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Tiivistelma: Tekniikan kehitys on johtanut myos ladketieteessa langattomien
mittalaitteiden kehitykseen. Uudet kannettavat ja pienikokoiset mittalaitteet
saattavat kuitenkin tarvita uudenlaiset elektrodipaikat. Tdman tyon tarkoituksena
oli testata erilaisia bipolaarisia sydansahkokdyria (EKG) mittaavia
elektrodikytkent6ja  mallinnusmenetelmén  seka Kkliinisen datan avulla.
Tutkimuksessa ~ selvitettiin, kuinka yksikanavaisen pienen EKG-laitteen
elektrodien valinen etaisyys ja elektrodien sijainti vaikuttaa EKG-signaalin
vahvuuteen. Liséksi tavoitteena oli selvittdd, kuinka hyvin mallinnusmenetelméll&
saadut tulokset vastaavat kliinisesti mitattua EKG:a. Tutkimuksessa kéytettiin 2D-
ja 3D-thoraxmalleja sekd Kkliinistda EKG-aineistoa. Mallinnus  perustui
elementtimenetelmaan  (finite  difference  method eli FDM)  seké
kytkentékenttateoriaan, ja kliininen data oli valmis 236 potilaasta 120 elektrodilla
mitattu EKG-pintapotentiaalikartta (body surface potential map eli BSPM).
Kliinisestd datasta saatujen tulosten perusteella pienen yksikanavaisen laitteen
elektrodipari kannattaa asettaa rintakehan péélle diagonaalisesti sydamen
séhkoisen akselin suuntaisesti, koska silloin saadaan vahva signaali. Jos
signaalista halutaan saada diagnoosia varten koko EKG, perinteisen
12-kytkentaisen EKG-jarjestelman standardikytkent6jen V1 ja V2 rintaelektrodien
valinen etéisyys ei vaakatasoon asetetuilla elektrodeilla riitd, silld pienimmat
parametrit saattavat hukkua kohinaan. Jos signaalista halutaan havaita vain pulssi,
jopa neljasosa tasta standardietaisyydesta voi olla riittdva. Tulokset osoittavat
my0s, ettd mallinnuksen avulla voidaan ennustaa todellista signaalin vahvuutta,
koska saadut mallinnustulokset korreloivat suhteellisen hyvin kliinisen datan
kanssa (r = 0.79). Taten mallinnusmenetelmé&a voitaisiin k&yttdd suunniteltaessa
uusia elektrodipaikkoja uusille langattomille ja yksikanavaisille EKG-
mittalaitteille.
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1. JOHDANTO

Sydéansahkokayraéd (elektrokardiogrammi eli EKG) on perinteisesti mitattu
12-kytkentdisellda EKG-jarjestelmalld, jossa kéytetddn neljad raajaelektrodia ja
kuutta rintaelektrodia. Tekniikan kehitys on johtanut myos ladketieteessa pienten
kannettavien mittalaitteiden kehitykseen. Muun muassa kannettavalle ja
langattomalle sydansahkokayrdd tai lihassahkokayrad (elektromyogrammi eli
EMG) mittaavalle laitteelle olisi laajat kayttdmahdollisuudet potilasvalvonnassa.
Pienet  yksikanavaiset  mittalaitteet  voisivat  hyodtyd  uudenlaisesta
elektrodisijoittelusta. Elektrodien valisen etéisyyden pienentdminen vaikuttaa
kuitenkin ~mitattavaan signaaliin, ja siksi on tarkeda testata uusien

elektrodipaikkojen toimivuutta.

Taman tyon tarkoituksena oli tutkia mallinnusmenetelman ja Kliinisen
EKG-aineiston avulla, kuinka bipolaarielektrodien sijainti seka elektrodien valisen
etaisyyden pienentdminen vaikuttavat mitatun EKG-signaalin amplitudiin.
Mallinnuksessa kéytettiin  2D- ja 3D-thoraxmalleja, ja mallinnus perustui
elementtimenetelmaan  (finite  difference  method eli FDM)  sek&
kytkentékenttateoriaan. Kliinisend aineistona kaytettiin valmista 236 potilaasta
120 elektrodilla mitattua EKG-pintapotentiaalikarttaa (body surface potential map
eli BSPM). Tyo0ssé kaytettiin kliinistd dataa erityisesti siksi, etta tavoitteena oli
selvittad, voidaanko mallintamalla ennustaa todellista signaalin vahvuutta ja ndin
optimoida elektrodien vélista etaisyyttd ja sijaintia. Kliinisen datan avulla
selvitettiin my0ds erikseen, minkalainen elektrodien asettelu olisi optimaalisin
langatonta yksikanavaista EKG-mittausta varten. Liséksi Kliinisestd datasta
tutkittiin, kuinka paljon elektrodien vélista etéisyyttd voidaan pienentda ilman,

ettd signaali heikkenee liikaa ja hukkuu kohinaan.

Tama raportti pohjautuu kahteen julkaisuun, joissa syventavien tOiden tekija
Merja Puurtinen on tehnyt aineiston késittelyn seka tulosten analyysin ja ollut

julkaisuissa padasiallinen kirjoittaja [1, 2].



2. TUTKIMUSMETODI

Tutkimuksessa kaytettiin kahta tutkimusmetodia: mallinnusta ja kliinistd dataa.
N&iden metodien avulla tutkittiin EKG-signaalin  vahvuutta mitattuna
bipolaarisesti eri elektrodipaikoilla ja elektrodietdisyyksilla.  Tutkittavat
elektrodipaikat  valittiin  perinteisen  12-kytkentdisen = EKG-jarjestelman
kytkentdjen V1-V6 rintaelektrodien laheisyydestd, koska téalla alueella EKG-
signaali on yleensa vahvin. Pienin tutkittu elektrodien vélinen etdisyys oli
malleilla ¥ ja kliiniselld datalla %2 perinteisen 12-kytkentdisen EKG-jarjestelman
rintaelektrodien vélisesta etéisyydesta. Mallinnuksessa kaytetyt elektrodipaikat on
visualisoitu 2D-mallin avulla kuvassa 1, ja kliinisen datan elektrodipaikat nakyvat

kuvassa 3.

2.1. AINEISTO

Thoraxmallit

Tutkimuksessa kéytettiin realistisia 2D- ja 3D-tietokonemalleja, jotka perustuivat
Visible Human Man projektin anatomiakuviin. Mallit olivat valmiiksi
segmentoituja ja sisélsivat 36 eri kudostyyppid [3] [4]. Kuvassa 1 esitetty
2D-malli on aksiaalinen leike thoraxmallista. Kuvassa 2 esitetty 3D-malli on

taydellinen thoraxmalli joka koostuu 60 leikkeesta.
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Kuva 1. 2D-thoraxmalli ja perinteisen 12-kytkentdisen EKG-jarjestelmédn mukaiset
rintaelektrodipaikat kuvattuina mallin leiketasolle. Mustat palkit kuvaavat tutkimuksessa

kaytettyja lyhyempia elektrodivaleja.



Kuva 2. 3D-thoraxmalli joka perustui Visible Human Man aineistoon.

Molemmat mallit perustuivat FDM-elementtimenetelmaan, jossa malli koostuu
kuutioelementeisté ja niitd yhdistavista pisteistd, jotka muodostavat vastusverkon
[5]. 2D-mallin resoluutio oli 250 x 250 pikselid (1,67 mm x 1,67 mm).
Suuremman  3D-mallin  resoluutio  pienennettiin - 92 x93  pikseliin
laskentaprosessin helpottamiseksi. 3D-mallin resoluutio s&adettiin siten, etta se oli
tarkin sydamen ja rintaelektrodien alueella (1 mm x 1 mm x 4 mm) ja harveni

mallin reunoille mentéessa.

Kliininen BSPM-aineisto

Kliinisend datana kaytettiin valmiiksi mitattua BSPM-EKG-aineistoa [6]. Aineisto
sisdlsi 236 potilaasta 120 elektrodilla mitatut EKG-signaalit. BSPM-aineistossa
signaalit oli mitattu kdyttden Wilsonin keskiterminaalia referenssind, mutta tata
tutkimusta  varten laskimme  bipolaarisignaalit ~ vahentdmalla  kahden
rintaelektrodin valiset signaalit toisistaan. Pienin elektrodien valinen etéisyys,
joka saatiin laskettua Kliinisesta datasta, oli %2 perinteisen 12-kytkentéisen
EKG-jarjestelman  rintaelektrodien  valisestd  etdisyydestd. ~ BSPM-datan
elektrodien sijainti ndkyy kuvassa 3. Tassé tutkimuksessa kaytetyt elektrodipaikat

on numeroitu ja varitetty harmaalla.
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Kuva 3. BSPM-aineiston elektrodien sijainti. Tutkimuksessa kéytetyt elektrodit on
numeroitu sekd véritetty harmaalla. Mustat neliét kuvaavat perinteisen 12-kytkentdisen

EKG-jarjestelman rintaelektrodeja.

2.2. MENETELMAT

Mallinnusmenetelmana kaytettiin kytkentékenttateoriaan ja
resiprositeettiteoreemaan perustuvaa laskentaa. Kytkentdkenttdteorian mukaan

mitatun signaalin Vi e ja voluumijohteessa olevien lahteiden J' valille pétee

seuraava yhtalo:
1— =i
V. =IEJLE[U dv (1)

jossa Jie on kytkentdkenttd ja o on tilavuusjohteen johtavuus [5]. Taten jos
kytkentékenttd ja voluumijohteen ominaisuudet tunnetaan, mitatun signaalin Vg

suuruus voidaan arvioida.

FDM-malleissa kytkentékentta voidaan maarittaa kayttéen
resiprositeettiteoreemaa.  Resiprositeettiteoreeman  mukaan  l&hteen  ja
mittauspisteiden paikkaa voidaan vaihtaa keskendan ilman, etta havaitun signaalin
amplitudi muuttuu [7]. Taten mallin pinnalle asetettuihin elektrodikohtiin

syotettiin - resiprokaalinen  yksikkdvirta, josta  sydanlihakseen  syntyva



kytkentékentta laskettiin. Tama kytkentékenttd kuvaa kyseisen elektrodikytkennan
herkkyyttd mitata sydanlihaksessa sijaitsevia lahteitd. Tatd mittausherkkyyttéa
kaytettiin tdssa tutkimuksessa kuvaamaan mittauskytkennalla saatavan EKG-
signaalin voimakkuutta. Mallinnuslaskut suoritettiin bioséhkoisten ilmididen
mallinnukseen Tampereen teknillisen yliopiston Ragnar Granit -instituutissa
kehitetylla tydkalulla [8].

Kliinisest4 datasta EKG-signaalin voimakkuutta kuvaavaksi parametriksi valittiin
QRS-amplitudi, mika laskettiin QRS-kompleksin minimi- ja maksimijannitteiden
erotuksena. QRS-amplitudi méaritettiin tietystd elektrodiparista jokaiselta 236
henkil6ltad ja henkildiden keskiarvo laskettiin. Tatd QRS-amplitudin keskiarvoa
kaytettiin kuvaamaan tietystd elektrodiparista saatavan signaalin voimakkuutta.
Vastaavasti kliinisesté datasta maaritettiin P-aallon amplitudin keskiarvo. P-aallon
amplitudi madritettiin siksi, ettd se on yleensd pieniamplitudisin EKG-signaalin
parametreista ja hukkuu siten ensimmaisend kohinaan, jos signaali on heikko.
Tuloksia tarkasteltaessa referenssikohina-arvoina kaytettiin 15 pV ja 60 pV, jotka
vastaavat matalaa ja korkeaa kohinatasoa [9-11]. Kohina-arvot otettiin
Kirjallisuudesta, koska kohinaa ei voitu maarittdd valmiiksi parametrisoidusta
Kliinisestd EKG-datasta.

Mallinnusmenetelman ja Kliinisen datan avulla saatujen tulosten yhtenevyytta

testattiin lineaarisella regressioanalyysilla ja korrelaatiokertoimella.

3. TULOKSET

Kuvassa 4 on esitetty kliinisestd datasta saadut tulokset. Kuvaajassa on 236
henkilon EKG-signaaleista lasketut keskiarvot QRS- ja P-aallon amplitudeille
tutkituissa elektrodipareissa. Kuvaajan alaosassa nékyy myds, mihin suuntaan
elektrodipari on sijoitettu rinnalle. Kuvaajaan on lisatty vertailun vuoksi myds
standardikytkennastd V5 saadut arvot. Elektrodiparien sijainti sek& numerointi

nakyvét kuvassa 3.
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Kuvassa 4 vasemmalta lahtien joka toisessa elektrodiparissa on pienempi
elektrodien valinen etéisyys kuin edellisessa parissa, ja siksi amplitudi on niissa
pienempi. Esimerkiksi parit 21-36 ja 21-29 ovat samansuuntaiset, mutta
jalkimmaisessd on pienempi elektrodietdisyys. Diagonaalisesti asetetuista

elektrodipareista saatiin vahvin signaali, ja niista paras oli elektrodipari 20-37.

Verrattuna korkeaan 60 pV:n kohinatasoon QRS-amplitudi oli riittdvan suuri
kaikissa tutkituissa elektrodipareissa, mutta P-aalto jai kohinaa pienemmaksi
useissa elektrodipareissa. Esimerkiksi elektrodiparissa 22-37, joka vastaa
perinteisen  12-kytkentdisen EKG-jarjestelmén kytkentdjen V1 ja V2
rintaelektrodeja, P-aallon amplitudi oli pienempi kuin 60 pV. Vain diagonaalisilla
ja vertikaalisilla isomman elektrodietaisyyden elektrodipareilla P-aalto oli kohinaa
suurempi. Pienempddn 15uV:n kohinatasoon verrattuna Kkaikista tutkituista

elektrodipareista saatiin havaittavat QRS- ja P-aallot.
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Kuva 4. 236 henkilén EKG-datasta lasketut QRS- ja P-aallon amplitudien keskiarvot
tutkituissa elektrodipareissa seké standardikytkenndssa V5. Elektrodiparien sijainti nakyy
kuvassa 3. Raja 60 pV kuvaa vertailtavaa kohina-arvoa. Nuolet kuvaavat kunkin
elektrodiparin suuntaa rintakehélla.

Kuvassa 5 on esitetty sek& mallintamalla etta kliinisell&d datalla saadut tulokset,

kun bipolaarielektrodit on sijoitettu perinteisen 12-kytkentdisen EKG-jarjestelman

60 uVv
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kytkentdjen a) V1-V2 seké b) V5-V6 rintaelektrodien kohdalle. Kuvaajien kolme
eri kdyrdd kuvaavat 2D-mallista, 3D-mallista ja kliinisesta datasta maéaritettya
signaalin voimakkuutta eri elektrodien vélisilla etdisyyksilla. Mallinnusdatassa
signaalin voimakkuutta kuvaa kytkentédkentdstda méaéritetty mittausherkkyys ja
Kliinisesséd datassa signaalin voimakkuutta kuvaa QRS-amplitudi. Malleilla
madritetty pienin elektrodien valinen etéisyys oli ¥ ja Kliinisesta datasta %
perinteisen  12-kytkentdisen EKG-jarjestelman rintaelektrodien vélisesta

etaisyydesta.

Kuvasta 5 nahdaan, ettd signaalin voimakkuus pieneni elektrodien valisen
etdisyyden pienentyessd, mutta muutos oli erisuuruinen eri elektrodipaikoilla.
Kliinisen datan mukaan etdisyyden puolittuessa signaali pieneni V1-V2:n
kohdalla 68 %:iin (kuva 5(a)), ja V5-V6 kohdalla 35 %:iin (kuva 5(b)). Myds
mallinnustulosten mukaan signaalin voimakkuus pieneni selvasti elektrodien
valisen etdisyyden pienentyessd. V1-V2-kytkentdjen rintaelektrodien tapauksessa
(kuva 5 (a)) 3D-mallinnustulos vastasi paremmin kliinisestd datasta saatua tulosta,
kun taas V5-V6-kytkent6jen tapauksessa (kuva 5 (b)) 2D-malli toimi paremmin.

— clinical data — clinical data |
----- 3D model ----- 3D model
05 " 2D model 0 " 2D model
ES <
[o)] [o)]
% 0.6+ % 0.6
+= =
(2] (2]
S04 g 04}
2 o
73} %)
0.2t 0.2
0 . . 0 ‘ . .
0 0.25 0.5 0.75 1 0 0.25 05 0.75 1
Interelectrode distance Interelectrode distance
a) b)

Kuva 5. Signaalin voimakkuus elektrodien vélisen etdisyyden funktiona madaritettyna
Kliinisestd EKG-datasta seké 3D- ja 2D-malleista rintaelektrodien a) V1-V2 ja b) V5-V6
kohdalla. Etéisyys 1 vastaa standardi 12-kytkentdisen EKG-jarjestelman vierekkaisten
rintaelektrodien valistd etdisyyttd. Y-akseli on skaalattu standardietdisyydelld 1 saadun

signaalinvoimakkuuden mukaan.
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Kuvassa 6 on esitetty korrelaatio  kliinisestd  datasta  saatujen
signaalinvoimakkuuksien ja 3D-mallinnuksesta saatujen mittausherkkyyksien
valilla. Korrelaatiokertoimeksi saatiin r = 0.79. Taulukossa 1 on esitetty
korrelaatiokertoimet 2D-mallin ja kliinisen datan seka 2D- ja 3D-mallien kesken.
Kliinisen datan ja 2D-mallin tulosten vélinen korrelaatiokerroin oli r = 0.69, ja

mallien vélinen r = 0.90. Kaikkien analyysien p-arvo oli alle 0.05.

4000

data .
3500 — linear |

3000

2500+

20001

1500+

Clinical data (pV)

1000+
500

0, N
correlation coefficient = 0,7924
-500, 0.2 0.4 0.6 0.8 1 12

3D model data x10°

Kuva 6. Korrelaatio 3D-mallinnuksesta mééritetyn mittausherkkyyden ja kliinisesta

datasta méaaritetyn signaalinvoimakkuuden kesken.

Taulukko 1. 2D-mallilla, 3D-mallilla ja kliinisella EKG-datalla saatujen tulosten valiset

korrelaatiokertoimet

Data Korrelaatiokerroin, r
2D —clinical 0,69
3D —clinical 0,79

2D -3D 0,90
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4. POHDINTA

Taman tyon tarkoituksena oli tutkia mallinnusmenetelmén ja kliinisen EKG-datan
avulla, kuinka bipolaarielektrodien sijainti ja niiden valisen etéisyyden
pienentdminen vaikuttaa mitatun EKG-signaalin amplitudiin. Kliinisestd datasta
saatujen tulosten perusteella elektrodipari kannattaa asettaa rintakehan paalle
diagonaalisesti sydamen s&hkoisen akselin suuntaisesti, koska silloin saadaan
vahva signaali. Jos signaalista halutaan saada diagnoosia varten koko EKG,
perinteisen 12-jarjestelmén standardikytkentéjen V1 ja V2 rintaelektrodien
valinen etéisyys ei vaakatasoon asetetuilla elektrodeilla riitd, silld pienimmat
parametrit saattavat hukkua kohinaan (kuva 4). Jos signaalista halutaan havaita

vain pulssi, jopa neljasosa téstd standardietaisyydesté voi olla riittava.

Tulokset osoittavat, ettd mallinnuksen avulla voidaan ennustaa todellista signaalin
vahvuutta, koska erityisesti 3D-mallilla saadut mallinnustulokset korreloivat
suhteellisen hyvin Kliinisen datan kanssa (kuva 6). Mallinnusmenetelmaa
voitaisiin siis kéyttdd suunniteltaessa uusia elektrodipaikkoja uusille langattomille
ja yksikanavaisille EKG-mittalaitteille. Mallinnusmenetelman etuna on, etta silla
voidaan nopeasti testata useita eri elektrodipaikkoja. Mallinnusta voitaisiin
hyodyntdd myds suunniteltaessa uusia implantoitavia mittalaitteita, joiden laaja
testaaminen kdytannéssa on mahdotonta.

Mallinnusmenetelmalld saadaan kuitenkin arvioita vain signaalin voimakkuuden
suhteellisista muutoksista eri elektrodipaikoilla. Absoluuttisen
signaalinvoimakkuuden tai signaalin muodon arviointiin se ei sovellu, koska
mallit ovat passiivisia eivatkd sisalla sydamen sahkoistd toimintaa. Toisaalta
absoluuttinen signaalinvoimakkuus vaihtelee Kkliinisessakin datassa yksilosta
toiseen, joten suhteellisten muutosten tarkastelu on perusteltua, kun tarkoituksena
on vertailla eri elektrodipaikkoja.

Jatkotutkimuksessa mallinnusmenetelma& voitaisiin  kehittdd muun muassa
lisadmalla sydamen séhkdinen aktiviteetti mukaan malleihin. Lisaksi optimaalisia
elektrodipaikkoja seka mallinnuksen ja kliinisen datan yhtenevyyttd voitaisiin

tutkia suuremmalla elektrodimaaralla. 3D-malli voitaisiin  myds rakentaa
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yksilollisesti potilaan omista kuvista tai tietystd patologisesta rakenteesta.
Yksiléllisen mallin avulla voitaisiin esimerkiksi etsid sopiva elektrodikytkenta
tietyn patologian, kuten iskemian, havaitsemiseksi. Nain mallinnus mahdollistaisi

optimaalisten elektrodisijaintien etsimisen potilas- tai diagnoosikohtaisesti.
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