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Sumairio: A remocio de interferéncia de 60 Hz e suas harmdnicas em sinais de baixa
freqiiéncia sem provocar alteragio do espectro original nem sempre é possivel. Neste
trabalho sio implementados e testados filtros do tipo notch e adaptativo aplicados a
citada remoc¢io de interferéncia da rede, especificamente em sinais de

eletrocardiograma.
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1. INTRODUCAO:

Os sinais cardiacos (assim como outros potenciais elétricos biologicos) tem
baixa amplitude (valor de pico de aproximadamente 1mV) e componentes frequenciais de
interesse para diagnosticos clinicos até 100 Hz. Interferéncias em freqiiéncias mais altas
(alem de 100 Hz) sio causadas por contragoes musculares outras que nio a do musculo
cardiaco (EMG - Eletromiograma) e interferéncias de baixa freqiiéncia (DC até 0,5 Hz) sdo
causadas pelo movimento dos eletrodos em contato com o corpo do paciente.

A interferéncia de 60 Hz (ou 50 Hz em alguns paises), devido a irradiacio
eletromagnética de equipamentos préximos ao local da monitoragdo cardiaca, afeta bastante
o sinal obtido. A segunda harménica (120 ou 100 Hz) dessa interferéncia (causada, por
exemplo, por diodos retificadores de fontes de alimentagao) também estdo presentes embora
em amplitude consideravelmente mais baixa. A terceira harménica (180 ou 150 Hz) devida,
por exemplo, a motores elétricos proximos ja ¢ praticamente desprezivel.

Um filtro rejeita-banda (Notch), analogico, ajustado para 60 Hz era, até
entdo, a unica alternativa para eliminar essa interferéncia. Esse filtro tem o inconveniente de
distorcer o sinal cardiaco pois além de eliminar componente de 60 Hz do sinal, também
atenua componentes de freqiiéncias proximas tanto acima quanto abaixo de 60 Hz. Um filtro
digital convencional (FIR ou IIR) para essa mesma fungdo, embora com um desempenho
superior, comparado com o analégico, ainda sofre dos mesmos problemas.

Neste trabalho procuraremos mostrar, numa analise comparativa, essas duas
alternativas para a remocdo do ruido indesejavel. A seguir sera desenvolvida a idéia do filtro
adaptativo para a remogio da interferéncia de 60 Hz e seu desempenho na analise de um
sinal de ECG considerado normal (auséncia de patologia). Na seqiiéncia sera apresentado o
filtro “notch” para a remo¢do do ruido com as mesmas caracteristicas.

Para os resultados obtidos serd feita uma comparagdo do desempenho dos

dois filtros ja citados.



2. FILTRO ADAPTATIVO

Um filtro adaptativo, cujo algoritmo trata o sinal cardiaco (ECG) como um
transiente sobreposto a um sinal senoidal de 60 Hz, tem como unico pardmetro de adaptacao
a amplitude da sendide de interferéncia.

A figura abaixo mostra trés sinais de interesse: x(n7) ¢ o sinal cardiaco
corrompido por 60 Hz, e(n7) € a interferéncia de 60 Hz estimada por um modelo de onda
senoidal e y(n7) € a saida do filtro.
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efnl) . enT+T) Ruido 60 Hz estimado
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Saida do filtro
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-

Fig. 1 Modelo para cancelamento de sinal de 60 Hz

-

O algoritmo supde que o ruido, ou erro, e(m7) é uma sendide de amplitude 4 e de
freqiiéncia w.

e(nT)y=Asin(ewnT) (2.1)

O ruido anterior, ou seja, uma amostra no passado sera obtido substituindo-se
(n1) por (n1-7)

e(nT — 1) = Asin(wnT — o) (2:2)

De forma equivalente o ruido na proxima amostragem podera ser estimado
por

e(nT + T)=Asin(wnT +wT) (2.3)



Aplicando a identidade trigonométrica
sin(a + f)=2sin(a )cos(fB ) —sin(a — ) (2.4)
Onde
a=wnl e p=wl (2.5)
Substituindo na aproximagdo para a proxima amostragem do ruido

e(nl' + I'y=2A4sin(wnT) cos(w?’) — Asin(wnT — wT) (2.6)

O termo cos(wT) ¢ uma constante determinada pela freqiiéncia do ruido o e
da frequiéncia de amostragem £, = //T

"

N =cos(wl)=cos [%} (2.7)

Expressando a estimativa futura do ruido em funcdo de seu valor atual e
passado

e(nlT+ T=2Ne(nT)—enlT-1) (2.8)

A saida futura do filtro sera a diferenca entre a entrada e a estimativa do ruido

ynl'+Ty=x(nT+T1T)—enT+T) (2.9)

Se a entrada x(nl) fosse apenas o ruido (sendide de 60 Hz) e o valor
estimado acompanhar o ruido, a saida y(n7) seria sempre nula. O ECG tem um periodo onde
praticamente ndo ha atividade elétrica (isopotencial) e, neste periodo, poderiamos dizer que
na entrada existe apenas o ruido. Para ajustar interativamente a saida do filtro precisamos de

uma realimentagdo para que possamos ajustar, também, a amplitude do sinal estimado e(nl),
para isso definiremos a fungdo de diferencas

ST+ 1)=[x(nT+T1)—enT +T)]-[x(nT)—e(n)] (2.10)

Essa equagdo sera utilizada para determinar se a estimativa de e(27) foi muito

pequena ou grande. Caso f(n7+7)=0 a estimativa foi correta e nio havera necessidade de
ajustar a estimativa futura, neste caso
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e(nl+T=e(nT+7) (2.11)

Caso f(n7+7) > 0 a estimativa foi pequena e para corrigi-la deveremos
aumenta-la de um pequeno passo d

e(nT+N=e(nT+71)+d (2.12)

No caso contrario f{n7+1)<0 a estimativa foi pequena e deveremos diminui-la
de um pequeno passo d

el +T=enl +T)—d (2.13)

A escolha de d é empirica e dela depende a velocidade com que o filtro se
adapta as mudangas no nivel de interferéncia. Se ¢ aumentar o filtro gastara menos tempo
para se adaptar ao nivel de ruido, porém ndo acompanhard devidamente o ruido. Se
diminuir o filtro acompanhara melhor o ruido mas a custa de um maior tempo de adaptagao.
Se d for um valor extremo, alto ou baixo, o filtro nunca convergira e o ruido nio sera
eliminado.

Um valor tipico para d é um valor inferior ao valor do bit menos significativo
do conversor A/D utilizado. Por exemplo, para um conversor de 8 bits (0 a 255) um valor
tipico para d sera 0,25 (1/4) ou 0,30.

ApoOs esse ajuste o valor estimado para e(n7+7) passara a ser e(nl) para a
proxima amostragem.

Durante as fases do batimento cardiaco, onde existe atividade elétrica, o filtro
deixa de se adaptar ao ruido, porém tio lentamente que o sinal cardiaco ndo sera
praticamente alterado pois logo acontecera uma nova fase de repouso (isopotencial).

Um ponto de destaque ¢ que a componente de 60 Hz presente no sinal
cardiaco ndo sera influenciada pelo filtro, pois ele estd acompanhando o ruido (60 Hz) em
amplitude e fase. Caso a fonte de ruido seja removida havera um surto na saida do filtro e ele
ira se adaptar novamente deixando o sinal isento de interferéncias apos um pequeno intervalo
de tempo.




A figura abaixo mostra a fase de adaptagdo para d=0,25. Na parte superior
temos o sinal cardiaco com forte interferéncia de 60 Hz e na parte inferior temos a saida do
filtro. A taxa de amostragem utilizada foi de 200 amostras/s, quantiza¢io em 8 bits.
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Fig. 2 Canal superior : Sinal cardiaco com interferéncia de 10 % de 60 Hz.
Canal inferior : Saida do filtro com parimetro de adaptagio d=0.25.

A figura abaixo mostra a fase de adaptagdo para d=0,70, na parte superior
temos o sinal cardiaco com forte interferéncia de 60 Hz e na parte inferior temos a saida do
filtro. A taxa de amostragem utilizada foi de 200 amostras/s, quantiza¢do em 8 bits.

Fig. 3 Canal superior : Sinal cardiaco com interferéncia de 10 % de 60 Hz.
Canal inferior : Saida do filtro com pardmetro de adaptagio d=0,70.



A figura abaixo mostra a adaptacdo do filtro a falta de ruido. O filtro ja havia
se adaptado a presenca do ruido quando este foi removido. Observe que existe um “surto”
de ruido na remogio da interferéncia e logo apods se inicia uma nova fase de adaptacdo. A
taxa de amostragem foi, aqui e abaixo, novamente, de 200 amostras/s, e quantiza¢do em 8
bits.

Fig. 4  Canal superior : Sinal cardiaco com interferéncia de 10 % de 60 Hz.
Canal inferior : Saida do filtro com pardmetro de adaptagio d=0.60.

No caso de existir apenas ruido o filtro adapta-se e a saida esta representada
abaixo. Todo ruido sera cancelado convergindo a saida para um nivel DC.
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Fig. 5 Canal superior : Sinal de 60 Hz. Canal inferior : Saida do filtro (d=0.60)
Abaixo temos o eletrocardlograma, ECG, sem interferéncia de 60 Hz, e seu

respectivo espectro. O ECG ¢ de um individuo normal (sem nenhuma patologia). A taxa de
amostragem desta, e de todas figuras subsequentes, foi de 200 amostras/s quantizada em 8
bits.
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Fig. 6  Canal superior : ECG sem interferéncia.
Canal inferior : Espectro do sinal cardiaco.

A figura abaixo mostra, no canal superior, o sinal cardiaco com uma
interferéncia de 60 Hz no valor de 10 %, da amplitude maxima do ECG. No canal inferior
temos o espectro do sinal do ECG. Observe a forte interferéncia do ruido de 60 Hz.
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Fig. 7 Canal superior : Sinal cardiaco com interferéncia de 10 % de 60 Hz.
Canal inferior : Espectro do sinal do canal superior.
Finalmente, temos abaixo, o ECG com 10 % de ruido de 60 Hz, apos a
passagem pelo filtro adaptativo. Foi utilizado, como pardmetro de adaptagdo, d=0,25. O
espectro do sinal filtrado é mostrado na parte inferior da figura. O sinal mostrado foi obtido
apOs a fase de adaptagdo, ou seja, o filtro j4 se encontra no seu regime normal de trabalho.
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Fig.8  Canal superior : ECG apos a filtragem com pardmetro de adaptagio d=0,25.
Canal inferior : Espectro do sinal filtrado.

Compare este sinal, apos a filtragem, com o sinal da figura 6 onde é mostrado
o ECG, ideal, sem ruido. Note a pequena distor¢do do sinal filtrado e a manutengdo de
componentes, originalmente presentes ao redor de 60 Hz, importantes para o diagndstico
clinico. Um filtro ndo adaptativo removeria, também, estas componentes
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3. FILTRO NOTCH

Um ruido de 60Hz que distorce o sinal desejado é acrescentado a este da seguinte forma:

u(t) = s(t)+ Asin2r ft (3.1)

onde

1(t) — sinal ruidoso
5(¢) —>sinal desejado
Asin2z ft —ruido (f = 60Hz)

O filtro ideal € aquele que apresenta uma resposta s(#) para uma entrada u(t).

No dominio da freqiiéncia, o filtro linear apresenta ganho I(um) em todas as
freqiiéncias exceto em w, onde o ganho ¢ zero. Como tal, este processo € tipicamente
chamado de filtro notch com “’notch’ em Wy

&
Gain

v

y [n]

Fig. 9
Infelizmente a resposta ideal ndo pode ser realizada finalmente, e na pratica podemos

conseguir apenas uma aproximacio. O filtro digital apresentado terd como resultado da
digitaliza¢do uma sequiéncia de entrada da forma:

(k) =bu(k)+bu(k =)+ +b u(k—m)
—ay(k-1)—a,y(k-2)-..—a y(k—n)

onde:

u(k) —entrada
y(k) —>saida
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O comportamento em freqiéncias do filtro digital sera periddico com periodo
27/T; ,para T; o periodo de amostragem, da forma como mostrada na figura 10.

. ‘L
Gain

[
ad
Ly

v

My wo+2/T w
fig. 10
A escolha do 7, é importante para que as distorcdes resultantes em s(?)
estejam ao maximo dentro do intervalo de freqiiéncias e para que as distor¢des nio sejam

significativas, ou seja, ¢ requerido que o conteudo da energia de s(2) esteja a0 maximo
dentro do intervalo de freqiiéncias O<o<m/T .

3.1. FATOR DE GANHO

A fungdo de transferéncia correspondente a um filtro digital caracterizado
pela equagdo de diferencga (3.2) ¢

by +bz +b 4 4b 2"

H(z - 33
() l+az"' +a,z7+. +az™" &-2)
multiplicando por z” resulta entdo:
b(z—2)z-2)..(z—z,
H(Z) == JD( !)( _.) ( .\) (3»4)

(" — P )(Z ‘-‘pg),,.(;' - p,,)

A resposta de qualquer sistema estavel com a fungdo de transferéncia (3.4)
para uma entrada senoidal

u(k) = sinkwl (3.5)
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¢ dada por

y(k) = |H(e")|sin(kwT +6) (3.6)
onde
H(e™ y=H(z)| _ (3.7)
e
0 =L{H(e™")} (3.8)

O termo ‘H (e™” )‘ ¢ chamado fator de ganho. O ganho em uma freqiiéncia 1

depende da distincia que os polos e zeros estdo localizados do ponto critico e’ (vetor de
tamanho unitério e angulo w7"). Assim, se desejamos rejeitar completamente uma sendide
sin(kwT), é necessario que a fungido de transferéncia do filtro tenha um zero em z = e’ e
z=e"" seaequagdo diferenca do sistema possui coeficientes reais.

3.2. LOCALIZACAO DE POLOS E ZEROS

Um filtro notch em w, pode ser implementado com zeros localizados em e’
e ¢ ™ A fim de que a resposta em frequéncia seja perto de 1(um) para freqiiéncias
proximas a frequéncia de rejeicdo wy, é necessario alocar os polos devidamente proximos
para inibir os efeitos dos zeros na vizinhanca. Um exemplo € ilustrado na figura 11.

Circulo Sm z
unitario

<
-
v

w, T NRe z

0. |A

Figura 11.

A largura do filtro notch, depende diretamente do pardmetro A, definido por:
A=Tgt
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Quanto menor esse pardmetro, melhor para a seletividade do filtro. Para uma
frequiéncia w fora do intervalo , o fator de ganho na pratica ¢ constante. Portanto para um A
muito pequeno, temos entdo um filtro que seletivamente rejeita o sinal kw,7 e passa outras
freqiiéncias com ganho constante..

Entretanto, para o caso de um filtro de sexta ordem, com A muito pequeno, o
filtro € “aproximadamente’ estavel, ja que os polos estio muitos proximos do circulo
unitario. Dessa forma necessitamos precisamente determinar os polos e zeros por razoes de
estabilidade. Um outro problema € o truncamento computacional que ird acrescentar
imprecisOes nos resultados dos coeficientes. A implementagio de um filtro notch com
equagoes de diferenga de sexta ordem , podera levar a uma regido de instabilidade por causa
das imprecisdes dos coeficientes.

Levando isto em conta, uma boa pratica de modelagem ¢ usar trés filtros de
segunda ordem em cascata como mostrado na figura abaixo

D, H,(Z) X Hy(2) ¥ Hiy(Z) L 35,

h 4

h 4

Fig, 12
A tungdo de transferéncia de cada bloco é dada por:

- ei’"nr )(Z _ ‘,_,—J'“’nr)

z=p)(z-p)

H(z=C para =123 (3.9)

Pela figura 11 temos as localizagdes dos polos dados por:

p £ e.lerT _Ae.n’f“'u]'_'q:,]
1
Py = (1= A)e™" (3.10)

p3 = ei“'oT = ﬁef(“'u?-*""’:]
cascateando ficamos com a seguinte equagdo de diferenca:

Yi(k)=u(k)—=2cosw,Tu,(k—1)+u,(k—2)
* _ _ * y _n
+(p1'+p1 )yl(k ]') p;pr' -l!(k "‘) (311)

para  i=1273
que nos da as entradas e saidas dos trés filtros.

Os coeficientes precisam ser exatamente determinados para as caracteristicas
desejadas, sendo entdo




p+p = 2[cosw”T— Acos(w, T+ D, )]

para i=1273
(3.12)
p.p,” =1+A" =2Acos®,

onde ® =-6, ;®,=0 ©,=6,

Infelizmente a caracterizagdo dos coeficientes na pratica nunca é feita, devido
principalmente ao truncamento inerente na computagdo digital. Para isso, a selegdo do
parametro A € de fundamental importancia.

3.3. SELECAO DOS PARAMETROS 4, 6, ¢ 0,

Quando implementada computacionalmente, a equagio diferenga, os
coeficientes irdo armazenar um erro (g,) devido ao truncamento, como por exemplo:

2cos(w,I') = 2cosw, T + ¢, (3.13)
1sso ird deslocar o zero da funcdo de transferéncia de

e_,rwnj" 5 e;{wu?’ﬂs‘} (314)
assim, teremos:

cos(w, '+ 0)—cosw, " _ &,

= (3.15
) 26 )
uma boa aproximagio pode ser obtida para & da seguinte forma:
BB (3.16)
2sinw, T

desta forma podemos prever o deslocamento dos zeros que terdo uma rotagdo de
—&, / 2sin(w,T) da sua posi¢do dentro do circulo unitario.
O critério de projeto para o parimetro A é:

ANe, / 2simw, T] (3.17)
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Assim, se selecionarmos a magnitude de A através da equagdo(3.17) e 6,6
tipicamente 27/5 rad e que os polos p,p," ,p,p, e p,p,” ndo tenham erro de truncamento,
entdo, cada zero e polo do filtro “notch” real tera um &ngulo de rotagdo de
aproximadamente —¢, / 2sin(@,T) rad, a respeito do caso ideal da figura 11.

O fator de ganho tera entdo na freqiiéncia w, do filtro real

3
&y

S e

(3.18)

como vemos pela inequa¢do(3.17), que a supressdo em w =w, ird se aproximar de zero
como desejado.

3.3.1. CALCULO DOS POLOS A SEREM ENSAIADOS

DADOS:
w, =2af =1207

0< f <100Hz

7'=0,005s

tipicos: 6,=6, =—=04r

2
5

A =0,0057

e das equagdes (3.10), chegamos a:

p, = 09952581 com 6, = 10886006
Py = 09842920 com 6, =108,00000

py = 09952581 com 6, =107.13994

17



Como implementagio do filtro acima calculado obtivemos as seguintes

caracteristicas:

Unit cirecle diagran

|
m |

Inpulse response

QHD LAY I‘r‘ [
Tine
Magnitude response Phase response
Gain = 2.186 dB
: | o
i T I
I | I
S S i s e i | I (SO,
I | |
rv
dB | | | Rad =
T T e T T P i e
| 1 | ‘\q
e e N ittt Al
-50 __...._!____]___.4'__.._. Bt | (LTS
o Freqg. fs/2 (0] Freq. fs/2
Fig. 13 a:  Caracteristicas do filtro calculado anteriormente
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L: 59.96Hz, -23.60dB

Fig. 13 b:

R-L:6.641H=z .

—-8.400dB R: 66.60Hz,

Resposta do filtro calculado acima

-32.00dB



Em seguida, afastando os polos dos zeros, com o intuito de diminuir a
influéncia dos polos e mantendo a minima variagdo sobre espectro, isto é, aumentando o

valor de A, obtivemos uma atenuagdo maior em 60Hz com a seguinte resposta

Unit circle diagran Inpulse response
/an """""""""""
o If o Anp il
A |
Tine
Magnitude response Phase response
Gain = 1.754 dB
W j=ee s mm e s awdia o s e
Rad ___\ﬂL
Sl | [ TP
8} Freq fsr/2

Fig. 14 a:  Caracteristicas do filtro alterado

| O dB 100 Hz —>i
| |
A | :
A : :
| i :
| Y st |
If | [
: [T gy
! -40 dB y’ N U U W W',f‘\J""VUUL:
b e e e M I
L: 59.96Hz, -58.00dB R-L:6.641Hz, 24.400dB R: 66.60Hz, -33.60dB

Fig 14 b:

Resposta do filtro alterado
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4. RESULTADOS OBTIDOS

Abaixo temos um sinal de ECG, de um individuo normal, sem ruido, e seu
espectro; Na Figura 16 o mesmo sinal com interferéncia de 10 % de ruido de 60 Hz.
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L: 60.16Hz, -34.40dB R-L:6.445Hz, —-41.200dB R: 66.60Hz., -73.60dB

Fig. 15 Canal superior : ECG sem interferéncia.
Canal inferior : Espectro do sinal cardiaco.
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Fig. 16 Canal superior : Sinal cardiaco com interferéncia de 10 % de 60 Hz
Canal inferior : Espectro do sinal do canal superior.



Usando o filtro adaptativo para a remogdo do ruido do sinal teremos o

seguinte resultado

/
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Fig. 17 Canal superior : ECG apos a filtragem com parametro de adaptagiio d=0.25.

Canal inferior : Espectro do sinal filtrado.

O mesmo sinal, prejudicado pelo mesmo nivel de ruido, submetido ao filtro

notch nos da como resultado

L: 59.96Hz,

s

-58.00dB R-L:6.641Hz, 24.400dB R: 66.60Hz,

Fig. 18 Resposta do filtro alterado

—33.60dB




5. CONCLUSOES

A analise em freqiiéncia dos filtros deixou em evidéncia que a performance do
filtro adaptativo para sinais de ECG é melhor do que o filtro notch. No filtro adaptativo a
componente de 60Hz do sinal de ECG bem como as freqiiéncias proximas a ele sdo
mantidas, ja no filtro notch esse controle ndo € possivel e perdemos componentes
importantes do sinal, além de atenuar o sinal de saida do filtro. Com isso o filtro adaptativo
melhor se enquadra dentro das necessidades de analise do sinal, uma vez que para

diagnostico clinico, no dominio do tempo, precisamos manter a caracteristica (aspecto
visual) do sinal.



6.PROCEDIMENTOS PARA O USO DO SOFTWARE

o

. GERACAO DO ECG PADRAO

. No menu principal selecione <GENWAVE>

. Selecione <TEMPLATE> e escolha, para mesma fungdo usada neste trabalho, template 1.
. Escolha opgdo <60-Hz> e acrescente 10% de ruido de 60Hz, e observe a forma de onda
pela opgao <GENERATE>

4. Salve a forma de onda gerada para C:\DIGSCOPE\STDLIB com o nome
“ ADAPTING.DAT"” no comando <WRITE FILE>.

Ll B —

II. FILTRO ADAPTATIVO

|. Volte ao menu principal e escolha a opgdo <ADV OPS> e nesse menu <ADAPTIVE> e
tecle <ENTER>.

2. Escolha e teste o tempo de adaptagdo para varios parametros ~’d”".

3. Volte ao menu principal e verifique o espectro de freqiiencia tanto do sinal com ruido
quanto o sinal filtrado, fazendo uso do <ACTIVE CH>.

obs: outras formas de onda podem ser geradas, porém o nome do arquivo a ser salvado deve
ser sempre <ADAPTING.DAT=>.

[II. GERACAO DO FILTRO NOTCH

. Selecionar <FILTERS> no menu principal.

. selecionar <DESIGN> no menu op¢des de filtros.

. Faga a opgdo por filtro IR

. Aloca-se os polos e zeros com respectivos angulos de acordo com os célculos efetuados
pela teoria anteriormente vista selecionando <PLACE>.

5. Salvar filtro.

6. Carregar a forma de onda a ser filtrada pelo genwave conforme procedimento *’Geragdo
do ECG padrao™.

7. executar o filtro projetado <RUN FILTER>

8. Analisar o espectro do sinal filtrado <PWR. SPECT> e comparar com 0 espectro original
sem ruido e com espectro do filtro adaptativo,

- —

oW

obs: os zeros estrio alocados na mesma freqiiéncia , isto €, no circulo unitario e angulo 108",
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Para a geragdo das figuras que ilustram os sinais de ECG, seu espectro, € a resposta dos
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