VYSOKE UCENI TECHNICKE V BRNE
BRNO UNIVERSITY OF TECHNOLOGY

\S
7
\S

FAKULTA ELEKTROTECHNIKY A
KOMUNIKACNICH TECHNOLOGII

USTAV BIOMEDICINSKEHO INZENYRSTVIi

&
i
\S

FACULTY OF ELECTRICAL ENGINEERING AND
COMMUNICATION

DEPARTMENT OF BIOMEDICAL ENGINEERING

S
///

ADAPTIVNI FILTRACE BIOLOGICKYCH SIGNALU
ADAPTIVE FILTERING OF BIOLOGICAL SIGNALS

DIPLOMOVA PRACE
MASTER’S THESIS

AUTOR PRACE Bc. KAREL SMID
AUTHOR

VEDOUCI PRACE prof. Ing. IVO PROVAZNIK, Ph.D.
SUPERVISOR

BRNO, 2008



ZDE VLOZIT ORIGINALNI ZADANI DIPLOMOVE PRACE



LICENCNI SMLOUVA
POSKYTOVANA K VYKONU PRAVA UZIT SKOLNI DIiLO

uzaviena mezi smluvnimi stranami:

1. Pan/pani

Jméno a piijmeni: Karel Smid
Bytem: Zelenyho 281, Havlickova Borova, 582 23
Narozen/a (datum a misto):  5.4.1984, Havlickuv Brod

(dale jen ,,autor”)

2. Vysoké uceni technické v Brné

Fakulta elektrotechniky a komunikacnich technologii

se sidlem Udolni 53, Brno, 602 00

jejimz jménem jednd na zdklad¢ pisemného povéreni dékanem fakulty:

prof. Ing. Jiti Jan,CSc, piedseda rady oboru Biomedicinské a ekologické inzenyrstvi
(dale jen ,,nabyvatel™)

(L1
Specifikace Skolniho dila

1. Piedmétem této smlouvy je vysokoskolska kvalifikadni prace (VSKP):

O disertacni prace

diplomova prace

O bakalaiska prace

O jind prace, jejiz druh je specifikovan jako ...,
(dale jen VSKP nebo dilo)

Nézev VSKP: Adaptivni filtrace biologickych signali
Vedouci/ gkolitel VSKP: prof. Ing. Ivo Provaznik, Ph.D.

Ustav: Ustav biomedicinského inZenyrstvi
Datum obhajoby VSKP:

VSKP odevzdal autor nabyvateli*:

v tisténé forme - pocet exemplaii: 2
v elektronické form¢ — — pocet exemplari: 2

2. Autor prohlasuje, Ze vytvofil samostatnou vlastni tviir¢i ¢innosti dilo shora popsané a specifikované.
Autor ddle prohlasuje, ze pfi zpracovavani dila se sdm nedostal do rozporu s autorskym zakonem a
pfedpisy souvisejicimi a Ze je dilo dilem pavodnim.

3. Dilo je chranéno jako dilo dle autorského zakona v platném znéni.

4. Autor potvrzuje, Ze listinna a elektronickd verze dila je identicka.

* r v v
hodici se zaskrtnéte



Clinek 2

Udéleni licen¢niho opravnéni

Autor touto smlouvou poskytuje nabyvateli opravnéni (licenci) k vykonu prava uvedené dilo
nevyd€leCn¢ uzit, archivovat a zpfistupnit ke studijnim, vyukovym a vyzkumnym ucelim vcetné
pofizovani vypisu, opist a rozmnozenin.

Licence je poskytovana celosvétove, pro celou dobu trvani autorskych a majetkovych prav k dilu.

Autor souhlasi se zvetejnénim dila v databazi pfistupné v mezinarodni siti

ihned po uzavieni této smlouvy

1 rok po uzavteni této smlouvy

3 roky po uzavieni této smlouvy

5 let po uzavfeni této smlouvy

10 let po uzavieni této smlouvy
(z duvodu utajeni v ném obsazenych informaci)

OoOooOoo®

. Nevyd¢le¢né zveiejiiovani dila nabyvatelem v souladu s ustanovenim § 47b zakona ¢. 111/ 1998 Sb.,

v platném znéni, nevyZaduje licenci a nabyvatel je k nému povinen a opravnén ze zdkona.

Clinek 3

Zavéretna ustanoveni

Smlouva je sepsana ve tfech vyhotovenich s platnosti originalu, pfi¢emZ po jednom vyhotoveni obdrzi
autor a nabyvatel, dalsi vyhotoveni je vloZeno do VSKP.

Vztahy mezi smluvnimi stranami vznikl¢é a neupravené touto smlouvou se fidi autorskym zdkonem,
obcanskym zakonikem, vysokoskolskym zdkonem, zdkonem o archivnictvi, v platném znéni a popf.
dal§imi pravnimi ptedpisy.

Licen¢ni smlouva byla uzaviena na zaklad¢ svobodné a pravé vile smluvnich stran, s plnym
porozuménim jejimu textu i dusledkim, nikoliv v tisni a za napadné nevyhodnych podminek.

Licen¢ni smlouva nabyva platnosti a u¢innosti dnem jejiho podpisu obéma smluvnimi stranami.

V Brmeé dne: 30. kvétna 2008

Nabyvatel Autor



Abstrakt

Cilem této diplomové prace bylo seznamit se s problematikou metod adaptivni filtrace a
jejich vyuziti pro potlaceni ruSeni v biologickych signalech. Adaptivni filtrace
predstavuje efektivni zplisob potlaceni parazitniho nestacionarniho ruseni v uziteCném
signalu. Ukolem bylo navrhnout rizné typy adaptivnich filtri a realizovat algoritmus
adaptace v programovém prostiedi Matlab. Konkrétné se jednalo o potlaceni sitového
ruSeni v EKG signalech o kmito¢tu 50 Hz a 100 Hz s minimalizaci poruSeni uzite¢né
slozky. Realizované filtry byly ovéfeny na realnych EKG signalech a byla vyhodnocena
jejich ucinnost.

Klicova slova
EKG, elektrokardiogram, adaptivni filtrace, LMS algoritmus, rychlost adaptace

Abstract

Objective of this diploma work was to study methods of adaptive filtering and their use
in suppression of noise in biological signals. Adaptive filtering represents effective
means of suppression of parasitic nonstationary disturbances in a useful signal. The rask
was to design various types of adaptive filters and implement an adaptation algorithm in
Matlab programming environment. It namely included suppression of powerline noise
at 50 Hz and 100 Hz in ECG signals with minimization useful components disturbing.
The realized filters were verified on real ECH signals and their efficiency was
evaluated.

Keywords

ECQG, electrocardiogram, adaptive filtering, LMS algorithm, adaptation rate

SMID, K. Adaptivni filtrace biologickych signdhi. Bmo: Vysoké uéeni technické v
Bmeé, Fakulta elektrotechniky a komunikaénich technologii, 2008. 65 s. Vedouci
diplomové prace prof. Ing. Ivo Provaznik, Ph.D.



I 4

Prohlaseni

Prohlasuji, ze svou diplomovou praci na téma Adaptivni filtrace biologickych signalt
jsem vypracoval samostatné pod vedenim vedouciho diplomové prace a s pouzitim
odborné literatury a dalSich informacnich zdroju, které jsou vSechny citovany v praci a
uvedeny v seznamu literatury na konci prace.

Jako autor uvedené diplomové prace dale prohlasuji, ze v souvislosti s vytvorenim této
diplomové prace jsem neporusil autorskd prava tretich osob, zejména jsem nezasahl
nedovolenym zptusobem do cizich autorskych prav osobnostnich a jsem si plné védom
nasledkd poruseni ustanoveni § 11 a nasledujicich autorského zakona ¢. 121/2000 Sb.,
veetné moznych trestnépravnich dusledki vyplyvajicich z ustanoveni § 152 trestniho
zéakona ¢. 140/1961 Sb.

V Brn¢ dne 30. kvétna 2008
podpis autora

Podékovani

Dékuji vedoucimu diplomové prace Prof. Ing. Ivu Provaznikovi, Ph.D. za uc¢innou
metodickou, pedagogickou a odbornou pomoc a dal§i cenné rady pfi zpracovani mé
diplomové prace.

V Brn¢ dne 30. kvétna 2008
podpis autora



Obsah

ODSAN .o 6
SEZNAM ODTAZKUL ..o 7
Seznam tabULEK ... ... 10
Seznam ZKIAteK ... ..o 11
L UVO e 12
2 LAASKE STACE ... 14
2.1 ANATOMIE STACE ..o 14
2.2 Elektrokardio@rafie ..............ccoooiiiiiiii i 17

3 Adaptivni systémy a zpracovani EKG.................... 23
3.1 Struktura adaptivnich SyStEMU ............ocooviiiiiiiiiiiiiic i 23

3. 1.1 PrOCESOTY ... 24
3.1.2 Linearni FIR PrOCESOT .........couiiiiiiiii ittt 25
3.2 Adaptivind @l@OTITMY ......o.oiiiiiiiit i 26
3.2.1 Algoritmus LMS (Least Mean SqUare) ..............ccccocooiiiiriiiiiiiiiicen 27
3.2.2 Algoritmus RLS (Recursive Least Square) ..., 28
3.2.3 Algoritmy typu LMS a RLS ajejich varianty..................con, 29
3.3 EKG SINAl @ SUIM ..ot 29

4 Adaptivind fIIEFACE ..ottt 32
4.1 Prosta adaptivni filtrace ... 32
4.2 Uzkopasmova adaptivii ZAdrZ ... 33
4.3 Uzkopasmova adaptivni zadrz s vyuzitim Cislicového rezonatoru....................... 35
4.4 Uzkopasmova adaptivni zadrz s vyuzitim dynamického Cislicového rezonatoru 36

5 Filtrace ruseni v EKG Signalu..............ocoooiiiiiii e 39
5.1 Popis systému prosté adaptivni filtrace ... 39
5.2 Popis systému uzkopasmové adaptivni zadrze ... 45
5.3 Popis systému tuzkopasmové adaptivni zadrze s vyuzitim ¢islicového rezonatoru
.................................................................................................................................... 49
5.4 Popis systému uzkopasmové adaptivni zadrze svyuzitim dynamického
CISIICOVENO TEZONATOIL ... ... .ot 53
5.5 POTOVIANT SYSEEMUL..........ouiiiiiiiiiiiii et 56
5.6 VYRNOANOCEN ..ottt 58

O ZAVET ... 62
T LAEEIATULA ... . oo 64
8 PHHIONA ... 65
8.1 Navod na ovladani programul..............cccoeviiiiiiiiiiiiiiiii e 65



Seznam obrazku

Obrazek 1: ANatomie STACE. ..........c..ooiiiiiii it 14
Obrazek 2: Srdecni prevodni SYSTEM ..........ccooiiiiiiiiiii e 16

Obrazek 3: Membranovy ak¢ni potencial, faze 0,1 = prunik sodiku do buiky, faze 2 =
prunik dalsich iont Na a Ca do bunky, faze 3 = vystup drasliku z buiiky, faze 4 =

uprava koncentracnich pomérti iontl na membrane ..............cococcooeiiiiiiiiiiiii, 17
Obrazek 4: Frekvenc¢ni spektrum EKG $1gnalu ... 20
Obrazek 5: Koncetinové bipolarni svody a koncetinové unipolarni svody ......................... 22
Obrazek 6: Unipolarni hrudni SVOAY ...........coooiiiiiiiiiii e 22
Obrazek 7: Blokové schéma adaptivniho systému ..o, 23
Obrazek 8: Adaptivni systém popisovany vstupnimi a vystupnimi signaly ....................... 24
Obrazek 9: Schéma adaptivniho filtru s transverzalni strukturou...................ccocoooiin, 25
Obrazek 10: Blokové schéma adaptivniho SyStému ................cccooeiiiiiiiiiii 26
Obrazek 11: Blokové schéma adaptivniho systému s algoritmem LMS ............................. 27
Obrazek 12: Graf signalovych tokt procesu vahové adaptace LMS algoritmu ................... 28
Obrazek 13: Sitové ruseni signalu EKG (50HZ) ............oooooiiiiiiii i 30
Obrazek 14: Drift izolinie v signalu EKG ... 31
Obrazek 15: Impulsni ruseni v signalu EKG ... 31
Obrazek 16: Vstupni signal d(n) je slozeny z uzitecného signalu s(n)(signal EKG) a

uméle vytvorenym Sumem x(n) je zaruSen.Referen¢ni signal x‘(n) je Sum. ............... 32
Obrazek 17: Blokové schéma adaptivniho systému vyuzivajici kompenzacni metodu ....... 33
Obrazek 18: Blokové schéma Cislicového rezonatoru popsaného vztahem (4.12)............... 35
Obrazek 19: Blokové schéma uzkopasmové adaptivni zadrze s vyuzitim cislicového

TEZOMATOTUL ...ttt ettt ettt 36
Obrazek 20: Blokové schéma dynamického Cislicového rezonatoru ..., 36
Obrazek 21: Schéma uzkopasmové adaptivni zadrze s vyuzitim dynamického

CISHHCOVENO TEZONATOIU ... 37
Obrazek 22: Dynamicky Cislicovy rezonator jako pomocny rezonator.................cccc.cc...... 38
Obrazek 23: Detailni blokové schéma dynamického cCislicového rezonatoru ...................... 38
Obrazek 24: Blokové schéma zpracovani signalu EKG pomoci adaptivniho systému........ 39
Obrazek 25: Prubéh Cistého EKG signalu v casové a frekvencni domeéné........................... 39
Obrazek 26: Porovnani Cistého signalu EKG a zaruseného signalu EKG........................... 40
Obrazek 27: Spektrum originalniho EKG , zaSuméného EKG signalu................................ 40

Obrazek 28: Zasumény EKG signal s riznymi hodnotami amplitudy Sumu na frekvenci
SO0HZ @ TOOHZ. ... 41



Obrazek 29: Graf zavislosti vystupu filtru na volbé konstanty urcujici rychlost adaptace
u: a),d) vstupni signal EKG, b) vystup z adaptivniho filtru pii zvolené konstanté
1u=0.00002, ¢) vystup ze systému a zobrazeni postupného adaptovani v zavislosti
na hodnot¢ p=0.00002, e) vystup zadaptivniho filtru pfi zvolené konstanté
u=0.0002, f) vystup ze systému a zobrazeni postupného adaptovani v zavislosti na

hodnot€ P=0.0002 ..............cooiiiio oo 42
Obrazek 30: Graf ukazujici na prvnim obrazku vstupni zaSumény signal, na druhém
vystup z adaptivniho filtru a na tfetim chybovy signal (prvnich 1000 vzorku)............ 43
Obrazek 31: Amplitudové frekvencni charakteristika filtru (f = 50Hz,f = 100Hz) po
ukonceni adaptace (po 1000 vzorcich) ... 44
Obrazek 32: vlevo:prabéh prvniho koeficientu adaptivniho filtru, vpravo:prubéh vsech
koeficientd adaptivniho filtru....................... 44
Obrazek 33: Impulsni charakteristika adaptivniho filtru s vyznaCenymi péti stale se
opakujicimi KOeficIentami ...................cc.oooiii oo 45
Obrazek 34: Chyba adaptace uvedena v absolutnich hodnotach..................................... 45

Obrazek 35: Blokové schéma modifikovaného adaptivniho systému implementujiciho
kompenzacni MetOdU ...............ccooiiiiii e 46

Obrazek 36: Graf ukazujici na prvnim obrazku vstupni zaSumény signal, na druhém
vystup z adaptivniho filtru a na tfetim chybovy signal (brano na prvnich 1500

VZOTKUL) ..o 47
Obrazek 37: Vystupni charakteristika adaptivniho filtru a zobrazeni koeficienta filtru ......48
Obrazek 38: Koeficienty adaptivniho filtru ... 48
Obrazek 39: Chyba adaptace uvedena v absolutnich hodnotach..................................... 49

Obrazek 40: Graf ukazujici na prvnim obrazku originalni signal, na druhém vstupni
zaSumeény signal a na tfetim chybovy signal (brano na prvnich 1000 vzorki)............. 50

Obrazek 41: Graf zavislosti vystupu filtru na volbé konstanty urcujici rychlost adaptace
uw: a) vystup zadaptivniho filtru pfi volbé konstanty p=0.2, b) zobrazeni
koeficientu w; c¢) zobrazeni koeficientu w, d) vystup z adaptivniho filtru pii volbé
konstanty p=0.002, e) zobrazeni koeficientu w; f) zobrazeni koeficientu w;............. 51

Obrazek 42: Graf ukazujici na prvnim obrazku originalni signal, na druhém a tfetim
jsou ukazany koeficienty adaptivniho filtru a na C¢tvrtém obrazku je ukéazan
chybovy signal (brano na prvnich 1000 vzorkll) ..................ooooiiiiii 52

Obrazek 43: Chyba adaptace uvedena v absolutnich hodnotach pro systém uvedeny
VKAPItOLE 4.3 e, 53

Obrazek 44: Srovnani vstupnich a vystupnich signalt pro systém, ktery je uveden
VKAPItOLE 4.3 e, 53

Obrazek 45: Graf ukazujici na prvnim obrazku originalni signal, na druhém vstupni
zaSumeény signal a na tfetim chybovy signal (brano na prvnich 1000 vzorki)............. 54

Obrazek 46: Graf ukazujici na prvnim obrazku originalni signal, na druhém a tfetim
jsou ukazany koeficienty adaptivniho filtru a na C¢tvrtém obrazku je ukéazan
chybovy signal (brano na prvnich 1000 vzorkll) ..................ooooiiiiii 55



Obrazek 47: Chyba adaptace uvedena v absolutnich hodnotach pro systém uvedeny
VKAPILOIE 4.4 oo 56

Obrazek 48: Srovnani vstupnich a vystupnich signalt pro systém, ktery je uveden
VKAPILOIE 4.4 oo 56

Obrazek 49: Vlevo nahofe je zobrazen redlny signdl EKG a napravo je zobrazeno
spektrum signalu, vlevo dole je signal zaruSen a napravo je zobrazeno spektrum
signalu s vyraznymi slozkami na S0Hz a 100Hz. ..................coocoooiiiiii 57

Obrazek 50: Porovnani jednotlivych systému z kapitoly 4 ... 57

Obrazek 51: Zobrazeni vykonovych spekter signalu pro systém uvedeny a) v kapitole
4.1, b) v kapitole 4.2. Na horizontalni ose je relativni frekvence od 0 do poloviny
vzorkovaci frekvence a na vertikalni ose je amplituda vykonového spektra v dB. .....58

Obrazek 52: Zobrazeni vykonovych spekter signalu pro systém uvedeny v kapitole 4.3.
Na horizontalni ose je relativni frekvence od 0 do poloviny vzorkovaci frekvence a
na vertikalni ose je amplituda vykonového spektrav dB. ... 59

Obrazek 53: Zobrazeni vykonovych spekter signalu pro systém uvedeny v kapitole 4.4.
Na horizontalni ose je relativni frekvence od 0 do poloviny vzorkovaci frekvence a
na vertikalni ose je amplituda vykonového spektrav dB. ... 59

Obrazek 54: Vyhodnoceni chybové slozky pro jednotlivé systémy.................................... 60



Seznam tabulek

Tabulka 1: Hodnoty koeficientd adaptivniho filtru (pro n=1000) ..............cccocoiiiriiiinn, 45
Tabulka 2: Hodnoty koeficientt adaptivniho filtru ..., 49
Tabulka 3: Srovnani systémua pomoci parametru potlaceni ruSeni (dB).......................... 60
Tabulka 4: Tabulka vyhodnoceni G¢innosti jednotlivych filtra................cooooi 61

-10 -



Seznam zkratek

» FIR - Finite impulse response - Filtr s kone¢nou impulsni charakteristikou

» IIR - Infinite impulse response - Filtr s nekone¢nou impulsni charakteristikou
» LMS - Least mean squares - Algoritmus minimalizace

» RLS - Recursive least squares - Algoritmus minimalizace

» EKG - Electrocardiogram - Elektrokardiogram

» EMG - Electromyogram - Elektromyogram

> ATP - Adenosintrifosfat - Energeticky bohata latka, jejimz St€penim ziskava
organismus energii

» QRS - Komplex QRS neboli komorovy komplex

> RR - Interval mezi R vlnami

-11 -



1 Uvod

Adaptivni filtrace predstavuje efektivni zpusob potlaCeni parazitniho ruseni v
uzitecném signalu (napf. elektrokardiograficky signal EKG, apod.), jestlize ruSeni s
casem meni svoje parametry nebo jeho parametry pfedem nezname. V druhém piipadé
muze byt ruseni Casove stabilni, ale nezname jeho vlastnosti. V takovém pripadé pak
nelze navrhnout potiebny ¢i optimalni filtr, ktery je obyc¢ejné linearni. Typicky problém
je silné ruseni sitovym kmitoctem, ktery nemusi mit po cely ¢as neménnou frekvenci
nebo zna¢né méni svoji amplitudu.

Jako adaptivni filtr se Casto vyuziva linearni filtr s kone¢nou impulsovou
odezvou (FIR), jehoz koeficienty jsou prabézn€ pienastavovany adaptivnim
algoritmem. Ten monitoruje vlastnosti vstupniho a vystupniho signalu z filtru a z
vypocteného chybového signalu se snazi optimalné nastavit koeficienty filtru tak, aby
nékteré mé&feni chyby bylo co nejmensi. Casty je jednoduchy adaptivni filtr tvofeny
filtrem FIR a nékterou verzi algoritmu s minimalizaci stfedni kvadratické odchylky
(Least Mean Square - LMS). Takovy filtr se s ispéchem vyuziva ve dvou aplikacich:

» potlaceni neznamého harmonického ¢asové malo proménného signalu z uziteCného
zadaného signalu,

» odstranéni Sirokopasmového nahodného Sumu (blizkého bilému) z uZitecného
signalu s pomalymi zménami v porovnani se Sumem.

Jde o dvé zcela odlisné aplikace. V obou piipadech je ale dulezité, aby oba
signaly, které maji byt spravné rozliseny, mély rozdilné rychlosti zmén.

Z obecnych prikladi praktického pouziti 1ze jmenovat:

odstranéni harmonickych rusicich signalt na indukovanych ve vedeni od senzoru,
automatické zjisténi a dorovnani utlumu frekvencnich pasem zkreslenych vedenim,
odstranéni sitového ruSeni S0Hz z pfenaseného signalu,

odstranéni Sumu a ruseni ze zvuku’.

YV VYV

Metody adaptivni filtrace se vyuzivaji v 1ékarstvi naptiklad pifi zpracovani
signalu EKG. Prostfednictvim analyzy EKG signélu lze diagnostikovat fadu nemoci.
Data ziskana z Holterovského vysetieni, z klidového EKG a zatézového vysetieni slouzi
ke zjiSténi srdecnich arytmii, srde¢ni ischemie, infarktu, atd. EKG signaly jsou dnes
Casto digitalizovany a ukladany v paméti pocitace. Diky tomu mohou byt signaly dale
zpracovavany pomoci riznych typu algoritma.

Data zaznamenana z povrchu téla pacienta jsou vsak Casto kontaminovana
Sumem. Jeden z nejCastéjSich problému k feSeni je potlaceni sitového ruseni. Existuje
mnoho systému, které se snazi sitové ruseni uc¢inn€ potlacit. Vétsina z nich jsou linearni
kvuli jejich relativné snadnému navrhu a zejména jednoduché implementaci. Soucasné
systémy také vyuzivaji nelinearni systémy, adaptivni systémy a v posledni dobé umélé
neuronové sit€. V této praci se budeme zabyvat metodou prosté adaptivni filtrace a
uzkopasmovou adaptivni zadrzi s riznymi variantami jejich konfigurace. Jedna se o
sestaveni rychlého algoritmu, ktery potlaci ruseni v EKG signélu. V této praci je pouzit
vyhradné algoritmus LMS, ktery je minimalné vypocetné narocny. Snaha bude nastavit
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parametry systému na optimalni hodnoty. Diky vhodnému nastaveni 1ze odstranit Sum a
obnovit poskozena data.
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2 Lidské srdce

2.1 Anatomie srdce

Lidské srdce se sklada ze Ctyt dutin, dvou sini a dvou komor (obrazek 1). Prava
sift a prava komora tvoti tzv. pravé srdce oddélené sinovou a komorovou prepazkou
(komorové septum) od levé sin€ a komory, které vytvateji tzv. levé srdce.

Mezi pravou sini a komorou je trojcipa chlopen. Mezi levou sini a komorou je
dvojcipa chloperi. Proti vyvraceni chlopni do sini pfi zpétném narazu krve jdou od kraje
chlopni tenka vazivova vlakna, ktera se upinaji ke svalovym vyrustkim uvnitf
komorovych dutin.

Do pravé siné srdecni pfitékd horni a dolni dutou zilou odkysli¢ena krev z
organl a tkani téla. Smrsténim pravé sin€ je krev vypuzena do pravé komory a po jejim
smrs§téni plicni tepnou do plic. Na zacatku plicni tepny je kapsovita polomésicita
chlopeni zabrarujici zpétnému toku krve z tepny do pravé komory. Z plic se vraci
okysli¢ena krev ¢tyfmi plicnimi zilami do levé srde¢ni sin€. Pfi kontrakci levé sin€ je
krev ptecerpana do levé komory. Z levé komory zacina aorta, kterou je krev rozvadéna
do tepen celého téla.

homi duta Zila - b

_;:;1— — plicni tepna
g — plicni Zily

®___ levasih

leva komora

mezikomorove
septum

vy

Obrazek 1: Anatomie srdce

Také v zacatku aorty je kapsovita polomésicita chlopen zabranujici zpétnému
toku krve. Obé sin€ srdeCni maji pomerné slabou sténu. V sinich se krev pfedevs§im hro-
madi a pfi stahu stény siné pretéka do komor. Svalovina komor je nékolikanasobné
siln€jSi nez svalovina sini. Nejsiln€jsi svalovou vrstvu ma leva komora (30 mm az 40
mm), kterd vypuzuje krev do télniho ob&hu. Ob& komory svymi stahy nasavaji a
vypuzuji krev do télniho i plicniho ob&hu. Vzhledem k obrovské praci, kterou tak
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srdecni sval vykonava, je 1 latkova vyména znacna. SrdeCni sval je proto velmi dobfe
zasoben tepennou krvi ptfivadénou koronarnimi tepnami.

Myokard
Srde¢ni sval (myokard) ma dvé zakladni vlastnosti: drazdivost a stazlivost.

Drazdivosti rozumime schopnost srdecniho svalu se na vhodny podnét zkratit,
smrstit se. Za normalnich okolnosti je podnétem ke smrsténi elektricky impuls,
vychazejici ze zvlastnich oblasti myokardu. Smrsténi srde¢niho svalu vede ke zmenseni
objemu dutiny sin€¢ nebo komory a k vypuzeni krve. Stahu myokardu fikdme systola.
Opakem srdecniho stahu je diastola vyvolana ochabnutim svaloviny a zvétSenim
objemu sini a komor.

Srdecni sval reaguje na dostatecny podnét vzdy maximalnim stahem (kontrakci).
Je tedy jedno, je-li podnét svou intenzitou praveé postacujici nebo je-li zbytecné velky.
Smrsténi svalu je vzdy maximalni. Pro smrsténi je pouze dulezité, aby podnét byl do-
stateCny tj. prahovy. Systoly a diastoly sini a komor na sebe pfesné navazuji. Srdecni
sval pracuje trvale a rytmicky a zaji§tuje tak nepretrzité precerpavani krve.
Vlastnosti srdce

Srdec¢ni ¢innost charakterizuji tyto zakladni fyziologické vlastnosti:

» Automacie - schopnost stahovat se bez vnéjsSich podnéti, ktera je dana spontanni
elektrickou aktivitou bunék prevodniho systému

Rytmicita— pravidelné stiidani stahu (systoly) a relaxace (diastoly)
Vodivost — koordinované Sifeni vzruchové aktivity v srdci

Drazdivost — vznik vzruchu na elektrické podnéty

Y V VvV V¥V

Stazlivost (kontraktilita) — schopnost reagovat na podrazdéni stahem urcité velikosti
Prevodni systém

Srdce se sklada z nékolika druht bunék, u kterych pozorujeme bud’ elektrickou,
nebo soucasné 1 mechanickou cinnost. Buriky charakteristické pouze elektrickou
aktivitou tvofi koordinacné fidici systém specializovany na vznik a pfenos podrazdéni,
tzv. pfevodni systém [3]. Patfi k nému burky tvofici sinusovy uzel, ktery se nachazi v
pravé sini pfi Gsti horni duté Zily a je primarnim centrem &innosti srdce. Cinnost
primarniho centra je kontrolovana sympatikem, ktery jeho CcCinnost zrychluje, a
parasympatikem (nervus vagus), ktery jej utlumuje. K pfevodnimu systému dale patii
internodalni trakty, coz jsou spojky mezi sinémi, sinokomorovy uzel (AV uzel), Hisiv
svazek, raménka Hisova svazku a terminalni rozvétveni Purkyfiovych vlédken prenasejici
podrazdéni pfimo na svalova vlakna komor (obrazek 2).

» Sinoatrialni uzel (sinusovy uzel, uzel SA) je hlavnim udavatelem srde¢niho rytmu,
tzv. pacemaker. Lezi ve stén¢ pravé siné pii usti horni duté zily do pravé siné.
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Vysila asi 70 -80 elektrickych impulzi za minutu, které vyvolavaji stejny pocet
systol,

» Atrioventrikularni uzel (sinokomorovy uzel, uzel AV) lezi na rozhrani pravé sin¢ a
komory v zadnim tseku srdecni piepazky. Vysila 40 - 60 impulza za minutu. Tento
rytmus se za normalnich podminek neprojevuje,

» Hisav svazek (atrioventrikularni svazek) pronika vazivovou bariéru srde¢niho
skeletu elektricky oddélujici sinovou a komorovou srde¢ni svalovinu az do ko-
morové Casti, kde se vétvi na pravé a levé Tawarovo raménko. Levé Tawarovo
raménko se déli na predni a zadni vétev,

» Purkyniova vlakna vedou elektrické impulsy do svaloviny komor, kde kon¢i.

Svalové buiky jsou nadany elektrickou 1 mechanickou cinnosti. Zakladnim
spoleCnym rysem elektrické aktivity srdecnich buné€k je polarizace a depolarizace jejich
bunéénych membran [2]. Zavedeme-li do srdecni buiiky mikroelektrodu, zjistime, ze
vnitfek buriky je oproti povrchu negativni, a to fadové o desitky milivoltd (mV) podle
druhu buriky (-50 az -90 mV). Tato polarizace je dana riznou propustnosti membrany
pro ionty, pfedevSim sodiku a drasliku. Hlavnim bunéénym iontem je draslik. Jeho
koncentrace je uvnitf 30 vétsi nez vné buriky. BunéEnd membrana je pomérné dobie
propustna pro draslik a koncentracni spad smétuje ven z buriky.

Sodik je na druhé strané hlavnim mimobunénym iontem. Propustnost
membrany pro sodik je ve srovnani s draslikem velmi mala. U srdenich bunék se na
tvorbé membranového potencialu podili také vapnik.

levé
e anenko

A uzel —
_ piedni
HiS‘-ljl' ; vetey
Y
svazel
pravé -~
ramenko
- / : - == 3
Furkyova” ~— Zadni
viakna p vetey

Obrazek 2: Srdecni prevodni systém
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Klidovy membranovy potencial je udrzovan soustavou enzymu tzv. sodiko-
draslikovou pumpou, ktera vyuziva energii vzniklou §tépenim adenosintrifosfatu (ATP).
Pomoci tohoto systému dochazi na bunéfné membrané k vymeéné iontd tak, aby
koncentracni spad sodik-draslik byl udrzovan ve fyziologickych mezich. Podobnym
zpusobem je regulovana koncentrace vapniku pomoci sodiko-vapnikové pumpy.

Je-li buiika v klidu, mluvime o klidovém membranovém potencialu, burika je
polarizovana. Povrch buriky je elektropozitivni, vnitfek elektronegativni. Drazdivy
podnét zmeéni tento klidovy membranovy potencial a pii dosazeni hodnoty, kterou
oznacujeme jako prahovy potencial, se prudce zméni vodivost membrany pro sodik a
sodikové ionty proudi do buiky. Zanikne rozdil napéti na membrané a mluvime o jeji
depolarizaci. Proud sodiku je rychly a mohutny. Zméni se dokonce polarita potencialu,
takze na konci depolarizace je vnitfek bunky pozitivni (asi 20 mV).

Sledujeme-li zménu potencidlu mezi vnittkem a vn&sSkem buiky behem

podrazdéni, dostaneme charakteristicky prubéh - membranovy akcni potencial, ktery je
zobrazen na obrazku 3.

20 —- 1

Obrazek 3: Membranovy akéni potencial, faze 0,1 = prunik sodiku do buiiky, faze
2 = prunik dalSich iontu Na a Ca do buiiky, fize 3 = vystup drasliku z burky, faze
4 = uprava koncentrac¢nich poméru iontii na membrané

2.2 Elektrokardiografie
Uvod

Elektrokardiografie patfi jiz nékolik desitek let mezi nejbéznéjsi a také
nejcennéjsi vysetrovaci metody v kardiologii. Nelze vSak nikdy zapomenout, ze fada
zmen, které se mohou na EKG signalu objevit, je nespecifickych a nemohou proto
slouzit k jednozna¢nému stanoveni diagnostického zavéru. Vzdy je tfeba brat v tivahu
také dalsi klinicky vyznamné pifiznaky a vysledky jinych vySetieni.
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Puvod elektrokardiografické krivky

bodu:

1)

2)

3)

4)

Principy vzniku elektrokardiografické kfivky mizeme shrnout do 4 zakladnich

Elektrické pole srdecni je vytvoreno sumaci mnoha elementarnich elektrickych
poli vzniklych v jednotlivych myokardialnich vlaknech v pribéhu akcniho
potencialu.

Kazdé myokardialni vlakno pusobi pii svém podrazdéni jako dipol a urcuje
orientaci a velikost elementarniho elektrického pole.

Velké mnozstvi takovychto elementarnich elektrickych poli se s¢ita v kazdém
okamziku do vysledného elektrického pole, které pak mizeme charakterizovat
okamzitym vektorem elektrického pole srdecniho.

Amplituda vychylky, ktera je namétena v urcitém elektrokardiografickém svodu,
zavisi pak jednak na velikosti okamzitého vektoru a jednak na jeho orientaci
vzhledem k tomuto svodu.

Casovy pribéh zmén polohy a délky okamzitého vektoru b&hem srdeniho cyklu

nam nyni pomuze pochopit celou konfiguraci elektrokardiografické kfivky:

Popis signialu EKG
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Vina P

Je to obvykle pozitivni kulovitd vlna, jejiz vyska je maximalné
2,5 mm (0,25 mV) a netrva déle nez 0,10 s. Vzruch vychazi ze sinoatrialniho uzlu a vina
depolarizace se rozsifi svalovinou v piedsini. Vysledny smér okamzitého vektoru je
dolu a doleva, amplituda je relativné mala, nebot’ tenka sténa predsini obsahuje pomérné
malo svalové hmoty. Na EKG zaznamu se pise vina P.

Usek PQ

Kdyz dospéje vina depolarizace do atrioventrikularniho uzlu, dojde ke zbrzdéni
jejiho dalSiho postupu. Pomaly ptfesun podrazdéni z predsini na komory je dan
strukturou atrioventrikularniho uzlu, ktery vede vzruch nejpomaleji z celého myokardu.
Vyznam tohoto zpomaleni zmény podrazdéni je v oddéleni systoly sini od systoly
komor. Na EKG se piSe izoelektrickd linie tseku PQ. Normalni trvani PQ (PR)
intervalu je 0,12 - 0,20 s. Trvani PQ intervalu se méni nepifimo imérné s frekvenci. Pti
tachykardii se PQ interval zkracuje a pfi bradykardii se PQ interval prodluzuje.

Komplex QRS

Po zdrzeni v atrioventrikularnim uzlu prejde vzruch Hisovym svazkem a
Tawarovymi raménky na myokard mezikomorového septa a vyvola jeho depolarizaci ve
sméru od levé komory ke komofte pravé [1]. Okamzity vektor proto mifi doprava a dola
(v 1. a2. svodu se tedy pisSe negativni Q kmit, ve 3. svodu pak pozitivni R kmit).

Vzruch mezitim postupuje dale po pfevodnim systému a vyvolava depolarizaci
myokardu v oblasti srdecniho hrotu, okamzity vektor se otaci dolli a doleva. Ve vsech
tfech bipolarnich svodech se piSe pozitivni kmit R. Vlna depolarizace pak pokracuje po
svaloviné komor a to od endokardu k epikardu, pficemz smér okamzitého vektoru
(nahoru a doleva) je dan predevsim depolarizaci myokardu mohutnéjsi levé komory a
mifi tedy doleva. Normalni trvani QRS komplexu je 0,06 - 0,10 s.

Usek ST

Kdyz se rozsifi depolarizace po celé svaloviné komor, je po kratkou dobu
elektricka aktivita srdce nulova (srde¢ni vlakna komor jsou ve fazi platd, maji tedy
stejny elektricky naboj a nikde neteCou zadné elektrické proudy). Na EKG zaznamu se
piSe usek ST.

VinaT

Na fazi platd navazuje repolarizace komorového myokardu, ktera na rozdil od
depolarizace probiha od epikardu k endokardu. Protoze vSak je repolarizace dé&j
elektricky opacny oproti depolarizaci, ma sumacni vektor smér od endokardu k epikardu
stejny jako pfi depolarizaci. Na EKG zaznamu se béhem repolarizace komor pise vina
T. Obdobnym zptasobem muzeme odvodit konfiguraci EKG kiivky v kterémkoli svodu.
Vina T trva normaln€ 0.2 s.
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Vina U

Je patrna jen na nékterych EKG. Normalné je vina U plose pozitivni, vzdy mens§i
nez vlna T a Casto nepiesahuje vysku 0,5 - 1 mm. Pfi¢ina vlny U neni jasna. Soudi se na
pozdé¢jsi repolarizaci septa ¢i opozdénou repolarizaci nékterych oblasti komory. Také se
soudi, ze vina U je vysledkem repolarizace Purkyfiovych vlaken.

Casova oblast EKG

Mnoho algoritmi popisuje signal EKG v ¢asové oblasti. Cilem je signal dobie
rozméfit a ziskat tak parametry doby trvani jednotlivych tsekti a parametry jejich
rozkmitu. Tyto parametry se dale pouzivaji pro posouzeni a vyhodnoceni signalu. Dalsi
parametr EKG signalu je RR-interval, ten urcuje délku srde¢ni cyklu a tep srdce.

Frekven¢ni oblast EKG

Na obrazku 4 je uveden popis EKG signalu v kmitoCtové oblasti, ktery se
pouziva pro uréovani parametrt predzpracovani linearnich systému. Dulezita informace
o frekven¢nim obsahu EKG signalu je Sitka pasma. Nejnizsi uzitecna frekvence signalu
je srdecni frekvence, tj. 0,5Hz az 3Hz pro srdecni tep 30 az 180 tepi/sekundu. Nejvyssi
frekvence zavisi na zdravotnim stavu a v€ku pacienta. Typické hodnoty se pohybuji
kolem 125Hz, v ptipadé¢ détského EKG dosahuje az 150Hz.

. W 1|:|'3 apektrum signalu EKG
1.5H i
. 1H 4
sl |
0 ‘ | ‘H““Hl“LHH.IHunuu.““u“.u“““...J......
a 10 20 30 40 a0 B0 70

Frakwvence (Hz)
Obrazek 4: Frekvencni spektrum EKG signalu

Arytmie v signalu EKG

Srde¢ni arytmie jsou zmény srde¢niho rytmu, ktery rusi normalni
synchronizovanou cinnost stazeni srdce. Typ a Cetnost vyskytu arytmii poskytuje
dilezité udaje srdecni stability. Odhaleni a analyza arytmii je velmi dilezitda pro
monitorovani stavu pacientd. Mnoho arytmii muze byt klasifikovano odhalenim QRS
komplexu nebo také urCovanim RR- intervalt. Podrobngjsi analyza Casto vyzaduje
meéfeni parametr jak v ¢asové oblasti (trvani vin, vinovych intervalt a tvary viny ) tak
ve frekvencni oblasti.
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Svodova technika

Béhem kazdého cyklu elektrické aktivace se vytvari elektrické pole, které lze
zaznamenavat systémem elektrokardiografickych svodu z povrchu téla [3].

» Standardni bipolarni koncetinové svody LII a III zaznamenavaji rozdily elektrickych
potencialti mezi dvéma misty lidského téla,

» unipolarni koncetinové svody aVR, aVL a aVF pouzivaji jednu tzv. explorativni
elektrodu a zaznamenévaji rozdil elektrického potencialu mezi touto elektrodou a
elektrodou indiferentni, které je vytvofenim spojeni kabelG ze zbyvajicich dvou
koncetin (tzv. Goldbergova svorka),

» unipolarni hrudni svody V1 az V6 pouzivaji jako indiferentni elektrodu svorku
vytvorenou spojenim kabell ze vSech tii pouzivanych koncetinovych elektrod (tzv.
Wilsonova svorka).

Srde¢ni myokardialni buniky po elektrickém podrazdéni generuji akéni napéti,
které muze byt u kazdé bunky vyjadieno elementarnim vektorem. SecCteme-li v daném
okamziku vSechny elementarni vektory, vznika tzv. okamzity vektor. Obecné plati, ze
ve svodech, ke kterym okamzity srdecni vektor pravé sméfuje, se zapisuje pozitivni
vychylka, kdezto ve svodech, od kterych se orientace okamzitého vektoru vzdaluje,
registrujeme zapornou vychylku. Pokud probih4d vektor rovnobézné€ s linii svodu,
nedochazi k zadné vychylce a na EKG registrujeme nulovou, neboli tzv. izoelektrickou
linii (nulova izolinie).

Elektrokardiografické svody :

Jako bipolarni svody koncetinové (svody Einthovenovy, standardni svody) jsou
oznacovany ty, pii kterych jsou obé elektrody umistény na koncetinach (obrazek 5).
Jestlize si spojime tato tfi svodova mista, dostaneme Einthoventv trojahelnik.

U unipolarnich koncetinovych svodu se zapisuje potencial jedné koncCetinové
elektrody proti potencialu dvou zbyvajicich koncetinovych elektrod spojenych nakratko
(obrazek 5).

Unipolarni svody zachycuji potenciadly z jednoho mista (diferentni elektroda)
proti druhému mistu (indiferentni elektroda), které ma témef nulovy potencial, jehoz
mySleny stied je asi uprostfed srdce. Indiferentni elektroda je predstavovana ustfedni
Wilsonovou svorkou, kterou ziskame tim, ze spojime kabely koncetin v Einthovenové
usporadani do jednoho bodu pres odpory o velikosti 5 kQ. Takové usporadani se tyka
hrudnich unipolarnich svodu V1, V2, V3, V4, V5, V6 (obrazek 6).
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Obrazek 5: Koncetinové bipolarni svody a koncetinové unipolarni svody

a) Svod I - spojuje pravou a levou ruku a) aVR - z pravé koncCetiny
b) Svod II - spojuje pravou a levou nohu b) aVL - z levé koncetiny
¢) Svod III - spojuje levou a levou nohu c¢) aVF - z levé dolni koncCetiny

Hrudni elektrody prikladame na tato mista :

Obrazek 6: Unipolarni hrudni svody

V1 — do 4. mezizebii vpravo u sterna (kost prsni)
V2 — do 4. mezizebii vlevo u sterna

V3 — na polovi¢ni vzdalenosti mezi V2 a V4

V4 — do 5. mezizebii v medioklavikularni cate
V5 — do 5. mezizebii v predni axilarni afe

V6 — do 5. mezizebii ve stiedni axilarni care
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3 Adaptivni systémy a zpracovani EKG

3.1 Struktura adaptivnich systémii

Existuje mnoho struktur adaptivniho systému[6], které zaviseji na jejich aplikaci.
Adaptivni systém ma definované dva vstupni a dva vystupni bloky. Takova definice
struktury systému, ktera je zobrazena na obrazku 7 je Casto pouzivana u digitalniho
zpracovani signalu.

Adaptivni systém je sestaven z procesoru, ktery dle fidici veliCiny produkuje
vystup. Procesor je navrzeny tak, aby se vystupni signal blizil, ¢i sledoval vstupni
signal. Chyba se vyuziva pro ovladani parametra procesoru (vahy), z tohoto divodu se
data procesoru adaptuji urcitym typem algoritmu.

Vstupni signal | ADAPTIVNI SYSTEM Chybovy signal
> )

+

/

Referencni signal Vystupni signal
procesor/

(

algoritmus

\ 4

A

Obrazek 7: Blokové schéma adaptivniho systému

Ostatni struktury adaptivniho systému se pouzivaji pro filtrovani Sumu nebo
interference ruseni, identifikace systému, detekci signalu, potlacovani echa, ktery muze
byt odvozeny z hlavniho adaptivniho systému.

Nyni popiSeme vykonovou funkci. Lze uzivat strukturu adaptivniho systému
ukazaného v obrazku 8 s nasledujicim oznaCenim vstupnich a vystupnich signall: d(n)
je vstupni signal, x(n) je referencni signal, y(n) je vystupni signél a e(n) je chybovy
signal.
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Obrazek 8: Adaptivni systém popisovany vstupnimi a vystupnimi signaly

V procesu adaptace, koeficienty H jsou pfizpusobeny k tomu, aby vystup y(n)
maximalné souhlasil se vstupnim signalem d(n). Problém spociva ve vybéru
vykonového kritéria pro prizpasobovani. Ackoli je mnoho moznosti, my se soustiedime
na jednu hlavni metodu, ktera se snazi minimalizovat chybovy signal e(n). Optimalizace
timto kritériem je Siroce uzivana a ma mnoho vyhod.

Vystupni signal y(n) je funkci referencnich vzorkti a minulého vzorku vystupniho
signalu:

()= H[X (m), ¥ ()] (.1)

kde X(n) je vektor referen¢niho signalu, Y () je vektor vystupniho signalu , M a N
jsou konstanty a e(n) je chybovy signal

X(n) =[x(n),x(n—1),...,x(n—M + )] 32)
Y(n) = [y -1),y(n-2),..y(n=N+D] (3.3)
e(n)=d(n)—y(n) (3.4)

3.1.1 Procesory

Procesor predstavuje dilezity blok adaptivniho systému. Procesor by mél byt
schopny modelovat situaci, ktera se bude zpracovavat. Rizné druhy procesort byly
pouzité¢ v adaptivnim zpracovani signalu: linearni FIR filtry, linearni IIR filtry,
medianové filtry, neuronova sité a jiné.

-24 -



Vezmeme v uvahu pouze linedrni procesory, protoze pokryvaji Siroka spektra
aplikaci. Vyhoda adaptivnich systéma pouzivajicich linearnich procesort je jejich
jednoduchost a relativné nizka vypoctova slozitost. OvSem i ostatni procesory jsou
vhodné a uzite¢né pro ruzné aplikace.

3.1.2 Linearni FIR procesor

Linearni FIR procesor[6] je nékdy nazyvan jako linearni kombinacni obvod
nebo transverzalni filtr a je popisovany jeho diferen¢ni rovnici. Hlavni mySlenka vSech
adaptivnich filtrG spociva v kontinualni zméné parametrd podle pfedem stanoveného
algoritmu s vyuzitim jak informace ze vstupu tak i pomocné informace prichazejici
vétsinou z vystupu celého systému.

x(n) | z' | x@) | z' | x(v-2) | z' | x(n-M+1)
\ 4 A 4 \ 4 \ 4 A 4
GVD Wi \\%) e WM-2 WM-1
y(n)
T Z P Z >
\_/

Obrazek 9: Schéma adaptivniho filtru s transverzalni strukturou
Adaptivnim systémem (obrazek 10) pak nazyvame systém, jehoz jadrem je
pravé adaptivni filtr spolu se zpétnovazebnim mechanismem pienosu informace. Ve

vétsin€ pripadu se pouzivaji linearni FIR filtry s transverzalni strukturou (obrazek 9) a
to z davodu jednoduchosti implementace a nenaro¢nosti matematického aparatu.

Zakladni vyhodou FIR filtrt je jejich neomezena stabilita a kone¢na doba trvani
impulsni odezvy. A samoziejmé jiz diive zmifiovana jednoduchost implementace.

Je popisovany jeho diferencni rovnici timto zptisobem:
y(m)y= X" (n)-W (n) (3.5)

kde y(n) je aktualni vystupni signal, X (n)je vektor vstupniho signalu, W (n)je vektor
filtru vahy a N udava pocet vah

X(n) =[x(n),x(n—1),...,x(n—M + )| (3.6)

W (n) = [w, (n), w, (n),w,(1),...,wy_ (m)]' (3.7)
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Blokové schéma adaptivniho filtru s transverzalni strukturou zobrazeného na
obrazku 9 ukazuje jeho detailni vnitini uspotfadani. Je zde mozno vidét, ze zpozdéné
vzorky vstupniho signalu x(n), x(nl), x(m2), .., x(m-N+1) jsou vahované filtrem
s koeficienty (vahami) wO(n), wi(n), w2(n),...,.wN-1(n). Aktualni vystupni signal y(n) se
vypocita jako suma vazenych vzorka vstupniho signalu.

N-1

ymy=>w, -x(n-k),n=0,12,.. (3.8)

k=0

kde wi jsou tzv. vahy filtru, x(n) je oznaceni pro vektor vstupniho signalu a y(n) je
vystup. Jedna se o filtr N-tého fadu, proto rozsah indexace od 0 do N-1.

d(n) T N\ e(n)
2
x(n) FIR y(n)
w(n)

Obrazek 10: Blokové schéma adaptivniho systému

Rozdilem vstupniho zaruseného signalu d(n) a vystupnim signalem z filtru y(n)
dostaneme chybovy signal e(n) popsany timto vztahem:

e(n) =d(n)—y(n) =d(m) —w(n) *x(n) (3.9)

Cilem celého procesu adaptace vah je postupné snizovani hodnoty kriterialni
funkce az na jeji minimum. Kriterialni funkce J(n) je zavisla pouze na hodnotach
chybové funkce, tedy je zavisla na rozdilu mezi zddanou a skute¢nou hodnotou.

Jn) = Ele@n’ | (3.10)

3.2 Adaptivni algoritmy

Pouziti adaptivniho systému je dilezitou metodou v teorii optimalni Wienerovy
filtrace[4]. Adaptivni systém je zafizeni, které vyuziva rekurzivni algoritmus, ktery
umoziuje systému pracovat v prostiedi, které neni plné znamé. Adaptivni algoritmus je
matematicky popis rekurzivni adaptace. Algoritmus zacina pracovat z preddefinovanych
pocateCnich podminek a postupné se dostava k optimalnim hodnotam Wienerovy
filtrace.
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Byla vyvinuta Siroka fada adaptivnich algoritmt. Volba vhodné analyzy je
urcena raznymi faktory. V béznych aplikacich se vyskytuji ¢tyfi dalezité faktory:

1. pomér konvergence,
2. bezporuchovost,

3. robustnost,

4. vypoctové pozadavky.

Pomér konvergence je definovany jak pomér adaptace, tzn. jak rychle se systém
muze piiblizit k optimalnimu nastaveni jeho vah. Bezporuchovost adaptivniho
algoritmus predstavuje preciznost jeho optimalniho nastaveni. Tyto dva faktory mohou
byt deterministicky odvozené v piipadé jednoduchého adaptivniho systému, napiiklad
LMS algoritmus s FIR procesorem. V pfipadé jinych systéma se stava spravné
nastaveni komplikované a tyto faktory jsou experimentalné méfené. Robustnost
popisuje schopnost algoritmu, aby pracoval v riznych prostiedi s rizn€ velkym Sumem,
tzn. Jak muze Sum ovlivnit adaptaci. Vypocltové pozadavky popisuji slozitost
vyhodnoceni vystupt algoritmu. Tento faktor muze byt urCeny poctem operaci, které
pouzivame béhem adaptace, za Cas potiebny pro jejich vyhodnoceni.

Mnoho adaptivnich systéma uziva linearni procesory které jsou fizeny

gradientnimi algoritmy. Tyto systémy mohou byt snadno navrzeny s malou vypoctovou
slozitosti. Jejich hlavni nevyhoda je nizky pomér adaptace.

3.2.1 Algoritmus LMS (Least Mean Square)

LMS algoritmus je Siroce uzivany adaptivni algoritmus. Jeho hlavni vyhody jsou
jednoduché implementace a nizka vypoctova slozitost. LMS algoritmus (obrazek 11)
byl pivodné odvozeny a popsany od Widrowa a Hoffa. Existuje cela fada modifikaci,
které se snazi zlepSit jeho vlastnosti, napfiklad pomér adaptace, chovani v
negaussovském prostiedi, zatizi kolisani, odchylka chybového signalu.

d(n) + N\ e(n)

x(n) FIR y(n)
w(n)
( LMS

Obrazek 11: Blokové schéma adaptivniho systému s algoritmem LMS
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Sila algoritmu LMS[7] spociva hlavné v jednoduchosti a matematické
nenarocnosti. Adaptivni proces je popsan nasledujicim vztahem, kde p je konstanta,
ktera urCuje rychlost adaptace. Tato hodnota musi byt volena rozumné, aby nedoslo ke
Spatné adaptaci vah.

wn+1)=w(n)+2u-e(n)-x(n) (.11)

Z tohoto vztahu mizeme vidét, ze LMS algoritmus miize byt implementovany
bez kvadratury, primérovani, nebo dokonce derivovani. Jeho odvozeni je popsano
v mnoha odbornych ¢lancich. My vyuzijeme jednoduchého a elegantniho popsani LMS
algoritmu.

Na obrazku 12 je zobrazen mechanismus adaptace vah ve formé grafu
signalovych toka:

Zpozdéni o
jeden vzorek

Obrazek 12: Graf signalovych toki procesu vahové adaptace LMS algoritmu

3.2.2 Algoritmus RLS (Recursive Least Square)

RLS je zakladnim predstavitelem druhé tfidy adaptivnich algoritmt - algoritmu
vystavenych na teorii Kalmanovy filtrace. Zakladnim rozdilem proti rodin¢ LMS
algoritmu je vlastni statistické pojeti. Zde se pracuje s primérnymi hodnotami velicin
pocitanymi z Casovych vyvoji namisto vzorkovych priméra pocitanych z nékolika
realizaci stejného nahodného procesu. Tak napf. vztah pro kriterialni funkci je
nasledujici:

J(n) = 2‘e(i)|2 = ie(i)-e*(i)
i=M i=M (3.12)

Z tohoto vztahu je patrny princip ¢asového pramérovani. Struktura filtru zistava
stejna jako u LMS algoritmd, jen adaptivni proces je odliSny, vzhledem k pouziti
prumérd. Z toho rovnéz plyne vétsi vypocetni naro¢nost nez u LMS algoritma. Tento
rozdil je ovSem natolik podstatny (RLS ulohy jsou o tad vyssi nez LMS ulohy), ze Casto
vede k zavéram, ze RLS algoritmy nemaji prakticky vyznam. Na druhou stranu, pokud
se podivame na rychlost konvergence jednotlivych algoritmi, zjistime, ze u RLS je
konvergence nékolikanasobné rychlejsi nez u LMS. To plyne z pouziti Casového
prumérovani, které predikuje velmi piesné hodnoty.
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3.2.3 Algoritmy typu LMS a RLS a jejich varianty

Mezi nejpopularnéjsi a nejpouzivan€jsi adaptivni algoritmy pouzivané v
souCasné praxi patfi algoritmy spadajici bud’ do tfidy LMS algoritmt zalozenych na
teorii Wienerovy filtrace nebo RLS algoritmil zaloZenych na teorii Kalmanovy filtrace.

Jednoduchy adaptivni filtr tvotfeny filtrem FIR a obvykle néjakym algoritmem
na bazi algoritmu LMS[7] (popis dale) se nejvice hodi na dvé aplikace:

» Odstranéni neznamého harmonického casové malo proménného signalu z
uzite¢ného zadaného signalu

» Odstranéni Sirokopasmového nahodného Sumu (blizky bilému) z uzite¢ného signalu
s pomalymi zménami v porovnani se Sumem

Jak je vidét jde presné o dve protikladné funkce. Dilezité je, aby se oba signaly,
které maji byt spravné rozliSeny, meli rozdilné rychlosti zmén (periodu).

Z obecného praktického pouziti 1ze jmenovat:

Odstranéni sinusovych rusicich signala na indukovanych ve vedeni od senzoru
Automatické zjisténi a dorovnani Gtlumu nékterych frekvenci zptisobené vedenim
Odstranéni sitového ruseni SOHz z prenaseného signalu

Odstranéni Sumu a ruseni ze zvuku

Parametrizace feci - metoda LPC koeficienta

YV VVYY

Doporuceni a pozadavky predepsané na systémy, které zpracovavaji signaly
EKG jsou pfisné. Prvni dulezita vlastnost adaptivniho systému je pfizpasobivost na
zmeény v signalu a optimalizovat parametry systému podle aktualniho stavu zafizeni a
danych podminek nahravani signalu EKG. Sum je pfitomny jiz pfi zaznamu signalu
EKG aje popsan parametry jak v ¢asové doméné tak ve frekvenéni doméné.

3.3 EKG signal a Sum

EKG signal je biologicky signal, ktery je Casto ruseny specifickym Sumem.
Signal EKG snimany v realnych podminkach predstavuje smés uzite€ného signalu
generovaného srde¢nim svalem a parazitnich signalt, vznikajicich pfi snimani a vedeni
signalu k zaznamovému zafizeni, resp. Signalt, predstavujicich elektrickou aktivitu
jinych organt a Casti téla pacienta.

Spektrum uzite¢ného signalu shora ohrani¢uje spektrum komplexu QRS.
Ttebaze je dominantni Cast vykonu signalu EKG obsazena v ¢asti spektra do 40Hz, 1ze
ve vykonovém spektru EKG nékterych jedinct nalézt slozky o kmitoctech az do 500Hz;
nicméné jiz pii snimani klidového EKG vzniké ¢innosti kosterniho svalstva Sum, ktery
se zalina vyrazn€ji projevovat na kmitoctech nad 100Hz. Proto jsou obvykle
kardiografické systémy konstruovany tak, aby pfenasely signaly o kmitoctech jen do
100Hz. Jelikoz se spektra rusivych signali prolinaji se spektrem uziteCného signalu, je
volba vhodné filtrace vzdy véci kompromisu.
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Artefakty v EKG signalu

Artefakty v EKG signalech jsou produkované z mnoha zdroji. NejcCastéji se
zabyvame biologickymi artefakty a umeéle vytvorenymi artefakty. Mezi umeéle
vytvorené artefakty patii elektricky Sum, impulsni Sum, elektrostatické potencialy, a
Sum elektronickych zafizeni. Mezi dulezité biologické artefakty, které mohou vyznamné
ovlivnit EKG signal patii artefakty pohybové, dychaci a svalové. Nékteré z nich mohou
byt potlaceny pomoci adaptivnich systému.

Svalové potencialy

Svalové potencialy vznikaji v dasledku elektrické aktivity svali. Méfenim
elektrické aktivity svalt se zabyva elektromyografie (EMG). EMG signaly se pohybuji
v rozmezi 100- 300 uV. Amplituda EMG signald se pohybuje v rozmezi 4- 5 mV.
Frekvencni obsah je 10-500Hz, s dominantnimi frekvencemi od 20Hz do 250Hz.
Frekvencni obsah vSak zavisi na typu pouzitych elektrod (povrchové, jehlové). Toto
potlaceni byva vzdy obtizné.

Pohybové artefakty

Artefakty pohybu jsou dany mechanickym pohybem elektrod, zfidka vibracemi
a chvénim. V zaznamu EKG jsou rozpoznatelné na prvni pohled. Jejich frekvencni
obsah je obvykle do SHz, nékdy 20Hz.

Sit’ovy Sum
Sitovy Sum (obrazek 13) je zpusobeny zapojenim snimaciho zafizeni do
elektrické sité 230V/50Hz. Sum nemusi byt harmonicky. Aktualni frekvence sitového

Sumu nemusi byt presné S0Hz, ale mize se nepatrné ménit (49Hz az 51Hz). Mlze ale
také obsahovat vy§§i kmitocty 100Hz, S00Hz.

Rugeny signal EKG (50Hz)

I:II:I"IJ' T T T T T
% 002 -
T
E
E o |
T
_DDE | | | | |
2 25 3 3.5 4 45 5
Cas (s)

Obrazek 13: Sit'ové ruseni signalu EKG (50Hz)
Drift izolinie

Drift nulové linie (obrazek 14) je jednim =z hlavnich druhG ruseni,
znesnadnujicich strojové rozméteni signalu EKG. Vznika jako dusledek pomalych
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elektrochemickych dé&u probihajicich na rozhrani elektroda — pokozka, piipadné
dychani pacienta. Frekvencni obsah tohoto Sumu je obvykle az do 0.8Hz.

Kolisani nulové linie u signalu EKIG

!

'I:I-"l | | 1 | |
96 965 97 9.75 9.8 8.85 8.9 8.95
wzorky « 10

0.2

U (i)

0.2

4

Obrazek 14: Drift izolinie v signalu EKG

Impulsni ruseni

Impulsni ruseni (obrazek 15) je zplsobeno prepinanim kontaktd a zapnutim
zatizeni. Takové ruseni muize velkou mirou ovlivnit snimany EKG signal tzkymi a
vysokymi vrcholy. Amplituda rusSeni je prakticky stejna jak hodnotova fada A/D
konvertoru. Ruseni muze prekryvat jakoukoliv ¢ast spektra signalu.

Irmpulsni rudeni v signalu EKIG

|:|15 [ T _I T T T T ]
01F -
=
E
s
E 0.05r -
]
£ 0 .
-0.05 F -
1 1 1 1 1 1
1300 1400 1500 1600 1700 1800 1800 2000

Cislo wzorku

Obrazek 15: Impulsni ruSeni v signilu EKG
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4 Adaptivni filtrace

Popis a struktura jednotlivych algoritmu je popsana v predeslé kapitole. Nyni se
budeme zabyvat jednotlivymi moznostmi jejich aplikace.

4.1 Prosta adaptivni filtrace

Predstava prosté adaptivni filtrace[6] je zalozena na vyuziti dvou vstupech a
dvou vystupech adaptivniho systému. Systém pracuje s Sumovym signilem a se
signalem nesouci informaci. V naSem pfipadé EKG signal. Budeme uvazovat ptipad,
ktery je zobrazen na obrazku 16.

d(n)=s(n)+x(n) T N\ e(n)
2
x'(n) FIR y(n)
w(n)

Obrazek 16: Vstupni signal d(n) je slozeny z uzite¢ného signalu s(n)(signal EKG) a
uméle vytvorenym Sumem x(n) je zaruSen. Referencni signal x‘(n) je Sum.

d(n) = s(n) + x(n) 4.1

Uzite€nou cast vstupniho signalu s(n) nam zde tvoii Cisty signal EKG. Druhou
cast signalu tvoii uméle vytvoreny Sum, ktery je popsan rovnici:

x(n)y=A,-sin2-z-n-f,/ f,+¢,) (4.2)
kde
A, ..... udava amplitudu referencniho signalu,

/i ..... udava frekvenci rusivého signalu (50Hz, 100Hz),
f., .... udava vzorkovaci frekvenci ( f,, =250Hz),

@, ..... udava posun faze,

a referen¢ni signal x ‘(n) se ziska z dalsiho zdroje, zde je veden piimo ze zasuvky pro
sttidavé napéti 230V/50Hz.
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4.2 Uzkopasmova adaptivni zadrz

V piipadé, ze ruSivy signal ma konstantni ruSici kmitocet, lze pouzit filtr
vyuzivajici kompenzaéni metodu (obrazek 17)[6]. Signal x(n) a x‘(m) musi byt
korelované a s(n) s nimi byt korelovany nesmi. Vstupni signal d(n) se sklada z ¢istého
signalu EKG s(n) a uméle vytvoreného Sumu x(n) s frekvenci 50 (100) Hz. Referencni
signal x ‘(n) obsahuje umeéle vytvoreny Sum, ktery je korelovan s x(n).

d(n) = s(n) + x(n) N\ e(n)
40> P
vy S
<) m
(w2) 2
o0° ys(n
LMS

Obrazek 17: Blokové schéma adaptivniho systému vyuzivajici kompenzaéni
metodu

Uzite¢nou cast signalu d(n) tvori Cisty signal EKG a druhou ¢ast signalu tvori
Sum. Vyjadfeno rovnici:

x(n)=A,-sin2-z-n-f,/ f,+¢,) (4.3)
kde
A, ..... udava amplitudu referencniho signalu,

f, ..... udava frekvenci rusivého signalu (50Hz, 100Hz),
f., .... udava vzorkovaci frekvenci ( f,, =250Hz),

@, ..... udava posun faze,

a referen¢ni signal x ‘(n) se ziska z dalsiho zdroje, zde je veden piimo ze zasuvky pro
sttidavé napéti 230V/50Hz.

x'(n)y=A4, -sm2-z-n-f,/f, +¢,) 4.4
kde

A, .....udava amplitudu referen¢niho signalu
2 >
@, .....udava posun faze,
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Na obrazku 17 vidime dvouvstupovou uzkopasmovou adaptivni zadrz, kterd
obsahuje dvé vahy. Prvni vstup je oznacen y.(n) a je to piimo referencni vstup. Druhy
vstup je oznacen ys(n) a odpovida referencnimu signalu, ktery je vystaveny fazovému
posuvu 90°

y(m) =¥ (n) (4.5)
a
V(1) = Ay SinQzon- fi1 S 40, =)= Ay eos@omon- fil [ o). @46)

Vystupni signal y(n) je dan linearni kombinaci dvou vstupt y.(1) a ys(n), miazeme
tedy psat:

y(m) =wy(n)-y (m)+w (n)-y, (n) (4.7)

Vystupni signal y(n) dany vztahem (4.8) je reprezentovany souctem dvou
vazenych harmonickych signalt o stejné frekvenci f;, riznych amplitudach a fazovych
posuvech,

v =wo(n)- Ay -sin(2-7z-n- fi 1 f, + @) +w (1) A4, -cos(2-7-n- f, ] f,. +9,) (4.8)

Souctem téchto dvou signalti vznikne vysledny signal y(n),
yn)y=A-sin(2-z-n- f,/ f,, + D), (4.9)
kde amplituda vystupniho signalu y(n) je dana:

A=[Aw, ] +[4,w, D] +24,w,(n)A4,w,(1)-sin[p, —¢,] (4.10)

a faze vystupniho signalu @ je dana:

®  arctan| Ao (Dsin[e ]+ A,w, (1) cos[p, ] } | @10

— Aw,(n)cos[p, ]+ A,w,(n)sin[e, ]

Vysledek je, ze procesor nastavi vahy, kterymi reguluje amplitudu a posun faze
vystupniho signalu y(n) tak, ze je to harmonicky signal.

Vahy filtru jsou adaptovany se skuteCnosti, ze vystupni signal je nejlepsi odhad
harmonického Sumu x(n). Pak se Sum mize odecist od vstupniho signalu d(n). Tento
adaptivni filtr je lepsi nez filtr, ktery zadrzuje stale stejnou hodnotu. Adaptivni proces
udrzuje spravné fazové pomery, dokonce i kdyz frekvence ma pomalou zménu .
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4.3 Uzkopasmova adaptivni zadrZz s vyuzitim
¢islicového rezonatoru

Signaly y.(n) a ys(n) jsou produkty F(cn), kde operator F je kosinusova nebo
sinusova funkce. Sinus a kosinus funkce jsou obvykle pocitany geometrickou fadou.
Takové vyhodnoceni ma velmi vysokou vypocetni slozitost a je proto nevhodné pro
digitalni zpracovani signalu . Lze ovSem tyto funkce prevést do vhodného tvaru a po
slozité upraveé dostaneme vypocetné jednodussi tvary, které jiz lze vyuzit pro Cislicové
zpracovani signalu. Mizeme tedy psat

Yy (m=c-y (n-1)-y.(n-2) (4.12)
a
yim=c-y(n-1-y(n-2) (4.13)

kde c je konstanta.
c=2-cos(k)=2-cos2-7- 1,/ f,) (4.14)

Blokové schéma cislicového rezonatoru je zobrazeno na obrazku 18.

y(n)

\ 4
—

Obrazek 18: Blokové schéma Cislicového rezonatoru popsaného vztahem (4.12)

Cislicovy rezonator produkuje harmonicky signal o frekvenci, ktera je dana
konstantou ¢, amplitudou a fazovym posuvem danym pocate¢nimi podminkami.

Rezonator by mél generovat signaly v.(n) a ys(n), pro které definujeme pocatecni
podminky.

V(=) =cos(=2-7- £,/ f..) (4.15)
Y (=2)=cos(-4-7- 1,/ f..) (4.16)
Yy (D)=sin(=2-7-f,/ 1..) (4.17)
Y (F2)=sin(-4-7- £,/ f..) (4.18)
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Generace harmonického signalu rekurzivnimi vzorci je elegantnim feSenim,
protoze jediné nasobeni a jediné odcCitani je pro kazdy krok stejné. Lze si vSimnout, ze
Cislicovy rezonator muze trpét zaokrouhlenim, které muizete ovliviiovat kmitoCtovou
stabilitu a mizete zpusobit harmonickou distorzi. Stabilita amplitudy je perfektni diky
koeficientu v .. Parametry Cislicovych rezonatort jsou testované v ¢asti 5. Adaptivni
filtr vyuzivajici Cislicovy rezonator je zobrazeny na obrazku 19.

d(n) 7N\ e(m)
)
rezonator
cos
vstupni y(n) R
proménné "
rezonator
—|
sin

Obrazek 19: Blokové schéma uzkopasmové adaptivni zadrze s vyuzitim Cislicového
rezonatoru

4.4 Uzkopasmova adaptivni zadrZz s vyuzitim
dynamického Cislicového rezonatoru

Tato metoda je modifikace predchozi uzkopasmové adaptivni zadrze
s Cislicovym rezonatorem. Zmeéna se zde tyka pouze konstanty ¢, ktera se stane

proménnou v cCase. Zakladni frekvence, kterd je tvofena z dvou harmonickych
generatoru, tj. Cislicovych rezonatort, je reprezentovana vhodnym parametrem c(n).

c=2-cos(k)=2-cos(2-7- f,/f,) (4.19)

y(n)

\ 4
1
—

c(n)

Obrazek 20: Blokové schéma dynamického ¢islicového rezonatoru
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Ted’, dva harmonické signaly jsou popsané diferen¢nimi rovnicemi

yem)=c(m)-y (n=1)-y.(n=-2) (4.20)
a
yimy=c@)-y,(n-1)-y.(n-2) (4.21)

Blokové schéma uzkopasmové adaptivni zadrze s dynamickym cislicovym
rezonatorem je zobrazeno na obrazku 21.

d(n) e(n)
rezoney
cos
vstupni 7 y(n)

proménné

\ 4

rezonator
sin

(

Obrazek 21: Schéma uzkopiasmové adaptivni zadrze s vyuzitim dynamického
Cislicového rezonatoru

Nastaveni a prizptisobeni vah wi a w2 je stejné jako u predchazejici verze
uzkopasmové filtrace, ktery je zalozen na LMS algoritmu a linearnim FIR procesoru.
OvSem prizpusobeni parametru c(n) je vice komplikované. Postupnymi tpravami
zékladniho vzorce pro tento parametr se dostaneme ke vzorci, ktery je jiz jednoduse
mozno implementovat do programu. Dostaneme dva vztahy, které jsou velmi podobné
vztahu (4.12) a (4.13). Pro harmonicky signal y. mizeme psat

Do) 1y oy 20D 2(0-2) “21)
oc oc oc

a pro harmonicky signal ys

oy, (n) =y (n-1)+c(n)- oy, (n—1) _@/S(n—Z) (4.22)
oc oc oc
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Muzeme je brat jakozto pomocné Cislicové rezonatory. Jejich blokové schéma je

znazornéno na obr 22.

Oy(m)/ Oc

Yo 2N o -1 >

c(n)

Obrazek 22: Dynamicky ¢islicovy rezonator jako pomocny rezonator

wi(n)
c(n' 1 )
Y > slave Oyen)/Oc
c(n) rezonator
P slave Oys(n)/Oc
yy(n-1) rezonator
wa(n)

Oy(n)/Oc

Obrazek 23: Detailni blokové schéma dynamického cislicového rezonatoru

Misto oznacCeni pro derivaci 0, budeme pouzivat zkratku der. Vztah 0 yy(n)/ J¢
muzeme tedy zapsat jako derys. Cislicovy rezonator by mél generovat harmonické
signaly y.(n), vs(n), deryy(n) a dery.(n), pro které definujeme pocatecni podminky.

V(=) =cos(=2-7- £,/ f.)

Y (=2)=cos(-4-7- 1,/ [..)

Yy (D)=sin(=2-7-f,/ 1.)
Y(=2)=cos(-4-7- f,/ f..)

dery (=1)=dery (-2)=0

dery (=1)=dery (-2)=0

dery(n) =w, -dery.(n)—w, -deryg(n)
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5 Filtrace ruseni v EKG signalu

Cilem této diplomové prace je seznamit se sruznymi metodami adaptivni
filtrace[5] a navrhnout v programovém prostiedi MATLAB razné varianty adaptivni
filtrace. Nasledné porovnat vysledky riznych metod adaptivni filtrace biologickych
signald. V mém piipadé se jednalo se o sestaveni jednoduchého rychlého adaptivniho
filtru pro potlaceni sitového ruSeni. Realizace vySe uvedenych metod je vytvorena
v programovém prostfedi MATLAB verze R2006a.

Blokové schéma na obrazku 24 ukazuje postup, kterym sem postupoval pii této
préci.

| ‘ | ‘ Popis | . |
Nahrani dat Volba systému systému Vyhodnoceni

Obrazek 24: Blokové schéma zpracovani signalu EKG pomoci adaptivniho
systému

Nahrani dat

Pro nacteni dat byla pouzita znama funkce /oad. Diky této funkci jsme mohli
pracovat s daty v programovém prostiedi. Jako vstupni matice dat byl pouzit soubor
ecg.mat. Tato matice obsahovala zaznam EKG signalu po dobu 16 sekund. Jeho pribéh
jak v ¢asové oblasti, tak ve frekvencni oblasti je zndzornén na obrazku 25.

Signal EKG x 15'4 Spektrum signalu EKIG
0.04 ¢ . - : M - - . = .
15

E 002t ' 1
g 10
'Sy W L“ |
£ b J 5

002k i " i 0 i e s

ul 1 2 3 i u] 20 40 B0 6o o 120
Cas [s) Frekvence (Hz) fizl2

Obrazek 25: Prubéh cistého EKG signalu v ¢asové a frekvencni doméné

Nyni budeme pracovat se systémem, ktery je popsan v kapitole 4.1. Tento
systém vyuziva dvou vstupt a jednoho vystupu.

5.1 Popis systému prosté adaptivni filtrace

Prvni vstup je vyuzit pro vstupni signal d(n), ktery se sklada ze souctu cisté¢ho
signalu EKG, ten je obsazen v matici ecg.mat, a uméle vytvoreného rusivého signalu
(obrazek 26). Tento rusivy signal obsahuje dvé frekvencni slozky o kmitoctech S0Hz a
100Hz. Tyto dvé slozky maji riznou amplitudu a fazi. Amplituda Sumu byla odvozena
od velikosti signalu EKG. Pomoci pfikazu max se urcila nejvyssi hodnota amplitudy.
Hodnota amplitudy Sumu byla zvolena jako 1/7 z maximalni hodnoty amplitudy
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signalu. Faze je volena pro obé frekvencni slozky m/4. Vzorkovaci frekvence byla
zvolena 250Hz.

Signal EKG - s(n) Zasumneny signal EKG - din)

0.04

0.03
= 5

£ £ 0.02
[ o

E 3 oo
B g

< £ U

-0.01

-0.02 - : . -0.02

0 1 2 £ 4 0 1 2 3 4
Cas (5] Cas (g)

Obrazek 26: Porovnani Cistého signalu EKG a zaruSeného signalu EKG

Na obrazku 27 je uvedeno spektrum signalu pfed zaSuménim, spektrum po
pridani Sumu s frekvenci S0Hz a spektrum, které obsahuje frekvence S0Hz a 100Hz.

w10 Spektrum signalu EKG
2 1 1 1 1 1 1
| mmmwmm _
I:l IFTTINITFIIP [IFTIPITAITIT 1 1 L L

a 20 40 B0 a0 100 120

Frekvence (Hz)

w10 Spektrum zagumningho signalu EKG (=50Hz)

1 ]
0.5 .

I:I [IFTTIFITr 1 4 1 1 1

a 20 40 B0 a0 100 120

Frakwvence (Hz)
w107 Spektrum zagumningho signalu EKG (F50Hz a =100Hz)

3 . . . T . .

2 4
1 4
0 e ! f A

B0 an 100 120
Frekvence (Hz)

]
]
=
I
=

Obrazek 27: Spektrum originalniho EKG , zaSuméného EKG signalu
Pro ucel této diplomové prace byly vSechny pouzité¢ EKG signaly zaSumény

s vyuzitim ruznych velikosti amplitudy Sumu pro dvé dané frekvence (obrazek 28). Jako
prvni je zde zobrazen originalni signal EKG bez ruSeni. Dale je zde signal postupné
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zasumeén s amplitudou Sumu, ktera je rovna 1/10 amplitudy signalu az po dvojnasobek
amplitudy. Je patrné jak velikost Sumu ovliviiyje Citelnost signalu EKG.

% oos

=

-

=

]

£ -0.05

T 0

Z nos

|

R

2
0.05

£ 70

=

=

[

=

=

2

=

T

Arnplitudalmy

Arnplitudalm®)

Qriginalni ERIG

Cas (=)
Fatumneny signal EKG (amplituda Sumu MARAD)

Cas (8
Zagumneny signal EKG (amplituda Surmuo MAKS)

Cas (s)
Lagumneny signal EKG (amplituda Sumu MAKS)

Cas (=)
Zagumneny signal EKG (amplituda Surmu MAXTS)

Obrazek 28: Zasumény EKG signal s ruznymi hodnotami amplitudy Sumu na
frekvenci SOHz a 100Hz.

Druhy vstup je vyuzivan pro zavedeni referenéniho signalu x(n). Tento
referencni signal je popsan vztahem (4.2). Amplituda signalu byla zvolena 1. Faze
signalu byla zvolena 0.

Nutné bylo definovat pocatecni podminky adaptivniho filtru. Pocet koeficientt
filtru byl zvolen 80. Dale jsme vytvofili matici koeficientu adaptivniho filtru a

definovali jsme dva vystupni vektory ze systému.
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Samotné srdce programu je algoritmus LMS. Algoritmus je popsan v kapitole
3.2.1. U tohoto algoritmu je velmi dulezité vhodné nastavit jednotlivé parametry.
Dulezitym parametrem je zde vhodné zvoleni konstanty urcujici rychlost adaptace p.
Tato konstanta byla volena zkusmo. Obrazek 29 nam ukazuje jak velikost této konstanty
ovliviiuje vystup z filtru.

a) d)
YWatupni signal “stupni signal
= =
£ op4 £ o004
&= 0.0z = 00z
= 0 = 0
£ -0.02 . . £ 002 . .
< a 1000 2000 3000 < 1l 1000 2000 3000
b) Cislo vzorku e) Cislo vzorku
wystup z FIR YWiystup z FIR
% 0.m S 001
Z 0 Z 0
E 01 . : £ 001 . .
< 7 <
a 1000 2000 3000 0 1000 2000 3000
c) Cislo vzorku f) Cislo wzaorky
Chyba Chyba
g 0.04 g 0.04
= 002 < 002
= a = n
£ ooz : : £ ooz : :
a 1000 2000 3000 1] 1000 2000 3000

Cislo wzorky Cislo wzorku

Obrazek 29: Graf zavislosti vystupu filtru na volbé konstanty urcujici rychlost
adaptace p: a),d) vstupni signal EKG, b) vystup z adaptivniho filtru pri zvolené
konstanté n=0.00002, c) vystup ze systému a zobrazeni postupného adaptovani
v zavislosti na hodnoté p=0.00002, e) vystup z adaptivniho filtru pri zvolené
konstanté p=0.0002, f) vystup ze systému a zobrazeni postupného adaptovani
v zavislosti na hodnoté p=0.0002

Vidime zde, ze pifi vhodné volbé konstanty p se systém adaptuje spravné a
chybovy signal se blizi k nulové hodnoté. Kdyz vSak zvolime tuto konstantu vysokou
muze se prihodit, Ze nas systém nebude pracovat jako adaptivni, ale vystup bude zcela
znehodnocen. Nicmén¢ pii velmi malé konstanté bude sice systém pracovat spravné, ale
doba adaptace se stane z Casového hlediska nedostacyjici. Volba p je tedy otazkou
vhodného zvoleni. Pro nas systém byla tato konstanta zvolena 0.0002. Jako vystup
z adaptivniho systému je zde uveden chybovy signal e(n). Obecné je popsan vztahem
(3.4) v kapitole 3.1. Chybovy signal ukazuje jak moc byla adaptivni filtrace uspésna. Pri
optimalnim nastaveni celého systému by mél byt chybovy signal stejny jako Cisty signal
EKG. Ale z poznatku o filtraci jiz vime, ze kazda filtrace ma za nasledek tvarové zmény
signalu.
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Jako vystupni signal zde jesté mizeme vyuzit vystup z adaptivniho filtru, ktery
je obecné popsan vztahem (3.5) v kapitole 3.1.2. Popisuje konvoluci dvou signalt.

Ukazka zdrojového textu:
(algoritmus je implementovan v souboru prosta_adaptivni_filtrace.m)

M=80;
w = zeros(M,1); e = [1; v = [];
for k = M:N % LMS algoritmus

p = x(k-M+1l:k);
y(k) = w' * p;
e(k) = d(k) - y(k);
w=w + 2*mi*e (k) *s;

end;
2) “stupni signal
= 004 . . . :
=
[
I DWWMWMMMW
=
E _I:II:I5 1 1 1 1
1] 200 400 GO0 a0 1000
b) Cislo wzarku

Yystup z FIR

0.0

Armnplitudalm®’)
=

I:II:I'] 1 1 1 1
1] 200 400 F00 aa0 1000
c) Cislo wzorku
Chyba
= 0.05 T T T r
£
[
E 0 M" JL‘WM
c% |:||:|5 1 1 1 1
0 200 400 GO0 aoa 1000
Cizlo wzaorku

Obrazek 30: Graf ukazujici na prvnim obrazku vstupni zaSumény signal, na
druhém vystup z adaptivniho filtru a na tfetim chybovy signal (prvnich 1000

vzorku)

Na obrazku 30 je vidét priklad filtrace zaruSeného signalu. Na podobrazku a je
znazornén zaruSeny signal EKG, ktery je pro nas systém vstupnim signalem.
Podobrazek b je odpovidajici vystup zfiltru a na podobrazku c¢ je vidét vysledny
vyfiltrovany signal. Béhem prvnich tii set vzorkl je vidét vliv adaptace systému, kdy
rueni se postupné vic a vic utlumuje.
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Na obrazku 31 vidime amplitudové-frekvenéni charakteristiku naseho pouzitého
filtru. Charakteristika je symetrickd kolem Y2 vzorkovaci frekvence. Vzorkovaci
frekvence byla zvolena 250Hz. Vidime, Ze se jedna o filtr typu pasmova propust, ktery
propousti slozky na frekvencich SOHz a 100Hz a ostatni frekvencni slozky potlacuje.

e 10" Amplitudave frekvencni charakteristika filtru
15 T T T T T T
1F -
a8 .
D 1 1
0 20 40 60 &0 100 120

Frekvence (Hz)

Obrizek 31: Amplitudové frekvencni charakteristika filtru (f = SOHz,f = 100Hz) po
ukonceni adaptace (po 1000 vzorcich)

Na obrazku 32 vlevo vidime, jak se postupné filtr adaptuje na prabéh signalu. Je
zde znazornén prvni koeficient adaptivniho filtru. V obrazku jsou zakresleny tfi utvary.
Kazdy tento utvar obsahuje obé slozky 50Hz 1 100Hz. Adaptivni filtr se po kazdém
nabéhu RR intervalu rozkmita, nez se opét adaptuje. Toto nepfijemné rozkmitani se da
odstranit jedin€ tim, ze zmenSim krok adaptace p. Ale pfi zmensSeni kroku adaptace se
bude systém adaptovat pomaleji, tzn. Budeme muset Cekat déle, nez se systém ustali.
Tyto dva pozadavky jdou vzdy proti sobé. Proto je volba pu vzdy véci kompromisu.

w10 w10
1
nal
06t
=
* p4}
02}
0 : - - : 2 ' - : :
0 200 400 GO0 800 1000 0 200 400 BO0 800 1000

Ciglo wzorku Cislo vzorku

Obrazek 32: vlevo:prubéh prvniho koeficientu adaptivniho filtru, vpravo:prubéh
vSech koeficientu adaptivniho filtru

Na obrazku 32 vpravo vidime vSechny koeficienty adaptivniho filtru. Adaptivni
filtr byl navrzen s 80 koeficienty. Z impulsni charakteristiky filtru (obrazek 33) je
patrné, ze jen prvnich pét koeficientl je riznych a ostatni se jiz periodicky opakuji. Tyto
koeficienty jsou znazornény na obrazku 32 vpravo. Hodnoty koeficientl jsou zapsany
v tabulce 1.
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Tabulka 1: Hodnoty koeficienti adaptivniho filtru (pro n=1000)

Koeficienty
Hodnoty 1.7 e-4 8.8 e-S -1.2 e-§ -7.4 e-§ -1.7 e-4

Na obrazku 33 je znazornéna impulsni charakteristika filtru po zadaptovani a
s vyznaCenymi koeficienty. Tyto koeficienty jsou zapsané v tabulce 1.

w107 Impulzni charakteristika visledngho FIR filtru po zadaptovani

1 | | | | | | | 1
00 VoR o Y04 Yos  YOs o 100 M2 Y14 7B 71 A0
Cislo vzarku
Obrazek 33: Impulsni charakteristika adaptivniho filtru s vyznacenymi péti stale
se opakujicimi koeficienty

Z obrazku 34 muzeme odecist absolutni chybu. Je ziejmé, ze nejvétsi chybu
systém zaznamenal kolem 80 vzorku. Tuto hodnotu vSak nemizeme pocitat do
vysledki. Sytém se totiz adaptoval az kolem 1000 vzorku. Zde byla tato hodnota jiz o
dva rady niz8i. Z detailniho zobrazeni chyby lze usoudit, ze pti kazdém RR intervalu se
chyba nejprve zvysi, nasledné dojde k adaptaci a chyba se vrati opét na své minimum

Chyba adaptace(s(n}-e(n)) w10t Chyba adaptace(s(n)-e(n])
003 a
detailni zobrazeni
0.025
B
002 =
£
0.ma _‘g" 4
0.m ; ?
0.005 ] ! . 2
0
1 1 L L L L D I
0 100 200 200 400 =00 GO0 a0 1000 1500
Cislo vzorku Cislo vzorku

Obrazek 34: Chyba adaptace uvedena v absolutnich hodnotach
5.2 Popis systému uzkopasmové adaptivni zadrze

Jako druhy systém, ktery budeme realizovat a testovat je uveden v kapitole 4.2.
Tento systém obecné navrzen na filtraci ruseni jedné filtracni slozky. V naSem piipadé
je Cisty signal rusen dvéma slozkami o frekvencich SOHz a 100Hz. Tento filtr obsahuje
dva koeficienty. Filtr je schopen odfiltrovat jen jednu nezadouci slozku. Pfi zavedeni
referencniho signalu s vice slozkami jiz tento adaptivni filtr neni schopen tyto slozky
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dostatecné potlacit. Upravime obecné schéma pro nas pifipad. Tato zmeéna je vidét na
obrazku 35. Misto jednoho referencniho vstupu, ktery by obsahoval obé frekvencni
slozky, jsme zavedli dva referencni vstupy. Prvni referen¢ni vstup zavadi do systému
slozku 50Hz a druhy 100Hz. Tato modifikace zapojeni jiz umozni dany signal EKG
1épe odfiltrovat od téchto nezddoucich slozek.

d(n) = s(n) + x(n) + i\ e(n)
wl —-
Vei
Xi°(n) ﬁ vi(n) +'z'\ v(n)
w2 &_)
90° Vai g e N )
LMS
w3
Yer
X,°(n) ﬂ v>(n)
w4
Yo
T
LMS

Obrazek 35: Blokové schéma modifikovaného adaptivniho systému
implementujiciho kompenzaéni metodu

Tento sytém vyuziva tii vstupt a dva vystupy. Prvni vstup je vyuzit pro vstupni
signal d(n), ktery se sklada ze souctu Cistého signalu EKG a uméle vytvoreného
rusivého signalu. Tento ruSivy signal obsahuje dvé frekvenéni slozky o kmitoctech
50Hz a 100Hz. Tyto dvé slozky maji riznou amplitudu a fazi. Amplituda Sumu byla
odvozena od velikosti signalu EKG. Hodnota amplitudy Sumu byla zvolena jako 1/5
z maximalni hodnoty amplitudy signalu. Pro frekvencni slozku 50Hz byla zvolena
pocateCni faze n/4. Pro slozku 100Hz byla zvolena pocatecni faze n/7. Vzorkovaci
frekvence byla zvolena 250Hz.

Druhy a tfeti vstup je vyuzivan pro zavedeni referenc¢niho signalu x‘(n). Tento
referencni signal je popsan vztahem (4.4). Amplituda signalu byla zvolena 1. Faze
signalu byla zvolena 0. Frekvence signalu x ‘;(n) byla zvolena 50Hz a signalu x ‘,(n) byla
zvolena 100Hz. Signaly, které vstupuji do filtru jsou popsany vztahem (4.5) a vztahem
(4.6) v kapitole 4.2. Souctem signall y;(n) a y»(n) dostaneme vysledny signal y(n).
Chybovy signal je popsan vztahem (3.4) v kapitole 3.1.

Nutné bylo definovat pocatecni podminky adaptivniho filtru. Pro tento systém je
zapottebi dvou filtrd. Pro kazdy filtr byly zvoleny dva koeficienty.
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Ukazka zdrojového textu:
w=[00001; vyl =11; vy2=1[1; v = 1[11; e =11;

for k = 1:1:1ength(s)
yl(k) = w(l)*ycl(k) + w(2)*ysl(k);
y2 (k) = w(3)*yc2(k) + w(4)*ys2(k);
y(k) = yl(k) + y2(k);

e(k) = d(k) - y(k);

w(l) = w(l) + 2*mi*e (k) *ycl(k);
w(2) = w(2) + 2*mi*e (k) *ysl(k);
w(3) = w(3) + 2*mi*e (k) *yc2(k);
w(4) = w(4) + 2*mi*e (k) *ys2(k);

end

Tento algoritmus je implementovan v souboru Notch_filtrace.m

“stupni signal - din)
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B B g0 e A
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Arnplitudalmy
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Obrazek 36: Graf ukazujici na prvnim obrazku vstupni zaSumény signal, na
druhém vystup z adaptivniho filtru a na tfetim chybovy signal (brano na prvnich
1500 vzorku)

Na obrazku 36 je vidét priklad filtrace zaruSeného signalu. Na podobrazku a je
znazornén vstupni zaruSeny signal. Podobrazek b je odpovidajici vystup z filtru a na
podobrazku c je vidét vysledny vyfiltrovany signal. Béhem prvnich péti set vzorkl je
vidét vliv adaptace systému, kdy ruSeni se postupné vic a vic utlumuje.
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w0 Yistup z adaptivniho filtru - ¥ 1 (prenich 1500 vzarku)
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Obrazek 37: Vystupni charakteristika adaptivniho filtru a zobrazeni koeficientu
filtru

Na obrazku 37 lze vidét vystupni charakteristiku adaptivniho filtru. Nasledujici
dva grafy ukazuji prubéh koeficienta filtru w; a w,. Z tohoto obrazku je patrné, jak se
postupné filtr adaptuje na prubéh signalu.

w10 koeficient w3
2 L -
D 1 1
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Obrazek 38: Koeficienty adaptivniho filtru

Na obrazku 38 jsou zobrazeny koeficienty druhého adaptivniho filtru. Tyto
koeficienty se od sebe navzajem lisi. Prvni filtr odstrafiuje z uzitecného signalu sitové
ruSeni o frekvenéni slozce 50Hz. Druhy filtr odstraiiuje sitové ruSeni o frekvencni
slozce 100Hz. Hodnoty téchto koeficientt jsou zapsany v tabulce 2.
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Tabulka 2: Hodnoty koeficientu adaptivniho filtru

Koeficienty w1 W2 W3 Wy
Hodnoty 4.6 e-3 4.8 e-3 2.9 e-3 5.96 e-3

Koeficienty filtru jsou postupné nastavovany. Od urcité doby se tyto koeficienty
meéni jen nepatrné. Zavisi na vhodném zvoleni konstanty p. Na hodnotach uvedenych
v tabulce se systém adaptuje a potlacuje ve vstupnim signalu ty slozky, které pfivadime
na referencni vstup adaptivniho systému.

001 Chyba adaptaceis(n)-e(n)) w0t Chyba adaptacelzin)-a(n))
. 4 detailni zobrazeni |
> =
£ £ 3
1) 13
= 0.005 R
= =
£ E 1
=y =y
a

1]
1] 1000 2000 3000 4000 1200 1400 1600 1800
Cislo vzorku Cislo wzorku

Obrazek 39: Chyba adaptace uvedena v absolutnich hodnotach

Z obrazku 39 muzeme odecist absolutni chybu. Sytém se adaptuje kolem 1500
vzorku. Zde byla tato hodnota jiz o tfi fady nizsi. Z detailniho zobrazeni chyby lze
usoudit, ze pfi kazdém RR intervalu se chyba nejprve zvysi, nasledné dojde k adaptaci
a chyba se vrati opét na své minimum.

5.3 Popis systému uzkopasmové adaptivni zadrze
s vyuzitim Cislicového rezonatoru

Tteti systém, ktery budeme realizovat a testovat je uveden v kapitole 4.3. Systém
popsany v této kapitole vyuziva tii vstupt a dvou vystupti. Systém je obecné navrzen na
filtraci ruSeni jedné filtracni slozky. V nasem pfipadé se jednd o ruSeni s frekvencni
slozkou o kmitoctu 50Hz. Amplituda Sumu byla odvozena od velikosti vstupniho
signalu. Odvozeni je popsano na zacatku této kapitoly.

Prvni vstup je vyuzit pro vstupni signal d(n), ktery se sklada ze souctu cistého
signalu EKG a uméle vytvofeného rusivého signalu. Tento ruSivy signal obsahuje
frekvencni slozku o kmitoctu 50Hz. Amplituda Sumu byla odvozena od velikosti
signalu EKG. Hodnota amplitudy Sumu byla zvolena jako 1/2 z maximalni hodnoty
amplitudy signalu. Pro frekvencni slozku 50Hz byla zvolena pocatecni faze n/4.
Vzorkovaci frekvence byla zvolena SO0Hz.

Druhy a tfeti vstup je vyuzivan pro zavedeni referencniho signalu. Tento signal
je generovan pomoci &islicovych rezonatord. Cislicovy rezonator produkuje harmonicky
signal o frekvenci, ktera je dana konstantou ¢, amplitudou a fazovym posuvem danym
pocateénimi podminkami. Cislicovy rezonator by mé&l generovat signaly y.(1) a yy(#), pro
které definujeme pocatecni podminky. Ty jsou uvedeny v kapitole 4.3. Signaly, které
vstupyji do filtru jsou popsany vztahem (4.12) a vztahem (4.13) v kapitole 4.3. Souctem
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signala y;(n) a y,(n) dostaneme vysledny signal y(n). Chybovy signal je popsan vztahem
(3.4) v kapitole 3.1.

Ukazka zdrojového textu: (algoritmus je implementovan v souboru Rezonator.m)
ye = [l; ys = 1[1l; vy =101; e =1[]; w= [0 0];

yc(2) = cos(—4*pi*f0/fvz); yc(l) = cos(-2*pi*f0/fvz);
ys(2) = sin(—4*pi*f0/fvz); ys(l) = sin(-2*pi*f0/fvz);

[

for n = 3:1:1length(s)
ys (n) c*ys(n-1) - ys(n-2);
yc(n) = c*yc(n-1) - yc(n-2);
y(n) = w(l)*yc(n) + w(2)*ys(n);
e(n) = d(n) - y(n);

w(l) = w(l) + 2*mi*e (n)*yc(n);

w(2) = w(2) + 2*mi*e(n)*ys(n);

vli(n) = w(l); v2(n) = w(2);
end;
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Obrazek 40: Graf ukazujici na prvnim obrazku originalni signal, na druhém
vstupni zaSumény signal a na tfetim chybovy signal (brano na prvnich 1000
vzorku)

Obrazek 40 ukazuje piiklad filtrace zaruseného signalu. Na podobrazku a je
znazornén realny signal EKG. Podobrazek b odpovida vstupnimu signalu a na
podobrazku ¢ je vidét vysledny vyfiltrovany signal. Beéhem prvnich tficeti vzorka je
vidét vliv adaptace systému a poté se signal jiz adaptuje.

-50 -



Samotné srdce programu je zde algoritmus LMS. Jako u ptedchozich typu
adaptivni filtrace je zde velmi dualezité vhodné nastavit jednotlivé parametry. Jednim
z nejdulezitéjSich parametr je konstanta urcujici rychlost adaptace p. Konstanta byla
volena zkusmo. Obrazek 41 nam ukazuje, jak velikost této konstanty ovliviiuje vystup

z filtru.

Yystup z adaptivniho filtru - e(n) Yystup 2 adaptivniho filtra - eln)
=005 = 0.05
£ =
13 (143
T 0 JLJ-_L_"%_L‘ ERE
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] 500 1000 ] s00 1000
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koeficient wi koeficient wi
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Obrazek 41: Graf zavislosti vystupu filtru na volbé konstanty urcujici rychlost
adaptace p: a) vystup z adaptivniho filtru pri volbé konstanty u=0.2, b) zobrazeni
koeficientu w; ¢) zobrazeni koeficientu w, d) vystup z adaptivniho filtru pri volbé
konstanty n=0.002, e) zobrazeni koeficientu w, f) zobrazeni koeficientu w;

Vidime zde, ze pifi vhodné volbé konstanty p se systém adaptuje spravné a
chybovy signal se blizi k nulové hodnoté. Pokud vSak zvolime tuto konstantu nevhodné,
nedojde k adaptaci signalu. Nicméné pii velmi malé konstanté¢ bude sice systém
pracovat spravng, ale doba adaptace se stane z Casového hlediska nedostacujici. Volba p
je tedy otazkou vhodného zvoleni. Pro nas systém byla tato konstanta zvolena 0.2.

Jako vystup z adaptivniho systému je zde uveden chybovy signal e(n). Obecné je
popsan vztahem (3.4) v kapitole 3.1. Chybovy signal ukazuje jak moc byla adaptivni
filtrace GspéSna. Pii optimalnim nastaveni celého systému by mél byt chybovy signal
stejny jako Cisty signal EKG. Ale z poznatku o filtraci jiz vime, ze kazda filtrace ma za
nasledek tvarové zmény signalu.
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Criginal signal EKG
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Obrazek 42: Graf ukazujici na prvnim obrazku originalni signal, na druhém a
tretim jsou ukazany koeficienty adaptivniho filtru a na ¢tvrtém obrazku je ukazan
chybovy signal (brano na prvnich 1000 vzorku)

Na obrazku 42 lze vidét pribéhy koeficientl filtru w; a w,. Je patmné, ze pfi
kazdém nabéhu R viny se adaptivni filtr rozkmita, nez se opét adaptuje. Toto rozkmitani
1ze potlacit opét pouze tim, ze zmensim krok adaptace p. Tim se bude systém adaptovat
pomaleji, coz povede k delSimu ustaleni. Volba pu je tedy opét véci kompromisu mezi
rychlosti adaptace a kvalitou vysledného signalu.

Na obrazku 43 je vidét adaptaci systému z kapitoly 4.3. Je patrné, ze systém se
adaptuje hned po spusténi systému a jeho hodnota se vyrazné¢ neméni jak tomu bylo u
systému z kapitoly 4.2. Je také vidét, ze pfi kazdém RR intervalu se chyba nejprve zvysi
a nasledn¢ dojde k adaptaci a chyba se zmensi o dva rady.
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Chyba adaptace(sin}-e(n))
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Obrazek 43: Chyba adaptace uvedena v absolutnich hodnotich pro systém
uvedeny v kapitole 4.3

Na obrazku 44 jsou znazornény tifi signaly, které jsou barevné odliSeny.
Originalni signal je zndzornén Cernou barvou. Zasumény signal je znazornén Cervené a
chybovy signal je znazornén zelené. Jak je patrné z detailniho zobrazenti, filtrace signalu
probéhla uspésné. Signal je zbaven rusivé slozky o frekvenci SOHz. Signal je vyhlazen,
ale doslo k tvarovym zménam.

g(n) (black) , d(n)=s+n1 (red), e(n) (green) z(n) (black) , dim=s+n1 (red), e(n) (green)
0.05
0.02 j et ;
0041 ‘ ‘ ‘ detailni zobrazen|
003 | | 0.01; 1
o2, ‘
|:| 1
001
ar 001}
001
ool -0.02 ¢ 1
1] 200 400 BOOD 800 1000 B0 B30 700 720

Obrazek 44: Srovnani vstupnich a vystupnich signalu pro systém, ktery je uveden
v kapitole 4.3

5.4 Popis systému uzkopasmové adaptivni zadrze
s vyuzitim dynamického Cislicového rezonatoru

Ctvrty systém, ktery budeme realizovat a testovat je popsan v kapitole 4.4. Jedna
se o modifikaci systému z kapitoly 4.3. Modifikace spociva v pfeméné konstanty ¢ na
parametr c(n). Vyuziva dynamicky Cislicovy rezonator.

Systém vyuziva tfi vstupt a dvou vystupt jako u predchoziho systému. Prvni
vstup je vyuzit pro vstupni signal d(n), ktery se sklada ze souctu ¢istého signalu EKG a
umeéle vytvoreného rusivého signalu. Tento rusivy signal obsahuje frekvenéni slozku o
kmito¢tu 100Hz. Amplituda Sumu byla odvozena od velikosti signalu EKG a je popsana
na zacatku kapitoly. Hodnota amplitudy Sumu byla zvolena jako 1/2 z maximalni
hodnoty amplitudy signéalu. Pro frekvencni slozku 100Hz byla zvolena pocatecni faze
n/4. Vzorkovaci frekvence byla zvolena SO0Hz.
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Ukazka zdrojového textu:
(algoritmus je implementovan v souboru Rezonator Variable C.m)

yc = [1; ys = []l; v =11; e =1[]1; w= [0 0];

yc(2) = cos(—4*pi*f0/fvz); yc(l) = cos(-2*pi*f0/fvz);
ys(2) = sin(—4*pi*f0/fvz); ys(l) = sin(-2*pi*f0/fvz);
deryc(l) = 0; deryc(2) = 0; derys(l) = 0; derys(2) = 0;

for n = 3:1:1length(s)

ys(n) = c(n)*ys(n-1) - ys(n-2);
yc(n) = c(n)*yc(n-1) - yc(n-2);
y(n) = w(l)*yc(n) + w(2)*ys(n);
ed(n) = d(n) - y(n);

w(l) = w(l) + 2*mi*ed (n)*yc(n);
w(2) = w(2) + 2*mi*ed (n)*ys(n);

deryc(n) = c(n)*deryc(n-1) - deryc(n-2);

derys(n) = c(n)*derys(n-1) - derys(n-2);

dery (n) w(l)*deryc(n) — w(2)*derys(n);

c(n+1) = c(n) + 2*Beta*ed (n)*dery (n);
end;
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Obrazek 45: Graf ukazujici na prvnim obrazku originalni signal, na druhém
vstupni zaSumény signal a na tfetim chybovy signal (brano na prvnich 1000

vzorku)

Obrazek 45 ukazuje piiklad filtrace zaruseného signalu. Na podobrazku a je
znazornén realny signal EKG. Podobrazek b odpovida vstupnimu zaru§enému signalu a
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na podobrazku c je vidét vysledny vyfiltrovany signal. B€hem prvnich dvaceti vzorku je
vidét vliv adaptace systému a poté se signal jiz adaptuje.

Rychlost adaptace je zde ovlivnéna stejné jako v predchozim piipadé konstantou
urcujici rychlost adaptace p. Konstanta byla volena zkusmo a vy$la 0,2. Moznost volby
je znazornéna na obrazku 41. Jeji popis je t€Z uveden pod danym obrazkem.

Criginal signal EKG
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Obrazek 46: Graf ukazujici na prvnim obrazku originalni signal, na druhém a
tretim jsou ukazany koeficienty adaptivniho filtru a na ¢tvrtém obrazku je ukazan
chybovy signal (brano na prvnich 1000 vzorku)

Na obrazku 46 jsou zobrazeny prubéhy koeficientd filtru w; a w, Systém se
adaptuje kolem dvacatého vzorku a pifi kazdém nabehu R viny se nejprve rozkmita, nez
se adaptuje. Rozkmitani 1ze potlacit opét pouze tim, ze zmensim krok adaptace p. Tim
se bude systém adaptovat pomaleji, coz povede k del§imu ustaleni. Volba p je tedy opét
véci kompromisu mezi rychlosti adaptace a kvalitou vysledného signalu. Pfi porovnani
s predchozim systém doslo ke zlepSeni prubéhu a signal se vice podoba originalnimu
signalu. Porovnani vSech systému je popsano na konci této kapitoly, kde se srovnavali
jednotlivé metody.

Na obrazku 47 je vidét adaptaci systému. Pti kazdém nabéhu R viny se systém
rozkmita a nasledné¢ dojde k jeho adaptaci. Je patrné, Ze systém se adaptuje hned po
spusténi systému a nedochazi k velkému rozptylu chyby.
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Obrazek 47: Chyba adaptace uvedena v absolutnich hodnotich pro systém
uvedeny v kapitole 4.4

Na obrazku 48 jsou znazornény tifi signaly, které jsou barevné odliSeny.
Originalni signal je znazornén Cernou barvou. ZaSumény signal je zndzornén modie a
chybovy signal je znazornén zelen€. Z detailniho zobrazeni, které je ukazano na pravém
obrazku, filtrace signalu probé&hla uspésné. Signal je zbaven rusivé slozky o frekvenci
100Hz, ale nevyhodou je zaneseni tvarového zkresleni. OvSem 1 pfes toto zkresleni
doslo ke zlepSeni vysledného signalu, coz je ukolem naSich systému pro adaptivni
filtraci.

s(n) (black) , dini==+n1 (blue), e(n) (green) =(n) (black) , d{nj=s+n1 (blue), ein) (green)

WV T
it IO Wﬂvﬁvf

0 500 1000 220 240 20
Cislo vzorku Cislo vzarku

Obrazek 48: Srovnani vstupnich a vystupnich signalu pro systém, ktery je uveden
v kapitole 4.4.

5.5 Porovnani systémii

Na obrazku 49 je vlevo nahote znazornén redlny signal EKG. Vpravo nahote je
znazornéno spektrum signalu. Ze spektra je patrné, ze signal neni pfili§ rusen frekvencni
slozkou o 50Hz. Pokud signal uméle zarusime, tak se ve spektru objevi vyrazné §picky
praveé na frekvencnich slozkach 50Hz a 100Hz. Pro porovnani realizovanych systému
v této diplomové praci vezmeme realny signal EKG, ktery nechame projit v§emi filtry.

Zobrazeni vystupu z jednotlivych systému je zobrazeno na obrazku 50. Popis je

uveden vzdy nad pfisluSnym grafem a jednotlivé systémy jsou popsany v kapitole 4.
Vyhodnoceni téchto systému je popsano dale na konci kapitoly.
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Obrazek 49: Vlevo nahore je zobrazen realny signal EKG a napravo je zobrazeno
spektrum signalu, vlevo dole je signal zaruSen a napravo je zobrazeno spektrum
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Obrazek 50: Porovnani jednotlivych systému z kapitoly 4
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Obrazek 50 nam umoziuje srovnani jednotlivych systému. Podobrazek a nam
ukazuje vystup ze systému prosté adaptivni filtrace. Cas systému potiebny pro
zadaptovani je kolem dvou sekund. Podobrazek b ukazuje vystup ze systému
tizkopasmové adaptivni zadrze. Cas potiebny pro zadaptovani tohoto sytému je kolem
tfi sekund. Podobrazek ¢ ukazuje tizkopasmovou adaptivni zadrz s vyuzitim ¢islicového
rezonatoru. Cas pro zadaptovani je velmi kratky oproti pfedchozimu systému, fadové
desetiny sekundy. Na podobrazku d vidime uzkopasmovou adaptivni zadrz s vyuzitim
dynamického &islicového rezonatoru. Cas potiebny pro adaptaci tohoto systému je
radove stejny jako predchozi systém a tj. desetiny sekundy.

5.6 Vyhodnoceni

Pro vyhodnoceni jsem zvolil parametr, ktery udava, troveti potlaceni sitového
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Obrazek 51: Zobrazeni vykonovych spekter signalu pro systém uvedeny a)
v kapitole 4.1, b) v kapitole 4.2. Na horizontalni ose je relativni frekvence od 0 do
poloviny vzorkovaci frekvence a na vertikalni ose je amplituda vykonového
spektra v dB.
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ruSeni u daného systému. Zmefim amplitudu vstupniho signalu a amplitudu signalu po
filtraci. Z téchto dvou hodnot jiz vypocitam, o kolik dB mi systém potlacuje ruseni.
Hodnoty té€chto parametri jsou uvedeny v tabulce 3. Tyto hodnoty lze odedist i
z obrazku 51. Oba systémy byly navrhnuty pro vzorkovaci frekvenci 250Hz a byly
uréeny pro filtrovani jak rusivé komponenty o kmitoc¢tu SOHz, tak i o kmito¢tu 100Hz.

Druhy a tfeti systém byli navrhnuty pro vzorkovaci frekvenci 500Hz. Treti
systém filtruje komponentu o kmitoctu S0Hz a Ctvrty systém byl navrzen pro filtraci
komponenty o frekvenci 100Hz. Nastaveni rusivé komponenty je vSak universalni a
uzivatel si muze zvolit, jaké ruseni, o jaké frekvenci, chce potlacit v daném signalu.
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Obrazek 52: Zobrazeni vykonovych spekter signalu pro systém uvedeny v kapitole
4.3. Na horizontalni ose je relativni frekvence od 0 do poloviny vzorkovaci
frekvence a na vertikalni ose je amplituda vykonového spektra v dB.
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Obrazek 53: Zobrazeni vykonovych spekter signalu pro systém uvedeny v kapitole
4.4. Na horizontalni ose je relativni frekvence od 0 do poloviny vzorkovaci
frekvence a na vertikalni ose je amplituda vykonového spektra v dB.

V tabulce 3 je vyhodnoceno potlaceni jednotlivych slozek ruSeni pro kazdy
systém. Na obrazku 52 a 53 lze tyto hodnoty odecist pfimo. To by vSak mohlo vést
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k neptesnosti. Je patrné ze kazdy systém potlacuje dané ruSeni jinak. Proto i volba
systému zavisi na zpracovavaném signalu EKG.

Tabulka 3: Srovnani systému pomoci parametru potlaceni ruseni (dB)

Potlaceni slozky 50 Hz Potlaceni slozky 100 Hz

Adaptivni systém (kap 4.1) 17 dB 17 dB
Adaptivni systém (kap 4.2) 12 dB 12 dB
Adaptivni systém (kap 4.3) 48 dB 64 dB
Adaptivni systém (kap 4.4) 64 dB 80 dB

Nyni vezmeme signal, ktery je realny a nechame ho projit vSemi nami
navrzenymi filtry. Vyjde nam signal na vystupu. Tento signal pak odecteme od
vstupniho signalu a vyjde nam chyba, kterou zobrazime. Pro idealni filtr by nam chyba
vyS$la nulova, protoze ma filtrovat pouze frekvenéni slozku 5S0Hz nebo 100Hz dle nasi
volby. My vyhodnotime pro kazdy systém chybovou slozku. Na obrazku 54 je graficky
znazornéna chybova slozka jednotlivych systému.
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Obrazek 54: Vyhodnoceni chybové slozky pro jednotlivé systémy.
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Z obrazku 54 je vidét, ze chyba je v mist¢ QRS komplexu vétsi a jinde se
pohybuje kolem nulové hodnoty.

Tabulka 4: Tabulka vyhodnoceni ucinnosti jednotlivych filtra

E[w(n)’] Maximalni chyba

Adaptivni systém (kap 4.1) 7,78 - 107 27,3-107
Adaptivni systém (kap 4.2) 1,90 - 10°° 8,90 - 107
Adaptivni systém (kap 4.3) 2,67-10° 16,5107
Adaptivni systém (kap 4.4) 5,96 - 10° 19,3-107

V tabulce 4 je uvedeno Ciselné vyhodnoceni ucinnosti navrzenych filtri. Chyba
filtru se maze vypocitat jako stfedni hodnota signalu na druhou, nebo jako maximum
absolutni hodnoty chybového signalu. Z této tabulky je zietelné, ze vSechny Ctyfi filtry
neposkozuyji tolik signal EKG.

Cilem téchto filtrt je potlacit rusivou slozku o daném kmitoCtu a uzitecny signal

tvarové nezmeénit. Bohuzel pii filtraci vzdy dojde k tvarovému zkresleni. Pravé toto
zkresleni je vidét na obrazku 54 a jeho hodnoty jsou zapsany v tabulce 4.
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6 Zaveér

Cilem diplomové prace bylo navrhnout a realizovat metodu potlaceni sitového
ruseni v signalu EKG pomoci adaptivni filtrace. Byly zvoleny Ctyfi adaptivni systémy.

Prvni systém vyuziva metodu prosté adaptivni filtrace. Zapojeni systému je
uvedeno v kapitole 4.1. Na vstup je pfiveden zaruSeny signal EKG. Tento signal je
deformovan riznymi typy Sumu s riznou urovni. Na druhy vstup je pfiveden referencni
signal. Signal se upravuje pomoci rychlych adaptivnich algoritmi LMS. Dilezité je
nejprve filtr optimalné nastavit, zejména pak zvolit rychlostni konstantu. Pokud se tato
konstanta zvoli ptili§ vysoka, navrzeny systém nemusi pracovat jako adaptivni systém, a
vystup bude zcela znehodnocen (dojde k nestabilité¢ a rozkmitani systému). Pfi velmi
malé konstant¢ bude sice systém pracovat spravne, ale doba adaptace se stane
z praktického hlediska neumérné dlouhd. Musime tedy volit vzdy kompromis. Dale
zalezi na velikosti amplitudy ruSeni. Pfi velké hodnoté se jiz signal stane
neobnovitelnym, nebo je jiz velmi zkreslen. Tento filtr je schopny zvladat i vétsi pocet
rusivych frekvencnich slozek, které se vyskytuji pii snimani z téla pacienta. Nemusi se
tedy jednat jen o frekvence sitového ruSeni. ZkuSenosti s timto filtrem jsou takové, ze
pii volbé rozumného kroku adaptace a pfi vhodném nastaveni filtru dochazi k potlaceni
ruSeni. Systém se nejprve adaptuje, ale jiz po tfetim srdecnim cyklu dojde k vyraznému
potlageni rugeni. Uroveii potlateni ruseni dana pomérem vykonu ruseni na vstupu a na
vystupu byla zhodnocena v tabulce 4.

Zapojeni druhého systému je zobrazeno v kapitole 4.2. Jednd se o
uzkopasmovou adaptivni zadrz, kterd vyuziva kompenzacni metodu. Pro nase potteby
byl systém modifikovan a upraven. Jeho schéma je na obrazku 35. Na vstup pfivadime
zaruSeny signal EKG. Podle poctu frekvencnich slozek, které chceme potlacit, volime
pocet referencnich vstupt. Nejbéznéjsimi frekvencemi sitového ruseni jsou 50Hz a
100Hz. V naSem pfipadé jsme potlacovali tedy dvé frekvencni slozky. Konstanta
urcujici rychlost adaptace se zde opét voli jako kompromis mezi rychlosti adaptace a
Casem, potfebnym pro adaptaci signalu. Jako vystup z adaptivniho systému je uveden
chybovy signal. Ukazuje, jak moc byla adaptivni filtrace uspéSna. Pii optimalnim
nastaveni celého systému by mél byt vystupni signal stejny jako Cisty signal EKG.
Nastaveni filtru je jednodusi nez u metody prosté filtrace. Tento filtr se hodi spiSe pro
filtraci signalu EKG, ktery je ruSen malym poctem frekvencnich slozek. ZkuSenosti
stimto filtrem jsou takové, ze pfi volbé rozumného kroku adaptace dochazi
k vyraznému potlaceni ruseni.

Treti systém je popsan v kapitole 4.3. Jde o tuzkopasmovou adaptivni zadrz
s vyuzitim Cislicového rezonatoru. Cely systém je detailné popsan v kapitole 5.3.
Cislicovy rezonator produkuje harmonicky signal o frekvenci, ktera je dana konstantou
c, amplitudou a fazovym posuvem danym podate¢nimi podminkami. Cislicovy
rezonator generuje harmonické signaly, které jsou vzajemné fazové posunuty o 90°.
Generovani harmonického signalu rekurzivnimi systémy je elegantnim feSenim, protoze
je lze realizovat jedinym nasobenim a jedinym odecitanim. Jedna se zde opét o rychly
algoritmus, ktery lze snadno implementovat. Tento filtr ndm potlacuje sitové ruSeni
G&inn&ji, nez oba piedchozi systémy. Uginnost filtru je zobrazena na obrazku 54
v kapitole 5 a nasledné vyhodnoceni je uvedeno v tabulce 4.
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Ctvrty systém je popsan v kapitole 4.4 a detailni popis jeho implementace je
popsan v kapitole 5.4. Jedna se o uzkopasmovou adaptivni zadrz svyuzitim
dynamického cislicového rezonatoru. Dynamicnost systému je dana zménou konstanty
¢ na parametr c(n), ktery je proménny v Case. Nastaveni a pfizpuisobeni vah woa wije
stejné jako u predchazejici verze uzkopasmové adaptivni zadrze s Cislicovym
rezonatorem, ktery je zalozen na LMS algoritmu. Vhodné zvolené pocate¢ni podminky
umozni tomuto systému dosdhnout velmi dobrého potlaceni ruSeni. Vypocetni
narocnost LMS algoritmu je vétsi, ale dosazena ucinnost (viz obrazek 54 a tabulka 4) ji
kompenzuje.

U vSech zapojeni dochazi k pozadovanému potlaceni rusivého signalu. Diky
témto adaptivnim filtrtm muze 1ékaf 1épe diagnostikovat signaly snimané od pacienta.
Ovsem pravdou zustava, ze kazda filtrace zpusobuje vétsi ¢i mensi tvarové zmény
uzite¢ného signalu.
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8 Priloha

8.1 Navod na ovladani programu

Softwarova realizace diplomové prace je umisténa na pfilozeném CD. V
nasledujicim textu je uveden postup ovladani programu.

Spustte program MATLAB ve verzi MATLAB R2006a. Dale spustte funkci,
ktera je uvedena pro jednotlivé systémy

Pro adaptivni systém popsany v kapitolach 4.1 a 5.1 je spoustéci funkce:
» prosta adaptivni_filtrace.m

Pro adaptivni systém popsany v kapitolach 4.2 a 5.2 je spoustéci funkce:
» Notch filtrace.m

Pro adaptivni systém popsany v kapitolach 4.3 a 5.3 je spoustéci funkce:
» Rezonator.m

Pro adaptivni systém popsany v kapitolach 4.4 a 5.4 je spoustéci funkce:

» Rezonator variable C.m

Dale je mozné si vybrat z n€kolika signalti pfimo programu a to pomoci volby
Cisla, pod kterym je dany signal ulozen. Podminkou je, ze signalovy soubor je umistén
ve stejném adresari jako je m-soubor spoustéci funkce.
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