhodný pro

analýzu HRV při zátěžovém testu. Zátěžový test byl proveden a výsledky porovnány s

předcházej́ıćım měřeńı, které prob́ıhalo v klidu. Dvouminutový zátěžový test se skládal z

kombinace dřep̊u a poklusu na mı́stě v bĺızkosti přij́ımače signálu z pásu. Pás byl umı́stěn

shodně s předchoźım měřeńım. Výsledky analýzy HRV pro zátěžový test jsou uvedeny v

tabulce 5.6 spolu s výsledky s předcházej́ıćıho měřeńı v klidu. Na obrázćıch 5.20 a 5.21

jsou zobrazena spektra obou signál̊u.

Tabulka 5.6.: Analýza HRV ze signálu z hrudńıho pásu POLAR při zátěži a v klidu

Stav SDNN

[ms]

RMSSD

[ms]

SDSD

[ms]

pNN50

[%]

TF

[min−1]

PLF

[ms2]

PHF

[ms2]

TP

[ms2]

v klidu 51,8 31,5 31,6 13,0 70,6 1844 331 2328

při zátěži 15,2 6,0 6,0 0 122 80,0 9,3 117

Hodnoty u všech parametr̊u HRV jsou daleko nižš́ı při zátěži než v klidu. Tento

fakt odpov́ıdá teorii uvedené např. v [43]. Při pohledu na obrázek 5.20 si lze všimnout,

že spektra při zátěži a v klidu jsou si velmi podobná pouze s t́ım rozd́ılem, že zátěžové

spektrum dosahuje menš́ıch amplitud (rozd́ıl je dobře patrný z obrázku 5.21). Dále bylo

zjǐstěno, že v signálu při zátěži se neobjevil žádný artefakt, tj. procento artefakt̊u je 0. Při

měřeńı v klidu bylo procento artefakt̊u 1,42. Menš́ı variabilitu tepové frekvence při zátěži

lze pozorovat i př́ımo na grafu závislost tepové frekvence na čase (obrázky 5.22a a 5.22b).
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(a) Spektrum signálu z hrudńıho pásu v klidu
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Obrázek 5.20.: Vypočtená spektra z provedených záznam̊u signálu z hrudńıho pásu POLAR při

zátěži a v klidu
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Obrázek 5.21.: Srovnáńı spekter v klidu a při zátěži. Černá – spektrum v klidu, tučná modrá

– spektrum při zátěži
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Obrázek 5.22.: Grafy závislosti tepové frekvence na čase v klidu a při zátěži během dvouminu-

tového měřeńı
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5.4. Testováńı bezdrátového p̌renosu dat

Při tomto měřeńı byla testována kvalita bezdrátového přenosu dat. Hodnocena byla

chybovost jako pod́ıl nepřijatých rámc̊u a správně přijatých rámc̊u během 2minutových

záznamů. V záznamech byl kontrolován pilový signál bod po bodu. Za chybně přijatý

rámec byl považován každý chyběj́ıćı řádek. Zbylé řádky byly považovány za správně

přijaté rámce. Měřeńı bylo provedeno v mı́stnosti o rozměrech 9 x 4,5 m. Přij́ımač (modul

B) byl nejprve položen na stojan, vysoký 480 mm, který byl v mı́stnosti umı́stěn ve

vzdálenosti 1 m od deľśı zdi a 2,25 m od zdi kratš́ı. Vyśılač (modul A) byl položen na

stojan stejné výšky jako přij́ımač a postupně byla měněna vzdálenost mezi moduly (d),

viz. obrázek 5.23.

Dále byly ve vzdálenosti 4 m od přij́ımače umı́stěny dřevěné překážky o rozměrech

850 x 2010 mm s r̊uznými tloušt’kami (x), přičemž vyśılač byl v konstantńı vzdálenosti 7

m (obr. 5.23). Dřevěné překážky simuluj́ı např. přenos dat přes zavřené dveře.

Posledńı zkouška spoč́ıvala v manuálńım pohybováńı s vyśılačem (simulace možných

pohyb̊u pacienta během vyšetřeńı) v r̊uzných vzdálenostech (d) od přij́ımače.

Výsledky test̊u jsou shrnuty v tabulce 5.7.

MODUL A MODUL B

PC

d

4 m

p�ekážka

x

Obrázek 5.23.: Schéma testováńı bezdrátového přenosu dat navrženého systému

Tabulka 5.7.: Chybovost bezdrátového přenosu dat navrženého systému v závislosti na

vzdálenosti mezi vyśılačem a přij́ımačem

d [m] 1 2 3 4 5 6 7 7 7 4 7

chybovost

[%]

1,01 1,26 1,01 4,36 1,03 1,87 1,14 1,26 1,38 1,39 1,58

x [mm] – – – – – – – 40 80 – –

pohyb [–] NE NE NE NE NE NE NE NE NE ANO ANO

Chybovost přenosu na vzdálenost 7 m je menš́ı než na vzdálenost 4 m nebo 6 m.

Vliv dřevěných překážek na kvalitu přenosu je dle testu zanedbatelný. Př́ıpadné pohy-

bováńı s vyśılačem také nemá př́ılǐs velký vliv na zhoršeńı kvality přenosu dat. Kva-

litu přenosu pravděpodobně nejv́ıce ovlivňuj́ı odrazy signálu od r̊uzných předmět̊u v
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Variabilita tepové frekvence Josef Houzar 2020

mı́stnosti nebo zd́ı, popř. může mı́t vliv umı́stěńı oken a dvěř́ı v mı́stnosti aj. Tento fakt se

pravděpodobně projevil při přenosu dat na vzdálenost 4 m a 6 m. Z výsledk̊u testu nelze

stanovit maximálńı možnou vzdálenost mezi vyśılačem a přij́ımačem pro kvalitńı přenos

dat. Vždy bude záležet na konkrétńıch prostorech, ve kterých bude systém využ́ıván.

Ručńım překontrolováńım přijatých dat pro všechna měřeńı bylo zjǐstěno, že většina

chyb je zp̊usobena maximálně jednotkami po sobě jdoućıch nepřijatých rámc̊u. Lze tedy

ř́ıci, že takto znehodnocený signál lze stále s velkou přesnost́ı analyzovat.

5.5. Testováńı aplikace pro analýzu HRV

5.5.1. Porovnáńı s profesionálńım analyzátorem

Pro porovnáńı výsledk̊u výpočtu HRV parametr̊u byl zvolen program HRVAS,

volně dostupný z [6]. Tento program umožňuje analýzu HRV v oblasti časové i frekvenčńı.

Program neobsahuje algoritmus k detekci vln R, popř. QRS komplex̊u. Vstupem pro

analýzu je řada RR popř. NN interval̊u. Součást́ı aplikace je možnost volby metody

korekce artefakt̊u a volba metody odstraněńı trendu. Řada RR, popř. NN interval̊u je

převáděna do oblasti spektrálńı pomoćı Burgovy metody (autoregresivńı) a Welchovy

(neparametrická).

Pro srovnáńı bylo vybráno celkem deset záznamů signál̊u EKG, každý o délce 120

s. Ve vytvořené aplikaci byly detekovány vlny R a vypočteny RR intervaly. V této řadě

byly následně detekovány a opraveny artefakty, tj. byly źıskány NN intervaly. Tyto NN

intervaly byly vstupem pro obě aplikace. V obou aplikaćıch byly samostatně vypočteny

HRV parametry v časové oblasti, následně byl odstraněn trend z řady NN interval̊u, bylo

vypočteno spektrum signálu a źıskány HRV parametry ze spektrálńı oblasti. U aplikace

HRVAS byly pro srovnáńı výsledk̊u analýzy HRV ve spektrálńı oblasti použity výsledky

neparametrické Welchovy metody. Výsledky analýzy vytvořené aplikace jsou uvedeny v

tabulce 5.8, výsledky analýzy z aplikace HRVAS jsou uvedeny v tabulce 5.9.

Ve výpočtu parametr̊u z oblasti časové se obě aplikace, až na vyj́ımky, shoduj́ı.

Vzniklé odchylky, např. záznam 209 – parametr SDNN nebo záznam 220 – parametr

RMSSD, jsou zp̊usobeny pravděpodobně zaokrouhlováńım. Hodnoty u parametr̊u v ob-

lasti spekrálńı vykazuj́ı odchylky větš́ı, např. záznam 219 – vytvořená aplikace má od-

chylku 30 % u parametru PLF a odchylku 26 % u parametru PHF proti aplikaci HRVAS.

Daľśım př́ıkladem může být záznam 202, kde u parametru PLF vykazuje vytvořená apli-

kace odchylku 15 % a u parametru PHF odchylku 23 %. Odchylka u poměru výkon̊u v

daných pásmech je, vetšinou, malá. U záznamu 219 čińı odchylka 3 %, u záznamu 202
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je to 10 %. Rozd́ılné výsledky u jednotlivých parametr̊u jsou pravděpodobně zp̊usobeny

odlǐsnými metodami převodu časové řady NN interval̊u do oblasti spektrálńı. Na obrázku

5.24 je zobrazeno spektrum záznamu 202, vypočtené pomoćı FFT, vytvořenou aplikaćı

(vlevo) a spektrum vypočtené, pomoćı Welchovy metody, aplikaćı HRVAS (vpravo).

Tabulka 5.8.: Výsledky analýzy vybraných deseti záznam̊u signál̊u EKG vytvořenou aplikaćı,

výsledky ve spektrálńı oblasti byly stanoveny výpočtem pomoćı FFT

Signál SDNN

[ms]

RMSSD

[ms]

pNN50

[%]

PLF

[ms2]

PHF

[ms2]

PLF /PHF

[–]

100 25,1 27,5 3,4 23,3 426 0,055

115 64,5 51,1 36,6 1552 540 2,87

124 33,8 43,3 28,4 314 193 1,62

202 39,3 40,9 22,3 355 793 0,45

205 11,8 13,6 0 15,2 50,8 0,30

209 25,2 23,8 4,8 92,5 273 0,33

214 52,2 38,4 19,3 400 905 0,44

219 93,9 83,5 39,6 3587 559 6,41

220 14,9 19,0 0,7 43,6 49,2 0,88

vlastńı 1 37,8 25,1 2,7 636 371 1,71

Tabulka 5.9.: Výsledky analýzy vybraných deseti záznam̊u signál̊u EKG aplikaćı HRVAS,

výsledky ve spektrálńı oblasti byly stanoveny výpočtem pomoćı Welchovy metody

Signál SDNN

[ms]

RMSSD

[ms]

pNN50

[%]

PLF

[ms2]

PHF

[ms2]

PLF /PHF

[–]

100 25,1 27,5 3,4 23,5 506 0,046

115 64,5 51,1 36,6 1727 645 2,67

124 33,8 43,3 28,4 416 324 1,28

202 39,3 40,9 22,3 419 1035 0,41

205 11,8 13,6 0 17,1 65,7 0,26

209 25,3 23,8 4,8 112 322 0,35

214 52,2 38,4 19,3 272 992 0,27

219 93,9 83,5 39,6 2752 442 6,22

220 14,9 19,1 0,7 54,6 75,3 0,72

vlastńı 1 37,8 25,1 2,8 685 391 1,75
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(b) Výkonová spektrálńı hustota HRV signálu

záznamu 202 vypočtená aplikaćı HRVAS pomoćı
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Obrázek 5.24.: Spektrum záznamu 202 z databáze MIT–BIH, vypočtené r̊uznými metodami
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5.5.2. Vliv trend̊u v signálu HRV

Vliv trend̊u v signálu HRV na parametry HRV v oblasti spektrálńı byl testován na

dvou záznamech signálu EKG. V obou př́ıpadech bylo odstraněńı provedeno odečteńım

prokladového polynomu 5. stupně. Na obrázku 5.25 je zobrazen graf výkonové spektrálńı

hustoty HRV signálu prvńıho 5minutového záznamu. Vlevo je spektrum před odstraněńım

trendu (s již odstraněnou stejnosměrnou složkou), vpravo je spektrum po odstraněńı

trendu. Na obrázku 5.26 je obdobně zobrazen graf výkonové spektrálńı hustoty HRV

signálu druhého 5minutového záznamu.

Pro lepš́ı čitelnost graf̊u byla ze signál̊u odstraněna stejnosměrná složka (metodou

nulováńı spektrálńıch čar ve spektru signálu). Stejnosměrná složka neńı součást́ı žádného

HRV pásma a proto jej́ı vymazáńı/ponecháńı nezp̊usob́ı žádné zkresleńı výpočtu para-

metr̊u.

Z tabulek 5.10 a 5.11 je patrný největš́ı vliv trend̊u, dle teorie, na nejnižš́ı pásma

HRV. Odchylka výkonu v pásmu VLF je v prvńım př́ıpadě 150 %, v př́ıpadě druhém

je to 156 %. Výkon v pásmu LF vykazuje odchylky pouze 3,4 % a 4,5 %. Pásmo HF

neńı ovlivněno téměř v̊ubec. Lze tedy ř́ıci, že pro analýzu HRV v pásmech LH a HF neńı

odstraněńı trendu ze signálu HRV nezbytně nutné. Pro analýzu v nižš́ıch kmitočtových

pásmech je odstraněńı trendu nezbytné.

Tabulka 5.10.: Vypočtené parametry HRV ve spektrálńı oblasti pro prvńı testovaćı HRV signál

PV LF

[ms2]

PLF

[ms2]

PHF

[ms2]

TP

[ms2]

signál s trendy 1726 1724 311 4020

signál s odstraněnými

trendy

688 1667 314 2671

Tabulka 5.11.: Vypočtené parametry HRV ve spektrálńı oblasti pro druhý testovaćı HRV signál

PV LF

[ms2]

PLF

[ms2]

PHF

[ms2]

TP

[ms2]

signál s trendy 233 548 362 1354

signál s odstraněnými

trendy

91 573 353 1016
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(b) Výkonová spektrálńı hustota HRV signálu s

kompenzovanými trendy

Obrázek 5.25.: Prvńı HRV signál pro testováńı vlivu trend̊u na analýzu HRV. 5minutový

záznam, muž 24 let
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bez kompenzace trend̊u, pouze odstraněná stej-
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Obrázek 5.26.: Druhý HRV signál pro testováńı vlivu trend̊u na analýzu HRV. 5minutový

záznam, muž 21 let
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5.5.3. Vliv artefakt̊u v signálu EKG

Vliv artefakt̊u v signálu EKG na analýzu HRV byl testován na pěti záznamech

signálu EKG z databáze MIT–BIH ([66], [67]) s r̊uzným obsahem artefakt̊u. Byly vybrány

záznamy 100, 102, 105, 107, 215. Každý záznam byl analyzován dvakrát: s ponechanými

artefakty a korigovanými artefakty pomoćı metody z kap. 4.4.2, v čase 0–120 s. V tabulce

5.12 jsou uvedeny výsledky analýzy (signály jsou seřazeny dle procenta artefakt̊u).

Z výsledk̊u v tabulce 5.12 je patrné, že největš́ı vliv maj́ı artefakty na parametr

pNN50, který vykazuje chybu 35 % i při procentu artefakt̊u 0,36. Při procentu artefakt̊u

3,65 je chyba 1801 % a při procentu artefakt̊u 6,5 je chyba 463 %. Z časové oblasti maj́ı

artefakty nejmenš́ı vliv na parametr SDNN , který vykazuje největš́ı chybu 273 % při

procentu artefakt̊u 3,65.

V oblasti frekvenčńı vykazuj́ı parametry HRV odchylky daleko menš́ı. Při procentu

artefakt̊u 0,36 čińı největš́ı odchylka 38 % u výkonu v pásmu LF a nejmenš́ı odchylka 13

% u výkonu v pásmu HF. Největš́ı odchylka, 586 %, je u parametru PLF při procentu

artefakt̊u 3,65. Nejméně ovlivňovaným parametrem je poměr výkon̊u v pásmech LF a

HF, kde jeho největš́ı odchylka je 66 % při procentu artefakt̊u 6,5 a nejmenš́ı odchylka je

pouze 5 % při procentu artefakt̊u 0,68.

Lze ř́ıci, že jakékoli množstv́ı artefakt̊u v signálu EKG dokáže analýzu HRV v

oblasti časové zcela znehodnotit. V oblasti frekvenčńı je možné provádět analýzu HRV bez

větš́ıho zkresleńı výsledk̊u i při malém procentu artefakt̊u. Dále lze ř́ıci, že mı́ra zkresleńı

výsledk̊u analýzy nezálež́ı pouze na procentu artefakt̊u (signály 105 a 215 v tabulce 5.12),

ale také např. na časovém rozložeńı artefakt̊u či metodě korekce artefakt̊u. Avšak obecně

lze ř́ıci, že při výskytu artefakt̊u v signálu EKG je jejich korekce nutná.

Tabulka 5.12.: Výsledky analýzy vlivu artefakt̊u v signálu EKG na analýzu HRV

Signál Artefakty Procento

artefakt̊u

[%]

SDNN

[ms]

RMSSD

[ms]

pNN50

[%]

PLF

[ms2]

PHF

[ms2]

TP

[ms2]

PLF /PHF

[–]

107 ANO 0,36 28,6 35,1 5,8 55,0 468 526 0,12

107 NE 0,36 23,8 23,8 4,3 39,7 412 456 0,096

100 ANO 0,68 32,1 43,6 5,5 31,6 538 580 0,058

100 NE 0,68 25,1 27,5 3,4 23,3 426 457 0,055

102 ANO 2,08 45,5 65,2 17,5 148 634 845 0,23

102 NE 2,08 29,4 32,3 10,5 109 393 556 0,28

105 ANO 3,65 78,8 131 11,6 118 1760 1892 0,067

105 NE 3,65 21,1 19,8 0,61 17,2 312 339 0,055

215 ANO 6,5 61,8 96,6 20,3 69,7 1035 1116 0,067

215 NE 6,5 25,3 22,6 3,6 77,5 389 485 0,20
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5.5.4. Metody korekce artefakt̊u

Pro korekci artefakt̊u v signálu EKG byly testovány a porovnány následuj́ıćı me-

tody (tRR(i+ 1) znač́ı nalezený
”
problémový“ RR interval):

a) ponecháńı artefaktu v signálu (žádná korekce)

b) vymazáńı artefaktu (bez náhrady)

c) lineárńı interpolace, dle rovnice 4.4 v podkapitole 4.4.2

d) interpolace, dle rovnice tRR(i+ 1) = tRR(i)+tRR(i+3)
2

e) interpolace, dle rovnic tRR(i+ 1) = tRR(i)+tRR(i+3)
2

, tRR(i+ 2) = tRR(i+1)+tRR(i+3)
2

–

oprava obou RR interval̊u artefaktu v jednom kroku

Metody byly testovány na záznamu signálu EKG, obsahuj́ıćı v čase 128–138 s tři

artefakty (obrázek 5.27), tj. 1,43 % z celkového počtu QRS komplex̊u. Signál byl nejprve

vyhodnocen v čase 0–125 s (záznam bez artefaktu) a poté znovu vyhodnocen v čase 0–

150 s při použit́ı výše uvedených metod. Daľśı signály byly vyhodnocovány pouze při

zachováńı artefaktu a při jeho korekce některou z metod.
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x 10
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A
 [
−
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Obrázek 5.27.: Artefakty v testovaćım signálu

Všechny metody korekce maj́ı velice podobné výsledky. V časové oblasti u pa-

rametru SDNN vycháźı nejlépe metoda b) s chybou 3 %, avšak tato metoda vycháźı

nejh̊uře pro parametr pNN50, kde jej́ı chyba čińı 30 %. U parametru pNN50 má nejmenš́ı

chybu, konkrétně 15 %, metoda e). Tato metoda vykazuje nejlepš́ı výsledek i u parametru

RMSSD, kde jej́ı chyba čińı pouze 0,75 %. Podobné chyby, 1,5 %, dosahuje i metoda c).

V oblasti frekvenčńı vycháźı nejh̊uře metoda e), kde poměr výkon̊u v pásmech LF a

HF má chybu 37 %. Zde vycháźı nejlépe metoda a) s chybou 6 %. U výkon̊u v jednotlivých

pásmech vykazuj́ı všechny metody chyby mezi 20–30 %.
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(a) Metoda a – žádná korekce

1.25 1.3 1.35 1.4 1.45

x 10
5

500

550

600

650

700

750

800

850

900

t [ms]

N
N

 i
n
te

rv
a
ly

 [
m

s
]

Závislost NN intervalù na èase vln R.

(b) Metoda b – vymazáńı artefaktu

Obrázek 5.28.: Grafy závislosti NN interval̊u na čase detekovaných R vln pro metody korekce

artefakt̊u a, b
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(a) Metoda c – lineárńı interpolace
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(b) Metoda d – interpolace dle rovnice

tRR(i+ 1) = tRR(i)+tRR(i+3)
2

Obrázek 5.29.: Grafy závislosti NN interval̊u na čase detekovaných R vln pro metody korekce

artefakt̊u c, d
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Obrázek 5.30.: Metoda e – interpolace dle rovnic tRR(i+ 1) = tRR(i)+tRR(i+3)
2 ,

tRR(i+ 2) = tRR(i+1)+tRR(i+3)
2
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Tabulka 5.13.: Výsledky testováńı metod pro korekci artefakt̊u v signálu EKG

Metoda SDNN

[ms]

RMSSD

[ms]

pNN50

[%]

TF

[min−1]

PLF

[ms2]

PHF

[ms2]

TP

[ms2]

PLF /PHF

[–]

bez ar-

tefakt̊u

51,5 26,6 4,7 82,7 1345 322 1756 4,17

a) 59,9 57,3 9,8 82,95 1516 343 2197 4,42

b) 53,1 27,4 6,1 82,95 1578 296 2158 5,33

c) 53,3 27,0 5,9 82,95 1616 287 2278 5,63

d) 54,0 28,3 6,0 82,95 1645 298 2348 5,52

e) 53,5 26,8 5,4 82,95 1633 285 2297 5,72
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6. Závěr

V teoretické části této diplomové práce bylo praktickým zp̊usobem pojednáno o

elektrokardiografii se zaměřeńım na analýzu variability tepové frekvence. Z oboru elektro-

kardiografie byly naznačeny metody měřeńı EKG a typy rušeńı, vyskytuj́ıćı se v signálech

EKG. K tématu variability tepové frekvence byl uveden význam analýzy HRV, př́ıklady

faktor̊u, které ovlivňuj́ı parametry HRV, metody analýzy HRV v oblasti časové a frek-

venčńı. Zmı́něny byly také kroky, nutné k úspěšnému zpracováńı signálu EKG pro analýzu

HRV.

Praktická část byla zaměřena na popis navrženého systému pro měřeńı a záznam

signálu EKG a aplikaćı pro analýzu HRV. Celý systém se skládá z analogové části, která

zpracovává (zesiluje a filtruje) signál z klasických, pasivńıch elektrod nebo aktivńıch, ka-

pacitńıch senzor̊u. Signál z analogové části je digitalizován mikroprocesorem se vzorkovaćı

frekvenćı 1 kHz. K mikroprocesoru je připojen akcelerometr a bezdrátový modul, který

umožňuje přenos dat na větš́ı vzdálenost, čehož lze využ́ıt např. při zátěžovém měřeńı. Pro

záznam dat z mikroprocesoru, resp. měřićıho systému byla vytvořena aplikace v prostřed́ı

C#, která dále umožňuje i vizuálńı kontrolu dat v reálném čase. Analýzu HRV je možné

provést ve skriptu, vytvořeném v prostřed́ı MATLAB, v oblasti časové a frekvenčńı.

Měřeńı, provedená v rámci této práce lze rozdělit do dvou skupin:

a) měřeńı, uskutečněná pomoćı navrženého systému

b) měřeńı, realizovaná k otestováńı navrženého systému samotného

a) Bylo zjǐstěno, že aktivńı, kapacitńı senzory k bezkontaktńımu sńımáńı EKG

využ́ıt lze. V reakci na to bylo provedeno měřeńı 5.2, ve kterém byl zkoumán vliv tloušt’ky

materiálu, přes který je signál sńımán, na kvalitu sńımaného signálu EKG. Byl zjǐstěn

téměř lineárńı nár̊ust útlumu signálu EKG se zvětšuj́ıćı se tloušt’kou materiálu, zároveň

bylo zjǐstěno, že při tloušt’ce materiálu 0,6 mm čińı útlum signálu již 78 % proti signálu

sńımaném př́ımo na těle. Bezkontaktńı měřeńı EKG lze využ́ıt např. při monitorováńı

životńıch funkćı řidiče ve vozidle, přičemž aktivńı senzory mohou být umı́stěny v sedadle

řidiče, připevněny na bezpečnost́ım pásu apod.

Při měřeńı 5.3 byly hledány jiné možnosti źıskáváńı dat pro analýzu HRV jako al-

ternativa k měřeńı signálu EKG. Byla testována možnost sledováńı mechanických pohyb̊u

srdce pomoćı akcelerometru a mikrofonu, dále byly sledovány změny krevńıho tlaku po-

moćı piezoelektrického sńımače a byl využit signál z hrudńıho pásu, který je určený ke sle-
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dováńı TF při sportováńı. Za referenčńı signál při porovnáváńı byl považován signál EKG,

který byl vždy zaznamenáván spolu se zkušebńım signálem z výše uvedených sńımač̊u.

Za nejlepš́ı alternativńı možnost z hlediska spotřeby elektrické energie lze považovat pie-

zoelektrický sńımač, který nepotřebuje napájeńı a jeho výstupńı signál má dostatečnou

úroveň pro záznam. Z hlediska odolnosti proti pohyb̊um pacienta vycháźı nejlépe hrudńı

pás, který je možné využ́ıt i pro zátěžové měřeńı. Velmi špatnou odolnost́ı proti pohyb̊um

pacienta disponuj́ı akcelerometr a mikrofon, které tud́ıž lze využ́ıt sṕı̌se k demonstrativńım

účel̊um. Mikrofon je nav́ıc možné využ́ıt jen v bezhlučném prostřed́ı. Avšak výhodou při

źıskáváńı dat pomoćı akcelerometru, mikrofonu i piezoelektrického sńımače může být

velká odolnost proti elektromagnetickému rušeńı ve srovnáńı s klasickým EKG.

Měřeńı 5.5.2 bylo zaměřeno na zjǐstěńı vlivu trend̊u v signálech HRV. Zde byl, na

dvou 5minutových záznamech EKG, prokázán značný vliv trend̊u na výsledky analýzu

HRV, předevš́ım v pásmech ULF a VLF. Ve vyšš́ıch kmitočtových pásmech je vliv trend̊u

malý.

V rámci měřeńı 5.5.3 byl zkoumán vliv artefakt̊u, typicky extrasystol, v signálu

EKG na výsledky analýzy HRV. Bylo zjǐstěno, že i malé procento artefakt̊u dokáže analýzu

HRV zcela znehodnotit. Zároveň také bylo zjǐstěno, že na přesnost analýzy HRV může mı́t

vliv i časové rozložeńı artefakt̊u v signálu EKG. Pro otestováńı některých metod korekce

artefakt̊u bylo provedeno měřeńı 5.5.4.

b) Prvńı testováńı navrženého systému spoč́ıvalo v porovnáńı kvality signálu dvou

realizovaných analogových část́ı. Bylo ověřeno, že obě části produkuj́ı na svém výstupu

velmi podobné signály, které se vzájemně odlǐsovaly předevš́ım kv̊uli nestejně nastaveným

zlomovým kmitočt̊um použitých filtr̊u. Zároveň byl také testován vliv kmitočtu zlomu

hornopropustného filtru na sńımaný signál EKG. Vyšš́ı kmitočet zlomu poskytuje vyšš́ı

odolnost proti ńızkofrekvenčńımu rušeńı (typicky pohyby pacienta), avšak nižš́ı věrnost

signálu a naopak. Toto zjǐstěńı odpov́ıdá teorii. Signál z aktivńıch senzor̊u se, až na de-

taily, které mohou být zp̊usobené nestejným umı́stěńım senzor̊u, neodlǐsuje od signálu z

pasivńıch elektrod.

Dále (5.4) byla testována kvalita bezdrátového přenosu dat a vzdálenost, na kte-

rou je možné data přenášet. Měřeńı spoč́ıvalo v 2minutových přenosech signál̊u na r̊uzné

vzdálenosti a s r̊uznými překážkami. Vyhodnoceńı chyb v přenosu bylo realizováno pomoćı

kontroly pilového signálu bod po bodu. Poté byl vyhodnocen počet nepřijatých řádk̊u a

řádk̊u správně přijatých. Při měřeńı se však negativně projevily odrazy signálu od r̊uzných

předmět̊u v mı́stnosti, ve které bylo měřeńı prováděno. To pravděpodobně zp̊usobilo, že

chybovost při přenosu na vzdálenost 7 m byla menš́ı než při přenosu na 4 m. Z výsledk̊u

měřeńı tedy nelze stanovit maximálńı možnou vzdálenost, na kterou je přenos realizova-

telný. Avšak lze ř́ıci, že chybovost přenosu bude vždy závislá na konkrétńıch prostorech,

ve kterých bude měřeńı a přenos dat prob́ıhat.

Při posledńım měřeńı 5.5.1 byla prověřována korektnost analýzy HRV vytvořenou
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aplikaćı (skriptem). Výsledky analýzy byly porovnány s výsledky vypočtenými profe-

sionálńım analyzátorem. Pro porovnáńı bylo použito 9 náhodně vybraných záznamů

signál̊u EKG z databéze MIT–BIH a jeden signál vlastńı, zaznamenaný vytvořeným

systémem. V oblasti časové se výsledky obou aplikaćı shoduj́ı. V oblasti frekvenčńı se

výsledky analýzy HRV mı́rně rozcházej́ı. To může být zp̊usobeno rozd́ılnými metodami

převodu dat z oblasti časové do oblasti frekvenčńı. I přes to lze ř́ıci, že vytvořená aplikace

provád́ı korektńı analýzu HRV.

V této práci byl kladen d̊uraz hlavně na kvalitu a odolnost proti rušeńı u výstupńıho

signálu z navrženého měřićıho systému. Př́ıpadný daľśı vývoj by mohl být zaměřen na

sńıžeńı spotřeby analogové a č́ıslicové části systému, zvláště při bateriovém napájeńı.

Daľśı směry by mohly vést k detailněǰśımu poznáńı práce s kapacitńımi senzory, př́ıpadně

k nalezeńı zp̊usob̊u, které umožńı sńımáńı signálu EKG přes tlustš́ı materiály než bylo

testováno. Dále by bylo možné zdokonalit aplikaci (skript) pro analýzu HRV a vytvořit k

ńı přehledné uživatelské rozhrańı, popř. aplikaci doplnit o analýzu HRV v časové oblasti

pomoćı geometrických metod. Cenné poznatky o chováńı srdce, popř. SA uzlu, by mohl

přinést matematický model, sestavený na základě provedených měřeńı HRV. I v tomto

směru by bylo možné dané téma dále rozv́ıjet.
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https://www.firstaidshop.ie/kardia-alivecore-p/kardia-mobile.htm

[3] 9to5mac.com watchOS 5.1.2 for Apple Watch now available with ECG app, new

Infograph complications, more [online]. [cit. 24.2.2020]. Dostupné z:
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[24] Malmivuo, J., Plonsey, R. Bioelectromagnetism – Principles and Applications of

Bioelectric and Biomagnetic Fields. New York: Oxford University Press, 1975. 482

s. ISBN: 978–0195058239.
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[28] litfl.com ECG Lead positioning [online]. [cit. 21.2.2020]. Dostupné z:
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modul 

Analogová �ást
    2. verze

LA

RA

NOHA

MCU_ADC PA_0

MISO
MOSI

AK_CS SCK MISO
MOSI

SCKNRF_CE

NRF_CSN

PA_5 PB_4

PB_5PA_1

PF_1PF_0

DRAT

KAP

GND

LED1PA_9

P�ipojení
pasivních
elektrod

MODUL A (vysíla�), 2. verze

LED2 LED3 LED4

OUT LO- LO+

VCP_Tx VCP_Rx

USB Nastavení p�enosu a typu snímačů

Obrázek A.2.: Blokové schéma zapojeńı modulu A, 2.verze analogové části s vyznačenými

signálovými cestami.
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NUCLEO-F303K8

Bezdrátový
modul 

MISO

MOSI

SCK

NRF_CE

NRF_CSN

PA_5 PB_4

PB_5PF_1

PF_0

LED1PA_9

MODUL B (p�ijíma�)

USB
VCP_Tx

VCP_Rx

DA p�evodník

PA_4

Obrázek A.3.: Blokové schéma zapojeńı modulu B s vyznačenými signálovými cestami.

Podrobné schéma je k nalezeńı na přiloženém CD pod názvem

EKG snimac modul B.sch
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B. Podrobné schéma zapojeńı

5

6

Obrázek B.1.: Schéma zapojeńı analogové části sńımače EKG, 1. verze. Integrované obvody:

IC1 – AD620, IC2 – MAX293, IC3 – TC913, IC4 – TC913, IC7 – TC913, IC8

– MAX4552. X – připojovaćı body: S -5V – záporné napájećı napět́ı aktivńıch

senzor̊u, S +5V – kladné napájećı napět́ı aktivńıch senzor̊u, S zem – zem ak-

tivńıch senzor̊u, S 1 – signál prvńıho senzoru/elektrody, S 2 – signál druhého

senzoru/elektrody, NOHA – výstup DRLC, ZEM – př́ıpadné st́ıněńı, F0.1 –

výstup prvńıho HP filtru s kmitočtem zlomu 0,1 Hz, F2.5 – výstup druhého

filtru HP s kmitočtem zlomu 2,5 Hz, F C – výběr HP filtru.
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Obrázek B.2.: Schéma zapojeńı analogové části sńımače EKG, 2. verze. X – připojovaćı body:

LA – levá elektroda, RA – pravá elektroda, NOHA – výstup DRLC.

Obrázek B.3.: Schéma zapojeńı č́ıslicové části a napájeńı. Integrované obvody: IC5 – ICL7660,

IC6 – ICL7660. Konektory: SV1, SV2 – NUCLEO–F303K8, SV3 – bezdrátový

modul NRF24, SL1 – akcelerometr ADXL345, X1 – napájećı USB konektor
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C. Seznam součástek

C.1. Analogová část, 1. verze

Součástka Hodnota Pouzdro

C1 33 n C1206

C2 10 n C1206

C3 150 n C1206

C4 220 n C1206

C5 220 n C1206

C23 220 n C1206

C24 220 n C1206

C25 220 p C1206

D1 BAT54S SOT23

D2 BAT54S SOT23

D3 BAT54S SOT23

IC1 AD620 SO8

IC2 MAX293 DIL8

IC3 TC913 SO08

IC4 TC913 SO08

IC7 TC913 SO08

IC8 MAX4552 SO16

R1 2k2 R1206

R2 2k2 R1206

R3 5k6 R1206

R4 10 k CA9V

R5 27 k R1206

R6 56 k R1206

R7 56 k R1206

Součástka Hodnota Pouzdro

R8 6M8 R1206

R9 6k8 R1206

R10 10 k R1206

R11 1k5 R1206

R12 10 k R1206

R13 10 k R1206

R15 33 k R1206

R16 8M2 R1206

R17 5k6 R1206

R18 3k3 R1206

R19 68 R R1206

R20 82 R R1206

R21 22 k R1206

R22 22 k R1206

R23 330 k R1206

R24 6k8 R1206

R25 33 k R1206

R26 220 k R1206

R27 680 k R1206

R28 10 k R1206

R30 100 k R1206

R43 2k7 R1206

R21 22 k R1206
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C.2. Analogová část, 2. verze

Součástka Hodnota Pouzdro

C1 100 n C1206

C27 1n5 C1206

C28 10 n C1206

C29 1 n C1206

C30 330 n C1206

C31 330 n C1206

C32 100 n C1206

C33 100 n C1206

AD8232 AD8232 LFCSP 20

R29 1 M R1206

R30 100 k R1206

R31 1 k R1206

R32 1 M R1206

R33 1 M R1206

R34 360 k R1206

R35 180 k R1206

R36 10 M R1206

R37 10 M R1206

R38 180 k R1206

R39 10 M R1206

R40 1M4 R1206

R41 10 M R1206

R42 10 M R1206

R44 10 M R1206

R45 47 k R1206

R46 1 k R1206

R47 1 k R1206

LED2 červená LED3MM

LED3 zelená LED3MM

LED4 zelená LED3MM
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C.3. Č́ıslicová část a napájeńı

Součástka Hodnota Pouzdro

C6 100 n C1206

C7 100 n C1206

C8 10 u E2,5–6

C9 10 u E2,5–6

C10 10 u E2,5–6

C11 100 n C1206

C12 10 u E2,5–6

C13 10 u E2,5–6

C14 100 n C1206

C15 100 n C1206

C16 100 n C1206

C17 100 n C1206

C18 100 n C1206

C19 100 n C1206

C20 100 n C1206

C21 100 n C1206

C22 100 n C1206

C26 100 n C1206

C27 100 n C1206

R14 1 k R1206

IC5 ICL7660 SO08

IC6 ICL7660 SO08

LED1 červená LED3MM
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D.1. Non–contact ECG Monitoring for Driver
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E. Př́ıspěvek na konferenci Applied

Electronics 2020

E.1. Non Contact Methods of Heart Rate Variability

Measuring and Analysis

Př́ıspěvek na konferenci byl přijat. Konference se bude konat 8. a 9. zář́ı 2020.
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Abstract – It is well known that the heart rate variability 
(HRV) reflects the activity of the autonomic nervous 
system. HRV is calculated from heart rate (HR). HR is a 
nonstationary signal; its frequency variation may 
contain indicators of current disease, or warnings about 
impending cardiac diseases. Irregular variance of HRV 
can be considered as a predictor for sudden cardiac 
death or for cardiac transplant patient, etc. 
Measurements of HRV can be acquired by analyzing the 
changes of heart rate with power spectral analysis or 
obtained from model by using the nonlinear dynamics 
e.g. chaos theory. This paper deals on different 
approach for HRV measuring and their properties. All 
described methods were tested and results are shown.     

Keywords – accelerometer; balistocardiography; ECG; 
heart rate variability; non contact electrodes; pressure 
wave 

I.  INTRODUCTION  

HRV causes irregular RR intervals in electro 
cardiograph signal (ECG). HRV is most often derived 
from ECG [1, 2, 3]. HRV can be separated in 4 
frequency bandwidth:  

1. High frequency (HF) [0.15 – 0.4] Hz, tM=1 min 
2. Low frequency (LF) [0.04 – 0.15] Hz, tM=5 min 
3. Very low frequency (VLF) [0.0033 – 0.04] Hz, 
tM=50 min 
4. Ultra low frequency (ULF) [<0.0033] Hz, tM=24 
hour 
where tM is measuring time. 

 From previous HRV separation is seen that 
measuring time is long for LF, VLF and ULF. 
Consider contact ECG as the gold standard, but if the 
HRV is measured by means of contact ECG there are 
problems with electrodes. E.g. the wet electrodes 
method uses conductive gels that contain toxic 
materials that can cause patient skin irritation and are 
therefore they aren’t suitable for long-term ECG 
imaging. Patients may also be allergy to nickel 
particles or acrylic adhesive present in frequently used 
hydrogel ECG electrodes. Methods using wet 
electrodes are therefore not suitable for long-term 

ECG sensing.  But there are other possibilities for 
HRV measuring, because other physiologic signals 
can be used, see Fig.1. In this paper is described and 
tested on several methods for HRV measuring, which 
are based on: non-contact ECG measuring (NCECG) 
which is almost similar as contact ECG, accelerometer 
based method (ACC), pulse wave method (PW) and 
balistocardiograpfy (BCG) method. All these methods 
belong to non-invasive non contact methods and are 
suitable for different types of patients [4, 5, 6].  

 

Figure 1.  A single cycle of cardiac activity. Aortic pressure (AP), 
left ventricular pressure (LVP), left atrial pressure (LAP), left 
ventricular end-diastolic volume (LVEDV), left ventricular end 
systolic volume (LVESV), left ventricular volume (LV Vol), heart 
sounds (S1-S4). (Courtesy: Wikipedia) 

 

Figure 2.  The block diagram of the system for NCECG method. 
The electrodes are placed on clothes 

This work was supported by Department of Applied Electronics 
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project SGS-2018-001.  



 

 

Figure 3.  The capacitance electrodes placed on the T-shirt (under 
rubber belt) 

II. NCECG METHOD 

For NCECG the high input impedance, capacitive 
coupled electrodes were used. The ultra-high input 
resistance active electrodes with amplifier, type 
PS25251 was used for NCECG system construction 
[7]. PS25251 is ultra high impedance ECG sensor, 
with typically 20 GΩ input resistance and capacitive 
coupling. Input capacitance is only 15pF but high-pas 
-3dB cutoff is typically 0.2 Hz. Low-pass -3dB cutoff 
is typically 10 kHz The simplified block diagram of 
measuring system is shown in Fig. 2. It is important to 
note that signal was wirelessly transmitted. In Fig. 3 
the photo of non-contact capacitive electrodes placed 
on T-shirt is displayed.   

 
Figure 4.  The example of NCECG - raw signal (top) and detected 
R waves (bottom)  

 

Figure 5.  The example of PSD measured by means of NCECG 
separated in 3 bands, 1-HF, 2-LF, 3-VLF  

The example of short NCECG signal measured by 
NCECG method and detected R waves are displayed 
in Fig. 4 In Fig. 5 the power spectral density (PSD) of 
NCECG signal is presented 

 
Figure 6.  Acceleration method block diagram 

 

Figure 7.  ACC method. ECG raw signal (top) and raw signal form 
accelerometer (bottom)  

 

Figure 8.  PSD measured by means of ACC method separated in 3 
bands, 1-HF, 2-LF, 3-VLF  

III.  ACC METHOD  

For this method the accelerometer was used. Block 
diagram of ACC method is shown in Fig. 6. 
Accelerometer is attached on rubber belt (ADXL345 
3-Axis, ±2 g/±4 g/±8 g/±16 g was used) [8]. The short 
time evolution of NCECG and ACC signals are shown 
in Fig. 7. The PSD is presented in Fig. 8. 

IV.  PW METHOD  

The third method is based on blood pressure 
waveforms measuring in finger [7, 8], see Fig. 9. The 
arterial pressure is measured non-invasively by means 
of small cuff placed around the finger with 
piezoelectric sensor inside. The principle is similar to 
photoelectric plethysmograph method, but it is much 
better concerning power consumption, because 
piezoelectric sensor is power source [9].  



 

    

Figure 9.  PW - piezoelectric senzor. Sensor principle (left), Photo 
of the sensor (right) 

 
Figure 10.  The example of raw signal. PW method 
 

 
Figure 11.  The example of PSD measured by means of PW 
separated in 3 bands, 1-HF, 2-LF, 3-VLF  

Results of PW methods are displayed in Fig. 10, 
where time evolution of signal from piezoelectric 
sensor, the PSD is shown in Fig. 11.  

V. BCG METHOD  

The forth method is based on mechanical 
vibrations of body [10, 11, 12]. BCG is a newly 
revived inexpensive method where local vibrations 
due to cardiovascular function are detected non-
invasively from the sternum. These vibrations provide 
information about the mechanical function of the 
cardiovascular system that can be used as an 
independent diagnostic method. Thus, BCG has been 
proposed to be a useful tool in ischemia detection. 
BCG is also proposed to function as a relatively 
simple method for assessing myocardial contractility. 
Measuring principle is shown in Fig. 12. The tested 
person only sits on rigid chair with force sensor. 
Balistocardiogram is a record of mechanical 
oscillations generated by a movement of heart and 
blood flow through great vessels in upper part of body. 
From BCG systolic forces, HR and HRV can be 
derived. Example of measured BCG signal with 
detected maximal values for derivation HR and HRV 
is presented in Fig. 13. PSD is displayed in Fig. 14. 

Main advantage of BCG method is that sensor is not 
attached to tested person. Disadvantage of BCG is 
sensitivity on body movement. Time evolution of 
BCG signal is similar as signal from ACC method. 

 

Figure 12.  BCG PT - piezoelectric transducer (force sensor), ES - 
electronic system, PC - personal computer 

 

Figure 13.  BCG method. Raw signal (top) and detected maximal 
values (middle), filtered signal with detected R (bottom)  

 

Figure 14.  PSD measured by means of BCG method separated in 3 
bands, 1-HF, 2-LF, 3-VLF  

VI.  EVALUATION  

The HRV is based on time domain and spectral 
methods [13 - 24]. The important parameters 
(calculated in Tab. I) are [25]: SDNN - the standard 
deviation of NN intervals. RMSSD - Root mean 
square of the successive differences – used for a good 
snapshot of the Autonomic Nervous System’s 
Parasympathetic branch and is the basis of our “HRV 
Score”, NN50 - The number of pairs of successive NN 
(R-R) intervals that differ by more than 50 ms. pNN50 
- The proportion of NN50 divided by the total number 
of NN (R-R) intervals multiplied by 100 (result in %). 
HRM - mean HR during measuring, PLF, PHF - powers 
in LF and HF bands. Equations are following:  
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TABLE I.  RESULTS OF DIFFERENT METHODS 

Method NCECG ACC PW BCG 

SDNN [ms] 86.5 87.6 87 84 

RMSSD [ms] 37.9 37.4 38.1 37.6 

SDSD [ms] 38 37.5 37.9 38.1 

pNN50 [%] 18.1 18.7 18.8 18.9 

HRM [beat/min] 80.9 80.5 79.7 80.2 

PLF [ms2] 2435 2427 2520 2470 

PHP [ms2] 584 522 530 545 

VII.  CONCLUSION 

In this work, several methods for HRV was 
described, constructed and tested. The data was 
transmitted wirelessly to a PC. It was proof (see Tab. 
I), that results are similar for one tested subject. The 
NCECG method is gold standard. The ACC and BCG 
signals are similar but booth methods are sensitive for 
patient movement. The one of most promising method 
is PW method, because of minimal power 
consumption what is important for long measuring. It 
would be best to test all methods simultaneously on 
one subject, but it has not been technically possible so 
fare. Also, the difference in values in the table for 
different methods is due to measurements at different 
times on different subjects.  
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F. Seznam p̌ŕıloh na CD

Př́ıloha Název složky Název souboru

Program pro MCU v modulu A Programy MCU Modul A.hex

Program pro MCU v modulu B Programy MCU Modul B.hex

Komunikačńı aplikace Aplikace pro PC Komunikacni.exe

Aplikace pro analýzu HRV Aplikace pro PC Analyzator HRV.m

Schéma zapojeńı modulu A, 1. verze Eagle EKG snimac modul A1.sch

DPS modulu A, 1. verze Eagle EKG snimac modul A1.brd

Schéma zapojeńı modulu A, 2. verze Eagle EKG snimac modul A2.sch

DPS modulu A, 2. verze Eagle EKG snimac modul A2.brd

Schéma zapojeńı modulu B Eagle EKG snimac modul B.sch

DPS modulu B Eagle EKG snimac modul B.brd
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