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Roviditések

ABPM — ambulatory blood pressure monitoring

AC komponens — alternating current, pulzatilis komponens
AL — Acceptance Limit, elfogadési hatarérték

ApEn — approximate entropy, kozelit entropia

BAR — Bland-Altman ratio (arany)

BP — blood pressure, vérnyomas

CO - cardiac output, perctérfogat

CV% — coefficient of variation

Decim — decimalas

DBP — diasztolés vérnyomas

DC komponens — direct current, egyenarama komponens
EEG — elektroenkefalogram

EKG - elektrokardiograf/gram

FD — frequency domain, frekvencia tartomany

FFT — Fast Fourier transformation, gyors Fourier transzformacio
Gl — Guzik-index

HF — high frequency, magas frekvenciaji komponens
HPF — high-pass filter, feliil-atereszt6 sziird

HR — heart rate, szivfrekvencia

HRA — heart rate asymmetry, szivritmus aszimmetria
HRYV — heart rate variability, szivritmus variabilitas
HUTT — head-up tilt test, billendasztal teszt

Interp — interpolalas

LED - light emitting diode



LF — low frequency, alacsony frekvenciaju komponens

LoA — Limits of Agreement, egyetértési hatarérték

LPF — low-pass filter, alul-atereszt6 sziird

MAP — artérias kozépnyomas

meanNN — atlagos RR-intervallum

MIR — mid-infared, k6zép-infravoros

n.u. — normalized unit, normalizalt egység

NIR — near-infrared, kozeli-infravords

NN50 — number of intervals with interbeat-interval diffrencies greater than 50 ms
PAT — pulse arrival time, pulzus érkezési id6

PEP — pre-ejekcids periodus

Pl — Porta-index

pn-atmenet — félvezetd eszk6zok alapfelépitése, egy p €s egy n tipusu félvezeto hatara
pPNN50 — percentage of interbeat-interval differences greater than 50 ms
PPG — fotopletizmografia/gram

PPI — pulzustdl pulzusig terjed6 intervallum

PRV — pulse rate variability, pulzusvariabilitas

PTT — pulse transit time, pulzus tranzit idé

PWVT — pulse wave velocity time

RAE% — relative accuracy error, relativ hiba

RMSSD - root mean square of successive differences

ROC — Receiver Operator Characteristics

RP% — relative precision, relativ szoras

RRI — R-R intervallum

RRIn — n-edik R-R intervallum

RRn+1 — n-edik R-R- intervallumot kovetd R-R-intervallum



SampEn — sample entropy, minta entropia

SBP — szisztolés vérnyomas

SD-LA/SD2 — long axis, Poincaré-felh6 hosszu tengely
SDNN - standard deviation of the normal-to-normal intervals, szoras
SD-SA/SD1 — short axis, Poincaré-felh6 rovid tengely

SN — sinus node, szinusz csomod

TOgp — PPG jel extrapolalt talppontja

TOLm — PPG jel lokalis minimuma, talppontja

T2 — PPG felszallo szaranak félmagassaga

Tz — PPG jel felszallo szaranak 1/3 magassaga

Toz — PPG felszallo szaranak 2/3 magassaga

Taz — PPG jel lokalis maximuma, csticsa

TD — time domain, id6tartomany

Tairr — PPG jel els6 derivaltjanak lokalis maximuma

TS — time shift, iddbeli eltolodas

Tsmaift — PPG jel simitott elsé derivaltjanak lokalis maximuma

VLF - very-low frequency power, nagyon alacsony frekvencidji komponens



1. Bevezetés

1.1. A fotopletizmografia alapjai és alkalmazasi teriiletei

1.1.1. A fotopletizmografia rovid torténeti attekintése

A fotopletizmografia (PPG) egy optikai elven miik6d6, nem-invaziv
modszer, mely a szivciklusonként bekovetkezd vértérfogatvaltozasokat detektalja
a mikrocirkuldcioban. Az elnevezés a gorog photo (fény), plethysmos (ndvekedés)
¢és graphein (irni) szobol ered [1]. A technoldgia robbanasszeri fejlodésének
kdszonhetden az utdbbi harminc évben igen nagy figyelem iranyult a PPG alapu
eszkozokre, kutatdk és fejlesztok részérdl egyarant, azonban torténete kozel szaz
évre nyulik vissza. Az els6 1ényeges publikacio 1936-bol szarmazik, melyben egy
4j, nem-invaziv modszerrél szamoltak be, amely a nyul fiilének bérén athalado,
illetve arrol visszavert fény intenzitdsanak valtozasan keresztiil ad informaciot a
mikrocirkulacio aktualis allapotarol [2]. Majd egy évvel késdbb, Hertzman és
munkatarsai alkottak meg a fotoelektrikus pletizmografia fogalmat a mai modern
PPG miszerek elddjének kifejlesztésével és a kovetkezd években szamos
kozleménnyel jarultak hozza a technologia kidolgozasdhoz és a beldle nyerhetd
biologiai informacié mélyebb megértéséhez. Kezdeti kutatasaik soran orrsdvény,
Egy arnyékolt fotoemisszios cella felett vilagitottak meg az ujjat, fényforrasként
egy gépkocsi kozonséges fényszordjanak izzojat hasznaltak. A szivciklusokban
kialakul6 vértérfogatvaltozasok fotoelektrikus oszcillacioit huros galvanométerrel,
illetve oszcillograffal regisztraltak [4]. Késobbi fejlesztéseik soran a fényforrast
egy toll lampa izzo6jara cserélték, melyet egy borrel érintkezd fémhiivellyel a
fotocella hadzhoz rogzitettek (1.1. abra). A bor atvildgitasa soran visszaverddod fény
a fémhiivelybe keriilt és intenzitdsa a vértérfogattal volt aranyos. Kitértek a
lehetséges hibaforrasokra is, melyek befolyasoltdk a jelet, mint a mozgasi
miitermékek, a miiszer €s a bor érintkezésének jellege €és a vizsgalt vaszkularis
teriilet mérete és mélysége. Nehézséget jelentett még a nagyobb artéridk jelenléte
esetén kiilonbséget tenni a kisebb erekbdl szarmazé jelektdl. Megfigyelték

tovabba a kornyezeti hdémérséklet hatasait egyes borteriiletek keringésére, illetve a



dezoxi- (redukalt) és oxihemoglobin arany valtozasa is befolyasolta a bor

atvilagithatosagat [6].

1.1. abra. Hertzman és munkatdrsai altal fejlesztett fotoelektrikus pletizmograf.
Feényforrasnak egy toll lampa izzojat haszndltak, melyet egy borrel érintkezo
fémbhiivellyel a fotocella (fotoszenzitiv detektor) hdzhoz rogzitettek. A bor
atrvilagitisa soran visszaverodo fémy a fémhiivelybe keriilt, intenzitisa a
vérvolumennel volt aranyos [6]. 4 kiado engedélyével.

Késébb Hertzman ¢és Dillon a PPG altal nyerhetd biologiai informécio
tanulmanyozasa soran felosztottak a PPG szignalt egy ,,artérias” (ma pulzatilis
vagy AC komponens — alternating current, lasd 1.1.2. fejezet) és egy ,,aramlasi”
komponensre (ma egyenaramu vagy DC komponens — direct current, lasd 1.1.2
fejezet), melyek megfelel6 szliréberendezéssel és jelerdsitével elvalaszthatok

egymastol és kiilon elemezhetdk [7].

A kovetkez6 mérfoldkovet a pulzoximéter megjelenése jelentette az
1970-es években, lehetdveé téve az artérids vér oxigéntelitettségének nem-invaziv
monitorozasat, mely ma mar nemzetkozileg elterjedt eszk6zz¢ valt a mindennapi
orvosi gyakorlatban. A modszer egyik elméleti alapja a Beer-Lambert torvény,
mely kimondja, hogy egy adott hullamhosszisagu fénynyalab intenzitasa milyen
mértékben csokken, ha egy adott koncentracidju és vastagsagii homogén kozegen
(oldatban) halad at [8]. A pulzoximetria a hagyomanyos oximetria és PPG
alapelveinek kombinaciojabdl sziiletett, az eszkoz kifejlesztése Takuo Aoyagi

japan biomérnok nevéhez flizodik [9], [10]. Felismerte, hogy a PPG pulzatilis



komponense és a vér oxigéntelitettsége kozott Gsszefiiggés van, 6 irta le eldszor az
naranyok aranya” vagy R arany elvét (,,Ratio of the ratios”), mely alapjan a mai

pulzoximéterek is mitkodnek [10].

Az elmult husz évben a PPG szenzorral felszerelt okos eszkozok
megjelenésével a PPG témdji publikdciok szama is rohamosan nétt. A
technoldgia minden eddiginél fejlettebb, megfizethetébb és hozzaférhetobb. A
mikroprocesszorok folyamatos fejlodésével a viselhetd eszk6zok nem csupan
kényelmi szempontok kielégitésére szolgalnak, de az egészségligy teriiletén is
fontos funkciét latnak el, kiilonféle szenzoraiknak koszonhetéen (PPG szenzor,
EKG modul, akcelerométer, giroszkop, barométer stb.) [11]. A sokféle biologiai
adat, mely az okos késziilékekkel nyerhetd, oriasi potencialt rejt magéaban a jovore
nézve, legyen szo kronikus betegek otthoni kovetésér6l, a professzionalis
sportoldk, illetve a magas kockézati foglalkozast iz6 egyének monitorozasardl,
a PPG miszer altal nyert bioldgiai informéciok kellden megbizhatdak legyenek
fontos megérteniink pontosan mi és hogyan befolyasolja a PPG jelet, élettani és

technikai szempontbol egyarant.

1.1.2. PPG felépitése ¢s mitkodése

A szoveti komponensek fényelnyeld képessége szivcikluson beliil
valtozik, alapvetden ezt az elvet hasznalja ki a PPG technologia. A véraramlasban
létrej6vo legnagyobb valtozas az artéridkban és az arteriolakban megy végbe, a
vérmennyis€g szisztolés fazisban nd, diasztolés fazisban csokken, ezt a
vértérfogatvaltozashoz, illetve a vorosvértestek orientacidjahoz  kothetd
fényintenzitasbeli valtozast érzékelik a PPG szenzorok. Alapvetdéen két {6
optoelektronikai részbdl épiilnek fel: egy fénykibocsato egységbdl (light emitting
diode — LED) ¢és a szoveteken atjutott vagy arrdl visszaverédd fényt elektromos

jellé alakité fotodiodabol (1.2. abra) [12], [13].

A korai vizsgalatok soran Hertzman és munkatarsai fényforrasként egy
elemmel miikddo toll lampat hasznaltak, mely tobb szempontbdl sem volt idealis

valasztas [6]. A viszonylag széles spektruma és a vizsgalt teriilet kiterjedt



megvilagitasa mellett a lokalis szoveti melegités a vazodilatacid miatt hatdssal van
mikrovaszkularis aramlasra, mely a PPG szignal torzuldsat eredményezi. Rédadasul
az allando fényintenzitds sem garantalhato, mely szintén hibas regisztratumokhoz

vezet [13].

Az ebbdl eredd hibdk megsziintek a LED-ek megjelenésével, melyek
félvezetd anyagbol késziilt fényforrasok és az elektromos energiat alakitjak
fényenergiava. Igen keskeny hulldmhossz tartomanyban mikodnek (50 nm),
alland6 intenzitdssal, minimalis hétermeléssel a helyi szovetekre. Praktikus
tulajdonsagaik koz¢ tartozik tovabba kis méretiik, hosszl élettartamuk (>50 000
ora), ¢és mivel a kimeneti fény -eldallitdséhoz alacsony 4aramerdsséget ¢&s
fesziiltséget (<4 V) igényelnek, igy kivald hatasfokkal rendelkeznek a kordbban
alkalmazott fényforrasokhoz képest [13], [14]. Ez kiilondsen eldnyds viselhetd
eszkozok esetében, ahol az akkumulator iizemideje igy szintén novelhets. A
kiilonb6z6 tipusu LED-ek hullamhosszuktol figgéen eltéré szoveti penetracios
képességgel birnak (1.2. dbra). A PPG fénykibocsatd egységei legtobbszor kék,

z0ld, voros és kozeli-infravords (NIR) fényt hasznalnak.

Ahogy az 1.2. abra mutatja, a kék fény 0,2 mm mélyen, a bor fels6 rétegébe hatol
(epidermisz), mig a zo6ld fény kicsit mélyebb struktirakat is érint (stratum
papillare) [15]. A z6ld fény a feliiletes szoveti rétegekben bekovetkezd vértérfogat
valtozasainak vizsgalatara alkalmas. Mind az oxi-, mind a dezoxihemoglobin
jobban elnyeli, kovetkezésképpen a jel-zaj arany iS jobb a vords vagy NIR
fényhez képest, igy a gyartok altalaban eldnyben részesitik a zold fénnyel miikodd
LED-eket (540 nm) a kereskedelemben kaphato reflexios viselheté eszkozokben
[16]. Ezt alatdmasztja egy tanulmany, melyben Lee és munkacsoportja kiilonb6z6
hulldmhosszisagi fénnyel miikodé reflexiés PPG-szenzorok pulzusdetektalasi
pontossagat hasonlitottdk Ossze, a ,,gold standard” EKG-val. 535 nm (z6ld), 645
nm (vorés) és 430 nm (kék) hullamhosszisag mellett hataroztak meg 12 alany
szivfrekvenciajat, nyugalomban majd mozgas kézben is, tovabbd megvizsgaltak a
mozgéas hatdsara valtoz6 jel-zaj ardnyt az emlitett hullamhosszusagu fények
mindegyikénél. A Pearson-féle korrelacidos egyiitthatd minden esetben kivalod
egyezést mutatott, valamivel erdsebb volt zold fény esetén a tobbihez képest,

tovabba a Bland-Altman analizis szerint szintén a z6ld fény volt legmegbizhatobb.
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A jel-zaj arany romlasa mozgas hatasara szignifikansan kisebb volt a kék és a zold

fény esetében is Osszehasonlitva a vords 645 nm hullamhosszasagh fénnyel [17].

A voros fény penetracios képessége egészen a dermisz mély rétegében futd
érfonatig (rete cutaneum) terjed, a NIR fény pedig mar az irha alatti szovetekhez
is eljut, mely tulajdonsagaik inkabb a mélyebb szovetek vizsgalatara teszik Oket

alkalmassa [15]. Kétféle hullamhosszisagi NIR fényt hasznal példaul az INVOS
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1.2. dbra. Az dbra a kiilonbozé hullaimhosszusagu fény eltéré penetrdcios
képességeét szemlélteti. Bor rétegei: 1. Epidermisz — A. stratum corneum, B.
stratum lucidum, stratum granulosum, stratum spinosum, stratum basale; 2.
Dermisz — stratum papillare, E. stratum reticulare, 3. Hipodermisz — G.
hipodermiszben talalhaté subdermalis zsir. Bérben taldlhaté érhadlézat: D. rete
subpapillare, mely a dermisz feliiletes részén talalhato érfonat, F. rete cutaneum,
mely a dermisz mély rétegében futé érfonat. NIR — near-infrared (kozeli-
infravorés), MIR — mid-infrared (kozép-infravéros) [15], [19], [20].

A szdveten athatolo, vagy arrol visszavert fényt a fényérzékeld egység
érzékeli, mely manapsag a legtobbszor gyors fotodioda vagy esetleg
fototranzisztor. A PPG technoldgiaban erre a célra a leggyakrabban pn-atmenettel
rendelkezd szilicium fotodiodat hasznalnak, melynek a maximalis érzékenysége

950 nm, tehat infravords tartomanyban van. A fényérzékeld egységbe érkezd
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fotonok abszorpcidjanak hatasara a belépd fény intenzitasaval aranyos elektromos
aram keletkezik. A fotodidda specialis zaja a sotét aram, mely a didodan atfolyo
aramot jelenti, amely nem a beesd fényhez kothetd. Emellett még
megkiilonboztetiink termikus (Johnson-) zajt, sorétzajt és flickerzajt is, melyek
szintén a fotodidda szerkezetébdl ¢€s anyagdbdol adodoan elkeriilhetetlenek
(szilicium fotodiddak esetében a legkevesebb). A zajforrasok masik csoportja
kiils6 tényez6kbol ered, mint a beesési sz0g valtozasa (pl. mozgas hatasara) és a
kornyezetbdl szarmazo fény. Utobbitol a fényérzékeldt arnyékolasa és burkolata,
esetleg keskenysavu optikai szliré védi [16], tovabba a fotodidda jelének
tobbszords mintavételezése, mely révén kivonhatd a mérd fényforras(ok)

kikapcsolt allapotaban mintavételezett, vagyis a kiilsé fény altal okozott zaj.

A fénykibocsatd és fényérzékeld egység egymashoz vald helyzetétol
fliggden megkiilonboztetiink transzmisszids €és reflexios PPG késziilékeket (1.3.
abra). Transzmisszios tipus esetén a LED (vagy pulzoximéterek esetén LED-ek)
¢s a fotodidda egymadssal szemben helyezkednek el, kozrefogva a mérendd
hasznalunk, ahol a vizsgalt teriilet kelléen vékony, hogy a fény érzékelhetd
mennyisége eljusson a fotodiodaig. Ezek a tipusok rendszerint vords vagy NIR
fénnyel miikkodnek. A pulzoximetridban rendszerint 660 nm (vords) és 940 nm
(NIR) hullamhosszasag fényt hasznalnak [16]. A reflexios PPG miiszerekben a
fényforras és a fotodidda a testfelszin azonos oldalara kertil, ilyenkor a fotodioda

a szovetek altal visszavert fényt érzékeli [15].
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1.3. dbra. A PPG miiszer két tipusanak semas abrazolasa: A. Transzmisszios PPG
esetén a fenyforras és a fotodioda egymassal szemben helyezkedik el, kozrefogva a
mérendd szovetet;, B. Reflexios PPG esetén a LED (light emitting diode) és a
fotodioda a vizsgalt bérfeliilet azonos oldalan helyezkedik el [21].

A teljesség kedvéért a PPG miiszer tartalmaz tovabba egy alacsony
zajszintli elektromos aramkort, melynek részei a transzimpedancia-erdsitd és a
sziirbberendezés, utobbi magaban foglalja a feliil- (high-pass filter — HPF) és alul-
atereszt0 szlrdket (low-pass filter —LPF). A megfelelé hatarfrekvenciaja HPF
eliminalja az egyenarami DC komponenst, ezzel kiemelve a pulzatilis AC
komponenst, de vigyazni kell, mivel a tal magas hatarfrekvencia alkalmazasa a
PPG jel torzuldsat, ezzel egyiitt a detektalas pontatlansdgit eredményezheti.
Fontos tovabba a magasabb frekvenciaju zajok, mint a haldzati interferencia (50

Hz) és egyéb zajok kisziirése is [13].

Allen és munkatarsai 10 egészséges onkéntes eltérd testrészrdl szarmazod
(fillcimpa, hiivelykujj, nagyldbujj) szimultan PPG felvételeit vizsgaltak,
kiilonb6zé  hatarfrekvenciagjd  (0,05-1,00 Hz) HPF alkalmazéasaval. Az
alacsony/magas frekvenciaju komponensek aranya csokkent, az AC komponens
ardanya pedig nétt a hatarfrekvencia novelésével az érzékeld mindhérom
esetén jelentds jeltorzulas kovetkezett be, a gorbe maximumanak eltolédasaval.

Eredményeik alapjan 0,15 Hz alsé hatarfrekvenciat javasoltak, mely elegendd a
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1égzéssel és mozgassal Osszefiiggd alacsony frekvenciaji komponensek és zajok

kiszirésére, de még nem okoz jelentds torzulast a PPG jel alakjaban [22].

A PPG szignal alapvetden két komponensbdl tevédik Ossze, melynek
sémas abrazolasat az 1.4. abra mutatja be. A pulzatilis AC komponens az artérias
vér szivciklusokkal szinkron pulzacidjabol ered, pontosabban az ehhez
kapcsolddo fényabszorpeid valtozasabol. A gorbe felszallo szara, azaz anakrotikus
fazisa szisztoléhoz, mig katakrotikus fazisa (leszallo szara) diasztoléhoz kothetd.
Megfigyelhetd egy bevagas a két periddus kozott, melyet dikrot csomoénak
neveznek, €s a szisztolé végének, illetve a diasztolé kezdetének tekintenek [15]. A
jelenség pontos élettani oka nem teljesen tisztazott, egyik hipotézis szerint az
aortabillentyli zarodasahoz kotheté [23]. Megkiilonboztetiink tovabba egy
konstans DC komponenst, mely a nem pulzaldo vérbol és egyéb szovetekbol
szarmazik (pl. izom, csont, stb). A , DC” komponens lassu valtozdsai a

termoregulacid, a vér Osszetétele (hemoglobin, immunkomplexek) ¢és a

szimpatikus idegrendszeri hatdsok mellett a 1égzésbdl erednek [15].

Szisztolés
csllllcs
—— v
Diasztolés
4
AC Felszalloszar

. A le;ot
komponens selsetolonan csomé

Katakrotikus
fazis

DC
komponens

egyéb szovetek

1.4. abra. Transzmisszios PPG szenzor jele, melyet egyik onkéntes fiilcimpdjdra
helyeztiink. A PPG szignal részei, a pulzatilis AC komponens és az egyendramii
DC komponens sémds bemutatdsaval [12].
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A PPG szignal eredetével kapcsolatban szamos kutatast végeztek, melyek
eredményeképpen harom {6 tényez6t azonositottak a hattérben. Az egyik ilyen a
vorosveértestek deformalddasa, illetve valtozd orienticidja a szivciklus egyes
szakaszaiban [24], [25]. Diasztolé végén a vorosvértestek a csokkent véraramlas
¢és csokkent nyirofesziiltség miatt véletlenszeriien rendezédnek, mig az aramlas
novekedésével (szisztolé) annak iranyahoz parhuzamosan igazodnak (1.5. abra)
[15]. Egy 2003-ban megjelent in vitro vizsgéalatban, Shvartsman ¢és
munkacsoportja igazolta, hogy véraramlas pulzacidja vordsvértest aggregatumok
geometridgjanak periodikus ingadozdsit eredményezi mely az optikai

transzparencidjuk periodikus valtozasahoz vezet [26].

T
:. :‘ LA
.¢ . @ (| &

szakaszaiban. A nyilak a véraramlas iranyat jelzik. A. Szisztolé; B. Diasztolé [15].

crer

A kovetkezd tényezd a fényelnyeld komponensek pulzatilis véltozasai, tehat a
szivciklusok soran bekovetkezd vértérfogat valtozasok (BVV modell). Ezt Mogo
¢s munkatarsainak Monte Carlo szimulacioval, majd diffiz reflexios
spektroszkopidval és videokapillaroszkopiaval végzett kisérletei is igazoltak.
Eredményeikben kimutattak, hogy a z6ld fény a bdrben fut6 kapillaris hurkokat és

az irhaban talalhatd arteriolak térfogatvaltozasait, mig a vords és NIR fények a
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mélyebb rétegek (hipodermisz) vértérfogatvaltozasait detektaljak [27]. Azonban a
csekély penetracioval bird kék fény is képes a PPG jel eldallitasara, anélkiil, hogy
az arteriolakig hatolna. A harmadik tényezO, melyet a PPG jel keletkezésében
feltételeznek a kapillarisok mechanikus mozgasa. Az artérids pulzacidé soran
kialakulé transzmuralis nyomas kihat a dermisz kotdszoveti komponenseinek
alakjara, mely mind a fényszords mind a fényabszorpcid periodikus valtozasat
eredményezi. Ennek megfeleléen az artérids pulzacio a szovetekbe csak

kismértékben behatold fénnyel is kozvetett modon detektalhato [28].

1.1.3. PPG alkalmazasi teriiletei

Az utobbi évtizedekben a PPG technoldgiaval kapcsolatos kozlemények
szama rohamosan ndtt. Szamos vizsgalat irdnyult a beldle nyerhetd bioldgiai
paraméterek megbizhatosagara. Az egyik legfobb funkcidja a pulzusdetektalas,
mely segitségével az atlagos pulzusszam kivald  megbizhatosaggal
meghatdrozhatd, nyugalomban ¢és aktivitds kozben is egyarant. Weiler ¢&s
munkacsoportja PPG és EKG felvételekb6l szamolt atlagos szivfrekvenciat (HR)
hasonlitotta ssze kardio tipust edzés kdzben. Osszesen 4 alanyt vizsgiltak, a
PPG jel rogzitéséhez Fitbit Charge HR késziiléket, mig az EKG regisztralasahoz
Polar Heart Rate Monitort hasznaltak. A statisztikai elemzés (ANOVA) nem talalt

szignifikans kiilonbséget a két modszer kozott atlagos HR vonatkozasaban [29].

Megbizhatd pulzusdetektalas esetén az egyes pulzustol pulzusig terjedd
intervallumok (PPI) meghatdrozhatok, mely segitségével a viselhetd eszkozok

aritmiara hivhatjak fel a figyelmet, mint a pitvarfibrillacio.

Egy nemrég publikalt tanulmanyban Bashar és munkatarsai kidolgoztak
egy algoritmust, mely segitségével a pitvarfibrillacié igen nagy pontosaggal
megallapithatd, tovabba a mozgasi miitermékekbdl szdrmazd zajoktol
elkiilonithetd (szenzitivitds=98.18%, specificitds=97.43%, pontossag=97.54%).
Meéréseiket Osszesen 46 résztvevOn végezték, akik koziil 10 alany kronikus
pitvarfibrillacioban szenvedett. A szamos szenzorral (akcelerométer, 8 db PPG

szenzor, héérzékeld) felszerelt Samsung (Simband) okosora €s a referenciaként
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hasznalt 7 elvezetéses Holter monitor szimultan regisztratumokat készitett az
alanyokr6l nyugalomban ¢és kiilonbozo fizikai aktivitds kozben is. Az
akcelerométerbdl nyert jelek segitségével a mozgdsi miitermékek ¢€s zajok
azonosithatok voltak. A pitvarfibrillaciot a normalis szinuszritmustol az RMSSD
(root mean square of successive differences) és minta entropia (sample entropy —
SampEn) meghatarozasaval kiilonitették el. Végill az aritmidk pontosabb

megitélése Poincaré-felho segitségével tortént [30].

A PPG klinikai alkalmazédsa tilmutat a pulzustél pulzusig terjedd
intervallumok (PPI) meghatarozasan. Egy érdekes tanulmanyban, Romano és
munkacsoportja a sziv perctérfogatdnak (CO) mérésére a ,,gold standard” direkt
Fick modszerrel (bévebben a Fiiggelék c. fejezetben) és a termodiltcios
metodussal (bévebben a Fiiggelék c. fejezetben) hasonlitottak Ossze az artérias
nyomasgorbébdl analitikai modszerekkel (PRAM) nyert adatokat, melyeket
invaziv (direkt az aortabol, PRAMa) és nem-invaziv ujjra helyezett, PPG
szenzorral ellatott nyomasmérd (PRAMY) segitségével rogzitettek 22 alanyndl.
Mind a PRAMa (0,88), mind a PRAMT (0,94) igen jo korrelaciot mutattak a direkt
Fick modszerrel, valamivel gyengébbet termodiluciés metodus esetében, tovabba
a Bland-Altman analizis is jO egyezést mutatott minden esetben.
Kovetkeztetésképpen a PRAM alapu CO becslés egy megbizhat6 alternativa lehet

hemodinamikailag stabil paciensek esetén [31].

A korabban részletesen targyalt pulzoximetria mellett PPG segitségével
fontos informacidt nyerhetiink az érrendszer allapotar6l és a periférids artérias
betegségek jelenlétérdl, vagy akar a 1égzésrél [13]. Utobbiakon feliil, 1éteznek
digitalis vérnyomasmérd rendszerek, melyek meg tudjdk becsiilni az aktualis
vérnyomast a PPG szignal segitségével. Az artérias vérnyomas (BP) beat-to-beat
regisztralasara Penaz dolgozta ki a Finapres (FINger Arterial PRESSure)
technologiat az 1970-es években [32]. Ez a PPG alapti miiszer egy ujjra helyezett
mandzsetta segitségével hatarozza meg az aktudlis szisztolés és diasztolés BP-t
[33], [34]. Friedman és munkatarsai egy 1998-as tanulmanyban hasonlitottak
Ossze a Finapres altal mért beat-to-beat szisztolés BP (SBP), diszatolés (DBP)
vérnyomast ¢és artérias kozépnyomast (MAP) a brachialis artériaba helyezett
invaziv katéterrel nyert adatokkal. Méréseik soran billendasztal teszttel (head-up-

tilt test — HUTT, bdvebben a Fiiggelék c. fejezetben) modellezték a centralis
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hipovolémiat. Kivalo korrelacids egyiitthatot (0,98) talaltak a két modszer kozott,

a Finaprest egy megbizhato alternativaként jellemezték [35].

Léteznek olyan algoritmusok is, melyek segitségével a beat-to-beat
vérnyomas megbecsiilheté egyes EKG ¢és PPG jelb6l szarmaztatott
paraméterekbdl, mint a pulzus érkezési id6 (pulse arrival time — PAT) vagy pulzus
tranzit id6 (pulse transit time — PTT), melyet részletesebben a kovetkez6 fejezet

targyal.

1.2. A pre-ejekcios periodus, pulzus tranzit idé, pulzus érkezési idé és
élettani jelentoségiik

A PPG ¢és EKG jelek szimultan regisztralasaval szamos paraméter
szarmaztathat6, koztiik a PAT és a PTT. A PAT-ot ugy definidljuk, mint az az id6,
amely a bal kamra elektromos aktivacidjatdl a pulzushulldm perifériara vald
érkezéséig tart. A PTT az az iddintervallum, mialatt a pulzushulldm az artérias ag
egy proximalis pontjatol egy disztalis pontjaig terjed, igy nem tartalmazza a pre-
ejekcids periddust (PEP), tehat a bal kamra elektromechanikus csatoldsanak idejét

(electromechanical coupling) (1.6. abra) [36]
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1.6. dbra. A pulzushullam altal megtett ut (d1, d2), a PPG szenzor pozicidjatol
fiiggéen (PPG 1 — fiilcimpa, PPG 2 — ujjbegy). PAT — pulzus érkezési id6, melyet
az EKG referenciapontjatol a PPG e€Qy meghatarozott pontjaig meériink,
tartalmazza a pre-ejekcios periodust és a pulzus tranzit idét (PTT). PTT —az az
ido, mely alatt pulzushullam az artérias dag egy proximalis pontjatol disztdlis
pontjaig eljut. R1/2 — EKG referenciapont az R amplitudo felszdllo szaranak

félmagassagaban. P1/2 — PPG szignal felszallo szaranak félmagassagaban. Az
dbra a CC BY 4.0 licensz alapjan felhasznalhato [21].

Egy 2015-ben megjelent kézleményben szimultdn regisztralt EKG és
PPG jelekbdl hataroztadk meg a SBP, DBP, és MAP értékeket melyet folyamatos
nem-invaziv vérnyomasmérés (Finapress) soran nyert adatokkal hasonlitottak
Ossze. Lépésenkénti regresszidos modszerrel hatdroztdk meg a felsorolt
paraméterekre vonatkozo harom egyenletet, melyhez felhasznaltak a szisztolés és
diasztolés idok mellett a PPG gorbe alatti teriiletének valtozasadra vonatkozé
értéket, illetve a PAT idoket (a publikacioban PWVT — pulse wave velocity time).
A PAT-okat az azonos szivciklushoz tartoz6 EKG és PPG szignalok csucsai
kozott hataroztak meg beat-to-beat, 10 egészséges onkéntesnél. A Finapres altal
mért adatok és az altaluk becsiilt értékek kozott kozepesen erds korrelaciot
talaltak, a determinaciés egyiitthato (r?) mindenhol 0,33 felett volt.
Kovetkeztetésiil a fenti modszert elfogadhatonak értékelték BP becslésére,
azonban az alacsony esetszam limitacidja a vizsgalatnak [37]. Zheng és

munkatérsai 24 6ras ambuldns vérnyomas monitorozas (ABPM) adatait vetették
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Ossze szimultan regisztralt PAT-bol becsiilt SBP és DBP értékekkel egészséges ¢€s
hipertonias alanyoknal. A PAT kalkulaci6 az EKG R amplitaddjanak cstucspontja
az azonos ciklushoz tartozd PPG jel felszall6 szardnak legmeredekebb pontja
kozott tortént. Az eredményeiket Bland-Altman analizissel és ROC (Receiver
Operator Characteristics) mdodszerekkel vetették Ossze, dsszességében egy pontos
¢s igéretes metoddusként irtdk le a PAT alapa BP meghatarozast, mellyel
mandzsetta alapt eszkozOokhoz kapcsolodo alvaszavarok elkeriilhetok [38].
Azonban nincs teljes egyetértés a PAT alapti vérnyomasmérés megbizhatdsagat
illetéen az irodalomban. Egy kordbban publikalt tanulmany eredményei alapjan a
PAT nem csupan alulmaradt a PTT alapt metodikahoz képest, de a beldle becsiilt

értékek (SBP, DBP) az elfogadhatd hibahataron kiviil estek [39].

Tovabbi fontos Klinikai informacié az artérias stiffness, amire szintén
kovetkeztethetiink a PAT és PTT értékekbdl. Az életkor eldrehaladtaval az
artéridk merevsége nod, ezzel egyiitt a PAT és PTT csokken. Ezt az dsszefiiggést
Allen és Murray is vizsgalta, figyelembe véve a PPG szenzor kiilonb6zd
lokalizacioit (ujjbegy, labujj, fiilcimpa). A PAT (a kézleményben PTT) idéket az
EKG R amplitudojanak csucsa és az azonos ciklusban regisztralt PPG szignal
talppontja kozott kalkuldltak. Osszesen 116 alanyt vizsgaltak 13-72 év kozotti
¢letkorig. Vizsgaltak tovabba a SBP a HR kapcsolatat a PTT-vel. Az életkor és
PAT kozott szignifikans negativ korrelaciot talaltak. Az €letkor elérehaladtaval a
legnagyobb csokkenés a labujjakon mért PAT esetén volt megfigyelhetd, ezt
kovette az ujjon majd fiilcimpan mért PAT [40].

1.3. A szivritmus variabilitas és pulzus variabilitas meghatarozasa

1.3.1. A szivritmus variabilitas eredete, jelentdsége

A szivritmus variabilitdas (HRV — heart rate variability) az egymast
kovetd R-R intervallumok (RRI) beat-to-beat fluktuacidja, mely fontos nem-
invaziv mutatdja a kardiovaszkularis szabalyozasnak és az autondm idegrendszer
allapotanak [41]. Az els6é ezzel kapcsolatos feljegyzés 1733-bol szarmazik,

melyben Hales a pulzusszam és BP légzéssel kapcsolatos ingadozasat figyelte
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meg loban [42]. A technologia fejlédése a hattérben 1évé mechanizmusok
mélyebb vizsgalatat is lehetdvé tette. Az aktudlis HR-t fiziologids koriilmények
kozott a szinusz csomo (SN) hatarozza meg. Szimpatikus (truncus sympaticus
pars cervicalis — fels6, kozéps6é és alsd ganglionok, pars thoracalis — 1-4
gerincvel6i szegmens) és paraszimpatikus beidegzéssel (nervus vagus) is
rendelkezik, melyek pillanatnyi egyensulya befolyasolja az egymast kovetd RRI-
kat [43], [44]. Ezen feliil a pitvari falfesziilés, a renin-angiotenzin-aldoszteron
rendszer, az endokrin miikddés, a baroreflex és termoregulacidos mechanizmusok,
tovabba autokrin, parakrin és humoralis hatasok is befolyasoljak a SN mikodését.
légzési szinusz aritmia (RSA). Az RSA kialakulasanak pontos élettani hattere a
mai napig vita targyat képezi. A centralis elmélet szerint az agytorzsi 1égz6- és
keringési kozpontok Osszekottetéseinek folytan belégzéskor az  efferens
bolygoideg gatlas ald keriil, melynek kovetkezménye a légzési frekvencidval
megegyez6 HR ingadozas (1égzési aritmia). Ez a finom oszcillacio a BP-ban is
detektalhatd, melyet Traube-Hering hullamoknak neveznek [41], [45]. Egy masik
elmélet szerint RSA 1étrejottében az aortaivben és nyaki verdérben 1évé magas
nyomasu, illetve a pitvarokban talalhaté alacsony nyomast baroreceptorok
feleldsek. A 1égzés hatdsara létrejové melliiregi nyomasvaltozas stimuldlja a
fesziilés érzékeny receptorokat, mely hatdssal van a szimpatikus és
paraszimpatikus idegrendszer egyensulyara, illetve direkt hatast fejt ki a sinus

csomo6 mikddésére, igy a pillanatnyi HR-ra [46], [47].

Az elmult évtizedekben szdmos tanulmény irdnyult a HRV elemzésre,
bizonyitva annak prognosztikai jelentOségét. 1987-ben Kleiger és munkatarsai
tanulmanyukban 808 posztmiokardialis infarktusos beteg HRV-at elemezték.
Amennyiben a HRV 50 ms ala esett a haldlozas kockéazata 5,3-szorosara nétt
azokhoz az egyénekhez képest, akiknek HRV-je 100 ms felett volt. Ezt a
jelenséget a megnovekedett szimpatikus tonussal magyaraztak, mely predisponalo
tényez6 malignus kamrai aritmiakra [48]. A beat-to-beat variabilitas besziikiilése
mar a kamrai tachyaritmia kialakulasa el6tt kimutathato [49], [50], igy a HRV a
hirtelen szivhalal fontos prediktora lehet [50].
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1.3.2. A szivritmus variabilitds mérOszamai

A felvételek hosszsagatol fliggéen rovid- (short-term) és hosszu-tava
(long-term) HRV elemzést kiilonboztetiink meg. Rovid-tava elemzés rendszerint
5 perces, mig a hosszu-tava elemzés 16-24 oras felvételekbdl torténik. Mint
kordbban részleteztiik, a vegetativ idegrendszeri hatdsok a SN-n keresztiil
érvényesiilnek, igy fontos, hogy a HRV eclemzésre szant felvételek SN-bol
szarmaz0 ltéseket tartalmazzanak. Amennyiben ektopids {ités van jelen, annak a
regisztratumbol torténd eltavolitasa sziikséges a fals eredmények elkeriilése végett

[51].

A HRYV paraméterek harom f6 csoportba sorolhatok: id6 tartomany (time-
domain — TD), frekvencia tartomany (frequency-domain — FD) és nonlinedris

paraméterek.

A TD paraméterek ugynevezett statisztikai paraméterek. Az EKG
felvételen meghatarozzuk minden SN-bdl szarmaz6 egymast kovetd (normal to
normal — NN) QRS komplexek kozotti intervallumokat (RRI). A legegyszer(ibb
TD paraméterek a meanNN (4tlagos RRI), a leghosszabb és a legrovidebb NN
kozotti kiillonbség, nappali és ¢éjszakai HR kozotti kiilonbségek, illetve az
intervallumok szorasa (SDNN — standard deviation of the normal-to-normal
intervals) és CV% (SD/mean, coefficient of variation) is. Ide tartozik még az
RMSSD (root mean square of successive interval-differences), az NN50 (number
of intervals with interbeat-interval diffrencies greater than 50 ms), és a pNN50
(percentage of interbeat-interval differences greater than 50ms). Az utébbi harom
paraméter a HR rovid-tava vagy beat-to-beat valtozasait jellemzik, egymassal jol
korrelalnak, azonban az RMSSD modszer jobb statisztikai tulajdonsagaibol
adodoan eldnyben részesitendd. Ezen kiviil megkiilonbdztetiink még geometriai
(pl. hisztogram maddszer) €és hosszi-tdvia HRV elemzéshez hasznélt paramétereket,
melyek hasonloak a short-term elemzésben hasznalt paraméterekhez, azonban

nem csereszabatosak, ezeket részletesen nem targyalja a dolgozat [44], [51], [52].

A tachogramok spektralis elemzésével meghatdrozhatok a FD
paraméterek, melyek megmutatjdk egyes frekvencia Osszetevok relativ

(normalizalt egység — NU) vagy abszolit (ms?) hozzijarulasat a teljes
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variabilitashoz. Az elemzéshez autoregressziv modellezést, vagy az annal jobban
elterjedt  gyors  Fourier  transzforméciot  (FFT)  alkalmazzdk. A
frekvenciatartomanyok révid-tavi FD elemzésben feloszthatok a paraszimpatikus
hatast (nervus vagus) tiikr6z6 magas (high frequency — HF: 0,4-0,15 Hz),
szimpatikus és paraszimpatikus kdlcsonhatast mutato alacsony (low frequency —
LF: 0,15-0,04 Hz) és nagyon alacsony (very-low frequency — VLF: <0,04 Hz)
frekvenciasavokra, mely utobbi a renin-angiotenzin-aldoszteron rendszerhez és
termoregulacios mechanizmusokhoz kothetd. Ezen kiviil megadhatjuk az LF/HF
aranyt, mely a szimpatovagalis egyenstlyrol ad felvildgositast. Hosszu-tava

elemzésben hasznalatos FD az ultra alacsony frekvenciakomponens [44], [51].

Ha egy derékszogl koordinatarendszerben az aktualis RRI fliggvényében
abrazoljuk a soron kovetkez6 RRI-t (RRIn+1) egy ponthalmazbol allé nem linearis
jelleget mutato felhé rajzolodik ki (Poincaré-plot, return map vagy Lorentz-plot).
Ennek a felhdnek a teriilete aranyos az egyén variabilitasaval. A ponthalmaz
kvantitativ elemzésekor kiszamolhatd a pontok szorasa a hosszi (SD-LA vagy
SD2) ¢és rovid tengely (SD-SA vagy SD1) iranyaban. Viszonylag ujabb
nonlinearis paraméterek a kozelitd-entropia (approximate entropy — ApEn) és
SampEn, melyek az idésorok komplexitsat és szabalyossagat mérik [44], [51],

[53].

1.3.3. Az EKG- és PPG alapu szivritmus variabilitas elemzés 0sszehasonlitasa

A HRV meghatarozasa a ,,gold standard” EKG-bol torténik, mely soran
az adatgytjtéshez nélkiilozhetetlen az elektrodak testfelszinnel torténd megfeleld
kontaktusa, ezzel létrehozva a ,,zart aramkort”. Az ehhez sziikséges kabelek,
tovabba egyes eszk6zokhoz tartozd mellkaspantok jelenléte is kényelmetlen lehet
visel6jiik szamara. Igy nem meglepd, hogy az okos eszkozok térhoditasaval, az
optikai/PPG  alaptt HRV  meghatarozas (pulzusvariabilitais — PRV)
megbizhatdsagat széleskortien vizsgaljak, mint potencialis alternativat EKG-val
szemben. A szamos publikacio ellenére, tovabbra sincs egyetértés a

szakirodalomban a PPG-alapu HRV meghatarozast illetéen.
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Lu és munkatarsai EKG ¢és PPG alapit HRV paramétereket hasonlitottak
Ossze, 42 fiatal egészséges Onkénteses felvételei alapjan. Osszesen 7 perces
regisztratumokat gyljtottek, EKG esetén 200 Hz, PPG esetén 100 Hz mintavételi
frekvenciaval, majd végiil kevésbé zajmentes, azonos szakaszokbdl szarmazo 5
perces felvételeket elemeztek. Keresztkorrelacioval kivalo egyezést talaltak, mind
a TD, FD és nonlinearis paraméterek esetén, igy ez alapjan megbizhato
alternativaként jellemezték a PPG eredeti HRV paramétereket nyugalmi
koriilmények kozott, fiatal, egészséges Onkéntesek esetén [54]. Egy masik
tanulmanyban szintén Gsszevetették a PRV és HRV paramétereket, az adatok
begylijtéséhez egy 240 Hz-es mintavételi frekvencidju okostelefon-kamerat
(iPhone 6) és 500 Hz-es mintavételi frekvenciaju klinikai EKG-késziiléket
(Cardiax PC-ECG) hasznalva. A PPl meghatarozashoz a PPG szignal elsd
derivaltjanak lokalis maximumat detektaltak. A legtobb TD paraméter esetében jo
egyezést talaltak, azonban a Bland-Altman analizis az RMSSD tekintetében csak
mérsékelt, a pNN50, a HF és a LF/HF aranyt illetéen elégtelen egyezést mutatott
[55].

Peng ¢és munkatarsai szintén vizsgaltdk a PRV eredeti TD, FD ¢és
nonlinearis paraméterek (SD1, SD2) megbizhatosagat. A Bland-Altman Ratio
(BAR) szerint a legtobb TD paraméter nem mutatott elégséges egyezést, kivéve a
MeanNN-t (BAR<1%) [56]. Eredményeik részben a processzor terhelésétdl
fliggd, nem egységes mintavételi frekvenciaval (20-30 képkocka/mésodperc a
kameranal) magyarazhatok, ami jelentdsen magas ¢és valtozé 50-33 ms-0s
mintavételi zajhoz vezethet. Egyes szerz6k ugy vélik, hogy helyesebb lenne a
PRV-t 0 bioldgiai paraméterként tekinteni, mivel eltérd élettani mechanizmusok

is részt vesznek a kialakitasaban [57].

A PRV és HRV kozotti kiilonbségek részben technikai okokra vezetheték
vissza, mint az elégtelen vagy nem egységes mintavételi frekvencia, eltérd sziirés,

illetve eltérd tulajdonsagu referenciapont kivalasztasa a PPG szignalon.
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1.3.4. A PPG-alapt szivritmus variabilitds elemzés méréstechnikai vonatkozasai

Munkacsoportunk a PRV-analizishez sziikséges minimalis mintavételi
frekvenciat vizsgalta in silico modellben [58] és egészséges Onkéntesek
felvételein [59]. Meghataroztuk a minimalis mintavételi frekvenciat a jelek
MeanNN a legellenallobb magas mintavételi intervallum (azaz alacsony
mintavételi frekvencia) alkalmazasaval szemben, akar 303 ms is elegendé lehet.
Ez az érték interpolacioval akar 400 ms-ig is novelhetd. A beat-to-beat RMSSD
joval alacsonyabb mintavételi intervallumot igényelt (D: 5 ms, I: 100 ms) a
pontossag megdrzéséhez, kiilondsen az alacsony variabilitasi mintak esetében (D:
2 ms, I: 100 ms) [58]. Egészséges populacioban az SDNN és RMSSD esetén
legalabb 20 ms-0S mintavételi intervallumot javasoltak, mely interpolacioval

rendre 100 ms, illetve 50 ms-ra ndvelhet6 [59].

Egy nem rég megjelent tanulmanyban Mejia-Mejia és munkatarsai szimulalt PPG
jelek HRV eclemzését végezték zajszennyezés el6tt és utan, majd ezt kovetden a
zajos felvételek IIR (infinite impulse response) és FIR (finite impulse response)
szlirését tanulmanyoztak LPF és HPF sziirk kiilonb6zd kombindcidjaval. Az
elliptikus 1IR-sztir6k és equiripple filterek, illetve Parks-McClellan FIR-sz{ir6k
alkalmazasa alacsonyabb hatarfrekvenciaji LPF esetén megbizhatobbnak
bizonyult a Butterworth-, Hamming-ablak, illetve négyzetes modszerekkel
Osszehasonlitva, amennyiben az alapvonalvandorlast okoz6 mozgasi miitermékek
és légzés altal keltett zaj egylittesen nem jelennek meg. Az ilyen esetekben

magasabb hatarfrekvenciaju LPF alkalmazasat javasoltak [60].

A megfelelé referenciapont kivélasztdsa rendkiviil fontos mind a PRV
paraméterek, mind a PAT ¢és PTT értekek meghatarozasanal. Egy 2019-es
tanulmanyban Peralta és munkatarsai a PPG-jel 6t kiilonboz6 referenciapontjat
(lokalis minimum, csucs, felszalld szar 2 magassaga, az els6 PPG-jel elsé
derivéltjanak cstcsa és interszekcids tangens metddussal meghatdrozott pont)
hasonlitottdk 6ssze a PRV paraméterek pontossagan keresztiil. A PPG jel felszalld

szaranak % pontjan alapulé detektalas eredményezte a legkisebb relativ hibat [61].
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1.4. A szivritmus aszimmetria és (fontosabb) paraméterei

A szivfrekvencia gyorsulasdnak és lassuldsanak aranya a szivritmus
aszimmetria (HRA) paramétereivel jellemezheté, amely szintén a
az RRIn+1-t az aktualis RRI-fiiggvényében abrazolja (1.7. ébra). A vizualis
értékelés mellett az aszimmetria mértéke a HRA paramétereivel szamszerisitheto:
a Porta-index (PI) aranyos a HR gyorsuldsahoz kotheté felhdben 1évo,
belégzéshez tartozd pontok szamaval (eql.l). Mig a Guzik-index (GI) a HR
lassulasahoz kotheté felhonek — kilégzés — a globalis variabilitashoz valo
hozzajarulasaval aranyos (eql.2; eql.3). A kovetkezd egyenletek alapjan

szamitjuk Oket:

PI = NGRRD 10 (Eql.1)

N(ARRi=0)
ahol N(ARRi—) y=x egyenes alatt 1év6 pontok (RRI-k) szama, és N(ARRi # 0)

azon pontok szama, amelyek az y=xegyenesen kiviil talalhatoéak (y # x) [62].

__ |RR{=RRj4|

D, = Rkl (Eql.2)
Z?’: o 2
GI = E”i% x100 (EqL.3)

ahol a Di érték az i-edik pont tavolsaga az egységnyi meredekségli egyenestdl,
Di+ az i-edik pont tavolsaga, mig N+ a pontok (RRI) szama az y=x egyenes felett

[63].
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1.7.abra. A B _SZ 29031990 dnkéntes Poincaré-plot diagramja. Az egymast
koveté RR-intervallumok lassuldsa és gyorsuldsa szimmetrikusabb eloszldst mutat
1:1 belégzeés/kilégzés aranyban az 1:0 és 1:2 belégzés/kilégzés ardnyhoz képest.
(A) 1:0 — metronom-vezérelt belégzés), (B) 1:2 és (C) 1:1 belégzés/kilégzés arany.
A grafikon a soron kévetkezé RR-intervallumokat (y-tengely; RRIn+1) dbrazolja az
aktudlis RR-intervallumok (x-tengely; RRIn) fiiggvényében. Porta-index (Pl),
Guzik-index (Gl), az y=x egyenes alatt pulzusszam gyorsul (ACCELERATION),
felette lassul (DECELERATION). Az dbra a CC BY 4.0 licensz alapjan

felhasznalhato [64].
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2. Célkitiuzések

A PPG-alapu viselhetd eszk6zok térhoditasa az egészségmonitorozasban
megkodveteli a technoldgia és a jelfeldolgozo algoritmusok allando fejlesztését.
Annak érdekében, hogy a lehetd legprecizebben nyerjiik ki a szdmunkra fontos
biologiai informacidt, fontos megérteniink pontosan milyen tényezok
befolyasoljak a PPG szignalt. A PRV megbizhat6 analiziséhez elengedhetetlen a
megfeleld referenciapont kivélasztdsa, és annak beat-to-beat torténd pontos
detektaldsa. Szamos korabbi tanulmany vizsgalta a HRV és PRV paraméterek
ekvivalencigjat, azonban madaig nincs tudomdnyos egyetértés azok
felcserélhetdségeében. Az Osszehasonlithatd vizsgalatokhoz és a pontos méréshez a
PPG-referenciapontok megvalasztasanak standardizalasa sziikséges. Az 2.1. dbran
jol lathato, hogy az atlagos PAT-értékek erdsen fiiggnek a valasztott
referenciaponttol, és tésr6l iitésre finom oszcillaciét mutatnak, mely
meglehetdsen szabalyosnak tiinik. Egészséges egyének esetén az pillanatnyi HR
nagyban fligg a 1égzéstdl, igy kutatdsunk sordn méréseinket kiilonbozd
belégzés/kilégzés aranyokban is elvégeztik. A Bevezetoben targyalt szdmos
technikai faktor mellett vizsgalataink soran a HRV és PRV paraméterek
kiilonbségének élettani okéara kerestlink magyarazatot matematikai modell

felallitasaval.
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2.1. dbra. (A) A kiilonbozd referenciapontokbol szamitott beat-to-beat PAT
ertékek idosorainak abrazolasa: TOv — lokdlis minimum; TOgp — extrapolalt pont;
Tz — 173 amplitudomagassag;, Tie — 1/2 amplitudomagassag, Tz — 213
amplitudomagassag; T3z — lokalis maximum,; Tgitt — PPG elsé derivaltjanak
csucsa; Tsmdit — simitott derivaltjianak csucsa. Jol lathato a PAT értékek
oszcillacioja. (B) TisTaz — a felszallo szar 1/3 és 2/3 magassdagban lévo pontja

kozotti idGintervallumokK iddsordnak elemzése, mely a felszallo szar meredekségét
tiikrozi. MF19970715 énkéntes felvételébol ms-ban, 1:1 légzési arany mellett. Az
abra a CC BY 4.0 licensz alapjan felhasznalhato.

A jelen tanulmany a kovetkezd célokra fokuszal:

1. Az EKG- és PPG-alapt HRV paraméterek Osszehasonlitdsa kiilonb6zo
belégzés/kilégzés aranyok mellett relativ hibdjuk és a Bland-Altman arany

alapjan.

2. A kiilonbozd referenciapontokon mért PAT értékek dsszehasonlitasa atlaguk

és relativ szorasuk alapjan.

3. Az 0sszetartozd RRI, és PPIy értékek viszonyanak matematikai leirasa.

4. A metrondm vezérelt kiilonb6zo belégzés/kilégzés aranyok hatdsa az egyes

referenciapontokbol szamolt PAT értékekre és HRA paraméterekre.
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3. Modszerek

3.1.Vizsgalati alanyok, adatgyiijtési protokoll

Tanulményunkat a Humén Regionalis Kutatasetikai Bizottsag
jovahagyasaval végeztik (7533-PTE-2018), mely soran 06sszesen 50 fiatal,
egészséges Onkéntest vontunk be. Ezen kiviil tovabbi 31 alany felvételei egy
masik kutatdsunkbol szarmaztak, melynek mérési protokollja a jelen vizsgalataval
szinte megegyez6 volt (7535-PTE-2019). A méréseket megel6zden az dnkéntesek
mindegyike részletes szdbeli felvilagositast kapott, majd alairta a beleegyezd és
hozzéjarulasi nyilatkozatokat. A vizsgalatunkba kizarolag fizikailag aktiv, 20 és
35 ¢év kozotti, gyogyszert nem szedd egyént valasztottunk be. Méréseinket
csendes, nyugodt kornyezetben végeztik a PTE Szivgyogyaszati Klinika
Ambulanciajan, illetve a Zsigmondy Vilmos Harkényi Gyogyfiirdokorhdzban.
Kifejezett figyelmet forditottunk a vizsgalatok egységes koriilményeire,
minimalisra csokkentve ezzel a vegetativ idegrendszeri hatasokat. Az
onkénteseknek a vizsgalat eldtt legalabb két oraval tilos volt a dohdnyzas, az
alkohol vagy koffeintartalmu ital, tovabba barmilyen étel fogyasztasa. A 15 perces
ortosztatikus adaptéacio a fej 30°-os megemelésével tortént, fekvo testhelyzetben,
mely alatt felszereltiik a sziikséges szenzorokat. A mellkas als6é része koré
helyzetiik a 1égzésdetektort, fels6 és also felére pedig 4 darab 6ntapado Ag/AgCI
EKG elektrodat tettiink a végtagoknak megfeleléen (Einthoven I-11.). A jobb

flilcimpara egy infravords transzmisszios PPG-szenzort rogzitettiink.

Ezutan kezdtiik az adatgyijtést, mely sordn szimultin EKG, PPG és
légzési jeleket regisztraltunk kiilonbozd belégzés/kilégzés ardnyok mellett. A
1égzési protokoll a kovetkezd 1€gzési mintdzatokat tartalmazta: 1. spontan 1égzés;
2. metroném vezérelt belégzés (1:0), mely soran az Onkéntest csak a belégzés
megkezdésére figyelmezteti hangjelzés, a kilégzés szabad; 3. metronom vezérelt
be- és kilégzés 1:2 aranyban; 4. metronom vezérelt be- és kilégzés 1:1 aranyban,
mely utobbi két esetben az Onkéntest a belégzés és a kilégzés megkezdésére is
hangjelzés figyelmezteti. Az 1:2 és 1:1 ardnyu légzések sorrendjét minden
Onkéntes esetében véletlenszeriien adtuk meg. Metrondmként egy témavezetd

altal fejlesztett szamitogépes szoftvert hasznaltunk. Vezérelt 1égzés soran 4500
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ms-os 1égzési ciklust hataroztunk meg, ilyenkor a belégzést egy rovid (1:0), illetve
két eltéré frekvenciaju sipszo jelezte a be- és kilégzés kezdetét (1:2 és 1:1
belégzés/kilégzés arany). Az adatgyljtést BioSign HRV-Scanner plus Study
version 3.05 (BioSign GmbH, Ottenhofen, Németorszag) késziilékkel végeztiik. A
beszéd és a mozgds nem volt megengedett a mérések kozben, mivel az
befolyasolta volna a felvételek mindségét [65]. A jeleket 1 ms (EKG), 2 ms

(PPG), illetve 20 ms-os (1égzési jel) id6beli felbontassal regisztralta az eszkoz.

3.2. Jelfeldolgozas

3.2.1. Digitalis sziirés, interpolacid

Az azonos mérésbol szarmazd, szimultdn regisztralt, eltéré iddébeli
felbontasu 16 bites binaris fajlok feldolgozasat €s a tovabbi analizist a témavezetd
altal (Dr. Hejjel Laszlo) fejlesztett HRVScan_Merge v3.2 software program
segitségével végeztik. 1 ms-os iddbeli felbontasra interpolaltuk (cubic spline
interpoldcio) a PPG ¢és 1égzési jeleket. A magas frekvenciaji zajok, interferenciak
¢és az alapvonal mozgas (baseline wandering) eltavolitasa érdekében egy 21
pontos (= 21 ms) mozgo atlag sziirét (moving average filter), illetve egy
szimmetrikus 1000 ms széles trend removal sziir6t hasznaltunk (time domain
HPF), melyek a FD-ban gyenge sziironek mindsiilnek, azonban TD-ban a
legkisebb jeltorzulast eredményezik. A program a négy jelet fazishelyesen,

egyetlen fajlban egyesitette tovabbi elemzés céljabol.

3.2.2. Az EKG és PPG szignalon definialt referenciapontok

A HRVScan_Merge v3.2 program automatikusan, minden szivciklusban
(beat-to-beat) detektalta az EKG és PPG gorbén kivalasztott referenciapontokat,
majd kiszamolta egyes referenciapontok szerint a HRV és PRV paramétereket
(lasd késébb, 3.3. fejezet), tovabba a beat-to-beat PAT értékeket (3.1. abra). Az
EKG referenciapontjanak a kamrai komplex (R-hullam) felszall6 szaranak 1/2
magassagat valasztottuk, mely az iddzités pontossaga szempontjabdl elvileg a

legmegbizhatobb, 6sszehasonlitva a csucsdetektalassal (3.2. abra) [66]. A PPG jel
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felszallo szaran a kovetkezd referenciapontokat valasztottuk ki: lokalis maximum
(Tan); a lokalis minimum (TOum); az emlitett két pont kozott 1/3 (Tz), 1/2 (Tue)
és 2/3 (T23) amplitidd magassagaban 1év6 pontok; tovabba az utdbbi harom
pontra linedris regresszioval illesztett egyenes ¢és a lokalis minimum
magassaganak a metszéspontjaban 1évé extrapolalt talppont (TOegp). A PPG elsd
derivaltjanak csticsan (Taifr; €9 3.1), illetve simitott derivaltjanak csticsan (smooth
derivative, Tsmditf; €q 3.2) tovabbi egy-egy referenciapontot valasztottunk ki (3.3.

abra), melyek szamitasa az alabb lathato képletekkel tortént:

3.1. abra. A HRVScan_Merge v 3.2 szoftver munkaablaka felsé sorban légzési jel,
alatta EKG, majd PPG és elso derivalt PPG jel az automatikusan detektalt
referencia pontokkal.

a'(n) = % (Eq 3.1)

, __322(a;—a_q1)+256(a,—a_,)+39(az—a_3)+32(as—a_,)—-11(as—a_s)
a'(n) = 1536h

(Eq 3.2)

ahol ax az x-ik amplitado érték a PPG id6sorok aktualis pontjahoz (n) viszonyitva,
h pedig a PPG jel iddbeli felbontasa. A szoftver minden szivciklusban
automatikusan kiszamolta az 0Osszetartozd6 Tz és Tz pontok kozotti

id6intervallumokat (Ty3T23) melyek értéke a PPG gorbe felszallo szaranak
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meredekségével forditottan aranyos (3.3. abra). Tekintve, hogy nem kalibralhat6 a
rogzitett PPG jel amplitiddja, egyes mérések kozott nem tudnank valid

Osszehasonlitast végezni a gorbék meredekségével (derivaltjaval).

3.2. dbra. Az dbra jol szemlélteti a csucsdetektdlasbol adodo nagyobb mértékii
idozitési hibat. Ugyanolyan mértékii random eltolodas (zaj) az amplitudon (AA)
kisebb mértékii idozitési hibat (At) eredményez a meredekebb felszallo szar esetén,
mint a ,,lankdsabb” csiicson.

33



A ECG signal

R112

B PPG signal

C PPG first derivative

Tsmdiﬁ
D PPG smooth derivative

3.3. dbra. A PPG jel kivalasztott referenciapontjai: lokalis maximum (T33);
lokdlis minimum (Tum); 13 (Ts), 12 (Tip) és 2/3 (Tan) amplitidé magassdagaban
[évé pontok; extrapolalt pont (Tep). A PPG elsé derivaltjanak csucsa (Tqir), illetve
simitott derivaltjanak csucsa (Tsmdiff). A. EKG jel; B. PPG jel; C. PPG jel elsé
derivaltja; D. PPG jel simitott derivailtja. Az dbra a CC BY 4.0 licensz alapjan
felhasznalhato [21].

3.2.3 Az egyes referenciapontokhoz tartoz6 PAT értékek meghatarozésa

A HRVScan_Merge v3.2 szoftver automatikusan meghatarozta az egyes
PPG referenciapontokhoz tartozé beat-to-beat PAT értékeket (az EKG Rup
pontjatdl az adott szivciklushoz tartoz6 PPG referenciapontig tartd
iddintervallum), majd az azonos felvételeken beliili PAT-ok atlagat és szorasat
minden PPG referenciapont, tovabba az T13T2s intervallumok esetén is. A eq3.3

egyenlet alapjan kiszamoltuk a PAT-ok relativ szorasat (relative precision, RP%).
RP% = SD/atlag x 100% (Eq 3.3)

ahol az SD az adott referenciapontokhoz tartoz6 PAT szorasa.
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3.3. A HRYV és PRV paraméterek szamitasa és 6sszehasonlitiasa

A ,,gold standard” EKG-bdl és a PPG jelbdl szarmaztatott time domain
(meanNN, SDNN, RMSSD, CV%) paramétereket a HRVScan Merge v3.2
szoftver automatikusan kiszamolta. A PRV paraméterek kalkulalasahoz a PPG jel
T12 pontjait valasztottuk referenciapontnak. A frekvencia domain (LF, HF,
LF/HF) ¢és a nonlineéris paraméterek (ApEn, SampEn) szamitasahoz a Kubios
HRV Standard 3.5.0. szoftvert (Kuopio, Finnorszag) hasznaltunk. Az LF és HF

paramétereket normalizalt egységben (n.u.) és ms2-ben is megadtuk.

A PRV paraméterek pontossagat relativ hibajuk (relativ accuracy error,
RAE, %; Eq 3.4) alapjan értékeltiik, melyet az alabbi képlettel szamitottunk ki:

RAE% = “PR—ZHEY 5 1009 (Eq 3.4)

HRV

ahol az x az aktualisan mért PRV, illetve HRV paramétert jeloli. A RAE%-t 5 %
alatt tekintettiik elfogadhatonak. A két moddszerrel szamitott paramétereket a
Bland-Altman ratio (BAR) meghatarozasaval is Osszehasonlitottuk Origin Pro
2021 program segitségével (OriginLAb Corp., Northampton, MA). 10% alatti
BAR esetén az egyezést kivalonak, 10-20% kozott moderaltnak, 20% felett pedig
gyengének tekintettiik. A BAR szamitasanak Iépéseit a 3.5-3.9 egyenletek
mutatjak be [67].

Bias =~ 37, (i — %) (Eq35)
SD = \/ﬁ " (y; — x; — Bias)? (Eq 3.6)
LoA = Bias +1.96 SD (Eq 3.7)
AL = £y 2 (Eq3.8)
BAR = ——2°5P (Eq 3.9)

1/nYt (yi+xi/2)
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Az x és y értékek az EKG-, illetve a PPG felvételekbdl nyert paramétereket
jelolik, ahol n a mérések szama. A Bias (torzitas) a referenciaértékekhez (x)
viszonyitott nullatol valo atlagos eltérést jelenti, az SD a szords. Az egyezés
hatarai (Limits of Agreements, LoA) pedig az az intervallum, amelyen beliil a
mérések kozotti kiilonbségek 95%-a talalhato, tekintve a normal eloszlast, melyet
Kolmogorov-Smirnov teszttel igazoltunk minden paraméter esetében. Ha ezek a
hatarértékek nem haladjadk meg a modszerek kozotti maximalisan megengedett
kiilonbséget, a két modszer Osszhangban 1évonek tekinthetd, és felcserélhetden

hasznalhato. Az AL (Acceptance Limit) az elfogadasi hatarértéket jelenti [67].

3.4. A PAT értékek és HRA paraméterek vizsgalata kiilonb6z6
belégzés/kilégzés aranyok mellett, statisztika

A HRVScan_Merge v3.2 programban kiszamoltuk az egyes légzési
mintazatokhoz tartoz6 atlagos PAT értékeket és az EKG-bol szdrmaztatott HRA
paramétereket (PI, GI). Mivel az onkéntesek koziil csak 21 mérés tartalmazott
spontan légzést, igy a magasabb esetszdm megorzése (n=35) végett azt nem
vizsgaltuk. A vizsgalt paraméterek valtozasait Friedman-probaval értékeltik, a
statisztikai szignifikancia szintet p<0,05-ben hataroztuk meg. Szignifikans eltérés
esetén post hoc paros Wilcoxon-probat végeztiink, ahol az uj szignifikancia szint a
Holm-Bonferroni korrekcid alapjan p<0,01667 (0,05/3=0,01667), mivel Gsszesen
harom 1égzési mintazatot hasonlitottunk Ossze egymassal (1:0; 1:2; 1:1). A
statisztikai analizist Microsoft Excel-ben (Microsoft Corporation, Redmond,
WA), StatistiXL (v.2.0, 2008, Broadway-Nedlands, Ausztralia) bovitménnyel

végeztiik.

3.5. A PAT értékek spektralis elemzése

A Fourier tétel kimondja, hogy barmely iddtartomanybeli hulldm leirhato
szinusz ¢és koszinusz fiiggvények stlyozott Osszegeként. Az TD-ban
mintavételezett jel értékeinek FD-ba vald transzformélasara a diszkrét Fourier
Transzformacio (DFT) alkalmas, mely tobb 1épésbdl allo szamitast igényel, igy
ma mar sokkal inkabb a gyorsabb és hatékonyabb, bindris csere algoritmuson

alapulé gyors Fourier-Transzformacio (FFT) terjedt el [68]. A 3.4. abra egy
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szimulalt, és egy fiatal, egészséges Onkéntest6l szarmazé PPG felvétel FFT
analiziseit mutatja be, melyeket munkacsoportunk egy korabbi tanulmany soran
készitett [59]. A human PPG spektrogramjan felharmonikusok lathatok, a pulzus

gorbe nem szinuszos volta miatt.

a)
carrier frequency

900 {| — £,=1.066Hz, T=938ms
()
g sidebands of frequency
= 6009| modulation (f, +/- 0.23Hz)
E d sideband I‘\\\

second sidebands
0091 (1. +/- 0.46Hz)
0 . ,:]\ H H\,\

000 025 050 075 100 125 150 175 2.00
Frequency (Hz)

b) |82
2 é fundamental frequency (carrier)
690 é B | .~ 1.05Hz == 951ms Mean RRI
L}
3 g N sidebands of respiratory frequency modulation
2 %55 (+/-0.22Hz)
B s /
< 230 4 % 7l harmomcs
! ”}
o JLual MMWW.MMMI_M_M . i
0 2 8 10

Frequency (Hz)

3.4. abra. &) A szimulalt PPG jel gyors Fourier transzformacidja. 1,066 Hz-nél
lathato csucs megfelel az atlagos PP-intervallumoknak (938 ms), az oldalsdvok
(sidebands) a légzés dltal okozott frekvenciamoduldcionak. b) Egy fiatal,
egészséges onkéntes PPG felvételének spektralis analizise. Az 1,05 Hz-nél
talalhato, 951 ms atlagos pulzusszamnak megfelelé csucsot 2,1 Hz és 3,15 Hz
kornyékeén két felharmonikus koveti, melyek a PPG gorbe nem szinuszos jellegét
igazolja. A 0,22 Hz-nél lathato kis csucs megfelel a légzés eredetii 4500 ms
periodus idejii PPG amplitudomodulacionak. A két spektrum abrazolasa eltérd
frekvenciaskalan tortént! Az abra a Creative Commons CC-BY-NC-ND 4.0 licensz
alapjan felhasznalhato [59].

Egy altanulmanyunkban [69] adatbazisunkbol szarmazd tiz Onkéntes
EKG ¢és PPG felvételét elemeztiik, spontan 1égzés, metrondm vezérelt belégzés,
illetve metrondm vezérelt be- és kilégzés esetén 1:2 és 1:1 1égzési ardnyok
mellett. Kiszamoltuk minden 1€gzési mintdzat soran a 1€gzési periodusidok

medidnjat és interkvartilis terjedelmét, ellendrizve ezzel, hogy az Onkéntesek
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megfelelden hajtottdk végre a 1égzési protokollt. A PAT szamitashoz a kovetkezd
PPG referenciapontokat adtuk meg: TOep, Tu3, T2z, Tam, és Taifr. Ezutan FFT
analizist végeztiink a 1égzési aritmiat mutatd RRI és az Osszetartozo PAT
sorozatokon (Origin Pro 2021, OriginLAb Corp., Northampton, MA), melyek
spektrumat normalizalt keresztkorreldcioval hasonlitottuk Ossze. Kiszamoltuk az
RRI ¢és PAT spektrumok frekvenciaeltolodasat is. Az eredmények statisztikai
analiziséhez Friedman tesztet és post hoc paros Wilcoxon-probat alkalmaztunk
(Microsoft Excel, Microsoft Corporation, Redmond, WA, StatistiXL v.2.0, 2008,
Broadway-Nedlands, Ausztralia).

38



4. Eredmények

4.1.Végso analizisre bevalogatott onkéntesek

Minden felvételt vizualisan is ellendriztiink, csak olyan oOnkénteseket
valasztottunk be tovabbi analizisre, akik megfelelden kovették a metroném
vezérelt 1€gzést, illetve kettd vagy annal kevesebb ektopias iitést/detektalasi hibat
tartalmaztak 0t perces felvételenként. VégsO elemzésre Osszesen 35 Onkéntes
felvétele keriilt, melyek koziil 21 dnkéntes felvételei tartalmaztak spontan 1€gzést

(4.1. tablazat)

n 35

Eletkor (évek) 25.4 (£2.9)
Nem (#/#) 21 n6é/ 14 feérfi
Testmagassag (cm) 174.4 (£9.5)
Testsuly (kg) 67.2(£13.2)

4.1. tablazat. A bevalasztott dnkéntesek fobb jellemzdi [21], [64].

4.2. Egyes referenciapontokhoz tartozé PAT értékek osszehasonlitasa
RP% alapjan

A vizsgalt referenciapontokhoz tartozo atlagos PAT értékeket a 4.2.
tablazat szemlélteti. A legkisebb RP%-t a PPG felszall6 szaranak Ti. pontja
mutatta (2,49%), illetve kissé nagyobb mértéki, de szintén alacsony RP%-t
talaltunk a T3 (2,56%) és To3 (2,59%) pontok esetén. A legnagyobb RP%-ot a
TOLm-t6l szamolt PAT-ndl tapasztaltuk (7,14%), melyet a lokalis maximum
kovetett 5,05%-kal (4.3. tablazat). A felszalldo szar meredekségét jelzé Ti3Ta3
intervallum, a kisebb atlagértékek kovetkeztében, a PAT-oknal valamivel

magasabb, atlagosan 8,38%-0s RP%-ot mutatott (4.4. tablazat).

39



Belégzés/kilégzé TOLm TOep Tus Tz Tas Tans Taitt ~ Tsmdif
s arany (ms) (ms) (ms) (ms) (ms) (ms) (ms) (ms)

Spontan 1égzés
(n=21)

131,94 15459 186,84 201,86 219,20 324,84 198,40 195,44
1:0 (n=35) 132,16 158,67 188,91 203,30 219,38 322,36 200,82 198,29
1:2 (n=35) 13430 161,30 192,98 207,75 224,78 332,47 203,89 201,28
1:1 (n=35) 133,38 161,59 193,98 209,11 226,49 337,26 205,54 202,92

Atlag 132,95 159,04 190,68 20551 222,46 329,23 202,16 199,48

4.2. tabldazat. A vdlasztott PPG-referenciapontokhoz tartozo PAT idésorok
atlaganak csoportatlaga kiilonbozo belégzés/kilégzes aranyok esetén. A TOm —
lokalis minimum,; TOgp — extrapolalt pont; Tys — 1/3 amplitudomagassag; Tin —
1/2 amplitudomagassag; Tz — 2/3 amplitudomagassag, T3z — lokalis maximum;
Taitt — PPG elsd derivaltjanak csucsa, Tsmditt — simitott derivaltjianak csucsa. 1:0 —
metronom-vezérelt belégzés, 1:2 és 1:1 — a belégzés/kilégzés idok aranyai, kettds
metronom vezérelt légzés esetén [21], [64].

Belégzés/kilégzés TOm TOep Tus T Tos Tas  Tair  Tsmair  Atlag
arany n (ms) (ms) (ms) (ms) (ms) (ms) (ms) (ms) (ms)

Spontan légzés 21 495 365 250 259 283 533 369 386 3,68

1:0 35 68 360 263 254 258 507 327 340 3,74
1:2 35 798 387 256 241 246 4,70 322 331 3,81
1:1 35 877 39 256 241 250 507 315 3,26 3,96
Atlag 714 377 25 249 259 505 333 3,46 3,80

4.3. tablazat. Az egyes referenciapontokhoz tartozo PAT iddsorok relativ
szorasanak (RP%) csoportdtlaga kiilonbozé belégzés/kilégzés ardanyokban. Az
egyes referenciapontokhoz tartozo dtlagos RP%-t félkoveér, az egyes légzési
aranyokhoz tartozo dtlagos RP%-t dolt betiivel jeloltiik. Az n — vizsgalt onkéntesek
szama;, TOw — lokalis minimum; TOgp — extrapolalt pont; Tiz — 1/3
amplitudomagassag; T2 — 1/2  amplitudomagassag; Tz — 213
amplitudomagassag; Tss — lokadlis maximum,; Tuitt — PPG elsé derivaltjianak
csucsa; Tsmdiff — simitott derivaltjianak csucsa. 1:0 — metronom-vezeérelt belégzés,
metronom vezérelt be- és kilégzés 1:2 és 1:1 aranyban [21].
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[0)
Belégzés/kilégzés arany TusTas RP%

(ms) (%)

Spontan légzés (n=21) 32,36 9,71
1:0 (n=35) 30,47 7,51

1:2 (n=35) 31,80 7,88

1:1 (n=35) 32,51 8,42
Atlag 31,79 8,38

4.4. tablazat. A felszallo szar 1/3 és 2/3 magassagban lévé pontja kozotti
idointervallumhoz TisTas tartozo értékek (ms) és RP%-aik (%) kiilonbozo
belégzés/kilegzés aranyok szerint. Az ertékek atlagait félkover betii jeloli. 1:0 —
metronom-vezerelt belégzés, metronom vezérelt be- és kilégzés 1:2 és 1:1
ardanyban [21].

4.3. A HRYV és PRV paraméterek osszevetése

4.3.1. Time-domain paraméterek

Az atlagos RAE 5% alatt volt minden TD paraméternél, leszamitva az
RMSSD-t 1:2 belégzés/kilégzés arany esetén (5,32%) (4.5. tablazat). A HRV és a
PRV paraméterek Kolmogorov-Smirnov teszt alapjan normal eloszlastiak, koztiik
a legmarkansabb egyezés BAR szerint a MeanNN paraméternél lathato (0,01
spontan és 1:1 belégzés/kilégzés aranyban), melyet a Bland-Altman &abra is jol
szemléltet (4.6. tablazat, 4.1. abra). A vizsgalt PPG-TD paraméterek kivalod
megfelelést mutattak minden belégzés/kilégzés aranynal, egyediil RMSSD esetén
talaltunk mérsékelt egyezést (10,48) metrondm vezérelt belégzés esetén (4.6.

tablazat).

41



RAE-
Belégzés/kilégzés arany MeanNN RAE-SDNN RAE-CV% RAE-RMSSD

(%) (%) (%) (%)

Spontan légzés (n=21) <0,001 1,93 1,93 4,28
1:0 (n=35) <0,001 2,80 2,79 4,23

1:2 (n=35) <0,001 3,45 3,46 5,32

1:1 (n=35) <0,001 2,84 2,84 4,41

45. tablazat. A PRV-TD paraméterek relativ hibaja (RAE) kiilonbozo
belégzés/kilégzés arany esetén. MeanNN — dtlagos RR-inetvallum/PP-inetrvallum;
SDNN - standard deviation; CV% — coefficient of variation; RMSSD — root mean
square of successive RRI/PPI differences. Az 5% alatti RAE-¢ félkovér betiivel
jeloltiik. 1:0 — metronom-vezérelt belégzés, 1:2 és 1:1 — belégzés/kilégzés

aranyok, kettds metronom vezérlés soran [21].
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ECG- PPG- ECG- PPG- SDNN- ECG- PPG- CV-  ECG- PPG-

Be'égﬁi,/l'l‘gégz"’s n  MeanNN  MeanNN '\é;a; '(\(')/0'\') SDNN SDNN BAR CV CV BAR RMSSD RMSSD SXS?; )
(ms) (ms) (ms) (ms) (%) (%) (%) (%)  (ms) (ms)
Spontan légzés 21 797,75 797,76 001 5148 5242 273 644 656 2,67 3732 3874 523
1:0 35 83621 83622 002 5163 5295 7,04 624 64 633 464 48 1048
1:2 35 869,11 869,1 002 5224 5381 556 603 621 52 4847 5056 9,03
1:1 35 88054 88054 001 5443 5594 496 619 636 49 5349 5548 7,53

4.6. tablazat. Az EKG-bol és PPG-bol szarmaztatott time domain paraméterek osszehasonlitisa Bland-Altman Ratio (BAR, %) alapjan
kiilonbozo belégzés/kilégzés arany esetén. Az n a vizsgalt onkéntesek szamat jelenti. MeanNN — atlagos RR-inetvallum/PP-inetrvallum; SDNN —
standard deviation; CV% — coefficient of variation; RMSSD — root mean square of successive RRI/PPI differences. 10% alatti BAR kivadlo
(félkover betii), 10-20% kozott méréskelt, 20% felett elégtelen az egyezés. 1:0 — metroném-vezérelt belégzés, kettds iitemii vezérlés 1:2 és 1:1
belégzés/kilegzés aranyok mellett [21].
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4.1. abra. A 21 onkéntes dtlagos EKG és PPG alapu MeanNN értékeinek
osszehasonlitisa Bland-Altman-abra (plot) alapjan. Szaggatott vonalak- limits of
agreement (LoA); pontozott vonal-Bias (torzitas); folytonos vonal — az dtlagos
kiilonbség. 1:0 — metronom-vezérelt belégzés, 1:2 és 1:1 — belégzés/kilégzés
aranyok, kettos iitemii metronom vezérlés sorvan. Az abra a CC BY 4.0 licensz
alapjan felhasznalhato [21].

4.3.2. Frekvencia-domain és nonlinearis paraméterek

A RAE 5% alatt volt az LF (ms?), HF (n.u.) és a nonlinearis paraméterek
(ApEen, SampEn) esetén minden belégzés/kilégzés aranyban. Az n.u.-ban
megadott LF-hez tartoz6 RAE szintén 5% alatt volt, csak 1:2 belégzés/kilégzés
arany esetén volt kissé 5% felett (5,54%). A legmagasabb RAE-t HF (ms?)-nél
tapasztaltuk. Az LF/HF arany RAE csak spontan 1égzéskor mutatott 5% alatti
érteket. A FD paramétereket jellemz0 atlagos RAE a legtobb esteben elfogadhato
tartomanyban volt, csak HF (ms?) és LF/HF arany esetén lathatunk 5%-nal
magasabb atlag értékeket (4.7. tablazat). A nonlinearis paraméterek esetén minden
belégzés/kilégzés arany mellett 5% alatti RAE értékeket kaptunk. Ahogy a 4.8. és
a 4.9. tablazat mutatja, BAR alapjan kivalo egyezést talaltunk az EKG- és PPG-
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eredeti HF (n.u.) és ApEn kozott minden belégzés/kilégzés arany, tovabba LF
(n.u)-nél is a legtobb esetben, csak 1:1 1égzésnél lathato mérsékelt megfelelés
(11,16%). A BAR szintén 10% alatt volt SampEn esetében, leszamitva 1:2
belégzés/kilégzés arany mellett (10,09%). Tobbnyire mérsékelt egyezést
tapasztaltunk LF (m?) és HF (ms?) paramétereknél. A BAR elégtelen (20 % <)
volt HF (ms?) esetén 1:2, és LF/HF aranynal 1:2 és 1:1 belégzés/kilégzési
aranyoknal (4.8. tablazat, 4.9. tablazat).

Belégzés/kilégzés RAE-LF RAE-LF RAE-HF RAE-HF RAE- RAE- RAE-
arany (ms? (nu) (ms?) (nu) LF/HF ApEn SampEn
(%) (%) (%) (%) (%) (%) (%)

Spontan lgzés 316 210 554 172 327 212 332

(n=21)
1:0 (n=35) 4,02 4,97 9,73 2,71 6,71 2,19 3,23
1:2 (n=35) 4,06 5,54 11,59 2,37 7,47 2,33 3,98
1:1 (n=35) 3,97 4,85 9,90 1,99 6,12 2,37 3,73
Atlag 3,80 4,36 9,19 2,20 5,89 2,25 3,56

4.7. tablazat. A frekvencia-domain és a nonlinearis paraméterek atlagos relativ
hibdja (RAE, %) kiilonbozé belégzés/kilégzés aranyok esetén. Az LF (low
frequency power) és HF (high frequency power) ms*-ben és normalizalt
egységben (n.u.) adtuk meg. ApEn — approximate entropy, SampEn — sample
entropy. Az 5% alatti RAE értékeket félkover szedessel jeloltiik. 1:0 — metronom-
vezérelt belégzeés, 1:2 és 1:1 — belégzés/kilégzés ardanyok, kettos titemii metronom
vezérlés soran [21].
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Belégzés/ ECG- PPG- ECG- PPG- ECG- PPG- PPG-

kilégzés n LF LF BAR LF  BAR HF HF BAR ECG-HF "y BAR
aranyok (ms?) (ms?) (%) (n.u.) (n.u.) (%) (ms?) (ms?) (%) (n.u) (n.u.) (%)
i‘;‘;‘gf“ 21 11246 116143 10,13 54,74 53,83 434 83441 88382 13,27 46,93 47,63 3,02
1:0 35 42466 44305 948 2694 2561 965 157985 170498 16557 73,28 7497 511
1:2 35 449,92 467,39 11,11 27,29 2594 974 149947 164420 2051 72,98 7435 348
1:1 35 444,06 462,49 1081 23,33 2226 11,16 2023,27 217767 1696 76,63 77,78 346
Atlag 610,82 63359 10,38 33,08 31,91 872 148425 160267 1683 67,46 68,68 377

4.8. tablazat. Az alanyok szama (n), valamint az EKG- és a PPG-jelekbol szarmazo atlagos frekvencia domain-paraméterek, és a hozzajuk
tartozo Bland-Altman ratio (BAR, %, dolt betii) egyes belégzés/kilégzés aranyok esetén. Az LF (low frequency power) és HF (high frequency
power) ms2-ben és normalizalt egységben (n.u.) adtuk meg. Ha a BAR < 10 %, az egyezés kivalé (félkovér betii), 10-20% kozott mérsékelt, 20 %
< elégtelen. 1:0— metronom-vezérelt belégzés, metronom vezérelt be- és kilégzés 1:2 és 1:1 aranyokban [21].
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C e ECG- PPG-
Belégzés/kilégzés 0 LE/HE LE/HE BAR ECG- PPG- BAR ECG- PPG- BAR

aranyok ardmy arény (%) ApEn ApEn (%) SampEn  SampEn (%)

Spontan légzés 21 2,63 2,56 9,30 1,08 1,08 531 1,57 1,57 8,13
1:0 35 0,38 0,36 15,46 1,04 1,03 5,69 1,49 1,46 7,56
1:2 35 0,45 0,42 22,61 1,07 1,07 5,94 1,59 1,57 10,09
1:1 35 0,36 0,33 24,51 1,01 1,00 6,01 1,47 1,46 9,00
Atlag 0,96 0,92 17,97 1,05 1,05 5,54 1,53 1,52 8,89

4.9. tablazat. Az alanyok szama (n), illetve LF/HF ardnyok és nonlinedris paraméterek datlagos értéke és a hozzdjuk tartozé Bland-Altman ratio
(BAR, %). LF — low frequency power HF — high frequency power; ApEn — approximate entropy; SampEn — sample entropy. Ha a BAR < 10 %,
az egyezes kivalo (félkover betii), 10-20% kozott mérsékelt, 20 % < elégtelen. 1:0 — metronom-vezérelt belégzés, kettds iitemii vezerlés 1:2 és 1:1
belégzés/kilégzés aranyban [21].
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4.4. Belégzés/kilégzés arany hatasa a PAT értékekre és a HRA
paraméterekre

4.4.1. A belégzés/kilégzés arany hatdsa a PAT értékekre

A Friedman teszt szignifikans kiilonbséget jelzett minden PAT
referenciapont esetén. A PPG felszallo szar meredekségét mutatdé TiT23
intervallumokndl nem érte el a p érték a statisztikai szignifikancia szintet. A

Friedman teszt eredményeit a 4.10. tdblazat foglalja ssze.

Szignifikans névekedést tapasztaltunk a post hoc paros Wilcoxon préba
szerint (4.11. tablazat) szinte minden referenciapont esetén 1:2 és 1:1
belégzés/kilégzés arany mellett, a metroném vezérelt belégzéshez viszonyitva
(1:0). A PAT ndvekedés TOLm pont esetén 1:2 1égzés mellett volt szignifikans. A
post hoc analizis soran nem talaltunk szignifikans kiilonbséget a kettds triggerelt
légzések (1:2 vs. 1:1 aranyu légzés) kozott. Tehat a PAT ndvekedés az
egyszeresen ¢s kétszeresen triggerelt 1égzési mintdzatok mellett volt szignifikans,
fiiggetlentil a belégzés/kilégzés aranytol. A PAT értékek valtozasait a 4.2. 4bra

szemlélteti.

P TOLm TOep Tz Tz To Tans TusTas Tt Tsmaifr

Friedman-

teszt 0,027* 0,002* <0,001* 0,001* 0,003* <0,001* 0,333 0,003* 0,001*

4.10. tablazat. A Friedman teszt eredményei egyes PAT referenciapontokon, 35
onkéntes adatainak analizise alapjan. *-gal jeloltiik, ha a kiilonbség
statisztikailag szignifikans (p<0,05). TOum — lokdlis minimum; TOgp — extrapolalt
pont; Tys — 1/3 amplitudomagassag; Tip — % amplitudomagassag,; Toz — 213
amplitudomagassag; T3z — lokalis maximum, T1sTos — a felszallo szar 1/3 és 2/3
magassdagban 1évo pontja kozotti idointervallum, Tait — PPG elso derivaltianak
csucsa; Tsmdiff — simitott derivaltjianak csucsa. 1:0 — metronom-vezeérelt belégzés,
kétszeresen triggerelt légzés 1:2 és 1:1 aranyban [64].
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TOLm TOep Tus Tz Tos Tans Taitr Tsmaift

1:0-1:2 0,005* 0,001* <0,001* 0,002* 0,003* 0,004* 0,012* 0,011*
1:0-1:1 0,019 0,005* <0,001* <0,001* <0,001*  <0,001* 0,003* 0,002*

1:2-1:1 0,25 0,87 0,70 0,63 0,62 0,20 0,53 0,54

4.11. tablazat. A post hoc paros Wilcoxon proba eredményei a valasztott PAT
referenciapontokon, egyes [légzési mintdzatok kozott, 35 onkéntes adatainak
analizise alapjan. *-gal jeloltiik, ha a kiilonbség statisztikailag szignifikans
(p<0,01667). TOuvm — lokalis minimum; TOgp — extrapolalt pont; Tyz — 1/3
amplitudomagassag, Tz — 7> amplitudomagassag, T3 — 2/3 amplitudomagassag;
Tan — lokalis maximum, Tait — PPG elso derivaltjianak csucsa, Tsmditt — simitott
derivaltianak csucsa. 1:0 — metronom-vezérelt belégzés, kettds titemii légzés 1:2

és 1:1 belégzés/kilégzés aranyban [64].
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4.2. abra. A PAT értékeket dbrdazolo box-whiskers diagram. A dobozok alsé és
felsé oldala az alsé és felsé kvartilis, a kozte lévi teriilet az interkvartilis
terjedelem. A téglalapon beliil 1évé vizszintes vonal a median, a dobozban
talalhato kis négyzet az atlag. A bajusz (whisker) also és felso vizszintes vonalai a
minimalis és maximalis értékeket jelzik a vizsgalt populacioban. *-gal jeloltiik, ha
a valtozas statisztikailag szignifikans metronom vezérelt belégzéshez képest (1:0).
TOwm — lokalis minimum; TOep — extrapolalt pont; Tvz — 1/3 amplitudomagassag;
T2 — % amplitudomagassag; Txz — 2/3 amplitudomagassag; Tzz — lokdlis
maximum; TuysTas — a felszallo szar 1/3 és 2/3 magassagban 1évé pontja kozotti
idointervallum; Tgitt — PPG elsé derivaltianak csucsa;, Temditt — simitott
derivaltianak csucsa. 1:0 — metronom-vezérelt belégzés, metronom vezérelt be- és
kilégzés 1:2 és 1:1 aranyban. Az dbra a CC BY 4.0 licensz alapjan felhaszndlhato
[64].

4.4.2. A PI és GI valtozasa a kiilonbdzd 1€gzési mintazatok esetén.

A post hoc paros Wilcoxon préoba szignifikans névekedést igazolt 1:1
aranya (Szimmetrikus) belégzés/kilégzés esetén, mind az 1:0, mind az 1:2
belégzés/kilégzés aranyokhoz képest (4.12. tablazat, 4.3. abra). Ez esetben a

novekedés fiiggetlen volt a metronom altal leadott triggerek szamatol.
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Belégzés/kilégzés arany Porta-index Guzik-index

1:0 (n=35) 46,91 46,86
1:2 (n=35) 46,50 46,74
1:1 (n=35) 48,98%" 49,4250

4.12. tablazat. Az egyes belégzés/kilégzés aranyokhoz tartozo Porta- és Guzik-
indexek.
& — statisztikailag szignifikans vdltozds metronom vezérelt belégzéshez (1:0)
képest.
b _ statisztikailag szignifikins vdltozds a kettds iitemii, 1:2 belégzés/kilégzés
aranyhoz képest. 1:0 — metronom-vezérelt belégzés, metronom vezérelt be- és

kilégzés 1:2 és 1:1 aranyban [64].
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4.3. dbra. Az egyes belégzés/kilégzés ardnyokhoz tartozé Porta- és Guzik-indexek
box-whiskers diagramja. A dobozok alsé és felsé oldala az also és felsé kvartilis, a
kozte lévo teriilet az interkvartilis terjedelem. A téglalapon beliil 1évé vizszintes
vonal a median, a dobozban taldalhato kis négyzet az atlag. A bajusz (whisker) also
és felsé vizszintes vonalai a minimadlis és maximalis értékeket jelzik a vizsgalt
populacioban. * jeloli a statisztikailag szignifikans valtozast (p<0,01667). 1:0 —
metronom-vezeérelt belégzés, metronom vezerelt be- és kilégzés 1:2 és 1:1 ardanyban.
Az dbra a CC BY 4.0 licensz alapjan felhasznadlhato [64].

4.5. A PAT értékek spektralis elemzése

A 4.13. tablazat az egyes légzési mintdzathoz tartozd 1égzési
periddusidok medidnjat €s interkvartilis terjedelmét tartalmazza. A Friedman

proba nem mutatott szignifikdns kiilonbséget (p=0,80) az egyes 1égzési
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mintazatok kozott, ebbdl arra kovetkeztetliink, hogy a vizsgalt tiz Onkéntes

megfeleléen hajtotta végre a mérések soran alkalmazott 1égzési protokollt.

Légzési mintazat Median légzési periédusidé (ms) IQR (ms)
Spontan légzés 3995 1573,75
1:0 4526,5 32,5
1:2 4530 28,5
1:1 4533,5 35,5

4.13. tablazat. A légzési periodusidok medianja és interkvartilis terjedelme légzési
mintdzatok szerint: spontan légzés; metronom vezerelt belégzés (1:0); metronom
vezeérelt be- és kilégzés 1:2 és 1:1 ardany mellett. IQR — interkvartilis terjedelem.
n=10 [69].

A PAT-ok ¢és RRI-k (EKG-bol) spektrumanak normalizalt
aritmia kozott (4.4. abra), minden 1égzési mintdzat (4.14. tablazat), tovabba
legtobb referenciapont esetén (4.15. tablazat). Kissé gyengébb, de még mindig jo
korrelaciot talaltunk PPG lokalis maximumabol szamolt PAT-ok és hozzajuk
tartozo RRI spektrumok kozott. A PAT értékek spektralis analizisével 0,22 Hz-en
talalt cstcs, megfelel a 4500 ms-os metrondom altal hasznalt 1égzési periddusnak
(4.4. abra). Az RRI és PAT sorozatok spektrumainak frekvenciaeltolddasa minden
1égzési mintazat és referenciapont esetén rendre 0,00 volt (4.16. tablazat, 4.17.

tablazat) [69].
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Légzési mintazat Median keresztkorrelacié IQR

Spontan 1égzés 0,84 0,10
1:0 0,87 0,09
1:2 0,85 0,13
1:1 0,84 0,11

4.14. tablazat. Az EKG felvételekbol szamitott RR-intervallumok és a hozzdjuk
tartozo PAT sorozatok spektrumanak normalizalt keresztkorrelacioja spontan,
légzés, metronom vezérelt belégzés (1:0), illetve metronom vezérelt be- és kilegzés
esetéen 1:2 és 1:1 légzési arany mellett. IQR — interkvartilis terjedelem. n=10. A
Friedman préba nem mutatott szignifikans kiilonbséget (0,27) az egyes légzési
mintdzatok kozott [69].

PPG referenciapont Median keresztkorrelacio IQR
TOep 0,87 0,09

Tus 0,90 0,10

Tas 0,84 0,16

Tan 0,79* 0,12*

Taitf 0,86 0,10

4.15. tablazat. Az EKG felvételekbdl szamitott RR-intervallumok és a hozzajuk
tartozo PAT sorozatok spektrumdnak normalizalt keresztkorreldacidja, a kovetkezo
PPG referenciapontok esetén: TOgp — extrapolalt pont; Tz — 1/3
amplitudomagassag; Tz — 2/3 amplitudomagassag, Tz — lokalis maximum, Taif
— PPG elsé derivaltianak lokdlis maximuma. 1QR — interkvartilis terjedelem.
n=10. A Friedman tesztet kévetéen (p<0,001) a post hoc paros Wilcoxon préba
szignifikans eltérést mutatott a Ta3 esetében, melyet *-gal jeloltiink [69].
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4.4. dbra. Az extrapoldlt talppontokhoz (TOgp) tartozo beat-to-beat PAT-ok Fast
Fourier-transzformacioja (FFT); (B) a lokdlis maximumokhoz (T33) tartozo
PAT-ok FFT-je; (C) A szimultin regisztralt EKG-bol szarmazé RR-
intervallumok (RRI) FFT-je. (D) A PAT-ok (TOgp-bol) és az RRI-k (EKG-bol)
spektrumdanak keresztkorrelacioja bizonyitia a PAT és a légzési sinus aritmia
kozotti szoros oOsszefiiggést. Az abrat a BB 19990219 oénkéntes adataibol
keészitettiik (1:1 belégzés/kilégzés arany mellett). Az dbra a CC BY 4.0 licensz
alapjan felhaszndlhato [21].
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Frekvencia eltolodas (mHz)
Légzési mintazat

Median IQR

Spontan 1égzés 0,00 0,00
1:0 0,00 0,00

1:2 0,00 0,00

11 0,00 0,00

4.16. tablazat. Az EKG felvételekbol szamitott RR-intervallumok és a hozzdjuk
tartozo PAT sorozatok spektrumdnak frekvencia eltolodasa spontdn, légzés,
metronom vezerelt belégzés (1:0), illetve metronom vezérelt be- és kilégzés esetén
1:2 és 1:1 légzési arany mellett. IQR — interkvartilis terjedelem. n=10. A
Friedman proba nem mutatott szignifikans kiilonbséget (p=0,79) az egyes légzési
mintdzatok kozott [69].

PPG Frekvencia eltolodas (mHz)
referenciapont Median IQR
TOep 0,00 0,00
Tz 0,00 0,00
Tos 0,00 0,00
Ta 0,00 0,00
Taifr 0,00 0,00

4.17. tablazat. Az EKG felvételekbdl szamitott RR-intervallumok és a hozzajuk
tartozo PAT sorozatok spektrumanak frekvenciaeltolodasa (mHz), a kovetkezo
PPG referenciapontok esetén: TOgp — extrapolalt pont; Tz — 1/3
amplitudomagassag; Tz — 2/3 amplitudomagassag, Tz — lokalis maximum, Taift
— PPG elsé derivaltianak lokdlis maximuma. 1QR — interkvartilis terjedelem.
n=10. A Friedman proba nem mutatott szignifikans kiilonbséget az egyes
referenciapontok kézott (p=0,97) [69].
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5. Megbeszeélés

A jelen értekezésnek 4 6 célja volt: Osszehasonlitani a PPG alapa HRV
paramétercket a ,,gold standard” EKG alapu moédszerrel; A PPG szignal nyolc
kiilonbozé referenciapontjabol szamolt PAT értékek relativ  szorasanak
Osszehasonlitasa, majd ez alapjan az egyes referenciapontokbol szamolt PAT-ok
vizsgalata; Az Osszetartozd PPI, és RRI, értékek viszonyanak matematikai
megkozelitése; A kiillonbozo  kilégzés/belégzés  mintazatok  hatdsanak
tanulmanyozasa az egyes referenciapontokbol szamolt PAT értékekre, illetve a

PAT ¢és HRA értékek légzésfliggd valtozasainak dsszehasonlitésa.

Eredményeink szerint, az EKG és PPG-eredetii paraméterck esetén a
MeanNN mutatta a legszorosabb egyezést a BAR alapjan (<1%) ¢és legkisebb
RAE%-t (<1%). Ez annak koszonheté, hogy a pozitiv és negativ iranya
fluktuaciok kvazi kiegyenlitédnek az atlagolas révén. A standard TD paraméterek
is hasonldan jo megbizhatosagot mutattak a legtobb esetben (4.5. és 4.6. tablazat).
Ez részben a PRV analizis soran a pulzusdetektalashoz valasztott stabil
referenciaponttal (T12), valamint a ,trend-removal” és a mozgodatlag-sziird
alkalmazasaval magyarazhatd, melyek hatékonyan csokkentették mind a
nagyfrekvencids zaj, mind a mozgadsi miitermék kovetkeztében kialakulo

referenciapont-jittert. Tehat a mozgoatlag sziir6 hasznalata javitja a jel/zaj aranyt a

crer

Egy érdekes tanulmanyban Liu és munkatarsai kvantitativ. mddon
vizsgaltak a szirés altal eldidézett idobeli eltolodast (time shift — TS), a PPG
szenzor kiilonb6zé anatomiai lokalizécidiban, a PPG 06t referenciapontjat
Osszehasonlitva (lokalis minimum, csucs, elsé derivalt csiicsa, méasodik derivalt
csucsa). A felvételeken eldszOr eldsziirést végeztek annak érdekében, hogy az
alapvonalmozgasbol ad6doé és magasfrekvencias zajokat eltavolitsak (IIR HPF —
ateresztés és savzaras rendre > 0,5 Hz és < 0,2 Hz; IIR LPF — ateresztés és
savzaras rendre < 20 Hz és > 30 Hz), majd ezt kovetden ismételt sziirést végeztek
(IR LPF — ateresztés ¢és savzaras rendre < 3 Hz és > 5 Hz). Ezutan
Osszehasonlitottak az Osszes, illetve egyénen beliili TS-t referenciapontonként

minden PPG szenzor lokalizacioban 35 egészséges alanynal. Arra az eredményre
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jutottak, hogy a legnagyobb TS variabilitas a lokalis minimum és a PPG masodik
derivativ csucsa esetén volt mérhetd, a legkisebb pedig a csticsponton és a PPG
els6 derivaltjanak lokalis maximuman [70]. Sajat méréseink szerint is a PPG
gorbe also részén legnagyobb a PAT fluktuacidja, a félmagasagban vagy az ennek

megfeleld idopontban, az elsé derivalt csticson a legkisebb.

A PPG-alapu TD paraméterek RAE%-a legtobb esetben 5% alatt volt,
egyediil RMSSD esetén esett az elfogadhato tartomanyon kiviil (5,32%) 1:2
1égzésmintazat esetén (4.5. tablazat). Kivalo egyezést talaltunk a BAR alapjan a
MeanNN, SDNN, CV és RMSSD esetében mind spontan, mind 1:2 és 1:1
belégzés/kilégzés aranyok esetén. Az RMSSD-BAR csak metronom-vezérelt
belégzés soran volt valamivel 10 % f616tt (10,48 %, moderalt) (4.6. tablazat). Az
RMSSD novekedése a fokozott vagus modulacidt jelzi eszkdz vezérelt 1égzés

mellett [71].

A RAE% a legtobb FD paraméter és a nonlinearis paraméterek esetében
is 5% alatt maradt, csak a HF (m?) és az LF/HF arany esetén keriilt az elfogadhat6
tartomanyon kiviilre (4.7. tablazat). A BAR a FD paraméterek legtobb esetében
20% alatt voltak, kivéve a HF (ms?) komponens esetén 1:2 aranya metroném-
vezérelt 1égzés soran és LF/HF aranynal, mely 1:2, és 1:1 aranyu 1égzési mintazat
mellett is elégtelen egyezést mutatott (4.8. tablazat, 4.9. tablazat). A BAR alapjan
elmondhat6, hogy a TD paraméterekkel ellentétben a FD paraméterek
meghatdrozdsa még megfeleld szlirési technika, magas mintavételi frekvencia
ellenére sem kielégitben pontos PPG felvételekbdl. Az LF és HF relativ
hozzajaruldsa a teljes HR variabilitdishoz (n.u.) nagyobb megbizhatosaggal
meghatarozhaté a BAR alapjan, mint az abszolt (m?) hozzajarulds. A HRV és
PRV paraméterek kozott gyengébb egyezés figyelhetd meg metrondom-vezérelt
légzési mintazatoknal. A RAE és BAR alapjan, a nemlinearis paraméterek a
legtobb esetben kivald megbizhatosaggal kalkulalhatok PPG felvételekbol EKG-
hoz viszonyitva, csak BAR-SampEn esetén lathatunk gyengébb egyezést 1:2
aranyu belégzés/kilégzés soran (4.9. tablazat). Egy 2015-ben publikalt
tanulmanyban Chen és munkatirsai PRV ¢és a HRV paraméterek -eltéréseit
vizsgalta valtozd 1€gzési mintdzatok hatasara (spontan légzés, 0,25 Hz légzési
frekvencia és apnoe). Elégtelen BAR-t talaltak hasonléan a mi eredményeinkhez
LF/HF aranynal. Szintén 20% feletti BAR-t taldltak HF (m?) komponens esetén,
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¢s a rovid-tavll variabilitds paramétereinél (RMSSD, SD-1) apnoéban.
Eredményeiket a szimpatovagalis egyensuly eltoloddsaval magyaraztak, mely
befolyasolja a vérnyomast (BP), ami ezaltal a PTT és a PAT valtozasaiban
nyilvanul meg, €z részben magyarazat a PRV és a HRV kozotti kiilonbségekre.
Masrészt az uj légzési allapothoz vald alkalmazkodas a metrondm-vezérelt
légzéskor szintén hatassal lehet a vegetativ idegrendszerre, mely még
kifejezettebb rovid id6tartamu (3 perces) felvételeknél [71]. Eredményeinkben a
spontan 1égzést kovetéen megfigyelheté ugras az RMSSD esetén, a triggerelt
1égzés kovetkeztében kialakult vegetativ hatasok megnyilvanulasat jelezheti (4.6.

tablazat).

A Célkitiizések fejezetben talalhato grafikon (2.1. abra, A) a beat-to-beat
PAT értékek id6sorait abrazolja, melyek finom oszcillaciét mutatnak. A PAT
értékek spektralis elemzésével 0,22 Hz-nél 1évo csucs megfelel a 4500 ms-0S
metrondm-vezérelt 1€gzési frekvencianak. A PAT-ok és RRI-k spektrumanak
keresztkorrelacioja megerdsitette feltevésiinket, miszerint a PAT és a 1égzési sinus

aritmia kozott Szoros osszefiiggés van.

A 5.1. abra egy Onkéntes kiilonboz6 belégzés/kilégzés arany mellett
késziilt RRI-sorozatanak és a hozzatartozd TOep pontbol (itt legmarkansabb
légzési oszcillacid) szamolt beat-to-beat PAT értékek spektralis elemzését
mutatja. Az 0,22 Hz-es cstcs mellett, 0,44 Hz-nél az elsé felharmonikus is
ellentétben az 1:1 belégzés/kilégzés arannyal, ahol az els felharmonikus szinte

elttinik. Utobbi jelenség oka a szimmetrikus 1égzési gorbe szinuszos jellege.
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5.1. abra. Az RRI-k és a hozzajuk tartozo PAT-idosorok spektralis elemzése
B B 20000627 énkéntesnél egyes légzési protokollok mellett: (A.,B.) egyszeresen
vezérelt belégzés, (C.D.) kétszeresen vezérelt be- és kilégzés 1:2 és (E,F) 1:1
arany mellett. 4z A., C., és E., dabran lathaté csucs 0,22 Hz-nél, amely a légzési
szinusz aritmianak felel meg az alkalmazott 4500 ms-os légzési ciklushossz esetén,
a B., D. F. dabran a PAT oszcillaciojanak felel meg. 0,44 Hz-nél az elso
felharmonikus taldlhato, mely 1:2 belégzés/kilégzés aranyban a legkifejezettebb,
és 1:1 aranyndl szinte eltinik. Az Origin Pro 2021 (OriginLab Corp.,
Northampton, MA, USA) szoftvert hasznaltuk az RRI és PAT értékek spektralis
elemzéséhez. A kiado engedélyével [64].

A fentiekben targyalt jelenség alapjan a HRV ¢és PRV kiilonbségek
matematikai oka a PAT értékek 1égzéssel kapcsolatos beat-to-beat fluktuacioja.
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Tehat az aktualis PPI, és az annak megfeleld RRI, eltérését az aktualis PAT érték
(PATn) és az azt megeldzd PAT érték (PATn-1) kiilonbsége adja (eq 5.1, 5.2. abra).

PPI, = RRI, + PAT, — PAT,_, (Eq5.1)

Az egymast kovetd PAT értékek kiilonbségének FFT analizisével szintén jol
lathatdé a 1égzési frekvenciat tiikr6z0 csucs 0,22 Hz-nél, melybdl arra
kovetkeztetiink, hogy a PATh — PATh-1 kiilonbség is a 1égzéssel szinkron oszcillal

(5.2. abra), ez matematikailag trigonometriai azonossaggal igazolhato.

A RRI, B
FFT of PAT,-PAT,, (T,)

R112,, R1/2,

8
S

Magnitude

N
8

0.4
Frequency (Hz)

0.0 .8

52. dabra. (A) Az EKG (R%n) és a PPG jel (P%n) referenciapontjai PATx
szamitdashoz, ahol n a szivciklus sorszamat jeloli. Az RRIy az R-R intervallumokat,
mig a PPIy a PPG jelhez tartozo n-edik pulzusintervallumokat jeloli. PPI, = RRI, +
PAT, — PATn1. (B) Az egymast koveté PAT-kiilonbségek gyors Fourier
transzformdcioja. 0,22 Hz-nél levé csucs a 4500 ms légzési ciklushossznak
megfelelé légzési aritmia. A 0,44 Hz-nél taldlhato felharmonikust az 1:2
belégzés/kilégzés arany aszimmetridja okozza. A kiado engedélyével [21].

A vizsgélatunk egyik f6 megallapitasa, hogy a HRV és PRV kiilonbsége
matematikailag leirhato a PAT, — PATn.1 differencidk oszcillaciojaval, mely az
¢lettani eltéréseken kiviil magéban foglalja az EKG és PPG jelet korrumpalo
kornyezeti zajok hatasat, a technikai faktorok kovetkeztében kialakuld iddbeli
eltéréseket mint a nem egyforma/tul alacsony mintavételi frekvenciabol adodo
idozitési hibakat, a nem megfelelé sziirési technika okozta jeltorzulas miatti,
illetve az EKG- és PPG-csatornak eltéré detektalasi algoritmusai altal okozott

kiilonbségeket.

60



crer

idézheti el6. Az agytorzsi 1€gz6- és keringési kozpontok direkt kapcsolatain kiviil
a légzés kovetkeztében az intrathoracalis nyomadsvaltozasok altal kozvetitett
hemodinamikai hatasok befolyasoljak a bal kamrai preload-ot és ver6térfogatot,
igy kozvetetten a PEP-et és a PTT-t, végiil a PAT-ot. Belégzéskor csokken az
intrathoracalis nyomas, mely attevédik a jobb pitvarra és a jobb kamrara.
Mindekozben csokken a pulmonalis vénas visszaaramlas a bal pitvar felé,
ugyanigy a bal kamrai preload [72]. A vérnyomas csokken, mely a PAT
megnyulasat eredményezi. 2013-ban Contal ¢és munkatarsai erds negativ
korrelaciot talaltak a PAT és az intraoesophagealis nyomas kozott egészséges
onkéntesekben, ez az eredmény megerdsiti a fent targyalt fiziologias jelenséget

[73], melyet az 5.2. abra is igazol.

A PAT fluktuaciojanak nagysaga referenciapontonként valtozik. Ennek
szamszerlisitésére meghataroztuk az egyes referenciapontokhoz tartozé atlagos
PAT értékek RP%-at. Eredményeink szerint a legkisebb RP% a felszallo szar s
pontjabol kalkulalt PAT értékekhez tartozik. A PPG jel felszallo szaranak a
kozépmagassagaban van a legmeredekebb szakasza, ezért a Ty amplitddd pont
detektalasakor a legkisebb iddzitési hibat/szorast eredményezi a jeltorzulés, az
alacsony idébeli felbontas, illetve az amplitidon érvényesiilé kvantalasi vagy
kiils6 eredetii zaj (3.2. abra). Ez fontos szempont lehet olyan mérések esetén, ahol
mozgasi mitermékkel és/vagy kiilsé zajjal is kell szamolnunk (pl. sportolas
kozben). A PAT-értékek a legkifejezettebb oszcillaciot a felszallo szar
talppontjabol szamolva mutatjdk (TOLm és a TOep). Ezen pontok tiikkrozik
leginkabb a fent targyalt 1égzésszinkron valtozasokat. Egy 2020-as tanulmanyban
kiilonbozd testrészekrdl gytijtott, tobb referenciapontbol szamolt PAT és PTT
értékeket korrelaltattak a SBP és DBP-vel, az egyént eltéré hatasoknak kitéve.
Osszességében azt allapitottdk meg, hogy a legjobb korrelaciot a SBP-vel a
talppontbol szdmolt PAT mutatja. Ennek az oszcillacionak a legvaldszinlibb oka a
1égzési mechanizmus soran kialakuld6 BP valtozas, mely megnyilvanul a PAT
értékek novekedésében vagy csokkenésében, igy igéretes referenciapont lehet BP
mérés soran viselhetd eszkozokben [74]. A PAT szorasa a PPG felszallo szar
félmagassagaig csokken, majd a csucspont felé ismét novekszik (Tszz). Mivel a

Ta2 referenciapont mutatja a legkisebb ingadozast, igy ez tekinthetd a felszallo
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szar legfixebb pontjanak, mely koriil a felszallo szar a 1égzéssel szinkronban
»forog” (,,hinge”) (5.3. abra). A TOLm megnyulasat a PPG felszalld szaranak
meredeksége kompenzalja, tehat a TOum referenciapontbol kalkulalt PAT és a
T13T23 intervallum hossza kozott forditott aranyossag figyelhetd meg — minél
hosszabb a PAT-TOLm annal rovidebb a T13T2s3, tehat a PPG gorbe meredeksége
nd. Egy szivcikluson beliil is a magasabb pillanatnyi vérnyomashoz (kozeledve a

szisztolés értékhez) rovidebb PAT tartozik egyarant.

R1/2, x

| S— :
PATg

5.3. dbra. Az abra a PPG jel lokadlis minimumatol (TOww) mért PAT és a TysTos3
intervallum kozaotti forditott ardanyt szemlélteti. A PPG felszallo szar félmagassaga
(P1/2) a legfixebb pontnak tekinthets, mely koriil a felszallo szar a légzéssel
szinkronban forog (,,hinge”). Az abra a CC BY 4.0 licensz alapjan felhasznalhato
[21].

A PAT oszcillacio a PPG jel lokalis maximumanak (csticsanak) detektalasakor is
Kifejezett, bar a talppont referenciapontjabol szamolt PAT szorasatol elmarad. A
T3z magasabb RP%-a részben a csucsdetektalas bizonytalansagagabol ered, mely
hibat okozhat (3.2. abra). Ez a pont sokkal érzékenyebb zajokra és mozgasi
mitermékekre. Az BP értéke egy szivcikluson beliill is valtozik, mely
kovetkezményesen a PAT forditott ardnyli ndvekedésével vagy csokkenésével jar
[75], [76]. Ebbdl kovetkezik, hogy mialatt a pulzushullam eléri a PPG csucspontjat
(szisztolé) a terjedésének sebessége valtozik, mely szintén hozzajarulhat a Tz

referenciaponton mért PAT-ok nagyobb szordsdhoz, azonban a jelenség
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kvantitativ  igazolasara  tovabbi  vizsgalatok  sziikségesek beat-to-beat

vérnyomasmérésre alkalmas eszkozzel (pl. Finapres).

A jelen tanulmanyban megerdsitettik a mar koradbban Klintworth ¢és
munkatarsai altal publikalt jelenséget, miszerint a HRA szorosan Osszefiigg a
belégzés és kilégzés aranyaval [77]. Eredményeikkel 6sszhangban, mind a PI és
GI szignifikans emelkedést mutatott szimmetrikus (1:1) 1égzés esetén az 1:0 és a
kétszeresen vezérelt 1:2 aranyu légzési mintazathoz képest, fiiggetleniil a
hangjelzések szamatol. PI és GI esetén a tokéletes szimmetria értéke hozzavetdleg
50, ennek matematikai hattere a Bevezeté 1.4 alfejezetben talalhato.
Eredményeink alapjan az 1:1 belégzés/kilégzés arany esetén lathaté PI és GI
emelkedés (4.12. tablazat) egy szimmetrikusabb eloszlast mutat az RRI beat-to-
beat novekedései és csokkenései kozott, mely tilnyomoan a szimmetrikus be- és
kilégzési 1dokbol kovetkezik. Az 1:2 belégzés/kilégzés ardnyban relative
kevesebb id6 jut a belégzésre (33%) 1:larannyal Osszehasonlitva (50%). Igy a
"rovidiilt" belégzési id6 miatt a Poincaré halmaz HR gyorsulé felhébe kevesebb
pont (RRI) keriil (1.7. abra). ,,Steady-state” allapotban, a kozel allandd6 HR
fenntartasa érdekében a RRI értékeknek nagyobb Iéptekben kell csokkennie egy
szivciklus alatt [77]. A HRA-ra gyakorolt 1égzéssel 6sszefiiggd azonnali hatasokat
a paraszimpatikus rendszer (nervus vagus) kozvetiti, nem a szimpatikus aktivitas.
A szimpatikus hatasok lassabban (koriilbeliil 5 s késleltetéssel) érvényesiilnek,
mig a paraszimpatikus hatasok gyorsan (0,5 s) kialakulnak. [78]. Eredményeink
alapjan elmondhato, hogy a belégzés/kilégzés arany valtozasa befolyasolja az RRI
dinamik4jat, mely a HRA paraméterek valtozasan keresztiil szamszeriisithetd volt.
Vizsgalatunkban az egyidejii PAT valtozasokat is elemeztiink. Az atlagos PAT
értekek szignifikansan novekedtek kettds hangjelzés hatasara, fiiggetleniil a
belégzés/kilégzés aranyatol. Ismereteink szerint, ezt a jelenséget kutatdcsoportunk
irta le els6ként. Az irodalom mélyebb éattekintése utan is csak hipotézisekre
szoritkozhatunk, a jelenség hatterében allo élettani folyamatok pontosabb

megértéséhez tovabbi vizsgalatok sziikségesek.

Park ¢s munkatarsai az elektroenkefalogram (EEG) és a HRV
paraméterek  valtozasait vizsgaltdk, eszkoz-vezérelt 1égzés soran (10
1égvétel/perc), 2,4 s-0s belégzési és 3,6 s hossza kilégzési periodussal. Az EEG-

paraméterek globalis novekedését talaltak az alacsony és magas frekvenciaju alfa-
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komponens esetén, illetve a théta-komponens lokalis csokkenését figyelték meg
eszkoz-vezérelt 1égzés mellett a spontan 1égzéshez viszonyitva. Arra a
kovetkeztetésre jutottak, hogy metronom-vezérelt 1égzés hatasara bekovetkezo
alacsony frekvenciaju alfa komponens novekedése a bels6 éberséget jelzi, mely
sikeres meditaciora utal [79]. Méréseink kozben a metronom-vezérelt be- és
kilégzés soran az onkéntesek két rovid, eltéré frekvenciaji hangjelzést kaptak,
mely a be- és kilégzés kezdetét jelezte. Ez a moddszer hasonlit az oddball
paradigmahoz, mely soran az alanynak standard és célingerek megkiilonboztetése
alapjan kell végrehajtania egy adott cselekvést. A célingereket nem sokkal koveti
az EEG hullam pozitiv kitérése, mintegy 300 ms késleltetéssel, ez az ugynevezett
P300 potencial, mely az eseményhez kapcsolodd potencial egyik Osszetevje.
Kognitiv folyamatokat tiikkroz, mint a figyelmet, a rovid tavi memoriat, az ingerek

értékelését és az ehhez kapcsolodd dontéshozast [80], [81].

Szdmos kutatd vizsgalta az autonom idegrendszer és a magasabb agyi
szintek kapcsolatat. Egy 1996-ban megjelent tanulmanyban egészséges
onkéntesek borének szimpatikus idegaktivitasat (SSNA) vizsgaltak (nervus
tibialis) akusztikus oddball teszt soran. Szignifikansan magasabb SSNA
eléfordulast talaltak célinger leaddsa utdn. Ez a jelenség nem volt kimutathato a
passziv oddball paradigma esetében, amely soran az alanyoknak figyelmen kiviil
kellett hagyniuk az akusztikus jelet. Eredményeik alapjan azt feltételezték, hogy a
P300 komponens korai része kapcsolatban allhat az SSNA generald
mechanizmusokkal. Megfigyelték tovabba a boér szimpatikus valaszat és
véraramlasanak csokkenését az SSNA-kitorést kovetéen [82]. A bodr
véraramlasanak csokkenése a mi méréseink soran is bekOvetkezhetett, ami
magyarazatot adhat a PAT-értékek ebbdl kdvetkezé novekedésére. EQy 2010-ben
publikalt vizsgélatban az eliilsé cingularis kéreg ¢és a kisagy aktivalodasat
figyeltétk meg sztochasztikus dontéshozatali feladatok soran [83]. Sajat
megfigyelésiink, miszerint a PAT megnyaldsit a metronom altal leadott
hangjelzések szama befolyasolja, a hattérben meghuzodé magasabb szinti agyi

teriiletek és a periférias szimpatikus hatasok szerepét jelzi.

64



6. Kovetkeztetések

A viselhetd eszkozok fejlodése és széleskorii elterjedése 1j kapukat
nyitott az egészségmonitorozas teriiletén. A PPG technologia szamos elénnyel bir
egyéb pulzusmérd eszkozokkel szemben, tovabba a regisztralt jel egyéb értékes
biologiai informaciot is adhat. Jelen tanulmany fokuszaban a PPG-alapu HRV és a
PAT paraméterck viselkedése, tovabba a rajuk hato élettani és technikai tényezok
vizsgalata allt. Eredményeink Osszességében azt mutatjak, hogy a PPI-
szamitashoz referenciapontként a felszallo szar > magassaganak kivéalasztasaval a
PPG-eredett HRV (PRV) analizis megbizhat6 alternativdja lehet a ,,gold
standard” EKG moddszernek, nyugalmi koriilmények kozott, egészséges
egyéneknél. A PRV és HRV paraméterek kozotti kiillonbség a PAT 1égzésszinkron
foglalja a technikai tényezoket is (zaj, jeltorzulas, alacsony mintavételi frekvencia,
a jel nem megfeleld sziirése stb.). Ez alapjan az adott szivcikluson beliili PPIn és
RRI, eltérését matematikailag leirva az oszcillald6 PAT, — PATh1 kiilonbség
okozza, mely szintén 6sszefliggést mutat a 1égzéssel. A legnagyobb relativ szorast
fluktuacié a talppontbdl szamolt PAT esetén tapasztalhatdo. A PPG felszallo
szaranak 2 magassagabol szamolt PAT értékeknél lattuk a legkisebb szorast, ez a
referenciapont meredekségébdl adodoan igen ellenalldé mozgasi mitermékekkel
vagy egyéb zajjal szemben. Ez a PPG felszallo szar legfixebb pontja, amely kortil
T13T23 intervallum reciprok oszcillal, igy ha PAT-TOum csokken, a Ti3T23
intervallum nd (tehat a felszalld szar meredeksége csokken). Osszességében
elmondhato, hogy a talppontbol szamolt PAT tiikr6zi leginkabb a 1égzési
oszcillaciot, mig az Ty, referenciapont kisebb szorasa adott esetben megbizhatobb
PPI detektalast biztosit, a mérés célja hatdrozza meg a referenciapont valasztasat.
Nem taldltunk szignifikans kiilonbséget az atlagos PAT értékek kozott az 1:2 €s
1:1 belégzés/kilégzés arany Osszehasonlitasa esetén. Ezzel szemben szignifikans
PAT novekedést tapasztaltunk 1:2 és 1:1 aranya 1égzés esetén az egyszeresen
triggerelt 1égzéshez képest, melyet a metronom altal leadott hangjelzések szama
hatarozott meg (egyiitemii vs. kétiitemii 1égzés). A jelenség pontos magyarazata

nem ismert, feltevésiink szerint az oddball paradigméahoz hasonléan magasabb
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agyi szintek allnak a hattérben, azonban ennek pontositasara tovabbi vizsgalatok

szlikségesek.
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7. Uj eredmények

* Vizsgalatainkkal kimutattuk, hogy a HRV és PRV paraméterek egészséges
fiatal egyéneknél nyugalomban, spontdn 1égzés ¢és kiilonbozo triggerelt
belégzés/kilégzés arany mellett is j6 egyezést mutattak az id6tartomanyban,

valamint a frekvenciatartomany és nemlinearis paraméterek nagy részében.

» Igazoltuk, hogy a PAT értékek szorasa a TOLm referenciapont esetében a
legmagasabb, T12 pont esetén a legkisebb. Ennek hatterében a PAT-TOLm és
a PPG felszallo szar meredekségének ellentétes eldjelti fluktuacidja all,
vagyis a PAT késését kompenzalja a felszallo szar nagyobb meredeksége. Az
oszcillacio a légzéssel szinkron. A PPG gorbe Ti2 pontja a legstabilabb,
mely tengely kortil a felszallo szér ,,hintazik”. A mérés célja hatdrozza meg a
referenciapont kivalasztasat. A PAT szordsa egyuttal 1j, nem-invaziv

keringési paraméterek alapjat is képezheti.

« Kimutattuk, hogy az RRIn és PPI, kozotti kiilonbség az egymast kovetd
szivciklusokhoz tartozdé PAT értékek kiilonbségével magyardzhatd, melyet
matematikai formuléval is leirtunk. A PAT iddsor és a PATn — PATh1
kiilonbség iddsora a légzéssel egyezd frekvenciaji oszcillaciot mutatnak,
melyet spektralis elemzéssel igazoltunk. A HRV és PRV paraméterek
egyezését a PAT-oszcillaciot befolydsold tényezok szemszogébdl érdemes

vizsgalni.

* A HRA paraméterek szoros Osszefiiggést mutatnak a belégzés/kilégzés
arannyal, ahogy kordbbi tanulményunkbdl ismert, ez fiiggetlen a
hangjelzések szamatol. Ugyanakkor a PAT szignifikdns novekedését
tapasztaltuk kettds hangjelzéssel triggerelt 1égzés soran az egyszeres
triggereléshez képest, mely viszont nem fligg a belégzés/kilégzés aranytol. A

jelenség hatterében az oddball paradigmahoz hasonléan kognitiv hatasok
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szerepét feltételezziik. A vizsgalt paraméterek jo alapot képezhetnek tovabbi

stressz vizsgéalatokhoz.
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Fuggelék

Direkt-Fick-moédszer: A modszert a sziv perctérfogat (CO) mérés ,,gold
standard”-jaként tartjdk szdmon, a vénas ¢és az artérias vér oxigéntartalmanak vagy
egy ismert mennyiségii indikatort juttatunk, majd a vett mintabol meghatarozzuk a
felhigulasat, akkor az adott érszakaszon, egy adott id6 alatt ataramlo vér
mennyisége kiszamithat6é. Direkt-Fick modszernél a Dbelélegzett oxigén

mennyiségét, az artérids és a kevert vénds vér (pulmondlis artéria) oxigén

crer

Co = VOZ/(CaOZ — Cvoz)

Ahol a CO a perctérfogat, a V0,a belélegzett oxigén mennyisége, Cap, az artérias

vér oxigénkoncentracioja, a Cvy, pedig a kevert vénds vér oxigénkoncentracioja.

A modszer elénye, hogy rendiviil pontosan mérhetd vele az aktualis CO, azonban

invaziv és nem szolgaltat folyamatos adatokat [84], [85].

Termodiluciés modszer: Ebben az esetben a perctérfogat meghatarozashoz hideg
fiziologias sooldatot juttatunk be a vena cava-jobb pitvar hataran, majd a
hémeérsékletvaltozast a pulmonalis artéridba helyezett Swan-Ganz katéter végén
elhelyezkedd termisztorral mérjiik. Igy a hideg séoldat termodilicios gorbéje

alapjan kiszamithato a sziv perctérfogata [84], [85].

Billen6 asztal teszt (head-up-tilt test — HUTT): A billen6 asztal teszt alkalmas
ismeretlen eredetli szinkdpék vazovagalis eredetének a tisztdzasara. A teszt soran
rovid idékozonként (vagy folyamatos) vérnyomasmérés, illetve folyamatos EKG
monitorozas torténik. A beteget egy asztalhoz rogzitik, melynek ddlésszoge
allithatd. Tobb protokoll szerint is torténhet a vizsgalat. A billentést megel6zden a
paciens legalabb 6t percet tolt fekvo testhelyzetben nyugalmi fazisban, ezutan az
asztal dolésszogét 60-90°-ra allitjak. Ez megtorténhet gyogyszeres provokacid
mellett vagy anélkiil, 45 perces idétartamban (Westmister protokoll) [86], [87].
Gyogyszeres provokacio esetén (olasz protokoll) a bevezetd 6t perces nyugalmi
fazist kovetden az asztal dolésszogét 60°-ban megdontik, melyet 20 perces

passziv fazis kovet, majd a kovetkezd 15 perc mar gyogyszeres behatés (pl. nyelv
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ala helyezett nitroglicerin) mellett torténik [88]. Pozitiv teszt esetén bradykardia

vagy/és vérnyomasesés 1ép fel, és a szinkdpe vagy preszinkdpe kivalthato.
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Background and Objective: ECG-based heart rate variability (HRV), and more recently, optical pulse rate vari-
ability (PRV) analysis used in wearables are non-invasive tools of neurocardiac investigation. Pulse arrival time
(PAT) is derived from their simultaneous recording. We examined the beat-to-beat PAT in greater detail, while
analyzed the PRV to HRV relationship.

Methods: We acquired 300sec ECG, photoplethysmogram (PPG), and respiratory-signals from 35 young, healthy
volunteers while in a supine position including different breathing patterns. PAT at eight reference points on the
PPG-side was assessed by the mean, relative precision (RP%) and spectral analysis. PRV and HRV parameters
were compared by relative accuracy error (RAE) and the Bland-Altman-Ratio (BAR).

Results: PAT showed the minimum RP% at the 1/2-amplitude point whereas RP% reached the maximum at the
base point; its observed fine oscillation was associated to breathing as confirmed through spectral analysis. The
instantaneous slope of PPG rise is inversely proportional to the corresponding PAT. RAE and BAR showed
excellent agreement in 15 of 16 analysis at time-domain, mostly excellent or moderate on frequency-domain and
nonlinear analysis. The inherent difference between HRV and PRV is formally due to the difference among two
consecutive PATs.

Conclusion and Significance: The present study supported the interchangeability of HRV- and PRV-analysis. Our
formalistic explanation linking successive PAT-pairs and the inborn difference between HRV and PRV may bear
further implications in selecting the appropriate fiducial points, approximating PRV to HRV measures, and in
creating innovative neurocardiac parameters or complex PPG models/simulators.

1. Introduction

Today, wearable and mobile devices are readily available to con-
sumers. The rapid advances in technology, mostly due to the ease of
operation and comfortableness, make it possible to monitor different
biomedical parameters through various healthcare applications previ-
ously unavailable in everyday life. These smart devices are equipped

with a number of sensors (accelerometer, gyroscope, photoplethysmo-
graph/camera, ECG module and a barometer, among others), allowing
measurements both at rest and during activity. Gadgetry which extract
these biological signals are widely used by professional athletes, chronic
patients, and the general healthy population [1-5]. One of the most
common functions characteristic of these devices is heart rate moni-
toring. From the appropriate quality signals, even the computation of

Abbreviations: AL, acceptance limit; ApEn, approximate entropy; BAR, Bland-Altman ratio; BP, blood pressure; CV%, coefficient of variation; ECG, electrocar-
diography/electrocardiogram; FFT, fast Fourier transformation; GSM, Global System for Mobile Communications; HF, high frequency power; HRV, heart rate
variability; IIR, infinite impulse response (filter); LoA, limits of agreement; LF, low frequency power; MeanNN, mean of the normal-to-normal intervals; n.u.,
normalized unit; PAT, pulse arrival time; PEP, pre-ejection period; pNN50, percentage of the number of successive RRIs with greater difference than 50ms; PPG,
photoplethysmography/photoplethysmogram; PPI, PP-interval on the photoplethysmogram; PRV, pulse rate variability; PTT, pulse transit time; RAE, relative ac-
curacy error; RMSSD, root mean square of successive RR-differences; RP%, relative precision; RRI, RR-interval on the ECG; SD, standard deviation; SD1, SD2,
standard deviation along the short or long axis of Poincaré-polt; SDNN, standard deviation of normal-to-normal intervals; SampEn, sample entropy.
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the heart rate variability (HRV) is reliable, which is a non-invasive
means to examine the autonomic nervous system [6].

HRV is the temporal fluctuation regarding the successive R-R in-
tervals (RRI) and is dependent upon the actual balance of the
sympathetic-parasympathetic actions and several autocrine, paracrine,
and humoral effects on the sinus node [6]. In addition to the baroreflex
and thermoregulatory mechanisms, the most obvious periodic changes
in the R-R intervals are related to breathing, known as respiratory sinus
arrhythmia, which is driven by the modulation of the vagal tone [7].

In the last decades, several studies have focused on HRV analysis and
demonstrated its prognostic significance. In 1987, Kleiger et al. and
further subsequent studies, discovered a strong positive association be-
tween decreased HRV and postinfarction mortality [8-10]. A reduction
in beat-to-beat variability can be detected prior to the onset of ventric-
ular tachyarrhythmia [10,11] and HRV was also found to be an
important predictive factor of sudden cardiac death [11]. The decrease
in HRV becomes measurable preceding the clinical symptoms of neu-
ropathy [10].

HRV parameters are typically calculated from the ECG signal as a
“gold standard”. There are electrodes and patient cables, or chest belts,
in order to “close the circuit”, which is uncomfortable for the user. While
avoiding these, the optical pulse rate detection and analysis have
recently come into the focus, since optical devices are small, simple,
convenient to use and there is no need for a closed electrical circuit
[1-4].

Photoplethysmography (PPG) is a non-invasive optical technique
used to detect the delicate heart-beat-related variations of microvascular
blood volume in the subcutaneous or deeper tissues. PPG technology
requires two main optoelectronic units: a light source and a photodiode.
Depending on the emitter and detector configuration, reflective and
transmissive PPG devices are discerned (Fig. 1 A-B). The red or near-
infrared light is more appropriate for the investigation of deeper tis-
sues. The green light is suitable for investigating subcutaneous blood
volume changes. It also has higher absorption for both oxy- and deox-
yhaemoglobin, consequently, the signal-to-noise ratio is superior when
compared to red or infrared light, therefore manufacturers usually
prefer the green light in commercially available wearable devices [12].
The clinical application of the PPG is extensive in addition to deter-
mining pulse-to-pulse intervals (PPI): for example, the common pul-
soximetry, measuring vascular compliance and detecting peripheral

Light source

Photodetector

T2
Z N

Photodetector

Light source
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arterial disease. Additionally, there are digital blood pressure measuring
systems which can estimate the actual blood pressure by means of the
PPG-derived Pulse Transit Time (PTT) or Pulse Arrival Time (PAT)
[12-16].

In the last two decades, these PPG-derived parameters (e.g., PAT,
PTT) have become the focus of interest for scientists, developers and
manufacturers [17]. PTT is the time duration while the pulse wave ar-
rives at the periphery (e.g., earlobe, finger, toe, etc.) from the aortic
valve or between a proximal and another distal point of the arterial
system. PAT is the sum of the ventricular electromechanical coupling
(pre-ejection period, PEP) and PTT [18-21]. PAT can be calculated from
the simultaneously recorded ECG and PPG signals (Fig. 1 C).

Since the increasing popularity among various PPG-based sensors,
several studies can be found in published literature in comparing the
PPG signal based HRV parameters (or rather pulse rate variability, PRV
parameters) to the standard ECG based equivalent parameters. Rong
Chao Peng and co-workers [22] compared the time domain and fre-
quency domain parameters including the Poincaré-plot parameters
(SD1, SD2) from ECG and PPG signals. They found an insufficient
agreement according to the BAR at each of the time domain parameters,
with exception regarding the MeanNN, which resulted in an excellent
agreement. Their results can be explained due to the non-uniform
sampling frequency (20-30 frames per second by the camera) depend-
ing on the processor load, which can result in a considerably high and
erratic 50-33 ms sampling noise, respectively. Chen et al. [23]
compared the local minima versus the positive peak points of the PPG
signal for PRV calculation. They concluded the peak is more sensitive to
motion artefacts and the jitter in the PPG signal, which can result in
significant errors regarding the PRV computation. Peralta and co-
workers [24] compared five different fiducial points on the PPG signal
(foot, apex, middle-amplitude, apex of the first derivative PPG signal
and intersection point) for PRV calculation versus ECG-derived HRV
parameters. The PPG middle-amplitude resulted in the lowest relative
error. This result was supported by a recent study (Pelaez-Coca et al.
[25]), which compared the defined fiducial points (apex, up-slope point,
medium, interpolate medium and line-medium) for PRV analysis
depending on the sampling frequency. Based on their results, they
recommend the use of the medium interpolate point or the line-medium
point for PRV analysis, especially at lower sampling rates.

Béres et al. examined the minimal necessary sampling frequency for

i PAT

ECG

R1/2

AN
a

P1/2

J

Fig. 1. A schematic illustration of the (A) transmissive and (B) reflective operating mode on finger-type PPG sensors. (C) The difference between PAT and PTT. PAT is
the time duration between the ECG ventricular complex reference point and the peripheral PPG reference point, while the PTT can be calculated from the timing of
reference points of the PPG signal at a proximal and a distal body part (here earlobe and finger). PTT is excessively enlarged in order to improve visibility.
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PRV analysis in silico [4] and in healthy volunteers [26]. They defined a
minimal sampling frequency following decimation (D) and subsequent
interpolation (I) of the signals. Based on their results, the MeanNN was
most resistant to the high sampling interval (i.e., low sampling fre-
quency), as high as 303 ms can be sufficient and it can be increased up to
400 ms with interpolation of the decimated signal. The RMSSD required
a lower sampling interval (D: 5 ms, I: 100 ms) to preserve its accuracy,
especially in the case of reduced-variability samples (D: 2 ms, I: 100 ms)
[4]. In a healthy population, at least 20 ms sampling interval without
interpolation was suggested at the SDNN and the RMSSD. With inter-
polation, these sampling intervals can be increased up to 100 ms and 50
ms, respectively [26]. Mejia-Mejia et al. [27] found the valley point and
128 Hz sampling resulting in acceptable PRV time domain estimation.

In an early study, Hejjel et al. [28] investigated the ideal sampling
interval for HRV analysis from the ECG, and their results support, as
previously described, that the MeanNN is the least sensitive for the
sampling error and they recommend 1 ms sampling interval without
interpolation, especially at reduced variability samples. Considering the
single fiducial point-based interval detection method, this experience
can also be converted to the PPG signal: independently of their spectral
composition, the temporal uncertainty due to the sampling error is the
same.

Banhalmi et al. [29] studied the correspondence of the PPG- and
ECG-derived HRV parameters using a smart phone camera (iPhone 6)
with 240 Hz sampling frequency for acquiring PPG signals and a clinical
ECG instrument (Cardiax PC-ECG) with 500 Hz sampling frequency. For
the PRV calculation, they detected the peaks of the first derivative of the
PPG signal. They found good agreement in the most indices, yet just a
moderate agreement regarding the RMSSD, and an insufficient agree-
ment for pNN50 (percentage of the number of successive RRIs which
possesses a greater difference than 50 ms), HF (high-frequency power)
and HF/LF (HF/low frequency power) parameters. The authors
explained the HF frequency domain and beat-to-beat time-domain pa-
rameters (RMSSD, pNN50) are often inaccurate from the PPG signal,
since the frequency range of the spontaneous breathing belongs to the
high-frequency range (0.14-0.4 Hz), which can disturb the accuracy of
beat-to-beat parameters. We believe the overestimation of PRV against
HRYV can be due to technical as well over physiological reasons: it can be
related to the sampling error besides the breathing frequency, as
explained by Schafer et al [30]. The PPG signal is often sampled at a
significantly lower rate than the ECG justified by the bandwidth of the
signal, however, in both cases a single fiducial point per heart cycle is
localized, the jitter of which is the function of the temporal resolution
among other factors [20]. This error is proportional to the decimation
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and is present even in the 0.11 Hz pure sinusoid computer-generated
PPG signal [4]. The decreasing temporal resolution results in
increased overestimation of the PRV parameters, and also in human
PPGs [26,31]. However, the physiological cause related to the respira-
tory sinus arrhythmia can be significant due to the vagal actions and the
oscillation of RRI.

Following a thorough prior review of the published literature, it can
be concluded there is no equivocal consensus on the interchangeability
of PRV and HRV measures, or on the standard fiducial point of the PPG
signal, in particular, for PAT calculation. In Fig. 2, it is clearly visible the
average PAT values are strongly dependent upon the chosen reference
point and they also depict a beat-to-beat oscillation [20]. Most of the
investigations focus on technical aspects (such as bandwidth, temporal
resolution, interpolation and detection algorithms) or the different
measurement conditions (body position, activity or sensor position)
without revealing a common mathematical root as a viable explanation.

The aims in present research are the comparison of the spread of
beat-to-beat PAT values based on different PPG reference points; and
associated to this, comparing the time domain, frequency domain as
well as non-linear HRV and PRV parameters among healthy volunteers
at rest with different breathing patterns. An additional goal is to identify
a possible formalistic explanation for differences between RRI and PPI
values, which may be paramount in minimizing these differences or in
elucidating the physiological background. We use different breathing
patterns since this may influence cardiopulmonary coupling as illus-
trated in [29] and in our previous paper [32] regarding HRV analysis.

2. Material and methods
2.1. The characteristics of the subjects and the study protocol

The present study was accepted by the Regional Research Ethics
Committee (approval number: 7533-PTE-2018) and was conducted in
accordance with the Declaration of Helsinki and its subsequent
amendments. A total of 81 healthy volunteers were enrolled in our
study, which included 31 volunteers’ control records from our former
study (approval number: 7535-PTE-2019) using similar protocols. All
participants received detailed information and signed a statement of
consent. Each volunteer was a physically active individual, aged 21-34
years. None of the volunteers were on prescription medication during
measurements. The data were finally analyzed from 35 volunteer re-
cordings, of which 21 measurements contained the spontaneous
breathing section (Table 1, Fig. 3).

Data acquisition was performed in a quiet room, at the Heart
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Fig. 2. (A) Time series of PATs calculated from different reference points: local minimum (TOy,), extrapolated point (TOgp), 1/3 height (T ,3), 1/2 height (T;,2), 2/3
height (T5/3) of the ascending slope, local maximum (T3,3) and the breathing signal. (B) Time series of the time delay of 1/3 height to 2/3 height (T;,3T5/3) points.
The breathing-related regular oscillation of the values is evident. Graphs illustrate the pulse arrival time values in ms of volunteer MF19970715 at 1:1 breathing ratio.
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Table 1
Baseline characteristics of the selected volunteers. Data are
expressed as mean (+standard deviation) or in absolute numbers.

n 35

Age (years) 25.4 (+£2.9)

Gender (#/#) 21 female / 14 male
Body height (cm) 174.4 (£9.5)

Body weight (kg) 67.2 (£13.2)

Institute, University of Pécs, and at the Zsigmondy Vilmos Spa Hospital
of Harkany. Volunteers were asked not to consume caffeine-containing
drinks, alcohol and not to smoke or eat at least two hours prior to the
study. Previous research revealed an acute effect of GSM (Global System
for Mobile Communications) handset emission on the autonomic ner-
vous system [32], therefore, the use of cell phones was not allowed
within this time interval.

All participants spent the orthostatic adaptation period in a supine
position with 30° raised head, while they were equipped with the chest
belt, ECG electrodes and PPG sensor. All were educated about the details
of the study and the metronome-controlled breathing. Talking and
movements were also prohibited during the measurements, since these
actions can influence the HRV parameters and result in deterioration of
the signals [33].

2.2. Data acquisition and pre-processing

300 s long records were acquired from each volunteer including the
following breathing patterns: spontaneous breathing, inspiration paced
(1:0), inspiration-expiration triggered at 1:1 temporal ratio as well as at
1:2 ratio controlled by two different frequencies courtesy of a digital
“metronome”. The cycle length of the breathing was 4500 ms at each
metronome-controlled breathing pattern. The order of the two last
breathing patterns was randomly chosen by a coin toss for each partic-
ipant. Spontaneous breathing pattern was included at sixteen in-
dividuals from the 2019 study and at five volunteers from the novel
study.

Data were acquired using the BioSign HRV-Scanner plus Study
version 3.05 (BioSign GmbH, Ottenhofen, Germany). ECG, PPG and
respiratory signals were recorded simultaneously at 1 ms (ECG), 2 ms
(PPG), and 20 ms (breathing signal) temporal resolution, respectively,
and stored in 16-bit raw files. The self-adhesive standard Ag/AgCl ECG

31 volunteers from
the previous database
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electrodes were attached on the two sides of the upper chest (~Eint-
hoven I.) and the right lower chest (right leg drive), the infrared trans-
missive PPG-sensor clip was attached to the right earlobe, and the
respiratory sensor belt was positioned around the lower chest. Separate
files were saved with different sampling intervals from the same
simultaneous measurement and were off-line analysed using
HRVScan_Merge v3.2 software developed by the last author, L. Hejjel.
This software was successfully used in a previous study [26]. Briefly, the
software developed in Embarcadero Delphi 10.1 Berlin (Embarcadero
Technologies, Inc., Austin, TX) with the package SDL Component Suite
(Software Development Lohninger, Pressbaum, Austria), cubic spline
interpolated the PPG and the breathing signals to 1 ms resolution [34]
and merged all signals into a single phase-correct file for further pro-
cessing and analysis. In order to suppress the high-frequency noise and
interferences, besides the baseline wandering, a 21 ms wide, single-pass
moving average filter with a rectangular window; and a symmetric
1000 ms trend removal based on the subtraction of the moving average
of the preceding and subsequent 500 points (time domain “high-pass
filter”) were applied, respectively, with the aim of improving the accu-
racy and precision of detection.

The signal quality, breathing rate and -ratio, and all reference points
were visually examined. Only those records were accepted for further
analysis in which the number of rejected beats (extrasystole or artefact)
was two or less.

2.3. PAT analysis

Automatic PAT detection and analysis were performed by HRV-
Scan_Merge v3.2. The 1/2 height on the ascending slope (R-wave) was
selected as the ECG reference point for starting PAT interval measure-
ment. On the far end regarding the PPG signal, the following reference
points were defined in each cardiac cycle: the local maxima (positive
peak), the local minima (valley), the 1/3-1/2-2/3 amplitude points
between the first two points on the ascending slope, and the in-
tersections of the linear regression line thru the 2/3-1/2-1/3 points and
the level of the local minima. The local maxima and preceding minima
(positive and negative peaks) were identified by a simple sliding window
comparing (< or >) the amplitude of the points at + 1, 2, 4, 20 and 50
ms distance to the midpoint of the window. In the event of a hit, another
such window comes from the opposite direction of either local
maximum or minimum and the middle of the two points is defined as the
peak or valley, respectively. This process allows to find the symmetrical

50 volunteers from
the new database

l Selection l

16 volunteers

- each with spontaneous
breathing

- 5 with spontaneous breathing
- 14 without spontaneous breathing

19 volunteers

l

l

35 volunteers

- 21 with spontaneous breathing pattern
- 14 without spontaneous breathing pattern

Fig. 3. The flow of inclusion and rejection in the study.
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midpoint of a horizontal top/valley region instead of the first maximum
or minimum point. The 1/3, 1/2 and 2/3 points are indicated by coming
down from the peak and where the ordinate falls below the given frac-
tion of the actual amplitude and is the abscissa at 1 ms temporal reso-
lution. PAT was also calculated with the peak of the first derivative (Eq.
(1)) and the peak of the (first) smooth derivative (Eq. (2)) of the PPG
signal (Fig. 4).
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average PATs at different PPG reference points.

RP% = SD/mean x 100% 3)

2.4. PRV versus HRV analysis

In consideration of HRV and PRV calculation, we used the fiducial
points at the local .-amplitude levels on the ascending slope, both at the
ECG and PPG signals. The mean RRI (MeanNN), the standard deviation
of RRIs (SDNN), the coefficient of variation (CV%=SDNN/Mean-
NN*100 %), and the root mean square of successive RR-differences

a,s)

(2)

() 1536h

where ay is the xy, amplitude value relative to the actual point (n) of
the PPG time series and the h represents the sampling interval of the
signal. Mathematical details of the calculations of the smooth derivative
can be found in reference [35].

The intra-beat time intervals between the corresponding T; /3 and T2,
3 points were also computed, representing the steepness of the ascending
slope of the PPG signal since derivative values are not inter-individually
comparable due to the lack of calibration of the PPG signal (Fig. 4).

Relative precision (RP%, Eq. (3)) was calculated as the percentage of
the SD and the mean of the given PAT values to compensate the different

A ECG signal

R1/2

(RMSSD) were calculated from the ECG- and PPG signals as standard
time domain parameters using HRVScan_Merge v 3.2. The MeanNN is
the most resistant to noises with zero mean, whereas the beat-to-beat
variability RMSSD is the most sensitive to noises and to the inaccuracy
of fiducial point detection. The sensitivity of the two remaining vari-
ability parameters falls between.

The ECG- and PPG-derived low frequency power (LF) in ms and in
normalized units (n.u.), high frequency power (HF, ms? and n.u.), their
quotient (LF/HF ratio) by Fast Fourier Transformation, (FFT through
window width: 300 sec, overlap: 50 %), and nonlinear parameters:
approximate entropy (ApEn) and sample entropy (SampEn) were

B PPG signal

C PPG first derivative

Tsmdiff
D PPG smooth derivative

Fig. 4. (A) Reference point of the ECG at the 1/2 R-amplitude level on the ascending slope. (B) Reference points of the PPG: local minimum (TOy,), extrapolated
point (TOgp), 1/3 height (Ty,3), 1/2 height (T;,»), 2/3 height (T5/3) of the ascending slope, time interval between T; /3 and To/3 (T1,3T5/3), and the local maximum
(T3/3). (C, D) The peak of the derivative (Tgif) and the smooth derivative (Tsmairf) of the PPG signal (at this magnification, the latter two signals are seem-

ingly identical).
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computed by using Kubios HRV Standard 3.5.0 [36]. ApEn and SampEn
measure the predictability and regularity of the signal. The default
embedding dimension m = 2beats and the tolerance valuer =2 x SD are
used at the calculation of the ApEn and SampEn [36]. The ECG- and PPG
derived HRV values were compared by the absolute value of their
relative accuracy error (RAE, Eq. (4)) and the Bland-Altman analysis.

RAE = abs <X7P’*V — Xy 100%) @
XHRV

where Xpry corresponds to the actual parameter from the PPG and
Xyry corresponds to the actual parameter from the ECG. The agreement
was expressed by the Bland-Altman Ratio (BAR), according to the
following equations (Eq 5-9). If the BAR is below 10 %, the agreement is
excellent; if it is above 10 %, the agreement is moderate (10 %<BAR <
20 %) or insufficient (BAR > 20 %) [29].

n

L 1
Bias = . Z (yi —x:) 5)

i=1

I ¢ .2
SD = \/n — I;Qi — x; — Bias) 6)

LoA = Bias +1.96SD @
I &yi+x
AL =% ;T ®)
1.96SD
BAR — 965 ©

1/ny L, (i +x)/2

The x and y values represent the examined parameters derived from
the ECG and PPG, respectively, in which n is the number of the mea-
surement. Bias represents the mean difference from zero related to the
reference values (x) and SD is the standard deviation, the limits of
agreement (LoA) is the interval within of which, 95 % of the measure-
ments are located. AL represents the acceptance limit [37]. The 1.96 in
the equations relates to the 95 % confidence interval of normal distri-
bution, which was proved by Kolmogorov-Smirnov test at each param-
eter. OriginPro 2021 (OriginLab Corp., Northampton, MA) software was
used for BAR calculation and for FFT.

3. Results

All recordings showed a normal sinus rhythm, and the respiration
deftly followed the metronome. Not a single record was rejected due to
poor signal quality, i.e., detached electrode, noise or interferences. After
careful visual inspection of the records, 35 individuals with near-perfect
detections were left for further analysis, 21 of whom also had an addi-
tional spontaneous breathing section (Fig. 3).

3.1. Comparing the mean and the spreading of PAT values from different
PPG reference points

The mean PAT values calculated from different reference points are
in Table 2. The RP% of PAT was the smallest at the 1/2 PPG-amplitude

Table 2
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heights and was also similar at the 1/3- and 2/3-heights whereas PAT at
the local minimum showed the largest RP% (Tables 3-4).

On closer inspection of the graphs regarding PAT, a periodic fluc-
tuation (e.g., see Fig. 2A) can be identified in the background of RP%
values. According to our assumptions, spectral analysis showed a peak at
0.22 Hz, corresponding to the 4500 ms metronome breathing. After
using cross-correlation of the spectra of PATs and RRIs (from the ECG),
we found a strong association between PAT and respiratory sinus
arrhythmia (Fig. 5), the Spearman rank correlation was r = 0.73 (p <
0.001). A possible physiological explanation of the phenomenon can be
found in the Discussion.

3.2. PRV versus HRV analysis

3.2.1. Time domain parameters

The breathing pattern group average RAE was below 5 % at each
time domain parameters, except at the RMSSD in 1:2 breathing
(Table 5). Based on BAR assessment, the strongest agreement between
HRV and PRV analysis was found at the MeanNN (Fig. 6), the agreement
was excellent also at the SDNN and CV%. In the case of the RMSSD, BAR
showed a good agreement at spontaneous, 1:2, and 1:1 breathing pat-
terns, yet just a moderate agreement at single-paced breathing (Table 6).

3.2.2. Frequency domain and nonlinear parameters

The RAE was below 5 % for all breathing patterns in the case of LF
(msz), HF (n.u.), and the nonlinear parameters (APEn, SampEn). RAE%
regarding the LF (n.u.) was acceptable in 3 of 4 breathing ratios; it was
just slightly above 5 % at 1:2 breathing. The high frequency power (ms?)
shows the highest RAE (Table 7). The RAE% of LF/HF ratio was below 5
% just in spontaneous respiration. Tables 8 and 9 contain the results of
Bland-Altmann analysis. Based on BAR, an excellent agreement was
found between the ECG- and PPG-derived HF (n.u.) and ApEn at each
breathing patterns, and the match was also excellent at LF (n.u) except
just at 1:1 breathing, where it was moderate. In the case of SampEn, BA
found excellent agreement except at 1:2 breathing, where a moderate
agreement was proved. The agreement was moderate mostly by HF
(ms®) and LF/HF ratio, and insufficient (20 % <) by HF (ms?) at 1:2, and
by LE/HF ratio at 1:2 and 1:1 respiration ratio.

4. Discussion

The present study had two primary objectives: contrasting the HRV
(PRV) parameters from the PPG and from the gold standard ECG signal;
and comparing the RP% of the PAT values from eight different fiducial
points of the PPG signal. The difference of PRV versus HRV parameters is
due to the beat-to-beat oscillation of PAT or else: the PPI equals the
actual RRI plus the corresponding PAT value minus the preceding PAT
value (Fig. 7 A). Thus, the difference of PRV and HRV parameters can be
mathematically traced back to the physiological and artificial beat-to-
beat fluctuation of PAT, including technical factors such as signal dis-
tortions due to unidentical filters, dissimilar temporal resolution or
different detection algorithms for PPG and ECG channels. Differences in
consecutive PATs fluctuate with the same frequency as respiration
(Fig. 7 B).

The group-average PAT values (ms) related to different reference points of the PPG signal: local minimum (TOy,), extrapolated point (TOgp), 1/3 height (T;3), 1/2
height (T;,2), 2/3 height (T5/3) of the ascending slope, local maximum (Ts,3), the peak of first derivative (T4iff) and smooth derivative (Tsmaife) of the PPG signal, at
different breathing patterns: spontaneous breathing (n = 21), single-paced (1:0) breathing (n = 35), dual-paced for 1:2 (n = 35) and 1:1 (n = 35) inspiration/expiration

ratio.
Breathing pattern TOpm (ms) TOgp (ms) T1/3 (ms) T1/2 (ms) Tz/3 (ms) Ta/3 (ms) Taier (ms) Tsmair (ms)
Spontaneous 131.94 154.59 186.84 201.86 219.20 324.84 198.40 195.44
1:0 132.16 158.67 188.91 203.30 219.38 322.36 200.82 198.29
1:2 134.30 161.30 192.98 207.75 224.78 332.47 203.89 201.28
1:1 133.38 161.59 193.98 209.11 226.49 337.26 205.54 202.92




B.E. Ajtay et al. Biomedical Signal Processing and Control 79 (2023) 104033

Table 3

Relative precision (RP%) of the PAT values, calculated by the different reference points, depending on breathing patterns. The n is the number of volunteers in the
particular groups, local minimum (TOpy,), extrapolated point (TOgp), 1/3 height (T;,3), 1/2 height (T, /2), 2/3 height (T5,3) of the ascending slope, local maximum (T3,
3), peak of derivate (Tqir) and smooth derivative (Tsmaifr) of the PPG signals, at spontaneous, single-paced (1:0) breathing, dual-paced for 1:2, and 1:1 inspiration
interval/expiration interval ratio breathing.

Breathing pattern n TOLm (%) TOgp (%) T3 (%) T1/2 (%) Ta/3 (%) Ts/3 (%) Taisr (%) Tsmaisr (%) Average (%)
Spontaneous 21 4.95 3.65 2.50 2.59 2.83 5.33 3.69 3.86 3.68
1:0 35 6.85 3.60 2.63 2.54 2.58 5.07 3.27 3.40 3.74
1:2 35 7.98 3.87 2.56 2.41 2.46 4.70 3.22 3.31 3.81
1:1 35 8.77 3.96 2.56 2.41 2.50 5.07 3.15 3.26 3.96
Average 7.14 3.77 2.56 2.49 2.59 5.05 3.33 3.46 3.80
Table 4 Table 5
The time interval (T, /3T2/3) between the 1/3 and the 2/3 height of the ascending The average relative accuracy error (RAE, %) of the time domain parameters
slope of the PPG signal at different breathing patterns and its relative precision during different breathing patterns. The values of RAE < 5 % are in bold italics.
.(RPO./O): .spon'taneous,. sin.gle—;?aced (}:0), dual-paced breathing for 1:2, and 1:1 Breathing RAE-MeanNN RAE-SDNN RAE-CV% RAE-RMSSD
inspiration time/expiration time ratio. pattern (%) (%) (%) (%)
Breathing pattern T1/3T2/3 (ms) RP% (%) Spontaneous <0.001 1.93 1.93 4.28
Spontaneous 32.36 9.71 1:0 <0.001 2.80 2.79 4.23
1:0 30.47 7.51 1:2 <0.001 3.45 3.46 5.32
1:2 31.80 788 1:1 <0.001 2.84 2.84 4.41
1:1 32.51 8.42
Average 31.79 8.38
A B
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Fig. 5. (A) Fast Fourier-transformation (FFT) of the beat-to-beat PATs calculated from the extrapolated point (TOgp) at 1:1 breathing; (B) FFT of the beat-to-beat PATs
from the local maxima (T3,3); (C) FFT of the mean RRI from the ECG. (D) The cross-correlation of the spectra of PATs (from TOgp) and RRIs from ECG proves the
strong association of PAT to respiratory sinus arrhythmia. The dotted line indicates the position of the ordinate. Data from volunteer BB_19990219 with
1:1 breathing.
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Fig. 6. Comparing the ECG and PPG derived MeanNN of 21 individuals by Bland-Altman plot at different breathing patterns: spontaneous (A), single-paced 1:0 (B),
1:2 breathing ratio (C), and 1:1 breathing ratio (D). Dashed lines — LoA; dotted line — zero; solid line — the mean difference (Bias).

Table 6

The number of subjects (n), and the mean of the time domain values from the ECG and the PPG signals (MeanNN, SDNN, CV, RMSSD) and their Bland-Altman Ratio
(BAR, %), at different breathing patterns: spontaneous, single-paced (1:0), 1:2 and 1:1 breathing ratio. If BAR < 10 %, the agreement is excellent (in bold italics).

Breathing n ECG- PPG- BAR ECG- PPG- BAR ECG- PPG- BAR ECG- PPG- BAR
pattern MeanNN MeanNN (%) SDNN SDNN (%) CV (%) CV (%) RMSSD RMSSD (%)
(ms) (ms) (ms) (ms) (%) (ms) (ms)
Spontaneous 21 797.75 797.76 0.01 51.48 52.42 2.73 6.44 6.56 2.67 37.32 38.74 5.23
1:0 35  836.21 836.22 0.02 51.63 52.95 7.14 6.24 6.4 6.33 46.4 48 10.48
1:2 35  869.11 869.1 0.02 52.24 53.81 5.56 6.03 6.21 5.2 48.47 50.56 9.03
1:1 35  880.54 880.54 0.01 54.43 55.94 4.96 6.19 6.36 4.9 53.49 55.48 7.53
Table 7

The average relative accuracy error (RAE, %) of the frequency domain and nonlinear parameters during different breathing patterns. The LF (low frequency power) and
HF (high frequency power) expressed in ms? and in n.u. were compared by RAE in % units. ApEn — approximate entropy, SampEn — sample entropy. RAE values below

5% are in bold italics.

Breathing pattern RAE-LF (ms?) (%) RAE-LF (n.u.) (%)

RAE-HF (ms?) (%)

RAE-HF (n.u.) (%) RAE-LF/HF (%) RAE-ApEn (%) RAE-SampEn (%)

Spontaneous 3.16 2.10 5.54 1.72 3.27 2.12 3.32
1:0 4.02 4.97 9.73 2.71 6.71 2.19 3.23
1:2 4.06 5.54 11.59 2.37 7.47 2.33 3.98
1:1 3.97 4.85 9.90 1.99 6.12 2.37 3.73
Average 3.80 4.36 9.19 2.20 5.89 2.25 3.56

Due to many advantages described in the introduction, today PRV
analysis is the focus of research interest. In the present study, we found
excellent agreement at the mean heart rate/pulse rate calculation due to
the inborn averaging of noises with zero mean. Standard time domain
parameters similarly presented a good agreement in most cases. In
addition to the selection of the most stable PPI T; /» reference point, the

firm low-pass filtering by a moving average filter also contributed to this
via reducing the jitter by high-frequency noises.

Nonetheless, there is no unequivocal consensus regarding the
equivalence with the PPG versus ECG-based PRV/HRV analysis. Based
on our results, selecting the !4 amplitude point for PPI calculation and
using appropriate sampling frequency, the PPG-derived HRV (PRV)
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Table 8
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The number of subjects (n), and the mean values of the frequency domain parameters from the ECG and the PPG signals, and their Bland-Altman Ratio (BAR, %), at
different breathing patterns: spontaneous, single-paced (1:0), 1:2 and 1:1 breathing ratio. If BAR < 10 %, the agreement is excellent (in bold italics). The LF (low

frequency power) and HF (high frequency power) are expressed both in ms? and in n.u. (normalized unit).

Breath. n  ECG-LF PPG- LF BAR ECG-LF PPG-LF BAR ECG- HF PPG- HF BAR ECG-HF PPG-HF BAR
pattern (ms?) (ms?) (%) (n.u.) (n.u.) (%) (ms?) (ms?) (%) (n.u.) (n.u.) (%)
Spont. 21 1124.6 1161.43 10.13 54.74 53.83 4.34 834.41 883.82 13.27 46.93 47.63 3.02
1:00 35  424.66 443.05 9.48 26.94 25.61 9.65 1579.85 1704.98 16.57 73.28 74.97 5.11
1:2 35  449.92 467.39 11.11 27.29 25.94 9.74 1499.47 1644.20 20.51 72.98 74.35 3.48
1:1 35  444.06 462.49 10.81 23.33 22.26 11.16 2023.27 2177.67 16.96 76.63 77.78 3.46
Average 610.82 633.59 10.38 33.08 31.91 8.72 1484.25 1602.67 16.83 67.46 68.68 3.77

Table 9

The number of subjects (n), and the mean values of the LF/HF ratio (LF- low frequency power; HF-high frequency power) and nonlinear parameters from the ECG and
the PPG signals and their Bland-Altman Ratio (BAR, %), at different breathing patterns: spontaneous, single-paced (1:0), 1:2 and 1:1 breathing ratio. If BAR < 10 %, the

agreement is excellent (in bold italics). ApEn — approximate entropy, SampEn — sample entropy.

Breathing pattern n ECG-LF/HF ratio PPG-LF/HF ratio BAR (%) ECG-ApEn PPG-ApEn BAR (%) ECG-SampEn PPG-SampEn BAR (%)
Spontaneous 21 2.63 2.56 9.30 1.08 1.08 5.31 1.57 1.57 8.13
1:0 35 0.38 0.36 15.46 1.04 1.03 5.69 1.49 1.46 7.56
1:2 35 0.45 0.42 22.61 1.07 1.07 5.94 1.59 1.57 10.09
1:1 35 0.36 0.33 24.51 1.01 1.00 6.01 1.47 1.46 9.00
Average 0.96 0.92 17.97 1.05 1.05 5.54 1.53 1.52 8.89
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Fig. 7. (A) The reference points of the ECG (R'%,) and the PPG signal (P'4,) for PAT,, calculation, in which n is the serial number of the heart cycle. RRI, represents
the R-R intervals while the PPI, represents the PP-intervals. PPI, can be calculated as RRI, - PAT,; + PAT,. (B) The Fast Fourier-Transformation of the sequential
PAT differences (FFT of PAT,-PAT,.;). Please note the first harmonic at 0.44 Hz in addition to the fundamental breathing frequency due to the asymmetric

inspiration-expiration interval.

calculation is comparable to the gold standard ECG among healthy in-
dividuals at resting conditions; however, the beat-to-beat parameter
RMSSD is slightly inferior in accuracy. According to the BAR, the
MeanNN, SDNN, CV and RMSSD at spontaneous, 1:2 and 1:1 breathing
ratio showed excellent agreement. The BAR of the RMSSD was slightly
above 10 % (10.48 %, moderate) exclusively at single-paced breathing.
Increased RMSSD on paced breathing indicates the enhanced vagal
modulation (Table 6) in accordance with Chen et al. [38]. The agree-
ment was acceptable in most cases of frequency domain values, except
HF (ms?) in 1:2 breathing and LF/HF ratio in each respiration patterns.
In contrast to time domain parameters, the frequency domain parame-
ters can be extracted less accurately from the PPG signal according to the
BARs (Table 8 and 9). Agreement was better in LF and HF normalized
units (n.u.). Deterioration of agreement can be observed at the paced
breathing patterns. Among nonlinear parameters, ApEn showed excel-
lent agreement, whereas SampEn was slightly inferior.

Low-pass filtering the PPG signal can improve the signal-to-noise
ratio, thus, reduce the jitter of the fiducial point; on the other hand, it

can also introduce a distortion in PPG morphology, which can affect the
localization of the fiducial point. Mejia-Mejia et al. recommended a zero
phase low pass IIR (infinite impulse response) digital filter and a lower
cut-off frequency for improved PRV calculation [39]. The zero phase
implementation is important to assure symmetrical distortions on rising
and falling edges and to avoid signal delay; however, this cannot be
realized during real time analysis. One should consider the entire signal
chain from the sensor to the heart cycle detection in order to achieve
true PAT values, considering the different group delays at different filter
characteristic, order and corner frequency including the signal slope
[40]. The other strength of the citation [39] is the identical filtering of
the ECG and PPG signal with the test filters, minimizing unequal signal
delay of the two channels; however, the preceding filters were different
to the ECG and PPG signal, and also the spectral composition is different,
resulting in some (probably negligible) relative phase distortion. In the
present study, the same moving average filtering was applied on the ECG
and PPG signals, which is an ideal time domain filter with linear phase,
causing minimal and symmetrical distortion. It is optimal in reducing
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random noise yet still provides a sharp step response preserving signal
morphology. With appropriate width, its first notch can be adjusted to
nearly 50 Hz, so it also can act as a satisfactory AC interference filter
[41]. The design of the moving average filter is significantly easier and
its behaviour is more predictable when compared to IIR filters. Addi-
tionally, it requires less computational precision without compromising
stability. The same can be stated regarding the applied trend removal
filter.

Chen et al. [38] investigated the role of the actual sympathovagal
balance in the difference between the PRV and HRV parameters. The
calculated parameters were compared at spontaneous, paced breathing
at 0.25 Hz, and at breath hold. They explained that the shift in sym-
pathovagal balance affects blood pressure (BP), and this change can be
measured through the PTT and PAT. Thus, the differences between the
PRV and the HRV can be due to the physiological variability of the PAT
and PTT. On the other hand, the adaptation to a new respiratory state
during the paced respiration can affect the autonomic nervous system,
which was more pronounced in the short-range (3 min) recordings. This
latter characteristic can explain the jump following the spontaneous
respiration stage with monotonously increasing RMSSD regarding
metronome breathing in our results (Table 6).

In the present study, we investigated the beat-to-beat fluctuations of
PAT calculated from different fiducial points, and the steepness of the
ascending slope of the PPG signal, shown in Fig. 7. Our results confirmed
that the calculated PATs depicted the lowest RP% at 1/2 height of the
ascending slope (Table 3). This point is the most resistant to external
influences: environmental noise, motion artefacts and/or cold extrem-
ities. The location of T /» is on the steepest part of the ascending slope,
thus the alterations in the shape or a jitter along the amplitude results in
a minimal difference in timing. PAT values show an oscillation which is
the most pronounced at the base point of the PPG signal and gradually
decreases on the ascending slope; however, it increases again at the
peak. The oscillation of TOry and TOgp values appears fairly regular with
the suspicion of respiratory coupling, which can be proved by FFT and
correlation (Fig. 5). The smallest fluctuation at the T; /5 point entitles it

R1/2, %

'PAT,,,

Fig. 8. Illustration of the inverse changes in the PAT and the steepness of the
ascending slope of the PPG signal assuring a relatively fixed region at the T1/2
point (“hinge”). The excessive skew provides better visibility.
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to the relatively most fixed point (“hinge”) of the front of the PPG signal,
around which the ascending slope “swings” in synchrony with the
respiration. This can be explained by the inversely proportional changes
regarding the TOpy point and the Ty ,3T9/3 interval; in other words, the
respiratory oscillation of TOyy, is partially compensated by the inversely
proportional steepness of the ascending slope as illustrated in Fig. 8
(longer PAT - shorter T;,3T3/3). Breathing-synchronous intrathoracic
pressure changes influence the preload of the left ventricle, hence, both
the PAT and the ramp of the PPG signal. Contal et al. [42] found a strong
negative correlation of PAT (R-peak to Tj,2) and oesophageal pressure
among healthy volunteers during spontaneous breathing. One expla-
nation can be the reduced filling of the left ventricle during inspiration
with consequently reduced blood pressure, thus longer PAT and more
rapid increase of the pulse wave; and vice versa upon expiration; how-
ever, it requires experimental verification.

In spite of the compensation effect of the steepness, the PAT oscil-
lation at the peak point Ts,3 is increasing (Table 3), however, not
symmetrically around the “hinge” or T2 point: its RP% is between the
Ty/2 and the TOpy/TOgp points. This is partially because of augmented
coupling to breathing (Fig. 5B) and, on the other hand, due to motion/
detection artefacts since the mild slope and the higher sensitivity of the
peak region to noises, as discussed above. The latter one is reflected by
the mildly elevated spectral components other than the respiration fre-
quency (Fig. 5B). Since PAT is inversely proportional to the BP [21,43],
its pulse wave velocity component can be shortened even within a heart
cycle during the pulse propagation approaching the systolic peak level,
which can result in the augmented fluctuation of Ts/3-based PAT. In
order to prove or reject this explanation, a multisite-multipoint PPG
analysis with continuous (invasive) BP monitoring is required.

In a recent study, Bachler et al. [43] investigated the effect of
metronome-controlled slow breathing on blood pressure via PAT
calculation. They found a statistically significant increase in pulse
arrival times during the slow breathing exercise. The difference can be
partially explained by the breathing protocol they implemented (slow
breathing exercise, 6-8 bpm, 0.1-0.13 Hz), and the 15 min duration of
the recording. Both of these aspects can lead to a decrease in the heart
rate and the blood pressure, which is reflected in the PAT values. They
calculated the PATs from the local minimum of the ascending slope of
the PPG, which is more likely to represent the breathing synchronous
changes.

Future papers based on this “-PAT, ; + PAT,” theory may elucidate
physiological relations, considering that the difference of RRI and PPI is
purely dependent upon two consecutive PAT values occurring within
circa one sec. The research on HRV-PRV comparisons is to focus only on
rapid hemodynamic changes due to mainly parasympathetic actions, as
learned from HRV analysis, since sympathetic or humoral changes
cannot act so quickly [6].

5. Conclusion

The interchangeability of HRV and PRV parameters is still a matter of
debate, as reflected by the vast number of scientific papers. The major
finding in present investigation is the formalistic explanation of the
inherent difference of instantaneous RRI and PPI, namely, PPI,, = RRI,-
PAT,.; + PAT,. Another important finding is the recognition and proof
of the oscillating nature of PAT values, most likely coupled to breathing.
This oscillation is the highest in amplitude at the base point of the PPG
signal while minimal at its ' height on the ascending slope, as our study
confirmed the results in the previous literature. Theoretically, we
attribute this phenomenon due to inversely proportional changes in PAT
and the slope of PPG signal (T;,3Ty/3 interval), which latter one com-
pensates for the corresponding PAT changes. These facts elicit new
considerations regarding future research: the HRV-PRV difference de-
pends on just two consecutive PAT values; hence, one should focus on
the elimination or the correction of short-range (beat-to-beat) hemo-
dynamic actions in order to approximate PRV to the gold standard HRV
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measures. The second concept is related to selecting the PPG fiducial
point for PRV analysis: PAT oscillation is the lowest at its !, amplitude
level; therefore, consecutive PAT difference is expected to be the mini-
mal at this point, resulting in the PPI closest to the corresponding RRI.
The third issue is to use the measure of this oscillation as a novel, non-
invasive clinical parameter for e.g. vascular compliance or just simply
extracting the breathing rate. The fourth concept is to integrate the
above recognition into comprehensive PPG signal models/simulations
or physiological explanations. The fifth consequence is that RRI and PPI
differences can never be entirely eliminated purely by DSP methods.
PPG signal arrives later to the sensor, and this delay is oscillating,
wherever one measures the PPIs.

Regarding the PAT calculation, the local minimum (TOpy) and the
extrapolated point (TOgp) may better reflect physiological changes
related to respiration, which requires further verification. When the
focus of interest is on the respiration-related oscillation of PAT, these
reference points are preferrable. On the other hand, when a less variable
PAT value is required, as in blood pressure estimation, then T; »-based
PAT may be the optimal due to its inherently small SD and its resistance
to environmental or procedural noises.

In the present study, the time domain PRV parameters based on the !4
amplitude of the PPG signal showed an excellent agreement with the
corresponding ECG-based time domain parameters among healthy vol-
unteers at rest, according to RAE and BAR, regardless of the breathing
pattern. Only the RMSSD at single-paced respiration showed a border-
line (excellent-moderate) match. The frequency domain parameters are
less reproducible from the same PPI tachogram and are more sensitive
during paced breathing with the exception of HF in n.u. The ApEn based
on the PPG signal is more accurate contrasting to the SampEn, however,
both of them can be acceptable by RAE and BAR. In addition to the
appropriate sampling frequency and the efficient moving average
filtering, the choice of the 1/2 height point of the PPG signal as a
reference likely contributed to this good agreement.
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Abstract: Background: The development of wearables has facilitated the monitoring of biomedical
parameters in everyday life. One of the most common sensors of these gadgets is the photoplethys-
mograph (PPG); hence, the proper processing and interpretation of the PPG signal are essential.
Besides pulse rate detection, these devices—together with an ECG—compute the pulse arrival time
(PAT), from which the actual beat-to-beat blood pressure can be estimated. The heart rate shows
asymmetrical accelerations and decelerations, quantified by the parameters of heart rate asymmetry
(HRA). In the present study, we investigated the influences of different breathing-patterns on the
PATs and HRA parameters. Methods: The authors evaluated 5 min simultaneous respiratory-, ECG-
and PPG-signal recordings of 35 healthy, young volunteers specifically expressing the following
breathing patterns: metronome-controlled inspiration, and both inspiration and expiration controlled
at 1:1 and 1:2 ratios, respectively. The records were analyzed by HRVScan_Merge v3.2 software. The
PAT values were calculated at eight different reference points. The HRA parameters and the PAT
values at different breathing patterns were compared using the Friedman test and post hoc Wilcoxon
paired-sample test. Results: Porta- and Guzik-indices significantly increased at 1:1 breathing com-
pared to 1:2 and single-paced breathing. PATs increased significantly in dual-paced series compared
to single-paced series at each reference point. Conclusion: Based on our results, the increased PATs at
dual-paced versus single-paced breathing may indicate the involvement of cognitive functions. The
symmetrical respiration ratio increases the heart rate symmetry; however, this effect is not detectable
in the periphery through the PATs.

Keywords: pulse arrival time; photoplethysmography; heart rate asymmetry; breathing pattern

1. Introduction

The dynamic technological progress in the wearables market opens new fields in well-
being and outpatient monitoring. These gadgets are able to collect and evaluate several
biological signals over the long-term. The ease of use and convenience of these devices
have promoted their popularity at the same time wearables have attracted the attention of
both researchers and industry [1].

Photoplethysmography (PPG) is a popular optical method to detect the variations in
the light intensity related to the blood volume changes and the tilting of red blood cells
due to the blood flow [2]. The PPG sensor consists of a light source and a photodiode.
Most wearables (for example, smart watches) are equipped with a reflective PPG-unit,
which operates in most cases with a green light, that penetrates through the epidermal and
papillary dermal layers of the skin, but not deeper, as in the case of red or near-infrared
light [3]. The signal-to-noise ratio is better for the green types compared to the others. In
the reflective PPG, the photodiode is positioned next to the light source, on the same side of
the tissue or body part and detects the reflected light. On the contrary, in consideration of
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transmissive PPG devices, the light source and the photosensor are separated by the tissue
or body part. These types use mostly red- or infrared light [2,3]. When compared to the
ECG, the main advantage of the reflective PPG technique is the single contact surface and
the lack of cables, electrodes and potential skin irritation. Recent publications report on
the possibility of remote PPG [2]. Shao and co-workers extracted biological signals (heart
rate, breathing rate, and pulse transit time) from images captured by a commercial digital
camera [4].

The most conventional use of the PPG in clinical practice is to measure blood oxygen
saturation and monitor heart rate (HR) [5,6]. Due to its advantages described above, several
investigations have focused on improving the signal quality [7-10], in order to obtain
reliable biological data including pulse rate variability (PRV) parameters [11].

The autonomic nervous system can be examined non-invasively through the heart rate
variability (HRV). In addition to sympathetic and parasympathetic innervation, numerous
mechanisms (autocrine, paracrine, endocrine and mechanical effects) influence the activity
of the sinus node (SN) including numerous feedback-loops. The SN summarizes these
effects, which are manifested in the instantaneous heart rate. Consequently, the succeed-
ing R-R intervals (RRIs) are not identical and show a beat-to-beat variability. The most
spectacular fluctuations are related to the respiration [12].

The asymmetry in the accelerations and decelerations of the heart rate can be described
by the parameters of heart rate asymmetry (HRA), which is also related to the autonomic
modulation of the cardiovascular system [13,14]. The Poincaré plot illustrates the actual
RRI against the preceding RRI of the tachogram, resulting in a cloud (Figure 1). In addition
to visual assessment, the heart rate asymmetry parameters quantize the evident asymmetry
of the cloud [15]: the Guzik-index (GI) [16] is proportional to the contribution of the
decelerating cloud to the global variability, related to expiration. Whereas the Porta-index
(PI) [17] is proportionate to the number of points in the acceleration cloud, associated
to inspiration.
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Figure 1. Poincaré plot of B_SZ_29031990 illustrates the more symmetrical distribution of the
deceleration and acceleration of the consecutive RR-interval at 1:1 compared to 1:0 and 1:2 inspira-
tion/expiration (i/e) ratio. (A) 1:0, (B) 1:2 and (C) 1:1 breathing. The graph represents the subsequent
RR intervals (Y-axis; RRI},41) against the current RR intervals (X-axis; RRI). Porta-index (PI), Guzik-
index (GI), under the identity line the heart rate accelerates (ACCELERATION), above the identity
line decelerates (DECELERATION).

In the last decades, several studies focused on the comparison of the PPG-based HRV
calculation to the “gold standard” ECG-based method [18,19]. Many of them concluded
that the PRV is not a surrogate of HRV [19-21], at the same time others found HRV and
PRV equivalent in certain conditions [7,22]. In most cases, the short-term variability (or
beat-to-beat variability) parameters such as RMSSD (root mean square of successive RR-
differences) or frequency domain parameters were overestimated from the PPG signal [20].
One possible explanation can be the relation of RRI and the pulse-to-pulse interval (PPI)
as detailed in our earlier publication [5]. The difference of consecutive pulse arrival times
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(PAT, see later in the Introduction) oscillating with breathing is added to the RRlIs, resulting
in greater fluctuation of PPIs.

In consideration of technical factors, including appropriate sampling frequency, Béres
et al. investigated the minimally required temporal resolution of the PPG signals for
accurate PRV parameters among healthy volunteers. Their results showed the mean RRI
is the most resistant to the low sampling frequency (or high sampling interval), as low as
303 ms sampling may be sufficient to maintain accuracy within the five-minute analysis. In
the case of SDNN and RMSSD, a minimum of 50 Hz sampling frequency is required, which
can be slightly decreased by interpolation [7]. Another current research paper highlights
the importance of the signal-to-noise ratio (SNR) prior to digitization versus the sampling
noise due to the low sampling rate [23].

In order to reduce the timing uncertainty of the reference point, it is essential to select
the appropriate filtering technique, which minimizes the confounding noise or baseline
wandering. Mejia-Mejia and co-workers extracted several time-domain, frequency-domain,
and Poincaré plot parameters from simulated PPG signals prior to and following noise
contamination and subsequent filtering by the combination of several IIR and FIR low
pass and high pass filters. They found a better reproducibility using elliptic IIR filters
and equiripple, or Parks-McClellan FIR filters when compared to Butterworth, Hamming
window, constrained least squares and least squares filtering. They also suggest a lower
low cut-off frequency, except for those PPG signals in which the motion artifacts’ baseline
wandering and respiratory noise appear together. In this case, a higher frequency low-pass
is required to achieve better results [24].

Several studies focused on selecting the most reliable reference point of the PPG signal,
which also affects the accuracy of PRV parameters. Mejia-Mejia et al. [9] found time domain
parameters reliable from simulated PPG signals based on the valley point among five
complex interbeat-interval detection algorithms. Other authors [25] proved the superiority
of middle-amplitude, first derivative peak and the tangent intersection points versus the
peak and foot fiducial points in a human study during the head-up tilt test.

In addition to technical and environmental factors influencing the quality of the PPG
signal and derived PRV parameters, certain physiological factors such as instantaneous
blood pressure, arterial stiffness, and vasomotor activity among others can distort the
shape of the peripheral pulse wave, resulting in a constant or variable shift of the reference
points [19].

The PAT is the time interval between the defined reference point of the ventricular com-
plex in the ECG signal and a corresponding fiducial point of the simultaneous PPG wave.
This time interval consists of the pre-ejection period (PEP), which is the delay between the
left ventricular depolarization and the contraction (also known as the electromechanical
coupling), and the pulse transit time (PTT) which is the span of time consumed for the
ejected blood to travel from the aortic valve to the PPG sensor [26]. In addition to the
momentary changes in the preload and afterload, the direct vegetative actions on the left
ventricle can also theoretically influence the instantaneous PEP. However, Finnegan and
co-workers [26] found only a weak correlation between the PEP to systolic, mean and
diastolic BPs; on the contrary, PAT and PTT both showed an excellent correlation to all three
BP values in healthy volunteers in the phenylephrine test. The PAT and PTT parameters
possess important biological information; one can non-obtrusively estimate arterial blood
pressure or arterial stiffness in outpatient follow-up or well-being monitoring. The mean
arterial pressure can be successfully calculated from ECG and PPG by an artificial neural
network with periodic calibrations during exercise [27]. On the other hand, there are
several publications with insufficient correlations of PTT [28] or PAT [29] to cuff-based
arterial BP. Further studies are emerging in published literature and elucidate the exact
pathomechanism and influencing factors, both from a technical and physiological point
of view.

The elongation of PAT at lower respiration frequencies has already been observed by
other research groups. Bachler et al. [30] found an increase in the median PAT values during
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the slow breathing protocol (average 5.4 bpm) compared to the baseline at spontaneous
breathing. Their speculation was that slow breathing causes a reduction in blood pressure,
which is indicated by the elongation of the PAT values. They observed a further increase in
PATs in the unguided recovery phase. Another research group [31] investigated the effects
of step-wise controlled breathing on cardiopulmonary coupling (CPC), blood pressure and
PTT in healthy volunteers. Their breathing protocol included spontaneous respiration and
14,12.5,11, 9.5, 8, 7, 3 bpm with a fixed 1:2 inspiration/expiration (i/e) ratio. The blood
pressure was continuously monitored during the measurements. The PAT values were
calculated between the R peak of the ECG and the peak of the second derivative of the PPG.
They experienced a significant decrease both in systolic and diastolic blood pressure at a
breathing frequency of 7 bpm compared to spontaneous breathing, and a significant increase
in PAT values. According to their results, a breathing frequency of 11 bpm was considered
optimal for their applied breathing pattern, in order to increase CPC and reduce blood
pressure. Our research group has already reported the close relationship between the HRA
and variable i/e ratios [15,32]. The i/e ratio can vary in different physiological conditions,
e.g., during intense exercises [33]. Due to its previously detailed close relationship with
breathing, the varying i/e ratio can also influence the PAT, thus leading to an inaccurate
estimation of the derived parameters (e.g., blood pressure).

The aim of the present study was to investigate the possible effect of different inspi-
ration/expiration ratios on PAT values, considering several reference points on the PPG
signal side. Additionally, the already published [15] respiration-related changes of the HRA
parameters were reproduced as “indicators” or “positive controls” of the cardiorespiratory
relationship, taking into account the new proband population.

2. Materials and Methods

The ethical approval was granted by the Regional Research Ethics Committee (ap-
proval number: 7533-PTE-2018) and was conducted in full accordance with the Declaration
of Helsinki and its later amendments.

2.1. The Study Protocol

The data acquisition was performed at the Heart Institute, University of Pécs, and
at the Zsigmondy Vilmos Spa Hospital, Harkany, within the sanctity of a calm and quiet
room. Speech and movements can influence the hemodynamics and the signal quality, so
all volunteers were asked to spend the measurements while at rest and in silence. The
smoking and consumption of meals or alcohol- and caffeine-containing drinks were also
prohibited two hours prior to the measurements.

During the 15 min-long orthostatic adaptation in a supine position with a 30° raised
head, the participants were equipped with sensors (breathing sensor, ECG electrodes and
PPG clips), and trained for the device-controlled breathing. The respiratory sensor belt was
fitted around the lower chest, and the infrared transmissive PPG sensor was attached to
the right earlobe. The four ECG electrodes were positioned on the left and right sides of
the upper and lower chest.

Three rounds of 300 s records were acquired from each volunteer with the given
breathing patterns controlled by a digital metronome. This triggered inspiration in the
first round with a short beep signal with a cycle length of 4500 ms (referred as “1:0” or
“single-paced”). In the second and third rounds, both inspiration and expiration were
triggered by two short beeps of different frequencies, with an inspiration/expiration ratio
of 1:1 and 1:2 within the 4500 ms cycle (hereafter: “dual-paced” or “1:1” and “1:2”); their
order was randomized by a coin at each proband. The applied cycle length of 4500 ms
equals 0.22 Hz respiration frequency.

2.2. Participants

Eighty-one young, healthy and physically active volunteers were enrolled in the study;,
including 31 measurements from our previous database with nearly the same protocol
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(approval number: 7535-PTE 2019) [5,7]. All participants were informed regarding the
details of the study and all signed a statement of consent. Those volunteers were included,
who correctly followed the metronome-controlled breathing. The filtered records that
contained more than two non-sinus beats (e.g., extrasystole) or artifacts were rejected.
Following careful visual inspection, a total of 35 volunteers were selected for final analysis
(Figure 2). Table 1 shows the baseline characteristic of the selected participants.

31 volunteers

in the — 16 volunteers
previous database \
Selection 35 volunteers
50 volunteers /

in — 19 volunteers
the new database

Figure 2. Composition of the final study group.

Table 1. The characteristics of the included subjects. Values presented as mean =+ standard deviation,
if applicable.

n Age (Years) Gender Body Height (cm) Body Weight (kg)
35 25.4(£2.9) 21 female/14 male 174.4 (£9.5) 67.2 (+£13.2)

2.3. Data Acquisition and PAT Calculation

All data were acquired by the BioSign HRV-Scanner plus Study version 3.05 (BioSign
GmbH, Ottenhofen, Germany). The ECG, PPG, and respiratory signals were stored in
16-bit raw files. The signals were sampled at 1 ms (ECG), 2 ms (PPG), and 20 ms (breathing
signal) temporal resolution. The data pre-processing and the computation of the PATs and
HRA parameters were performed by the HRVScan_Merge v3.2 software. This software was
developed by the last author (L. Hejjel), and it has been used in previous studies [5,7]. The
signals were cubic spline interpolated to 1 ms resolution, then automatically filtered with a
21 ms wide, single pass moving average filter and a 1001 ms trend removal filter, which
subtracts the moving average of the previous and succeeding 500 points [34]. Applying
adequate filters is especially important to reduce noise and baseline fluctuations, thus
increasing the detection accuracy.

We used the %—amplitude height of the ascending R-waves (R1/2) on the ECG, as
the starting point of the PAT calculation. The detection accuracy is superior at this point,
compared to the peak detection methods [35]. We defined eight different points on the PPG
signal as a reference for PAT calculation. The software detected the local positive peaks
(T3/3), the local minima (Trp), and the 1/3-1/2-2/3 amplitude heights (Tq 3, T1/2, T2/3)
between the previous two points. The program computed the extrapolated base points by
the intersection of the actual linear regression line on the Ty /3, T1/, and T, /3 points and the
heights of the preceding local minima. Additionally, the PATs were calculated at the peaks
of the first derivative (Tgis) as well as the smooth derivative (Tgpgir) [36] of the PPG signal
(Figure 3).
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Figure 3. (A) ECG signal. The starting point for PAT calculation is at the 1/2 amplitude height of the
R-wave. (B) PPG signal and the reference points: the peak (T3,3), 2/3 height (T,,3), 1/2 height (T /),
1/3 height (T1/3) of the ascending slope, the local minimum (T0p ), the extrapolated point (TOgp),
the time interval between Ty /3 and T3 (T1,/3T2/3).

The beat-to-beat time intervals between the corresponding T, /3 and T;,3 points were
computed (T1,3T,3), which are inversely proportional to the steepness of the ascending
slope (Figure 3). The derivative as the slope of the PPG signal would not give comparable
values since the PPG amplitude is not calibrated or standardized. The HRVScan_Merge
v3.2 software automatically calculated the eight different PATs (between the R1/2 and the
given PPG reference points) and the Ty /3T, /3 intervals at each cardiac cycle.

2.4. Statistical Analysis and Mathematical Background of the HRA Parameters

The i/e-ratio-related changes of PAT and HRA parameters (GI, PI) were compared
using the Friedman test as a primary assessment in which p < 0.5 was considered statistically
significant. The three possible post hoc Wilcoxon paired-sample tests were performed by
each parameter with the following i/e ratio pairs: (1) single-paced to 1:2, (2) single-paced
to 1:1, and (3) 1:2 to 1:1 breathing ratios. According to Holm-Bonferroni correction, the
post hoc significance level was corrected to p < 0.01667 (0.5/3 = 0.01667) [37]. The Microsoft
Excel (Microsoft Corporation, Redmond, WA, USA) with StatistiXL package (v. 2.0, 2008,
Broadway-Nedlands, Australia) was used for statistical analysis.

The PI and GI are expressed in the form of percentages. They are calculated using the
following Equations (1)—(3) [16,17]:

N(ARRi—)

N(ARRi £ 0y <100 @

Pl =
in which the N(ARR;—) represented the number of the points below the identity line (y = x),
and N(ARR; # 0) is the number of the points that are not on the identity line on the Poincaré
plot [17].

RR; — RR;

Di — ‘ i \/E l+1| (2)
N+ + 2

GI = Zi:l(Di ) % (3)

- N Y(Dy)?
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in which the D; value is the distance of the ith point from the identity line, D;* is the
distance of the ith point above the y = x line, and N+ represents the number of points above
the identity line [16].

3. Results
3.1. The PAT Values at Different Breathing Patterns

Table 2 summarizes the mean of the 5 min average PAT values by the breathing
patterns and the fiducial points. The Friedman test showed a significant difference in the
mean PAT regarding the breathing patterns at each fiducial point; however, not at the
T /3T5 /3 delay (Table 3). We found a significant increase on the post hoc Wilcoxon test at
each of the PAT reference points comparing single-paced breathing to the 1:2 or 1:1i/e
ratio, except PAT-T0p at the single-paced to 1:1 comparison (Table 4). Figure 4 graphically
demonstrates the increased PATs on dual-paced versus single-paced breathing.

Table 2. The mean of the PAT values (ms) at different fiducial points of the PPG (n = 35): local
minimum (TOpr), extrapolated point (TOgp), 1/3 height (T;/3), 1/2 height (T; /2), 2/3 height (T/3) of
the ascending slope, the peak (T3,3), the time interval between Ty /3 and T3 (T1,3T2/3), the peak of
the first derivative (Tq;¢) and the smooth derivative (Tqyqifr) of the PPG signal, at different breathing
patterns: single-paced breathing (1:0), 1:2, and 1:1 i/e ratio.

Breathing PAT Reference Points
Pattern TO TO T T T T TysT Ta Tomai
LM EP 1/3 1/2 2/3 3/3 1/312/3 diff smdiff
1:0 132.16 158.67 188.91 203.30 219.38 322.36 30.47 200.82 198.29
1:2 134.30 * 161.30 * 192.98 * 207.75* 22478 * 332.47 * 31.80 203.89 * 201.28 *
1:1 133.38 161.59 * 193.98 * 209.11* 226.49 * 337.26 * 32.51 205.54 * 202.92 *
* represents the significant differences compared to 1:0 breathing by post hoc Wilcoxon test (see Table 4).
Table 3. The p values of the Friedman tests (1 = 35) according to the PAT-fiducial points.
14 TOLm TOgp Tys T2 To3 Tas3 T13Tas3 Taigs Tsmaite
Friedman-test 0.027 * 0.002 * <0.001 * 0.001 * 0.003 * <0.001 * 0.333 0.003 * 0.001 *

* p < 0.05 was considered statistically significant.

Table 4. The p values of post hoc Wilcoxon’s paired-sample test (n = 35) comparing the following
breathing patterns: single-paced (1:0) to 1:2; and to 1:1 ratio; and 1:2 to 1:1 ratio. The fiducial points of
the PPG signal: local minimum (T0p ), extrapolated point (TOgp), 1/3 height (T ,3), 1/2 height (T /),
2/3 height (T, 3) of the ascending slope, local maximum (T3,3), the average time interval between
Ty /3 and T, 3 points (Ty /3T, ,3), peak of first derivative (Tg;¢), and smooth derivative (Tgpqife)-

TOrm TOgp Ty T Tos T33 Tai Tsmaiss
1:0-1:2 0.005 * 0.001 * <0.001 * 0.002 * 0.003 * 0.004 * 0.012* 0.011*
1:0-1:1 0.019 0.005 * <0.001 * <0.001 * <0.001 * <0.001 * 0.003 * 0.002 *
1:2-1:1 0.25 0.87 0.70 0.63 0.62 0.20 0.53 0.54

* indicates when p < 0.01667.
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Figure 4. The box and whiskers diagrams represent the PAT values. The significant difference
compared to single paced (1:0) breathing is marked with *. The upper and lower sides of the box
are the lower and upper quartiles. The box covers the interquartile interval. The horizontal line
that splits the box is the median. The small square within the box is the mean. The whiskers
indicate the minimum and maximum values in the study population. (A) PAT were calculated
at the local minimum (TOr), (B) extrapolated point (TOgp), (C) 1/3 height (T ,3), (D) 1/2 height
(T1/2), (E) 2/3 height (T;,3) of the ascending slope, (F) local maximum (T3,3), (G) the peak of the
first derivative (Tqis) and (H) the smooth derivative (Tgpqi) of the PPG signal. (I) There was no
significant difference in the time interval between Ty /3 and T, /3 (T1/3T,/3) regarding the i/e ratio.

3.2. HRA Parameters at Different Breathing Patterns

Significant differences were found among the breathing patterns by Friedman test at
both GI and PI. Post hoc Wilcoxon paired-sample test proved a significant increase at 1:1
i/e ratio breathing compared to single-paced and 1:2 i/e ratios (Table 5, Figure 5), i.e., it is
not the number of paces but the i/e ratio that determines the HRA parameters in contrast
to the PAT values.

A

o]

p=0.61
p=0.001"

p=0.432
e p=0.005"

p=0.002*

[=2]
o

p=0.001* 60
= T T 3 T
x x
(] D 50
2 50 _ 2 . .
: <
£ N |
o > 40
“wf 1 T L8 L
r T T 30 T T r
1:0 1:2 1:1 1:0 1:2 1:1

Figure 5. Guzik (A) and Porta (B) indices at single-paced (1:0), 1:2, and 1:1 breathing ratio (n = 35);
* indicates the significant differences by post hoc Wilcoxon Paired-Sample test (p < 0.01667). The
upper and lower sides of the box are the lower and upper quartiles. The box covers the interquartile
interval. The horizontal line that splits the box is the median. The small square within the box is the
mean. The whiskers indicate the minimum and maximum values in the group.
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Table 5. The values of Guzik and Porta indices at different breathing patterns (n = 35): single-paced
(1:0), dual-paced at 1:2 and 1:1 i/e ratio.

Breathing Pattern Guzik-Index Porta-Index
1:0 46.86 4691
1:2 46.74 46.50
1:1 49.42 20 48.98 2P

2 Significantly different compared to 1:0; ° statistically significant difference compared to 1:2 breathing.

4. Discussion

In the present study, we observed a significant increase in the average PAT values on
dual-paced versus single-paced breathing patterns at each reference point except TOpn;
however, the tendency was the same. On the contrary, the PI and GI significantly in-
creased on 1:1 dual-paced breathing when compared to single-paced and 1:2 dual-paced
respiration. The increased symmetry of breathing results in higher heart rate symmetry
based on the HRA parameters. In considering 50.0 as perfect symmetry by PI and GI,
the significantly increased parameters on 1:1 breathing versus 1:0 and 1:2 indicate the
higher-level of symmetry (PI = 48.98 versus 46.91 and 46.50, respectively; GI = 49.42 versus
46.86 and 46.74, respectively). In support of our previous observations [15], the HRA
changes due to respiration patterns reflect a proportional relation between breathing and
heart rate control. At a 1:2 breathing ratio, there is relatively less time to inhale compared
to 1:1 breathing. Thus, due to the “shorter” inhalation time, relatively fewer beats belong
in the acceleration cloud. To preserve the mean heart rate in steady state conditions, the
acceleration requires larger steps in “fewer RR intervals” in a 1:2 breathing. The short-term
HRA due to breathing-related oscillations of RRIs is mediated by the parasympathetic
tone rather than by the sympathetic activity, since the parasympathetic effects on the heart
occur almost immediately (0.5 sec), while there is a delay of approximately 5 s prior to the
sympathetic effects becoming noticeable [38]. Previous studies have also demonstrated how
changes in posture affect the HRA parameters: Pawlowski et al. [39] investigated the effect
of the head-up tilt (75°, HUTT) through the changing in HRA (PI, GI) and HRV parameters
among healthy individuals. Their results showed that the GI significantly increased during
the HUTT, indicating the sensitivity of HRA to orthostatic stress. This phenomenon was
explained by the shift in the sympathovagal-balance from the supine position-related vagal
saturation by vagal withdrawal, assuring a greater play for the RRI variability associated
to respiratory changes. These results are in accordance with the previous study, in which
Guzik et al. observed the asymmetry in the RRIs is proportionally more prominent during
increased head-up tilt (75° and 90°) when compared to the supine position among healthy
adults [17].

The close relation between the breathing and beat-to-beat PP interval variation has
been observed by spectral evaluation of the PPG signal [7]. In the present research, FFT
analysis was performed on a volunteer’s 5 min-long ECG recordings at each breathing pat-
tern and the corresponding beat-to-beat PAT values at TOgp, in which the most prominent
respiratory oscillation can be detected [5] (Figure 6.). The peak at 0.22 Hz, associated with
the 4500 ms respiratory cycle of paced breathing, was noticeable both at RRI and at PATs as
well. There is a second harmonic at 0.44 Hz, due to the asymmetry of 1:2 i/e ratio, in con-
trast to 1:1 breathing, in which the second harmonic nearly disappeared. In addition to the
direct connections between the respiratory and circulatory centers, short-term intrathoracic
pressure changes affect the heart rate and blood pressure due to respiration through hemo-
dynamic actions on preload and subsequently stroke volume, thus influencing the PEP and
PTT, and consequently PAT [40]. Cox et al. [41] investigated the relationship between PAT
and BP during physiologically induced BP changes when the pathway contains resistance
vessels (PPG) or merely the conducting arteries (radial artery tonometry) to investigate
the BP-independent neurological effect on the peripheral vascular resistance. They found
no BP-independent autonomic influence on PTT and PAT during rest, cold pressor test,
cycling and isometric handgrip exercises.
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Figure 6. The spectral analysis of the RRIs and the corresponding PAT values of the volunteer
B_B_20000627 at (A,B) single-paced, (C,D) 1:2 and (E F) 1:1 i/e ratio. The most prominent peak is
at 0.22 Hz that corresponds to the respiratory sinus arrhythmia at 4500 ms paced breathing. On
the FFT of both the ECG and PAT, there are second harmonics at 0.44 Hz. These harmonics are the
most prominent at 1:2 breathing ratio and nearly disappear at 1:1 ratio due to the sinusoidal shape of
breathing. The Origin Pro 2021 (OriginLab Corp., Northampton, MA, USA) software was used for
the spectral analysis of beat-to-beat RRIs and PAT values.

The main result of the present study substantiates that dual-paced respiration proved
to be the reason for the mild, but statistically significant, increase in the PAT values, re-
gardless of the i/e ratio. Currently, we are limited to hypotheses and further investigations
are needed to explain the phenomenon. Park et al. investigated the changes in the elec-
troencephalogram (EEG) and HRV parameters during dual-paced breathing at 10 bpm,
with a 2.4 s inhalation and 3.6 s-long exhalation period [42]. They found global increases
in EEG parameters by the low- and high-frequency alpha power and a locally decreased
theta power at dual-paced breathing compared to spontaneous respiration, as well as a
significantly increased high-frequency band in the HRV, which reflects the parasympathetic
activity. Due to the increase in low-frequency alpha power, they suggested that the paced
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breathing promotes the internal alertness, indicating a successful meditation. In our study,
during dual-paced breathing, volunteers were triggered by two short beeps with different
tones at the beginning of inhalation and exhalation. This is similar to the auditory oddball
paradigm, in which participants have to discriminate between a standard and a target
stimulus from one another and perform the action. Related to the target stimuli, a positive
deviation of the electroencephalogram (EEG) signal appears at approximately 300 ms delay,
known as P300, which is a component of the event-related potential. It reflects the cognitive
process: attention, short-memory, stimulus evaluation and decision-making [43,44]. Several
areas of research have focused on the relationship between the autonomic nervous system
and the higher-level brain controls. Ito et al. [45] examined the changes in sympathetic
nerve activity (SSNA) during the auditory oddball task among healthy volunteers. They
found significantly higher incidences of SSNA following the target stimulus. This phe-
nomenon was not detectable in the case of the passive oddball paradigm, during which
the subjects had to ignore the auditory signal. They also observed a sympathetic skin
response and the reduction of skin blood flow following the SSNA burst. The decrease in
skin blood flow may also have occurred during our measurements, which could explain
the consequential increase in the PAT values.

In another study, the activation of the anterior cingulate cortex and the cerebellum
were observed [46] during stochastic decision-making tasks. The increase in the PAT values
on dual-paced respiration may indicate the presence of complex connections between
the autonomic nervous system and higher-level brain areas in the explanation; however,
further investigations are needed in order to clarify the role of dual-paced vs. single-paced
respiration in this context.

Study limitations: The low sample size (n = 35) may be considered as a limitation;
however, the differences were proved to be statistically significant. Another shortcoming
is the lack of continuous blood pressure measurement. Invasive measurement was not
an option, and inflating and deflating the cuff for calibration would have disturbed the
resting conditions.

5. Conclusions

According to our knowledge, this was the first study investigating the effects of the
inspiration/expiration ratios and the number of respiration pacing pulses on the PAT values,
considering multiple fiducial points on the PPG signal. The main finding of this research is
that changes in the inspiration/expiration ratio do not have significant effects upon the
average PAT values, regardless of the reference points. However, the significant increase in
PATs during dual-paced breathing patterns can reflect the reduced blood pressure and/or
reduced skin blood flow. The different actions of the single- and dual-paced respirations
imply the involvement of higher-order cortical functions and their relationship to the
autonomic nervous system. On the contrary, the inspiration to expiration ratio, not the
number of pacing triggers, significantly influences the HRA parameters among healthy
individuals according to PI and GI. A symmetrical breathing pattern results in greater
symmetry in heart rate accelerations and decelerations. We hypothesize that the short-term
effects of breathing on HRA are mediated by the vagus nerve via RSA; whereas the actions
of respiration on PAT are possibly related to the arterial blood pressure and skin blood
flow changes through peripheral sympathetic activity modulated by cognitive levels and
not to the intrathoracic pressure variations. Considering the above experiences, these
effects should be taken into account in studies examining mental load. Further research is
encouraged to elucidate the exact pathomechanism.
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Abbreviations

BP blood pressure

bpm breath per minute

ECG electrocardiography/electrocardiogram
EEG electroencephalogram

FFT fast Fourier transformation

GI Guzik-index

HR heart rate

HRA heart rate asymmetry
HRV heart rate variability

PAT pulse arrival time

PEP pre-ejection period

PI Porta-index

PPG photoplethysmography/photoplethysmogram
PRV pulse rate variability

PTT pulse transit time

RMSSD  root mean square of successive RR-differences
RRI R-R interval
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