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ABSTRAKT 
Tato práce se zabývá odhadem dechové krivky ze signálů E K G an P P G . První část se 
zabývá popisem a snímáním elektrické aktivity srdce, fyziologií a metodikou snímání 
dýchání a fotopletysmografie. Druhá část pojednává o metodách extrakce informace o 
dýchacím cyklu ze záznamů E K G a P P G . T ře t í část se věnuje algori tmické implementaci 
a hodnocení jednot l ivých postupů pro odhad dechové křivky z obou výše zmíněných 
signálů na záznamech z webu Phys ioNet . 
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ABSTRACT 
Th is work deals with the est imation of the respiratory curve from E C G and P P G signals. 
The first part deals with the descript ion and monitor ing of electrical activity of the 
heart, physiology and methodology of respiratory sensing and photoplethysmography. 
The second part deals with methods of extract ing respiratory cycle information from 
E C G and P P G recordings. The third part deals with the algori thmic implementat ion 
and evaluation of individual procedures for est imat ing the breath curve from both of 
the above-mentioned signals on records from the web Phys ioNet . In the last part, the 
algori thms are compared and evaluated. 
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Úvod 
Dýchání je společně se srdeční aktivitou zák ladn ím projevem živého organismu. Re

spirační sys tém slouží k výměně dýchacích p lynů mezi vnějším a vn i t řn ím pros t řed ím 

těla, konkré tně př í jmu kyslíku a odvodu oxidu uhl iči tého. Kardiovaskulární sys tém 

potom slouží pro distribuci a výměně těchto p lynů v těle. 

Pro účely sledování těchto dvou tělních sys témů byly v minulosti předs taveny 

způsoby jejich snímání . Pro kardiovaskulární sys tém je to p r imárně metoda elek-

trokardiografie ( E K G ) , k t e rá sn ímá elektrickou akt ivi tu srdce. Pro nepř ímé snímání 

srdeční aktivi ty byla vyvinuta metoda fotopletysmografie ( P P G ) , k t e rá sn ímá změny 

objemu krve v periferiích těla. Diagnostika respiračního sy tému je stanovena na zá

kladě vyšet ření jako je spirometrie, pletysmografie a pneumotachografie. 

Př ís t ro je pro sn ímání dechu jsou svou realizací často náročné a jejich užívání 

může mí t negat ivní vl iv na výsledky vyšet ření či pohodl í pacienta. Proto byly před

staveny algoritmy, k te ré využívají ovlivňování srdeční aktivity dýchán ím a předs ta 

vují tak nepř ímou měřící metodu pro sn ímání respirační aktivity. 

Tato práce obsahuje l i terární rešerši metod, k te ré se zaměřuj í na způsoby odhadu 

dechové křivky ze záznamů E K G a P P G . 

P r v n í část se zaměřuje na popis anatomie a fyziologie respiračního a kardiova-

kulárn ího sys tému a způsoby sn ímání jejich aktivit . D r u h á část popisuje metody 

sloužící k odhadu dechové křivky ze záznamů E K G a P P G . Tře t í část se zaměřuje 

na algoritmickou realizaci těchto metod a hodnocení jejich přesnost i . Jako data pro 

lepší hodnocení jsou použi ty záznamy z da t abáze PhysioNet. Pro aplikaci na j iný 

dataset, s j i ným způsobem snímání , byly n a h r á n y dva vlas tn í pě t iminutové záznamy, 

na k terých byly algoritmy testovány. 
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1 Kardiovaskulární a respirační systém 
Kardiovaskulární a respirační sys tém společně tvoří základní projevy života orga

nismu. Respirační sys tém zajišťuje výměnu dýchacích plynu mezi vn i t řn ím a vnějším 

okolím a kardiovaskulární sys tém jejich roznášení po těle. Vzhledem k důležitost i 

t ěch to dvou procesů je velmi důležité jejich moni torování a regulace[l]. 

1.1 Kardiovaskulární systém 

Kardiovaskulární sys tém zahrnuje srdce a cévy a zajišťuje distribuci kyslíku do tkán í 

a přenos oxidu uhl iči tého do plic. 

1.1.1 Anatomie a fyziologie kardiovaskulárního systému 

Srdce je tvořeno dvěma navzá jem oddělenými čás tmi - pravou a levou. P ravá část 

m á za úkol h n á t neokysličenou krev př i ja tou z tě la do plic, levá část rozhání krev 

do orgánů a periferií těla. O b ě část i se pak znovu skládají ze dvou dutin - síní a 

komor. Jednot l ivé srdeční prostory jsou do sebe odděleny c ípatými chlopněmi (vlevo 

dvojcípá, vpravo t ro jc ípá) . Síně plní funkci pomocné pumpy, k t e r á čerpá krev do 

komor, k teré předs tavuj í h lavní zdroj síly, k t e rá rozvádí krev do tě la [2]. 

Celé srdce se nachází v du t ině h r u d n í v obalu nazývaném perikard. N a něj pak, 

přes úzkou mezeru vyplněnou tekutinou liquor peridacdii, k t e r á zvyšuje kluzkost 

mezi vrstvami, navazuje epikard. Srdce je z histologického hlediska tvořeno t řemi 

vrstvami- endokrad, myokard a epikard [1]. 

1.1.2 Krevní oběh 

Krevní oběh je realizován pomocí komor a cév. Tepny vždy vedou krev od srdce a 

v převážné většině jde o krev okysličenou. 

Výjimkou je oběh krve mezi srdcem a plícemi. Tepny se dále ve tkán ích větví na 

kapiláry, k te ré fungují jako zásobovač i odebíra te l krve s odpadn ími lá tkami . Celý 

sys tém je možné rozdělit na dva oddíly - ma lý a velký krevní oběh [1]. 

Malý krevní oběh 

Malý krevní oběh začíná v pravé komoře, k t e rá vypuzuje neokysličenou krev do 

plicního kmene, k te rý se dále větví na levou a pravou plicní tepnu, k te ré rozvádí 

krev pomocí alveolárního kapi lárního sy tému do alveol. 
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Kapi lá ry se pak opět spojují a okysličená krev se vrací zpět do srdce do levé 

síně plicními žílami. Metabolické ná roky plic zajišťuje bronchiálni cirkulace, k teré 

následně ús t í do levého srdce [2]. 

Velký krevní oběh 

Začíná v levé srdeční komoře, k t e rá vypuzuje krev do aorty, k t e rá se v oblouku 

rozděluje na čtyři důležité tepny- pravou a levou krkavici a pravou a levou tepnu 

podklíčovou. Tyto tepny zásobují krví hlavu a horn í končetiny. 

Za obloukem následuje ses tupná část aorty, k t e r á se dále dělí na h rudn í a břišní 

aortu. T y zásobují orgány h rudn íku a bř icha. Z břišní aorty pak ješ tě odstupuje spo

lečná tepna kyčelní, k t e r á vede do dolních končet in. Hlavní funkcí tepen je přenášení 

dýchacích p lynů a me tabo l i t ů do tkán í (tzv. vn i t řn í dýchání) . 

Zilním sys témem (horní a dolní d u t á žíla) se pak odkysl ičená krev vrací zpět 

do pravé předsíně. Aor t a a plicní kmen jsou, p o d o b n ě jako síně a komory, opa t řeny 

poloměsíči tými chlopněmi [2]. 

1.1.3 Srdeční cyklus 

Srdeční cyklus popisuje děje, k te ré probíhaj í při jednom srdečním stahu. Cyklus 

začíná diastolou, kdy je srdce celé relaxováno. Atr ioventr ikulární (AV) chlopně jsou 

otevřeny protože je tlak v síních trochu větší než v komorách, p o d o b n ě tomu je u 

plicních tepen a aorty [1]. 

N a začá tku cyklu s inoatr iá lní (SA) uzel zaháj í systolu síní, a dochází k plnění 

komor. Systola síní se však podíl í na nap lnění jen částečně, neboť komory byly plněné 

při diastole pasivně pomocí venózního t laku. Depolarizace síní a jejich kontrakce se 

na elektrokardiogramu ( E K G ) projeví jako vlna P, jejich repolarizace se pak skryje 

v Q R S komplexu [1]. 

Následuje systola komor, při k teré prudce roste tlak v komorách a A V chlopně 

se zavírají , jak komorový tlak překročí sinový. Celý tento proces je způsoben depo-

larizací komor, k te rý se na E K G projeví jako Q R S komplex [1]. 

Následně nas tává vypuzení krve z komor, kdy se kvůli t laku, k te rý je vyšší než 

tlak v aor tě a plicní t epně , o tevřou chlopně v obou cévách. Po ejekci krve se komory 

začínají repolarizovat, což na E K G vede ke vzniku vlny T. Nas tává opět fáze diastoly 

a celý cyklus začíná znovu [1]. 

1.1.4 Vznik a šíření srdečního vzruchu a převodní systém srdeční 

A b y srdce fungovalo správně, je p o t ř e b a kontrakce srdeční t káně . K n im dochází 

podobně jako u příčně pruhovaného svalu pomocí depolarizace jednot l ivých vláken 
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a jejich s t ahům. K tomuto účelu slouží převodní sys tém srdeční. B u ň k y srdeční t káně 

by se daly rozdělit na myokard a převodní sys tém srdeční [3]. 

Myokard se skládá ze svalových buněk nazývané kardiomyocyty, se a dělí na 

dva typy - převodní a pracovní . Hlavní funkcí pracovního typu je kontrakce síní 

nebo komor a čerpání krve ze srdce. Ve své p o d s t a t ě se tyto b u ň k y velmi podobaj í 

svalovým b u ň k á m kosterního svalstva, s t í m rozdílem, že jejich kontrakce je mnohem 

delší [4]. 

Specializované b u ň k y převodní maj í menší počet myofibril (kontrakt i lních vlá

ken), t akže se p ř ímo nepodílejí na srdečním stahu, zato však plní funkci exci tačního 

a kondukt ivn ího systému, k te rý zajišťuje ry tmický tlukot srdce a jsou součást í pře

vodního systému. Tyto b u ň k y mají i vysoký počet spojů tvz. nexusů [4]. 

Základní část p řevodního sys tému je sinoatri lální (SA) uzlík, uložený ve s těně 

pravé předsíně. Z něj jdou vzruchy do uzlíku a t r iovent r ikulárního ( A V ) , k te rý je 

lokalizován na hranici pravé předsíně a pravé komory. Z tohoto uzlíku vede síňoko-

morový svazek, t aké nazývaný Hissův můs tek nebo Hissův svazek, uložený na hranici 

pravé předsíně a pravé komory. Odtud se pak rozděluje na dvě poloviny, na levé a 

pravé Tawarovo raménko. T y se pak u hrotu srdce rozpadaj í na síť Pu rkyňových 

vláken [1]. 

Rytmus je za normáln ích okolností určován S A uzlíkem s frekvencí 60-70 úde

r ů / m i n u t u . Pokud dojde k přerušení mezi S A a A V uzlem, s tává se h lavním pa-

cemakerem (tj. udavatelem srdečního rytmu) právě A V uzel. V takovém př ípadě 

klesá tepová frekvence na 50 ú d e r ů / m i n . Pokud se přeruší i tento uzel (kompletní 

a t r ioventr ikulární b lokáda) , bijí obě komory 30-40 ú d e r ů / m i n u t u . 

internodální 
dráhy 

sinoatriální 
uzel 

levé 
Tawarovo 
raménko 

atrioventrikulární 

Hisův svazek 

Purkyňova 
vlákna 

pravé 
Tawarovo 
raménko 

Obr. 1.1: P řevodn í sys tém srdeční. [3] 
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1.1.5 Elektrokardiografie 

Elektrokardiografie ( E K G ) je zák ladn ím vyše t řen ím aktivity srdce. Je to neinvazivní 

vyšetření , k te ré zaznamenává malé změny n a p ě t í na povrchu těla, k teré vznikají 

mís tn ími proudy, jenž jsou způsobeny depolar izačními vlnami myokardu. V ý s t u p e m 

snímání je časový záznam E K G křivky- elektrokardiogram. 

Klasické E K G je měřeno pomocí Einthovenova t rojúhelníku. Ten se skládá z 

elektrod umís těných na pravé paži a levé paži a noze. Svody jsou pak I. (pravá a 

levá paže) , II. (pravá paže a levá noha) a III. (levá paže a noha). N a pomys lném 

těžišt i těchto svodů leží srdce. Jednot l ivé svody (ze t ř í jsou vždy ak t ivní dva a jejich 

polarita je známa) pak zaznamenávaj í rozdíl po tenc iá lů mezi elektrodami a udávají 

výslednou aktivitu. Velikost měřeného napě t í závisí na množs tv í buněk depolari-

zované svaloviny, a na směru k t e r ý m se depolarizace šíří (velikost vektoru). Svody 

zaznamenaj í rozdíl potenciá lu mezi elektrodami a t í m změří výslednou amplitudu 

[5]. 

Obr. 1.2: Rozložení Einthovenových svodů. [5] 

V dnešní době se sn ímání E K G zdokonalilo a bylo p ř idáno několik dalších svodů. 

Vznikají spojením elektrody s Wilsonovou svorkou, což je indiferentní elektroda, 
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k te rá m á vždy nulovou hodnotu. Díky tomuto zapojení je možné určovat skutečnou 

velikost potenciá lů . T í m t o způsobem se dá získat 9 dalších svodů. Jsou to t ř i Gold-

bergovy končetinové (aVR, a V L , a V F ) a šest unipolárn ích h rudn ích svodů ( V I , V 2 , 

V 3 , V 4 , V 5 , V6) [5]. 

levá ruka 

levá noha 

Obr. 1.3: Zapojení Golbergových svodů. [5] 

Pro popis E K G záznamu se používá několik lokalit, k teré jsou diagnosticky vý

znamné . Jde o vlny a kmity, k te ré jsou způsobeny elektrickou aktivitou srdce při 

srdečním cyklu. J e d n á se o tyto části: vlna P, komplex Q R S , vlna T a vlna U . 
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Obr. 1.4: Š t a n d a r t n í popis fyziologického E K G . [6] 
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1.2 Respirační systém 

Dýchací soustava zajišťuje výměnu plynů mezi tě lem a okolním pros t řed ím. Složí k 

okysličování krve a k uvolňování a odvodu oxidu uhl iči tého z těla. Její sekundárn í 

funkce je tvorba a modulace hlásek [1]. 

1.2.1 Anatomie a fyziologie dýchání 

Respirační sys tém lze z funkčního hlediska rozdělit na dýchací cesty a respirační 

část . 

Dýchací cesty 

Jsou sys tém trubek, k te rými vdechovaný vzduch proudí do těla, resp. do plic. Z 

hlediska položení jednot l ivých část í dýchacích cest se dají rozdělit na část horní a 

dolní. 

Horní cesty dýchací začínají nosem, pokračuj í dutinou nosní , k t e rá začíná nos

ními d í rkami a nosní přepážkou je rozdělena na dvě symetr ické části . Z hlavní dutiny 

ods tupuj í dutiny paranasá ln í . Povrch je pokryt sliznicí, k t e r á se dělí na část dýchací 

a v horn í část i na část čichovou. Dýchací sliznice je vysoce prokrvena a m á za úkol 

předehř ívat a zvlhčovať vzduch. N a dutinu nosní navazuje nosohltan, k te rý ús t í do 

dolní části dýchacích cest [4]. 

Dolní cesty začínají hrtanem, k te rý je tvořen souborem pohyblivě spojených chru-

pavek, u nichž nej významnej š í je š t í tná , prs tencová, hlasivková a h r t anová příklopka. 

N a hrtan navazuje průdušnice , což je 10-12 cm dlouhá trubice vyz tužená chrupav

kami a vys t l ána epitelem. Rozděluje se u č tv r t ého h rudn ího obratle na dvě p r ů d u š k y 

které se zanořují do plic [2]. 

Plíce 

Plíce jsou párový orgán, ve k t e r ém dochází k realizaci vnějšího dýchání . P r ů d u š k y 

které vs tupuj í do plic se dále dělí na menši svazky, k teré vedou do jednot l ivých 

laloků, od sebe oddělených h lubokými zářezy. Vlas tn ím mís t em výměny plicních 

plynů jsou plicní sklípky, jejichž s těna je tvořena jednou vrstvou buněk , opředených 

hustou sítí vlásečnic [2]. 

N a povrchu plic je, p o d o b n ě jako na srdci, t e n k á b l ána poplicnice, k t e rá přechází 

v pohrudnici. Mez i t ěmi to dvěma b l ánami je š tě rb ina vyplněná tekutinou, k te rá 

zabraňuje t řen í obou listů o sebe při dýchání [7]. 
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Obr. 1.5: Anatomie dýchacího systému. [1] 

Plicní ventilace 

Pojmem plicní ventilace se rozumí proces výměny vzduchu mezi plícemi a vnějším 

pros t řed ím. Každý cyklus m á dvě fáze, nádech a výdech. 

Nádech je akt ivní proces, při k t e r ém se zvětšuje objem h rudn í dutiny v důs ledku 

pohybu bránice směrem dolů do dutiny břišní. Zebra jsou roz tahována do stran 

pomocí mezižeberních svalů. Vzduch je pak v důs ledku podtlaku nasáván dýcha

cími cestami do plic. Pomocné dýchací svaly pomáha j í v př ípadech, kdy je odpor 

dýchacích cest nebo plicní ventilace velmi velká [1]. 

Výdech je, při normáln ích podmínkách , proces pasivní . Smršťující se plíce za se

bou t á h n o u h rudn í s těnu, k t e r á je i sama t lačena zpět pomocí gravitace. Čás tečně se 

na výdechu podíl í i elasticita plic. Výsledkem je zmenšení h rudn ího objemu a vytla

čení vzduchu ven do vnějšího pros t ředí . P ř i velké ventilaci pomáha j í i mezižeberní 

a břišní svaly [8]. 
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Regulace dýchání 

Dýchaní je regulováváno cent rá ln ím generá to rem dechového rytmu v prodloužené 

míše. Tento nastavuje základní dechový rytmus a řídí dýchací svaly. 

Mozkový kmen v pontu a prodloužené míše obsahuje difúzni skupiny respiračních 

neuronů, k te ré společně tvoř í hlavní dechový pacemaker. P rod loužená mícha funguje 

jako sběrnice, k t e rá poskytuje vstupy do pneumotachického centra, a zároveň jako 

distributor výs tupů . 

Dalš ím sys témem regulace jsou chemoreceptory, k teré zjišťují parciá lní t laky dý

chacích plynů. Chemoreceptory se dají rozdělit na centrální a periferní. Centrá ln í 

jsou neurony uložené v oblasti prodloužené míchy. Periferní jsou umís těny v karotic-

kých a aor tá ln ích tělískách, což jsou malé struktury uložené ve společných krčních 

ar ter i ích a v karot ickém oblouku [1]. 

Poruchy dýchání 

Jako poruchy dýchání se označují periody, ve k te rých je ry tmické dýchání , k teré je ří

zeno respi račním centrem v prodloužené míše a chemickými detekčními mechanismy, 

nahrazeno změněným dýchán ím s apnoickými pauzami. 

J e d n í m z nejčastějších poruch je spánková apnoe, kdy dochází k dočasné zástavě 

dechu v důs ledku obstrukce dýchacích cest či poruchou nervovou. Dalš ím příkla

dem je Cheynesovo-Stokesovo dýchání , k teré charakterizuje p o s t u p n é zvyšování de

chového objemu i frekvence a jejich následné snižování až k apnoické pauze. Tato 

porucha se objevuje převážně u pac ien tů se s rdečním selháním či pneumonie [8]. 

1.2.2 Metody snímání dýchání 

Snímání a zaznamenáván í dechové činnosti je velmi důleži tou součást í diagnostic

kých vyšetření . P o m á h á odhalit ř a d u respiračních poruch jako je např ík lad obš

t rukční a reštr ikční porucha dýchání , spánková apnoe a j iné. P ř i sn ímání se nejčastěji 

sleduje dechová frekvence, t laky a objemy dýchacích p lynů a saturace krve kyslíkem 

[9]. 

Spirometrie 

Spirometrie je fyziologický test měřící objem vzduchu, k te rý vyšet řovaný vdechuje či 

vydechuje. P a t ř í k zák ladn ím in tern ím vyšetřovacím m e t o d á m obdobně jako např . 

měření krevního t laku či z áznam E K G . K zák ladnímu vyšet ření pa t ř í měření klido

vých (tzv. s tat ických) i dynamických objemových p a r a m e t r ů . Mez i základní měřené 

parametry pa t ř í klidová inspirační, p o t a ž m o expirační dechová kapacita ( IVC nebo 

E V C ) , dále pak expirační rezervní objem a reziduálni objem [11]. 
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Spirometr se skládá ze zvonu pohyblivě uloženého ve vodní komoře. P lyn , k terý 

je vydechován pacientem, je odváděn do zvonu nad vodní hladinou. Nádechem a 

výdechem se zvon pohybuje nahoru a dolů a t í m je možné odvodit objem vzduchu. 

Uzavřený spirometr však není vhodný pro delší měření , neboť je vzduch v uza

vřené soustavě a dochází k n á r ů s t u koncentrace oxidu uhličitého[13]. 

Pletysmografie 

Pletysmografie je metoda zjišťování změn objemů částí těla. Nejčastěji jsou pro vy

šetření dýchání měřeny změny objemů plic a h rudn íku . V ý s t u p e m je pletysmogra-

fická křivka, k t e rá znázorňuje časově p roměnné změny objemu daného úseku krev

ního řečiště. 

Př í s t ro j na měření se nazývá pletysmograf a z hlediska způsobu měření se dají 

rozdělit na a pneumat ické , fotoelektrické, kapaci tn í , impedančn í a piezoelektrické 

[11]. 

Kapac i tn í pletysmograf převádí změny v objemu na změny kapacity kondenzá

toru, k t e rý je použi t jako snímač. 

Impedančn í pletysmograf, neboli reograf, měř í prokrvení t káně změnami v im

pedanci t k á n ě [ l l , 13]. 

Fotoelektr ický pletysmograf využívá odraz, absorpci a rozptyl infračerveného 

světla, což jsou příznaky, k te ré se mění při změnách objemů kapilár . Tento typ je 

však velmi náchylný na okolní světlo a pohyb a používá se spíše na měření prokrvení 

t káně [11, 13]. 

Indukční pletysmograf je realizován jako pás izolovaných cívek, k te ré jsou umís

těné na h rudn ík a břicho pacienta. V závislosti na dechové akt ivi tě se mění indukč-

nost těch to cívek, což vede ke vzniku křivky, k t e rá odpovídá nádechu a výdechuf l l , 

13]. 

Pneumat i cké pletysmografy jsou hermeticky uzavřené komory, do k te rých se 

vk ládá měřená část těla. V komoře je definovaný tlak a snímač t laku převádí změny 

na elektrický signál. Díky z m ě n á m v objemu končet iny se mění i tlak a t í m se vytvář í 

objemové k ř i v k a [ l l , 13]. 

Jednou metodou měření objemů plic je i celotělový pletysmograf. Pacient je umís

t ěn do uzavřené komory, kde je mu přes náús tek př iváděn vzduch. Princip měření 

změn je pak stejný jako u pneumat ického pletysmografu[ll]. 

Pneumotachografie 

Pneumotachografie slouží p r imárně k měření objemového p rů toku . Pneumotacho-

graf je rozměrově malé zařízení, k teré měř í rychlost proudu vzduchu t rubic í o d a n é m 
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průměru . Objem je vypoč í t án jako integrál objemového p r ů t o k u za čas. Pneumota-

chografy se dělí na t ř i základní typy, k te ré jsou založeny na měření rozdílů t laků, 

měření o táček a měření teploty. 

Tato metoda je preferovanější možnost í , protože pacient dýchá čerstvý vzduch 

[11]. 

1.3 Fotopletysmografie 

Fotopletysmografie ( P P G , z anglického photoplethysmography) je metoda snímání 

změn objemu krevního řečiště a současně je možné sledovat vývoj saturace krve 

kyslíkem. Je založená na spektrofotometrii a pletysmografii. 

Měřící př ís troj se skládá ze snímače, k te rý je možné přiložit např ík lad na prst 

ruky. Snímač je tvořen fotodiódou a fotodektektorem umís t ěným proti diodě. Dioda 

emituje světlo, k te ré prochází vrstvou cév a d o p a d á na fotodetektor. Tento měří 

intenzitu dopadnu t ého světla a mění ho na elektrický signál. 

Vzhledem k tomu, že světlo je krví absorbováno silněji než okolní tkán í , mohou 

být změny p r ů t o k u krve detekovány senzory P P G jako změny intenzity světla. Tyto 

změny se pak projeví jako kolísání elektrického signálu. 

Napěťový signál z P P G je úměrný množs tv í krve protékaj ící cévami. Pomoc í t é to 

metody lze detekovat i malé změny objemu krve, i když j i nelze použí t ke kvantifikaci 

množs tv í krve. 

Saturace krve kyslíkem je pak měřena pomocí různé absorbance oxyhemoglobinu 

a deoxyhemoglobinu. 

Tato neinvazivní metoda je velmi často používána v klinické praxi na j edno tkách 

intenzivní péče a vyšet ření spojené se srdeční činnost í [12]. 

20 



2 Metody odhadu dechové křivky 
Odhad dechové kř ivky ze signálu E K G je založen na p ředpok ladu interference dějů 

dýchání a srdeční činnosti . Tato působení zapříčiňují změny ve frekvenční a ampli

tudové oblasti signálu E K G . Tyto změny jsou způsobeny změnami objemu h rudn íku 

při dýchání , což m á za následek změny impedance a vzá jemnou polohou jednot l ivých 

elektrod. 

Změny popsané výše se využívají pro vytvoření dechové kř ivky pomocí E K G 

signálu, tzv. E D R (z anglického E K G derived respiration). 

D ů v o d e m snahy vytvoření takovéhoto záznamu dýchání je minimalizace senzorů, 

k teré je p o t ř e b a připoj i t na pacienta. Společné záznamy E K G a dýchání se např ík lad 

tvoř í při polysomnografii, kdy je velké množs tv í senzorů nežádoucí , neboť může 

docházet k obstrukci pohybu pacienta [10]. 

Pomoc í nav rhnu tých a lgor i tmů může tedy docházet ke sn ímání pouze jednoho 

signálu a d ruhý pouze dopoč í t áva t .P ř ípadně lze respirační kř ivku odhadnout i u 

záznamů, u k terých nebyla sn ímána a v p r ů b ě h u diagnózy se stala po t řebnou . 

Podobně jako u signálu E K G jsou změny vyvolané dechovým cyklem p a t r n é v 

signálu P P G . Př i výdechu pa ra sympa t i cký nervový sys tém ovlivňuje flexibilitu cév, 

což m á za následek změny v morfologii P P G křivky. Metody odhadu dechové křivky 

jsou založeny na změnách v šířce vlny, výšce vlny a vzdálenos tmi mezi dvěma po 

sobě jdoucími vlnami. 

Získávání přesného respiračního signálu a frekvence z pulzního oxymetru m á 

velký v ý z n a m v př ípadech, kdy je n u t n é vědět , zda je nízká saturace kyslíkem způ

sobena nízkou respirační frekvencí nebo je výsledkem nízkého s tupně výměny plynů 

v plicích, k te rý může předs tavovat nebezpečný fyziologický stav. 

Metody odhadu dechové kř ivky ze signálu P P G jsou analogie metod odhadu za 

signálu E K G , neboť vlna v signálu P P G je p ř ímou odezvou R vlny v signálu E K G , 

jen časově posunutou. 

2.1 Výchylka vlny R 

Tato metoda se zak ládá na pohybu h rudn íku při dýchání , což způsobuje změny geo

metrie snímajících elektrod, což m á za následek rotaci vektoru srdeční osy. Zároveň 

se měn í impedance h rudn íku kvůli nasávání a vydechování vzduchu. 

Tyto faktory maj í za následek změny v morfologii ve sn ímaném E K G , konkré tně 

změnu výchylky v oblasti Q R S [14]. 

P ř i postupu analýzy je v p rvn í řadě velmi důležité správně detekovat komplexy 

Q R S . Postup detekce je popsán v části 3.2.1. Následně se u každé pozice zjistí 

hodnota výchylky R vlny vůči P - R intervalu. Po akvizici obou těchto dat následuje 
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in tepolační proces, při k t e r ém se odhadne p r ů b ě h vývoje kř ivky [15].Tento je popsán 

v části 2.7. 

P ř i t é t o m e t o d ě je velmi důležité signál zbavit šumu, neboť rušení by mohlo mí t 

zásadní v l iv na odhadovanou křivku ať už v oblasti frekvenční nebo ampl i tudové . 

Pokud by např ík lad impulzní š u m moduloval výchylku R vln, snadno by docházelo ke 

změně výchylky dechové křivky. P ř í p a d n ě by šumovým působen ím mohlo docházet 

k falešným detekcím R vln, což by vedlo ke značnému znehodnocení odhadované 

křivky. Postup předzpracování dat je popsán v části 3.2. 

Respirační sinusová arytmie je nepravidelnost srdečního rytmu. Je j ím projevem je 

zrychlení srdeční frekvence při nádechu a zpomalení při výdechu. 

Srdeční cyklus je ze normáln ích okolností udáván h lavním srdečním pacemake-

rem, tj. s inoat r iá ln ím uzlem. Nicméně, je ovlivňován i b loud ivým nervem, k te rý je 

ovládán dýchacím centrem. T í m t o vlivem dochází ke z m ě n á m uvedeným výše. 

Metoda odhadu pomocí R S A se zak ládá na analýze variabil i tě srdečního rytmu, 

což jsou fluktuace způsobené dýcháním. V ideální p ř ípadě by se měřili intervaly 

mezi aktivacemi S A uzlu, tzn. vlny P. Nicméně detekce vlny P je komplikovaná, 

kvůli menš ímu n a p ě t í a velkému frekvenčního p řekryvu s Q R S komplexem. Proto se 

detekují právě komplexy Q R S a měř í se délka intervalu mezi jednot l ivými R vlnami 

( R R intervaly). Podmínkou samozřejmě je, že R vlny jsou spouš těné S A uzlem s 

p ř í tomnos t í P vlny, a že se tedy j e d n á o sinusový rytmus [15]. Takovéto vzdálenost i 

mezi R vlnami se pak označují jako N N intervaly (z anglického normál to normál ) . 

2.2.1 Intervalová funkce a intervalový tachogram 

Jako reprezentace pro variabili tu srdečního rytmu je možné použí t intervalový ta

chogram, k te rý vyjadřuje posloupnost po sobě jdouc ím N N intervalů. Intervalový 

tachogram je vypoč í t án jako rozdíl poloh detekovaných komplexů Q R S v časových 

okamžicích: 

kde (IITÍÍ) je intervalový tachogram, U je okamžik detekce Q R S a tt-i je okamžik 

výsky tu předešlého Q R S . T í m t o v ý p o č t e m se však z t rác í časová informace. Pro zisk 

okamži tých tepových frekvencí je nu tné intervalový tachogram vyjádři t p řevrácenou 

hodnotou. 

2.2 Respirační sinusová arytmie 
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Pro H R V vyjádřenou v časové oblasti slouží intervalová funkce, k t e rá zobrazuje 

neekvid is tan tn í hodnoty intervalů N N . Intervalová funkce je p o č í t á n a pomocí im

pulzní funkce S(t — ti), 

N N 

diF = £ ( í * -ti- l)5(t -ti) = J2 dIT(i)5(t - U), 
i=l i=l 

kde djp je intervalová funkce, N je počet vzorků, je intervalový tachogram, ti 

je okamžik výsky tu komplexu, íj_i je okamžik výsky tu předcházejícího komplexu. 

Pro získání okamži té tepové frekvence je opět p o t ř e b a intervalovou funkci vyjádři t 

jako převrácenou hodnotu [16]. 
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Obr. 2.1: Intevalový tachogram CIIT(Í) a intevalová funkce CIIF(Í)- [16] 

2.3 Metoda odhadu pomocí výchylky pulzů PPG 

Metoda odhadu pomocí výchylky pulzů, neboli P A V (z anglického pulse ampl i tudě 

variability), m á podobný základ jako metoda odhadu pomocí výchylky vlny R ze 

signálu E K G . 

Př i nádechu dochází kvůli vyššímu n i t ro -h rudn ímu t laku ke snížení vypuzovaného 

objemu krve z levé srdeční komory a t í m ke snižování výchylky vlny P P G . Opačný 

jev pak nas tává př i expiraci. 
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2.4 Metoda odhadu pomocí vzdáleností pulzů PPG 

Metoda odhadu pomocí vzdálenost í pulzů, neboli P R V (z anglického pulse rate vari

ability), p ř ímo vychází z metody odhadu pomocí vzdálenost í R v ln ze signálu E K G . 

Díky působení parasympatiku na a u t o n o m n í činnost srdce je m ě n ě n a perioda, 

za kterou srdce vypuzuje krve do krevního řečiště. Díky t ě m t o z m ě n á m mají i vlny 

P P G od sebe různou vzdálenost . 

2.5 Empirická modálni dekompozice 

Empir ická modá ln i dekompozice, neboli E M D (z anglického Empir ica l Mode Decom

position), je metoda, k t e r á slouží k rozkladu nes tac ionárn ího nel ineárního signálu. 

Jej ím principem je rozklad vs tupních na jednot l ivé modá ln i funkce ( I M F , z anglic

kého Intrinsic Mode Function), k teré předs tavuj í složky signálu v různých frekvenč

ních pásmech, jejichž sumou je výsledný vs tupn í signál. K a ž d á I M F m á obsahovat 

fyzikálně smysluplný kmi toče t , a proto splňovat dvě p o d m í n k y [17]: 

• stejný počet p růchodů nulou jako je suma p o č t u lokálních maxim a minim 

(nebo rozdíl max imá lně o jedna) 

• symetrie obálek lokálních maxim a minim vůči nulové s t řední hodno tě 

Př ík lad rozkladu signálu na jedntol ivá I M F je na obrázku xy. 

2 
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Obr. 2.2: Ukázka rozkladu n á h o d n é h o signálu na I M F . [18] 
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2.5.1 Postup rozkladu 

Př i postupu rozkladu signálu se předpokládá , že vs tupn í signál m á alespoň dva 

lokálni ex t rémy (tj. maximum a minimum) a charakter is t ické časové rozmezí je 

definované jako časová prodleva mezi extrémy. 

Př i postupu rozkladu se vychází z definice I M F , což z n a m e n á nalezení lokálních 

ex t rémů signálu s (t). Z nich se následně vytvoř í obálky. T y jsou vytvořeny interpolací 

jednot l ivých lokálních maxim a minim. Z nich se následně spočí tá s t řední hodnota 

m(ť) ze vztahu: 

m{t) = g ' 

kde emin a emax jsou obálky ex t rémů. 

S t řední hodnota se následně odečte od signálu x(t). T í m t o krokem vznikne první 

složka signálu h(t) 

hi(t) = s(t) - m i ( í ) . 

V ideálním př ípadě bychom h\(t) označili jako I M F , nicméně větš inou tato složka 

nesplňuje p o d m í n k y I M F a proto se proces opakuje až do splnění podmínek : 

hikit) = /ii(fc_i)(r) -mik(t), 

kde k označuje index iterace a i index vypoč í t ané I M F . 

p ů v o d n í s igná l s(t) o b á l k y emin a e r s t ř e d n í hodno ta m(t) 

Obr. 2.3: Ukázka postupu rozkladu signálu s(ť). [19] 

Tento proces by šlo teoreticky opakovat až do chvíle, kdy by velikost signálu 

hik(t) byla nulová. V takovém př ípadě by se ale ztrati la část informací obsažených 

ve velikosti I M F složky. Proto se zavádí kr i tér ia , při k te rých je i terační proces ter

minován [19]. 
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J e d n í m z možných kriteri í zastavení i teračního procesu je odhad směroda tné 

odchylky, k t e r á se poč í t á vztahem: 

| / i f c _i(í) -hk(t)\2. 

Doporučená hodnota pro směroda tnou odchylku a je 0,2- 0,3. Jakmile se dosáhne 

směroda tné odchylky a, označí se hkit) jako I M F c(t) a pokračuje se v dekompozici. 

Jinou možnost í kr i tér ia je hodnocení fluktuace s t řední hodnoty. V n ě m se zavádí 

dvě prahové hodnoty 6\ a 92- Pro účely tohoto kr i tér ia zavádíme modul m ó d u a(t) 

definovaný jako: 

a pro funkci ohodnocení pak vztah 

a(č) 

Iterace se přeruší pokud 5(r)<č?i pro část signálu od délce (l-cn) a <5(í)<#2 pro 

zbylou část signálu. Doporučené hodnoty jsou a ~ 0,05, #i ~ 0,05 a ^ 2 ~ 10^i [19]. 

Po splnění podmínek s tanovených pro I M F se získá p rvn í složka 

Ci(í) = /lifc(í)-

Následně je tato odeč tena od původn ího signálu a vzniká reziduum rj(č). I terační 

proces je opakován do doby, kdy rj(č) neobsahuje další oscilační složky, což se projeví 

jako mono tónnos t rezidua. Další možnos t í ukončení procesu je zanedba te lná velikost 

vypoč í t ané komponenty nebo rezidua. 

P ů v o d n í signál je tedy možné zpě tně získat sečtením jednot l ivých I M F . V př ípadě 

extrakce respiračního signálu p ř edpok ládáme prokreslení dechové křivky do signálu 

E K G či P P G . 

2.6 Analýza hlavních komponent 

Analýza hlavních komponent je metoda, k t e rá se zak ládá na analýze morfologických 

změn v E K G signálu. Tyto změny způsobené dýchán ím jsou popsány jednot l ivými 

komponentami a je z nich možné odhadnout p r ů b ě h dýchací kř ivky [20]. 

2.6.1 Princip metody 

P C A (z anglického Principal Component Analysis) je metoda, k t e rá využívá re

dukce vs tupních př íznaků. Cílem je z jednodušení popisu skupiny znaků, k teré jsou 
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navzájem lineárně závislé a tud íž korelované [21]. Metoda tedy l ineárně transfor

muje původn í znaky na nové nekorelované a tud íž l ineárně nezávislé p roměnné , tzv. 

hlavní komponenty. Základní v las tnos t í hlavních komponent je jejich rozptyl, což 

je mí ra variability. Všechny hlavní komponenty jsou seřazeny podle důležitost i , tj. 

podle rozptylu, od největšího k nejmenšímu. Komponenta s nejvyšším rozptylem m á 

nejvyšší důležitost a popisuje největší část variability dat. Informace, k t e rá není ob

sažena v p rvn í komponen tě je zastoupena v další. Hlavní komponenty jsou na sebe 

navzájem kolmé [22]. 

2.6.2 Výpočet hlavních komponent 

P r v n í krok metody P C A je standardizace datového souboru. To je provedeno ode

č ten ím p růměru , což m á za následek nulovou s t řední hodnotu a j ednotkový rozptyl. 

T í m se data posunou do p o č á t k u kar tézské soustavy souřadnic a vznikne centrovaná 

matice. 

Následuje výpočet kovarianční matice mezi všemi dimenzemi dat, čímž dosta

neme rozptyl mezi dimenzemi. Vzorec pro výpočet kovarianční matice je: 

X a Y jsou dimenze mezi k te rými je p o č í t á n a kovariance. Pokud by se výsledek 

rovnal 0, z n a m e n á to, že mezi dimenzemi není l ineární závislost. Vzniklá matice je 

vždy čtvercová, což znamená , že m á n ř á d k ů a n s loupců. Obecný zápis takovéto 

matice by potom byl: 

Dalš ím krokem je výpočet vektorů vlastních hodnot. Tyto vektory jsou na sebe 

vždy kolmé. Jejich seřazením dostaneme velikosti variability, k t e rá je p o p s á n a danou 

hlavní komponentou. 

P ředpos ledn ím krokem je výběr hlavních komponent. Začíná se komponentou 

s nejvyšší prioritou, tedy s nej vyššími hodnotami ve vektoru vlastních čísel (tj. 

nejvyšší variabilitou dat). Počet komponent závisí na p o č t u dimenzí vs tupních dat. 

Variabi l i ta klesá s každou další komponentou. 

Poslední krok P C A je zpě tný zisk dat. To je provedeno pomocí vynásobení pů

vodní centrované matice s h lavním vektorem [23]. 

Interpolace kubickým splajnem je zásadní krok pro vytvoření dechové kř ivky při 

použi t í výše uvedených metod. Kubický splajn je v p o d s t a t ě soustava po lynomů 

cov{X) 
n — 1 

2.7 Interpolace kubickým splajnem 
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t ř e t ího s tupně p o č í t a n á v na sebe navazujících úsecích [24]. Díky tomu je vy tvořena 

aproximace spoj i tého p r ů b ě h u funkce v jinak diskrétních bodech. Kubický splajn 

m á pak na jednot l ivých intervalech ( x j , xi+í), kde i— 0, 1, n — 1 definici 

n 
S(x) = J2St(x) 

i=l 

kde, 

Si(x) = di + bi(x - Xi) + Ci(x - Xi)2 + d(x - Xif. 

kde Oj, bi, Ci, di jsou koeficienty splajnu [25]. 

V používané verzi M A T L A B u je je možné tento krok odhadu realizovat funkcí 

splíne. 

2.8 Hodnocení přesnosti odhadu 

Př i realizaci každé metody jsou poč í t ány parametry, k te ré popisují přesnost odhadu 

metod. Tyto metody se převážně zakládaj í na detekci dechových cyklů u jednot l ivých 

o d h a d ů a porovnávaní t é t o vypoč tené hodnoty vůči reali tě. Mez i základní veličiny 

určené k tomuto účelu pa t ř í s m ě r o d a t n á odchylka a s t řední kvadra t ická chyba. 

Směrodatná odchylka 

S m ě r o d a t n á odchylka určuje s jak velkou mírou jsou hodnoty odchýleny od p r ů m ě r u 

hodnot. Je rovna odmocnině rozptylu a m á vzorec: 

1 N 

|2 

kde N je počet vzorků, Xi jsou vs tupn í vzorky a x je a r i tmet ický p r ů m ě r hodnot x. 

V pros t ředí M A T L A B je s m ě r o d a t n á odchylka realizována funkcí std. 

Absolutní chyba 

Absolu tn í chyba měření je s ta t is t ická veličina, k t e r á vyjadřuje odchylku změřené 

veličiny od skutečné hodnoty. Je p o č í t á n a jakoPOI absolutn í hodnota rozdílu těchto 

dvou veličin 

5=\A-a\ 

, kde A je reá lná hodnota a a je hodnota spoč í t aná měřen ím. 
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Pearsonův korelační koeficient 

Korelační koeficient dvou náhodných p roměnných je měř í tkem jejich l ineární závis

losti. Pokud m á každá p r o m ě n n á N skalárních pozorování, pak je Pearsonův kore

lační koeficient definován jako: 

kde HA je p r ů m ě r a a A je s m ě r o d a t n á odchylka signálu A , a \XB je p růměr a a B je 

s m ě r o d a t n á odchylka signálu B . 

Pea r sonův korelační koeficient nabývá hodnot od -1 do 1, kdy -1 symbolizuje 

nepř ímou ú m ě r u mezi signály, 1 pak p ř ímou l ineární závislost. Nu la značí nezávislost 

mezi signály. [29] 

N 
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3 Realizace metod odhadu dechových křivek 
V té to kapitole je rozebráno programové řešení a výsledky o d h a d ů dechové křivky 

z E K G a P P G . V první části je popsán postup předzpracování signálu a hodnocení 

přesnost i odhadu jednot l ivých metod. 

Ve d ruhé části jsou popsány postupy zisku dechových křivek pomocí jednot l ivých 

metod.Jako reference je použ i t a kř ivka změn impedance h rudn íku , což odpovídá 

plnění a vyprazdňování plic, společně s dvěma posloupnostmi pozic dechových cyklů. 

Jako program pro realizaci a lgori tmů, bylo vyb ráno pros t ředí M A T L A B R2020a. 

3.1 Použitá data 

Použ i t á data byla z ískána ze serveru BIDMC PPG and Respiration Dataset z po

táh l PhysioNet. Záznamy signálů byly pořízeny u kri t icky nemocných pac ien tů v 

nemocnici Beth Israel Deaconess Medical Centre (Boston, M A , U S A ) a původně 

byly určeny pro výzkumnou práci Toward a Robust Estimation oj Respiratory Rate 

From Pulse Oximeters [26]. 

Data obsahují z á z n a m E K G , P P G a dýchání od 53 pacientů . Tyto signály jsou 

vzorkovány 125 Hz. Fyziologické parametry jako R R intervaly a saturace krve kys

líkem jsou vzorkovány 1 Hz . Dále byl i pověřeni dva ano tá to ř i , k teř í na základě 

impedančn í kř ivky zaznamenali dechové cykly. Jednot l ivé záznamy maj í délku osmi 

minut. Ukázka vs tupn ího signálu E K G je na obrázku 3.1, signálu P P G pak na ob

rázku 3.2. 

0 10 20 30 40 50 60 
t[s] 

Obr. 3.1: Ukázka vs tupn ího E K G signálu. 
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Obr. 3.2: Ukázka vs tupn ího P P G signálu. 

Pro tes tování na vlas tních datech byl sys t émem B I O P A C z a z n a m e n á n signál 

sn ímaný v kontrolovaných podmínkách . Tento záznam byl vzorkován frekvencí 500 

Hz a jeho součást í byly signály E K G , sn ímaný z d ruhého svodu s pásmovou propus t í 

0,05-150 Hz, P P G , sn ímaný z pravého ukazováčku, a signál h rudn ího úsilí, sn ímaný 

respiračním pásem umís t ěným přes h rudník . U těchto dat byl jako referenční vektor 

p o č t u dechů použi t z áznam h rudn ího úsilí a z něj vyčtený počet vrcholů. 

Pro lepší hodnocení metod byl i pacienti rozděleni do dvou skupin. Toto rozdělení 

se zakládalo na p o č t u dechů za minutu a šlo o rozlišení pac ien tů s fyziologickým 

rozsahem dechu a mimo něj . Toto rozmezí je mezi 16 a 20 dechy za minutu. Z celého 

datasetu bylo 42 pac ien tů v rozsahu fyziologických hodnot a 11 s dechovou frekvencí 

nižší. 

3.2 Předzpracování signálu 

Předzpracování signálu bylo částečně provedeno již při jeho získávání. B y l y tedy 

pot lačeny šumové složky a v signálu jsou viditelné Q R S komplexy. Pro přehlednější 

zobrazení byl použi t úsek signálu o délce j edné minuty. 

3.2.1 Detekce QRS komplexu 

Pro metody diskutované v t é t o práci je velmi důležité správně detekovat Q R S kom

plexy. Jako nej jednodušší a zároveň spolehlivá se ukáza la metoda detekce Q R S zalo

žená na odhadu k v a d r á t u obálky filtrovaného signálu [27]. Její algoritmické schéma 
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je zobrazeno na obrázku 3.3. 

vstupní signál 
EKG 

> PP 10-21 Hz • umocnění ()A2 > vyhlazení DP • 
rozhodovací 

pravidlo 

Obr. 3.3: Digram detekce Q R S komplexů v signálu. 

N a původn í E K G signál, byla nejprve použ i t a pásmová propust s mezními frek

vencemi 10 a 21 Hz. To m á za následek zvýraznění Q R S komplexů a pot lačení 

os ta tn ích složek v signálu. Následně byl filtrovaný signál umocněn , čímž se maxi

málně zviditelnil i Q R S oblasti. Filtrace dolní p ropus t í m á za následek vyhlazení a 

pot lačení jednot l ivých peaků v signálu. Jako poslední krok bylo použi to rozhodovací 

pravidlo, k te ré pomocí prahu, k te rý byl nastaven na 35 procent max imá ln í výchylky 

v signálu, určilo pozice Q R S komplexů. Ukázka detekce R vlny ve zpracovaném sig

nálu je na obrázku 3.4, kde červené body nad peaky v signálu označují m í s t a detekce 

R vln. Z pozic těch to detekcí byly posléze ve v s t u p n í m signálu odečteny výchylky 

vlny R. 

Zpracovaný signál se zvýrazněnými QRS komplexy 
0.012 i 1 1 1 i  

0 10 20 30 40 50 
t[s] 

Obr. 3.4: Ukázka detekce R v ln ve zpracovaném signálu. 

Nicméně tento velmi z jednodušený algoritmus nebyl dos ta tečně spolehlivý, a 

proto byla použ i t a j iná verze tohoto algoritmu. Pro nejpřesnější výsledky byl vy

b r á n kód s plnou implementac í algoritmu n a v r h n u t é m v původn í práci A Real-Time 

QRS Detection Algorithm. Detai lní popis jednot l ivých kroků je popsán v komentá

řích kódu algoritmu. Tento v p r v n í m kroku převzorkuje vs tupn í signál vzorkovací 

frekvencí 200 Hz . Následně je filtrován pásmovou p ropus t í v oblasti 5-15 Hz, kvůli 
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pot lačení driftu a myopotenciá lů . Potom je signál derivován a umocněn pro zvý

raznění dominan tn ích peaků . Posléze je signál vyhlazen plovoucím průměrovac ím 

filtrem ( M W I , z anglického moving window integrá tor) pro pot lačení šumu. Ná

sledně jsou na signál aplikována pravidla, k t e r á zajišťují vysokou přesnost algoritmu 

a minimalizují poče t falešně pozi t ivních a negat ivních detekcí. 

P r v n í m z nich je fiduciální značka. Komplex Q R S odpovídá vzes tupné h raně 

integračního p růběhu . Doba t rván í náběžné hrany je s tejná jako šířka komplexu 

Q R S . Fiduciá lní značku pro časové umís těn í komplexu Q R S lze urči t z t é to náběžné 

hrany jako mís to maximáln ího vzestupu nebo jako peak R vlny. 

Dalš ím pravidlem je neus tá lé měněn í prahové hodnoty detekce tak, aby byla vždy 

nad hodnotou šumu signálu. Díky filtraci, k t e rá m á za následek zlepšení p o m ě r u 

signálu k šumu, je možné používat nižší hodnoty prahů . A b y byl peak v signálu 

klasifikován jako Q R S komplex, musí tento překroči t jeden ze dvou prahů . P r v n í z 

nich je používán při p rvn í analýze signálu. Druhý je pak použi t při z p ě t n é m hledání 

peaku. Tento searchback je aplikován pokud interval R - R přesáhne urč i tou dobu. 

Ta je p růběžně přepoč í távána , aby se co nejlépe př izpůsobovala proměnl ivé srdeční 

frekvenci. 

Poslední pravidlo je identifikace T vln . Pokud je R - R interval menší než 360 ms, 

je učiněn úsudek, zdali je právě detekovaný peak Q R S komplex nebo jestli jde o vlnu 

T. Je to z toho důvodu, že latence dvou po sobě jdoucích Q R S komplexů musí bý t 

aspoň 200 ms, což je refrakterní fáze srdečního svalu. Pokud je max imáln í vzestup 

detekované vlny menší než polovina vzestupu vlny R předešlého cyklu, je tato vlna 

identifikována jako vlna T . V opačném př ípadě je z a z n a m e n á n Q R S komplex [27]. 

Komple tn í implementace tohoto algoritmu byla p řevzána z práce Matlab Imple-

mentation o f Pan Tompkins E CG QRS Detector [28]. 

3.3 Detekce vrcholu vlny PPG 

U metod založených na odhadu dechové kř ivky ze signálu P P G je důležité správně 

zaznamenáva t vlny P P G . Pro tento účel byla použ i t a j ednoduchá funkce, k t e rá dete

kuje vlny v signálu a nás ledně zapisuje jejich pozici a amplitudu, jenž je v pros t ředí 

M A T L A B realizována funkcí findpeaks. Minimální výška vlny musela přesahovat 

35 procent max imá ln í výchylky signálu a dvě vlny od sebe musely být vzdáleny 

min imálně 0,4 vteřiny, což by mělo zabrán i t detekci náhodných zákmi tů v signálu. 

Ukázka detekce v jedné minu tě úseku je zobrazena na obrázku 3.5. 
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Signál PPG s nadete kovaným i vlnami 

Obr. 3.5: Ukázka detekce R v ln v signálu P P G . 

3.4 Postup vyhodnocování přesnosti 

Př i realizaci každé metody jsou poč í t ány parametry, k teré popisují přesnost odhadu. 

Jako referenční signál je použ i t a kř ivka impedance, k t e rá zobrazuje h r u d n í úsilí a 

k t e rá byla t aké považována za vzor pro tvar dechové křivky, měřená současně se 

z á z n a m e m E K G a referenční vektor pozic nádechu. Kř ivka impedance je zobrazena 

na obrázku 3.6. 

Záznam dechu pomocí impedance hrudníku 

0 10 20 30 40 50 

t M 

Obr. 3.6: Ukázka minutového záznamu impedance hrudníku . 

Mezi odhadem a křivkou impedance byla p o č í t á n a korelace. Její p růměrné hod

noty jsou zapsány u každé metody. 
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3.4.1 Počet dechových cyklů 

Pro úspěšný odhad dechové kř ivky je j e d n í m ze základních p a r a m e t r ů správný odhad 

dechové frekvence. Posky tnu té záznamy o délce 8 minut byly rozděleny na úseky o 

délce j edné minuty, a z těch to byly přes algoritmy výše zmíněných metod odhadnuty 

křivky dechové aktivity. Následně byla spoč í t ána p r ů m ě r n á dechová frekvence za 

celou dobu měření a byla p o r o v n á n a s p r ů m ě r n o u dechovou frekvencí referencí. Jako 

poslední byly porovnány vektory obsahující poče t dechových cyklů v minutových 

úsecích proti p o č t u cyklů z referenční množiny a z nich byly poč í t ány stat is t ické 

veličiny s m ě r o d a t n á odchylka a absolutn í chyba. 

Dechová frekvence úseků signálu byla p o č í t á n a pomocí dvou způsobů. P r v n í m 

bylo o d h a d n u t í p o č t u pomocí vrcholů v křivce splajnu. Vrcholy musely mí t vyšší 

hodnotu než je s m ě r o d a t n á odchylka celého splajnu a mezi dvěma po sobě jdoucími 

peaky musely u b ě h n o u t a lespoň dvě vteřiny. Tento interval byl zvolen z důvodu 

nízké p ravděpodobnos t i takto vysoké dechové frekvence. 

V t é t o křivce byly algoritmicky nadetekovány max imáln í výchylky a jejich počet 

byl potom b r á n jako dechová frekvence. 

D r u h ý m z nich je odhad pomocí spekter splajnu úseků. Ve spektru byla nalezena 

frekvence s největší amplitudou a tato byla použ i t a jako dechová frekvence úseku. 

Spektrum jednot l ivých úseků bylo vytvořeno jako Fourierova transformace úseků. V 

pros t ředí M A T L A B je tento krok možné uděla t funkcí fft. 
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3.5 Metoda odhadu pomocí výchylky R vlny 

Př i aplikaci t é to metody byly v up raveném signálu nadetekovány komplexy Q R S . 

Následně se poč í ta la výchylka vlny R. Způsob zisku výchylky vlny R je naznačen 

na obrázku 3.5. U pozic komplexů byla v signálu změřena výška výchylky R vlny 

proti nejnižšímu bodu v okně následujícím 0,08 sekundy po něm. N a velikosti těchto 

v ln byl aplikován kubický splajn, za pomocí k te rého byla vykreslena výsledná odha

dovaná křivka. Ukázka minutového záznamu je zobrazena na obrázku 3.8. Červené 

tečky v grafu značí pozice nadetekovaných R v ln společně s jejich výchylkami. 

Splajn měl vzorkovací frekvenci 125 Hz , a tedy celková délka spektra byla 7500 

vzorků. Dechová frekvence se tedy dala snadno odhadnout jako harmonická složka s 

největší výchylkou. Ukázka uži tečné části spektra splajnu je zobrazena na obrázku 

3.9. Je vidět že dominan tn í frekvence se nachází na 0,30, což odpovídá 18 dechům 

za minutu, což je sp rávná dechová frekvence, pro tento záznam. 

0.8 

1 
,0.6 

0.4 

0.2 1 

0.5 1.5 
t[s] 

2.5 

Obr. 3.7: Způsob zisku výchylek R v ln 

Hodnocení metody 

V o d h a d n u t é křivce metodou modulace výchylky vlny R byly pomocí spektra splajnu 

odhadnuty poč ty dechových cyklů a tyto byly porovnány s p o č t e m cyklů uvedených 

podle dvou referenčních záznamů a p o č t e m dechových cyklů vypoč í taných podle 

spektra a vrcholů referenčního záznamu impedance. Záznamy byly pořizovány po 

úseku j edné minuty. Porovnán í proběhlo způsobem odečtení o d h a d n u t ý c h cl ZclZIlcl-

menaných hodnot a byly vypoč í t ány koeficienty s m ě r o d a t n á odchylka a absolutní 
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Interpolace hodnot amplitudy R vlny kubickým splajnem 

Obr. 3.8: Odhad dechové kř ivky metodou změn výchylky R vlny 
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Obr. 3.9: Spektrum úseku splajnu 

chyba v úsecích signálu. Hodnoty p růměrných absolutních chyb detekce dechových 

cyklů jsou zobrazeny v tabulce 3.1. 
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Tab. 3.1: Tabulka hodnocen í metody výchylky vlny R 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 0,9 0,75 0,12 

A E pomocí vrcholů 2,13 1,96 2,53 

A E pomocí spektra 2,15 1,97 2,48 

Nejnižší hodnoty těchto p a r a m e t r ů byly mezi odhadem dechové frekvence po

mocí vrcholů splajnu a z á z n a m e m druhého a n o t á t o r a a to std = 0,75 a A E = 1,96. 

P r ů m ě r n á dechová frekvence u všech záznamů byla přibližně 17,5 dechů za minutu, 

frekvence odhadovaných křivek pak byla 18 dechů za minutu. V o d h a d n u t é křivce 

jsou viditelné nádechy a výdechy pacienta a je tedy s rovnate lná s dechovou křiv

kou zaznamenanou pomocí impedance 3.6. P r ů m ě r n á korelace mezi t ěmi to dvěma 

signály je však nízká a to 0,1429. 

Pro porovnán í univerzálnost i metody byly spočí tány stat is t ické koeficienty pro 

pacienty s dechovou frekvencí ve fyziologickém rozsahu a mimo něj . P r ů m ě r n é hod

noty jsou zobrazeny v t abu lkách 3.2 a 3.3. 

Tab. 3.2: Tabulka hodnocení pro pacienty s fyziologickou dechovou frekvencí 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,13 1,06 1,14 

A E pomocí vrcholů 1,39 1,35 1,9 

A E pomocí spektra 1,43 1,38 1,82 

Tab. 3.3: Tabulka hodnocení metody pro pacienty mimo fyziologický rozsah 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 2,02 1,49 2,19 

A E pomocí vrcholů 4,97 4,58 5,07 

A E pomocí spektra 4,58 3,96 4,66 

Nejvyšší chyba pro pacienty s fyziologickou dechovou frekvencí byla přibližně 

6 dechů za minutu. U pac ien tů mimo fyziologický rozsah byla max imá ln í chyba 

přibližně 13 dechů za minutu. 
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Vlastní data 

Př i aplikaci na vlas tn í n a m ě ř e n á data byl postup vyhodnocování stejný. Jako refe

renční vektor p o č t u dechů byly použi ty hodnoty vypoč í t ané nezávislým hodnotite

lem z kř ivky h rudn ího úsilí. Hodnoty s ta t is t ických p a r a m e t r ů jsou zapsány v tabulce 

3.4. Ukázka odhadu společně se z á z n a m e m h rudn ího úsilí je na obrázku 3.10. 

Interpolace hodnot amplitudy R vlny kubickým splajnem 

0 10 20 30 40 50 60 
t[s] 

Záznam hrudního úsilí 

0 10 20 30 40 50 60 
t[s] 

Obr. 3.10: Odhad dechové kř ivky na vlastních datech 

Tab. 3.4: Tabulka hodnocení pro vlas tn í data metody výchylky R 

odhad / anotace o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,58 1 

A E pomocí vrcholů 1,40 3,40 

A E pomocí spektra 0,80 0,20 

Nejnižší hodnoty s ta t is t ických koeficientů byly mezi odhadem dechové frekvence 

pomocí spektra splajnu a z á z n a m e m h rudn ího úsilí, a to std = 1 a A E = 0,2. P rů 

m ě r n á dechová frekvence odhadu byla přibližně 13,5 dechů za minutu, referenčních 

záznamů pak 13,5 dechů za minutu. P r ů m ě r n ý korelační koeficient byl 0,6315, což 

poukazuje na jistou l ineární závislost mezi signály. 
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Shrnutí 

Křivka o d h a d n u t á pomocí metody výchylky vlny R byla po rovnána se záznamem 

impedance h rudn íku . P ř i v izuálním porovnávání tvaru je vidět podobnost těchto 

dvou křivek a v odhadu jsou jasně vidi telné nádechy a výdechy pacienta. P ř i ko

relační analýze byly výsledky spoluproměnlivost i nízké. Je to z důvodů časového 

posunu křivek a také proto, že kolísání výchylek nemusí dosahovat změn dos ta tečně 

velkých a t í m nedochází k vidi te lnému kolísání odhadu. 

Metoda měla poměrně nízkou celkovou chybovost v p o č t u dechů za daný časový 

úsek a proto by nejspíše mohla být použ i t a v klinické praxi. Pro přesnější výsledky 

by bylo možné použí t p r ů m ě r odhadu dechových cyklů ze spektra a pomocí výchylek 

splajnu. U pac ien tů s dechovou frekvencí mimo fyziologický rozsah metoda vykazuje 

vyšší odchylky od referencí, k teré se pak projevují na vyšší celkové chybovosti. 

P ř i aplikaci na vlas tn í n a m ě ř e n á data měla metoda nižší chybovost a to z důvodu 

dechové frekvence bližší fyziologickému rozsahu a tedy menší odchylku při odečí tání 

dechové frekvence. 

Př i aplikaci na vlas tn í data měla metoda celkově lepší výsledky. U odhadu decho

vých cyklů pomocí vrcholů měla metoda nízkou chybovost u referenčního vektoru, 

ale vysokou u odhadu pomocí vrcholů záznamu h rudn ího úsilí. Toto je způsobeno 

chybnou detekcí peaků tohoto signálu. 

3.6 Metoda odhadu pomocí RSA 

Metoda E D R založená na R S A se je postavena na analýze H R V (z anglického heart 

rate vatiabilty). 

Analýza H R V je realizována pomocí pozic Q R S komplexů, k te ré byly následně 

p řepoč í tány na intervaly R - R a byl sestaven inverzní intervalový tachogram. Z ta-

chogramu byla posléze vy tvořena inverzní intervalová funkce. Z těchto hodnot byla 

následně interpolací kubickým splajnem vy tvořena křivka, k t e rá představuje odhad 

dechové aktivity. Výsledná kř ivka je zobrazena na obrázku 3.11. 

Hodnocení metody 

Ve výs ledném splajnu byla pomocí analýzy spektra nalezena dominan tn í frekvence u 

každého deset ivteř inového úseku. Výsledné poč ty dechových cyklů byly porovnány 

s anotacemi posky tnu t ého signálu. Následně byly spočí tány hodnoty směroda tné 

odchylky a s t řední kvadrat ické chyby. P r ů m ě r n é hodnoty těchto p a r a m e t r ů jsou 

zaznamenány v tabulce 3.5. 

Nejnižší hodnoty těchto p a r a m e t r ů byly mezi odhadem a z á z n a m e m druhého 

a n o t á t o r a a to std = 1,46 a A E = 2,34. P r ů m ě r n á dechová frekvence u všech záznamů 
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Interpolace hodnot intervalové funkce kubickým splajnem 
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Obr. 3.11: Odhad dechové kř ivky metodou R S A 

Tab. 3.5: Tabulka hodnocení metody R S A 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,52 1,46 1,45 

A E pomocí vrcholů 2,48 2,34 2,84 

A E pomocí spektra 2,56 2,43 2,78 

byla přibližně 17 dechů za minutu, frekvence odhadovaných křivek pak byla 17,5 

dechu za minutu. Z o d h a d n u t é křivky jsou vidi telné nádechy a výdechy pacienta a 

je tedy s rovnate lná s dechovou křivkou zaznamenanou pomocí impedance (obrázek 

3.6). P r ů m ě r n á korelace mezi odhadem dechové křivky a impedančn ím záznamem 

dechu byla potom 0,0018, což značí prakticky žádnou l ineární závislost mezi t ěmi to 

dvěma signály. 

Pro vyhodnocení použi te lnost i byla metoda aplikována na sety pac ien tů s de

chovou frekvencí ve fyziologickém rozsahu a mimo něj . Stat is t ické hodnoty jsou 

zobrazeny v t abu lkách 3.6 a 3.7. 

Je zjevné, že u pac ien tů v rozmezí fyziologických hodnot dechu m á metoda lepší 

výsledky. Nej vyšší chyba u těchto pac ien tů je přibl ižně 6 dechů za minutu, u pac ien tů 

mimo fyziologický rozsah je to 12 dechů za minutu. 
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Tab. 3.6: Tabulka hodnocení pro pacienty s fyziologickou dechovou frekvencí 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,23 1,17 1,28 

A E pomocí vrcholů 1,86 1,84 2,27 

A E pomocí spektra 1,98 1,95 2,21 

Tab. 3.7: Tabulka hodnocení metody pro pacienty mimo fyziologický rozsah 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,59 1,26 2,05 

A E pomocí vrcholů 4,82 4,25 5 

A E pomocí spektra 4,64 4,12 4,16 

Vlastní data 

Př i aplikaci na vlas tn í data probíhalo hodnocení stejně jako u dat z po r t á lu Physi-

oNet. Hodnoty s ta t is t ických koeficientů jsou v tabulce 3.8. Ukázka odhadu dechové 

křivky společně se z á z n a m e m h rudn ího úsilí je zobrazen na obrázku 3.12. 

Interpolace hodnot intervalové funkce kubickým splajnem 
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t[s] 

Obr. 3.12: Odhad dechové kř ivky na vlastních datech 
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Tab. 3.8: Tabulka hodnocení pro vlas tn í data metody R S A 

odhad / anotace o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 0,55 1,64 

A E pomocí vrcholů 1,40 3,80 

A E pomocí spektra 2,20 3,20 

Nejnižší hodnoty byly dosaženy u odhadu dechových cyklů pomocí vrcholů a 

referenčním ano t ačn ím záznamem, a to std = 0,55 a A E = 1,4. Korelační koeficient 

byl 0,2571, a korelace mezi t ěmi to dvěma záznamy je tedy poměrně nízká. 

Shrnutí 

Křivka o d h a d n u t á pomocí metody vzdálenost í v ln R byla po rovnána se záznamem 

impedance h rudn íku . P ř i v izuálním porovnávání tvaru je vidět podobnost těchto 

dvou křivek a v odhadu jsou viditelné nádechy a výdechy pacienta. 

Metoda neměla vysokou celkovou chybovost, současně ale není ani příliš přesná 

a pro implementaci do klinické praxe je tedy spíše nevhodná . P ř i získávání dechové 

frekvence by ke zlepšení mohlo dojí t při použi t í j iného způsobu odečtení nebo při 

posunu p á s m a detekce. 

Př i aplikaci na vlas tn í n a m ě ř e n á data měla metoda nižší chybovost. Toto je 

způsobeno menší da t abáz í a současně, hlavně u metody odhadu pomocí spektra, 

menší odchylkou od fyziologického rozsahu dechu. 

3.7 Metoda odhadu pomocí výchylky vlny PPG 

Metoda odhadu pomocí výchylky vlny P P G je analogií m e t o d ě výchylky vlny R v 

signálu E K G . 

U metody výchylky vlny P P G byly v signálu nalezeny polohy těchto v ln a ná

sledně odeč tena jejich reá lná hodnota v signálu. Po té byl na získaný soubor výchylek 

aplikován kubický splajn, k te rý vytvoři l odhad dechové křivky. Ukázka minutového 

záznamu tohoto odhadu je zobrazena na obrázku 3.13. 

Hodnocení metody 

Z o d h a d n u t é kř ivky bylo následně vypoč í t áno spektrum, ve k t e r ém byla v y b r á n a 

dominan tn í dechová frekvence v intervalu fyziologických hodnot. Tato hodnota byla 

posléze p o r o v n á n a s referenčním záznamem. V tabulce 3.9 jsou vypsány koeficienty 

hodnocení pro tuto metodu. 
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Interpolace hodnot amplitudy PPG vlny kubickým splajnem 

' 0 10 20 30 40 50 
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Obr. 3.13: Odhad dechové křivky metodou výchylky vlny P P G 

Tab. 3.9: Tabulka hodnocení metody výchylky P P G 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,33 1,13 1,05 

A E pomocí vrcholů 2,45 2,28 2,87 

A E pomocí spektra 2,52 2,35 2,81 

Metoda dosahovala nej lepších hodnot mezi odhadem a z á z n a m e m druhého ano-

t á t o r a a to std = 1,13 a A E = 2,28. P r ů m ě r n á dechová frekvence byla 19 dechů 

za minutu oproti p r ů m ě r u a n o t á t o r ů 17,5 dechů za minutu. V křivce jsou viditelné 

dechové cykly a je poměrně p o d o b n á signálu impedance (obrázek 3.6). P r ů m ě r n á 

korelace o d h a d ů a dechové kř ivky pomocí impedance byla -0,0689, což reflektuje 

nízkou l ineární závislost t ěch to dvou signálů. 

Pro lepší zhodnocení univerzálnost i metody byly vypoč í t ány stat is t ické koefici

enty pro pacienty s dechovou frekvencí v rozsahu fyziologických hodnot a mimo ně. 

Tyto hodnoty jsou zapsány s v t abu lkách 3.10 a 3.11. 

Je vidět , že metoda m á větší úspěšnost na pacientech s dechovou frekvencí v 

rozmezí fyziologických hodnot. Nejvyšší odchylka od reference u těchto pac ien tů je 

4,5 dechu za minutu. U podl imi tn ích pac ien tů je to 13,37 dechu za minutu. 
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Tab. 3.10: Tabulka hodnocení pro pacienty s fyziologickou dechovou frekvencí 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,12 1,07 1,10 

A E pomocí vrcholů 1,63 1,61 2,17 

A E pomocí spektra 1,75 1,72 2,12 

Tab. 3.11: Tabulka hodnocení metody pro pacienty mimo fyziologický rozsah 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,85 1,53 1,86 

A E pomocí vrcholů 5,56 4,83 5,53 

A E pomocí spektra 5,23 4,56 5,07 

Vlastní data 

Př i aplikaci na vlas tn í data probíhalo hodnocení stejně jako u dat z po r t á lu Physio-

Net. Hodnoty s ta t is t ických koeficientů jsou v tabulce 3.12. Ukázka odhadu dechové 

křivky společně se z á z n a m e m h rudn ího úsilí je zobrazen na obrázku 3.14. 

0 10 20 30 40 50 60 
t[s] 

Záznam hrudního úsilí 

0 10 20 30 40 50 60 
t[s] 

Obr. 3.14: Odhad dechové kř ivky pro vlas tn í data 
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Tab. 3.12: Tabulka hodnocení pro v las tn í data metody výchylky P P G 

odhad / anotace o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,87 0,89 

A E pomocí vrcholů 4 1,60 

A E pomocí spektra 6,80 7,80 

Nejnižších hodnot dosahovala metoda odhadu dechové frekvence pomocí vrcholů 

splajnu a vrcholů záznamu h rudn ího úsilí, a to std = 0,89 a A E = 1,6. Korelační 

koeficient mezi odhadem a h r u d n í m úsilím je 0,2334. 

Shrnutí 

Křivka odhadu pomocí výchylky vlny P P G byla po rovnána s n a m ě ř e n ý m zázna

mem impedance, k te rý sloužil jako referenční křivka. P ř i v izuálním porovnán í je 

vidět podobnost obou křivek. V odhadu jsou viditelné nádechy i výdechy pacienta 

a chybovost detekce dechových cyklů je poměrně nízká. V křivce jsou zároveň však 

viditelné velké výchylky, k te ré sice nijak neovlivňují detekci dechových cyklů, sou

časně ale nenesou prakticky žádnou informaci o skutečné dechové akt iv i tě . Př íč inou 

by mohlo být špa tné určení peaků v signálu P P G . 

Korelace referenčního signálu a odhadu není vysoká a proto je metoda spíše 

v h o d n á pro hodnocení pravidelnosti dýchání než pro hodnocení kvality dechové ak

tivity. 

3.8 Metoda odhadu pomocí vzdáleností vln PPG 

Tato metoda je analogií metody založenou na R S A . Jej ím zák ladem je detekce 

vrcholů v ln P P G . Následně byl vypoč ten intervalový tachogram, ze k te rého byla 

posléze vypoč í t ána inverzní intervalová funkce. Z hodnot t é to funkce byla pomocí 

interpolace vy tvořena křivka, k t e r á předs tavuje odhad kř ivky dechové. Ukázka t é to 

křivky je na obrázku 3.15. 

Hodnocení metody 

Z o d h a d n u t é kř ivky bylo následně vypoč í t áno spektrum, ve k t e r ém byla v y b r á n a 

dominan tn í dechová frekvence v intervalu fyziologických hodnot. Tato hodnota byla 

posléze po rovnána s referenčním záznamem. V tabulce 3.13 jsou vypsány koeficienty 

hodnocení pro tuto metodu. 
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Interpolace hodnot intervalové funkce kubickým splajnem 
1 1 1 r 
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Obr. 3.15: Odhad dechové kř ivky metodou vzdálenost í v ln P P G 

Tab. 3.13: Tabulka hodnocení metody vzdálenost í v ln P P G 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,32 1,22 1,79 

A E pomocí vrcholů 2,83 2,62 3,20 

A E pomocí spektra 4,18 2,62 1 

Metoda dosahovala nej lepších hodnot mezi odhadem a z á z n a m e m druhého ano-

t á t o r a a to std = 1,22 a A E = 2,54. V křivce jsou viditelné dechové cykly a je 

poměrně p o d o b n á křivce impedance (obrázek 3.6). Korelační koeficient byl 0,0378, 

což poukazuje na nízkou mí ru l ineární závislosti mezi signály. 

Pro lepší zhodnocení univerzálnost i metody byly vypoč í t ány stat is t ické koefici

enty pro pacienty s dechovou frekvencí v rozsahu fyziologických hodnot a mimo ně. 

Tyto hodnoty jsou zapsány s v t abu lkách 3.14 a 3.15. 

U pac ien tů s dechovou frekvencí m á metoda nižší chybovost u detekce pomocí 

vrcholů. U odhadu frekvence ze spektra splajnu pak m á metoda srovnatelné výsledky 

na pacientech s fyziologickou dechovou frekvencí a pacientech mimo ni . Nejvyšší 

chyba u fyziologických pac ien tů je 7,25 dechu za minutu, u podl imi tn ích pac ien tů 

pak 12,38 dechu za minutu. 
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Tab. 3.14: Tabulka hodnocení pro pacienty s fyziologickou dechovou frekvencí 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,09 1,06 1,13 

A E pomocí vrcholů 1,66 1,65 2,10 

A E pomocí spektra 4,91 4,99 0 

Tab. 3.15: Tabulka hodnocení metody pro pacienty mimo fyziologický rozsah 

odhad/anotace 1 odhad/anotace 2 o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,82 1,39 2,13 

A E pomocí vrcholů 5,66 4,95 5,61 

A E pomocí spektra 4,32 4,16 0 

Vlastní data 

Př i aplikaci na vlas tn í data probíhalo hodnocení stejně jako u dat z po r t á lu Physio-

Net. Hodnoty s ta t is t ických koeficientů jsou v tabulce 3.12. Ukázka odhadu dechové 

křivky společně se z á z n a m e m h rudn ího úsilí je zobrazen na obrázku 3.16. 

Interpolace hodnot intervalové funkce kubickým splajnem 
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Obr. 3.16: Odhad dechové kř ivky z vlas tních dat 
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Tab. 3.16: Tabulka hodnocení pro v las tn í data metody výchylky P P G 

odhad / anotace o d h a d / h r u d n í ús i l í 

s m ě r o d a t n á odchylka 1,30 1,52 

A E pomocí vrcholů 2,80 1,20 

A E pomocí spektra 6,20 7,20 

Nejlepších výsledků metoda dosahovala u odhadu dechové frekvence pomocí vr

cholů a to std = 1,52 a A E = 1,20. Korelační koeficient mezi odhadem a záznamem 

hrudn ího úsilí byl 0,1146. 

Shrnutí 

Křivka o d h a d n u t á metodou vzdálenost í v ln P P G byla po rovnána s referenční de

chovou křivkou impedance h rudn íku . Po vizuální s t ránce jsou si kř ivky p o d o b n é a 

v odhadu je možné vidět nádechy a výdechy pacienta. Některé úseky signálu mají 

vyšší frekvenci a může zde docházet k falešným detekcím cyklů, p ř ípadně by při 

analýze mohly tyto úseky být klasifikovány jako abnormá ln í dechová aktivita. Tyto 

úseky jsou spojené p ravděpodobně s chybnou detekcí v ln P P G , p o t a ž m o š p a t n ý m 

p řepoč t em inverzní intervalové funkce. 

Zároveň byl porovnáván počet dechových cyklů splajnu a počet cyklů podle dvou 

ano tá to rů . Jako přesnější se ukáza la metoda odhadu pomocí výchylek o d h a d n u t é h o 

signálu, a to s odchylkou kolem 2,5 dechu za minutu. 
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3.9 Diskuze výsledků 

Výsledkem realizace výše popsaných metod byly odhady dechových křivek. Jako re

ferenční signály pro hodnocení dechové frekvence byly použi ty vektory s polohou 

jednot l ivých dechových cyklů, ze k te rých byla vypoč t ena dechová frekvence úseku, 

a z áznam h rudn í impedance. Jako hlavní parametr hodnocení byl v y b r á n odhad 

dechové frekvence a korelace se z á z n a m e m hrudn ího úsilí. Pro tento účel byl v y b r á n 

Pearsonův korelační koeficient, k te rý udává mí ru l ineární závislosti mezi signály. 

Tato s ta t i s t ická veličina byly p o č í t á n a pro každý minu tový úsek signálů. Jako nej-

lepší se ukáza la metoda odhadu pomocí výchylky R vlny ze signálu E K G s korelací 

0,1429. 

Dalš ím parametrem hodnocení byla přesnost odhadu dechové frekvence. Pro 

tento účel se opět ukáza la jako nej přesnější metoda výchylky vlny R s absolutní 

chybou přibl ižně 2 dechy za minutu. P r ů m ě r n é chyby pro jednot l ivé metody jsou 

zapsány v tabulce 3.17. 

Tab. 3.17: Tabulka celkových chyb pro jednot l ivé metody 

metoda p r ů m ě r n á chyba v r c h o l ů p r ů m ě r n á chyba spektra 

výchylka vlny R 2,21 2,20 

R S A 2,55 2,59 

výchylky vlny P P G 2,53 2,56 

vzdálenost vlny P P G 2,88 2,77 

Z tabulky 3.17 je vidět , že způsob zisku dechové frekvence pomocí spektra a po

mocí vrcholů m á podobnou absolu tn í chybu. Pro rychlejší a méně ná ročnou analýzu 

je však vhodnějš í zisk pomocí vrcholů, kvůli menší výpoče tn í náročnos t i . 

Pro lepší zobrazení univerzálnost i metod byly poč í t ány výše zmíněné stat is t ické 

hodnoty pro pacienty s dechovou frekvencí v rozsahu fyziologických hodnot a paci

enty mimo tento rozsah. Je to z důvodu způsobu zisku dechové frekvence jako peaku 

v odhadu křivky, jehož vzdálenost je nastavena na 2 vteřiny, a pak na způsob zisku 

ze spektra odhadu, ve k t e r ém byl vyb ráno právě fyziologické rozpět í dechu. 

U pac ien tů kteř í maj í normáln í dechovou frekvenci jsou odchylky od referencí 

nižší než u podl imi tn ích pacientů . Výjimkou je metoda odhadu pomocí vzdálenost í 

vlny P P G kdy jsou hodnoty u odhadu pomocí spektra podobné . Tyto poměrně 

velké rozdíly jsou způsobeny t ím, že při odhadu pomocí peaků ze spaljnu dochází k 
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detekci n á h o d n é h o zákmi tu . Tento nedostatek by bylo možné pot lač i t změnou okna 

pro detekci nebo lepším nas taven ím prahu pro určení maxima. 

U určení frekvence ze spektra splajnu je hlavní příčinou špa tného odhadu p o č t u 

dechových cyklů rozsah, ve k t e r ém je h ledáno maximum. U pac ien tů s nižší dechovou 

frekvencí je nalezen dominan tn í kmi toče t zpravidla ve vyšších hodno tách . Mohou to 

být n á h o d n é pohyby pacienta, k teré se prokreslují do záznamu E K G nebo P P G , 

ze k te rého je odhad určován. Tento nedostatek byl částečně el iminován rozšířením 

oblasti detekce maxima spektra na rozsah od 5 do 20 dechů za minutu. Tento krok 

sice snížil celkovou chybovost a je tedy z pohledu použi te lnost i lepší, n icméně u 

pacientů s fyziologickou frekvencí ojediněle dochází k zaznamenán í nižší frekvence 

než je skutečnost . I přes to , že je pásmo detekce navrženo tak, aby do něj spadali 

všichni pacienti, záznamy s dechovou frekvencí mimo fyziologický rozsah výrazně 

snižují celkovou chybovost. 

Odchylky u pac ien tů s dechovou frekvencí mimo fyziologický rozsah pak poměrně 

výrazně zhoršují celkové odchylky i přes to , že těchto pac ien tů je p o d s t a t n ě méně . 

3.9.1 Srovnání s odbornými pracemi 

Carolina Varon a kolektiv 

V roce 2020 publikoval kolektiv Caroliny Varon článek popisující několik metod 

odhadu dechových křivek. Jako data pro tes tování a lgor i tmů byly použi ty t ř i typy 

záznamů. P r v n í byl pro stresovou situaci a byl označen jako Drivers. Druhý byl pro 

klidové situaci při sledování filmu Fantasia. T ře t í byl pro spánek. Jednou z metod pro 

odhad dechové kř ivky byla výchylka vlny R. Pro tuto metodu vycházel Pearosonův 

korelační koeficient byl přibližně 0,7965, p r ů m ě r n á celková chyba se pak pohybovala 

kole t ř í dechů za minutu. Tato hodnota však byla výrazně ovlivněna datasetem 

Drivers, kdy se subjekty hodně pohybovaly [10]. 

Jesus Lazaro a kolektiv 

V roce 2012 byla publ ikována práce na t é m a odhadu dechové křivky pomocí šířky 

pulzu P P G kolektivem Jesuse Lazara. Data pocházela ze 17 dobrovolníku, k teř í 4 

minutu seděli, 5 minut seděli s nakloněnou hlavou do 70° a 4 minuty opět seděli 

rovně. P r ů m ě r n á chyba u t é t o metody byla přibl ižně 0,17 dechu za minutu [30]. 

Schmidt M. a kolektiv 

V roce 2017 byl publikován článek kolektivem Marcuse Schmidta popisující postup 

odhadu dechové křivky pomocí metod R S A a výchylky vlny R. Jako data byly 
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použi ty záznamy od pac ien tů t rpící schizofrenií. U metody odhadu pomocí R S A 

byla korelace rovna 0,8334. U metody odhadu pomocí R vlny pak 0,9648 [31]. 
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Závěr 
Cílem t é t o baka lá ř ská práce bylo vytvoření metod odhadu dechové kř ivky ze signálu 

E K G a P P G . Algor i tmy těchto metod maj í za účel snížit počet př ís t ro jů sledující 

životní pochody pacienta při d louhodobém moni torování , kdy je současně žádoucí 

sledovat srdeční i respirační aktivitu. Dalš ím p o d n ě t e m pro vytvoření těch to p o s t u p ů 

je možnos t dopočí távání dechové křivky zpě tně u pacientů , u k terých respirační úsilí 

nebylo zaznamenáváno . 

P ř e d realizací metod odhadu byla vypracována l i terární rešerše na t é m a daného 

problému. Tato část se zabývá ana tomi í a fyziologií respiračního a kardiovakulárního 

sys tému a metod sn ímání jejich aktivity. Ve d ruhé části byly předs taveny základní 

metody odhadu dechové kř ivky ze záznamu E K G a P P G . Pro každý signál byly v 

prakt ické část i použ i ty dvě metody. 

Tře t í , prakt ická , část se zabývá algoritmickou implementac í dvou metod po

psaných v teoretické části . Pro signál E K G byly vyb rány metody odhadu pomocí 

výchylky vlny R a vzdálenost i v ln R, pro signál P P G pak jejich analogie, výchylka 

vlny P P G a vzdálenost v ln P P G . Jako pros t ředí pro implementaci a lgor i tmů byl 

v y b r á n M A T L A B 2020a. Záznamy použi té pro tes tování a lgor i tmů byly získány z 

da t abáze PhysioNet. O d h a d n u t é kř ivky byly hodnoceny pomocí referenčních sig

nálů, při ložených u záznamů, což byly dva vektory značící pozice nádechů a vektor 

h rudn í impedance. Jako koeficienty přesnost i odhadu byly zvoleny Pearsonův ko

relační koeficient, s m ě r o d a t n á odchylka a absolu tn í chyba. Jako nejpřesnější byla 

vyhodnocena metoda odhadu na základě výchylky R vlny. 

Po aplikaci na poskytnutou da tabáz i , byly algoritmy otes továny na vlas tních 

datech, k teré se skládaly z II. svodu signálu E K G , záznamu P P G z pravého ukazo

váčku a záznamu dýchacího úsilí sn ímaného pomocí pásu umís těného přes hrudník . 

N a těch to datech byla t aké nejpřesnější metoda výchylky R vlny ze signálu E K G . 

Metody celkově neměly příliš vysokou chybovost, současně však u některých 

záznamů selhávají a proto by se daly vylepšit změnou p a r a m e t r ů detekce dechových 

cyklů, p ř ípadně úpravou způsobu zisku odhadu dechové křivky. 
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A Obsah elektronické přílohy 

/chmela_radek_BP_priloha kořenový adresář přiloženého souboru 
L Odhad dechové křivky ze signálů EKG a PPG složka obshující skripty 

pan_tompkin.ni skript Pan-Tompkin s plnou implementací 
vychylka_R. m.... skript pro výpočet dechové křivky pomocí výchylky R vlny 

— RSA. m skript pro výpočet dechové křivky pomocí RSA 
vychylka_PPG .m . . . skript pro výpočet dechové křivky pomocí výchylky PPG 
vlny 
vzdalenost_PPG .m . . . . skript pro výpočet dechové křivky pomocí vzdálenosti 
PPG vlny 
limit.mat několik signálů pacientů s fyziologickou dechovou frekvencí 
pod_limit .mat několik signálů pacientů s dechovou frekvencí mimo 
fyzilogický rozsah 

— README.txt textový soubor, který popisuje způsob zisku signálů a jejich 
vlastnosti 
vlastni_data složka obsahující realizaci skriptů na vlastních datech 
— pan_tompkin.m skript Pan-Tompkin s plnou implementací 

vychylka_R_vlastni .m skript pro výpočet dechové křivky pomocí 
výchylky R vlny 
RSA_vlastni .m skript pro výpočet dechové křivky pomocí RSA 
vychylka_PPG_vlastni .m skript pro výpočet dechové křivky pomocí 
výchylky PPG vlny 
vzdalenost_PPG_vlastni .m... skript pro výpočet dechové křivky pomocí 
vzdálenosti PPG vlny 

— recordl.mat záznam 1 ze systému BIOPAC 
record2.mat záznam 2 ze systému BIOPAC 
pocty 1. mat vektor s počty dechových cyklů pro záznam 1 

pocty2.mat vektor s počty dechových cyklů pro záznam 2 

readme. txt textový komentář k záznamům 
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